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WSTĘP

Z rozwojem implantologii związana jest konieczność stosowania nowych 
materiałów o odpowiednich własnościach fizykochemicznych, zgodnych biologicznie 
z tkankami człowieka. Dużą, osobną grupę stanowią biomateriały, określane 
w medycynie jako cementy, wykorzystywane w charakterze materiałów wiążących 
w chirurgii kostnej i stomatologii. Stąd w medycynie wyróżnia się dwie grupy 
cementów: kostne i stomatologiczne. W chirurgii kostnej, a w szczególności 
w chirurgii ortopedycznej, cementy kostne stosowane są przede wszystkim do 
mocowania endoprotez stawów, a także do wypełniania ubytków kostnych. 
W stomatologii cementów używa się do wypełnień czasowych oraz stałych, do celów 
protetycznych, a także w ortodoncji. Wśród cementów kostnych wyróżnić można m.in. 
cementy: polimerowe, fosforanowo-wapniowe, kompozytowe, hydrożelowe,
bioaktywne cementy akrylanowe, a wśród cementów stomatologicznych: glasjo- 
nomerowe, krzemowe, krzemowo-fosforanowe, amalgamaty oraz cementy kompozy
towe na bazie żywic. Cementy zawierające macierz polimerową stanowią podstawową 
grupę wśród cementów zarówno kostnych, jak  i stomatologicznych.

Dzięki Chamleyowi, który w 1960 roku wprowadził metodę ustalania endoprotez 
za pomocą żywicy metakrylanu metylu, nastąpił rozwój nowoczesnej alloplastyki 
stawu biodrowego, a po zastosowaniu akrylowego cementu kostnego wyniki tej 
metody operacyjnej uległy znacznej poprawie. Obecnie, pomimo wielu nowych 
rozwiązań konstrukcji endoprotez, cement kostny na bazie polimetakrylanu metylu 
(PMMA) jest nadal stosowany do mocowania praktycznie każdego implantu. 
Całkowita endoprotezoplastyka biodra jest aktualnie najczęściej wykonywanym 
zabiegiem w obrębie stawów człowieka. Według danych z lat 90. ubiegłego wieku, 
każdego roku na świecie implantowanych jest ok. 800 tys. sztucznych stawów 
biodrowych, w samych Stanach Zjednoczonych ok. 250 tys., a w Polsce ok. 15 tys. 
Według oceny lekarzy zabiegów endoprotezoplastyki w kraju powinno przeprowadzać 
się znacznie więcej. Zgodnie z danymi z 2007 roku w Anglii i Walii dokonuje się 
wymiany więcej niż 60 tys. stawów biodrowych rocznie, z czego tylko 30% stanowią
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endoprotezoplastyki bezcementowe. Na świecie znacznie więcej implantuje się 
endoprotez przy użyciu cementu niż bezcementowych. Według danych literaturowych 
orientacyjnie te proporcje dla endoprotez stawu biodrowego wynoszą jak 6 do 4. 
Wzrost liczby pacjentów do zabiegów endoprotezoplastyki stawów powoduje, że 
zainteresowanie badaczy koncentruje się na optymalizacji konstrukcji implantów. 
Jednakże endoprotezoplastyka stawów z użyciem cementu kostnego jeszcze długo 
będzie stosowana w praktyce klinicznej, szczególnie w przypadku pacjentów 
w podeszłym wieku.

Biorąc pod uwagę podstawowe zastosowania cementów kostnych, którymi są 
mocowanie endoprotez stawów oraz użycie cementów stomatologicznych do 
wypełnień i celów protetycznych, przyjęto, że najważniejszymi czynnikami 
biofunkcjonalności tych biomateriałów są: zdolność do przenoszenia obciążeń 
statycznych i dynamicznych, stymulacja przyrostu lub ubytku masy kości, zdolność do 
tłumienia drgań, odporność na zużycie ścierne, biokompatybilność. Na podstawie 
analizy stanu wiedzy w obszarze dotyczącym biomateriałów można stwierdzić, że 
polimerowe cementy, wśród których najczęściej stosowane są cementy na bazie 
PMMA, niedostatecznie spełniają stawiane im wymogi. Podstawowe wady tych 
cementów, prowadzące do powstawania obluzowań pomiędzy cementem a protezą, 
a także pomiędzy cementem a kością czy też odczynów zapalnego i alergicznego 
u pacjentów, to: toksyczność monomeru, niekorzystne własności wytrzymałościowe 
(niska odporność na pękanie i wytrzymałość zmęczeniowa), wysoka temperatura 
utwardzania cementów kostnych, skurcz polimeryzacyjny. Od cementu oczekuje się, 
aby zachowywał swoje własności przez długi czas. Jednak wraz z upływem czasu 
cementy polimerowe podlegają procesom starzenia w organizmie człowieka, co 
skutkuje obniżeniem ich własności wytrzymałościowych. Na cementy polimerowe 
niekorzystnie oddziałują również promienie rentgenowskie podczas prześwietlania 
pacjentów. Kierunki poprawy własności użytkowych polimerowych cementów 
powinny uwzględniać ich modyfikacje chemiczną i fizyczną, głównie w celu 
zapewnienia wysokich własności wytrzymałościowych w warunkach oddziaływania 
obciążeń zmiennych w środowisku organizmu, a także poprawy własności 
biologicznych.

Modyfikowane cementy, a także nowe kompozycje polimerowe, projektowane 
w celu zastosowania ich w charakterze biomateriałów mocujących implanty, powinny 
podlegać ocenie własności użytkowych. Do chwili obecnej nie opracowano 
obowiązującej metody oceny własności tych biomateriałów, która by uwzględniała 
spełnienie równocześnie wrymagań o charakterze: biologicznym, chemicznym
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i wytrzymałościowym. Nie określono również wszystkich niezbędnych charakterystyk 
materiałowych, które mogłyby stanowić podstawę takiej oceny. Badania 
podstawowych własności mechanicznych oraz temperatury polimeryzacji cementów, 
objęte normami ISO i ASTMF, są niewystarczające do oceny przydatności tych 
biomateriałów w praktyce klinicznej.

W niniejszej monografii podjęto próbę uporządkowania metod oraz uzyskanych 
wyników badań własności użytkowych cementów kostnych z uwzględnieniem 
symulacji procesów ich polimeryzacji w chwili implantacji oraz warunków obciążania 
podczas długiego okresu eksploatacji. Za szczególnie ważne uznano metody badań 
trwałości cementów przeznaczonych do mocowania endoprotez, polegające na 
zastosowaniu dynamicznego obciążenia cyklicznego, symulującego oddziaływania 
w cemencie, w warunkach aktywności ruchowej pacjenta. Przedstawione wyniki 
badań własnych dowodzą, że do oceny trwałości cementów chirurgicznych można 
stosować metodę badań zmęczenia niskocyklowego, ze względu na zmęczeniowy 
charakter oddziaływań w tych materiałach podczas ruchu człowieka. Ta metoda badań 
pozwala modelować i analizować zjawiska reologiczne w cemencie, który jest 
materiałem lepkosprężystym. Aby symulować oddziaływanie środowiska organizmu, 
wykazano, że można i wskazane jest realizowanie badań zmęczeniowych 
np. w roztworze Ringera, w temperaturze organizmu. Kompleksowe badania 
modyfikowanych i nowych cementów powinny być rozszerzone o badania biologiczne 
in vitro oraz reakcji in vivo organizmu na implanty, których przykładowe metody 
i wyniki przedstawiono w monografii.

W publikacji szczególną uwagę zwrócono na modyfikację polimerowego cementu 
proszkiem węgla szklistego. Na podstawie własnych wyników badań pokazano, że 
cement modyfikowany węglem szklistym charakteryzuje się niższą temperaturą 
utwardzania, mniejszą skłonnością do cyklicznego pełzania, podlega wolniejszym 
procesom starzenia w środowisku roztworu Ringera oraz po naświetlaniu promieniami 
RTG w porównaniu do cementu niemodyfikowanego. Wyniki badań preparatów 
histologicznych pobranych z doświadczalnych królików potwierdziły korzystną 
adaptację tego biomateriału w organizmie.

Przedstawiona w monografii kompleksowa metodyka badań doświadczalnych 
kompozytowych cementów może służyć do opisu zarówno jakościowego, jak 
i ilościowego ich cech materiałowych, które decydują o przydatności tych 
biomateriałów w chirurgii kostnej do mocowania endoprotez stawów.
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Monografía stanowi kompendium interdyscyplinarnej wiedzy, przydatnej do 
analizowania problemów z obszaru inżynierii biomedycznej, a także inżynierii 
klinicznej.

Monografía została napisana w nadziei, że będą mogli z niej korzystać zarówno 
studenci kierunku inżynieria biomedyczna, jak  i lekarze ortopedzi.



1. CEM ENTY KOSTNE I STO M ATO LO G ICZNE

1.1. Podział cementów

Biomateriały stosowane w medycynie, nazywane cementami, wykorzystywane są 
w charakterze materiałów wiążących w chirurgii kostnej oraz w stomatologii. Z tego 
powodu cementy w medycynie dzieli się na dwie podstawowe grupy -  kostne 
i stomatologiczne.

Cementy kostne stosowane są w chirurgii kostnej, a w szczególności w chirurgii 
ortopedycznej, głównie do mocowania endoprotez stawów, a także do wypełniania 
ubytków kostnych.

Cementy stomatologiczne stosowane są jako: wypełnienia czasowe lub ostateczne 
ubytków twardych tkanek zęba, jako cementy podkładowe i wyścielacze w celu 
ochrony miazgi zęba, do osadzania uzupełnień ortopedycznych, w ortodoncji.
Wśród cementów kostnych wyróżnić można m.in.:

• cementy polimerowe,
• bioaktywne akrylanowe cementy,
• cementy fosforanowo-wapniowe,
• cementy hydrożelowe,
• cementy kompozytowe.

Przykładowymi rodzajami cementów stomatologicznych są:

• cementy glasjonomeryczne,
• cementy krzemowe,
• cementy krzemowo-fosforanowe,
• amalgamaty,
• cementy kompozytowe na bazie żywic.

Wśród cementów zarówno kostnych, jak i stomatologicznych podstawową grupę 
stanowią cementy zawierające macierz polimerową [8, 16, 58, 68, 84, 128, 129, 137, 
147, 166, 167, 179,213],
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1.2. Własności użytkowe w zastosowaniach funkcjonalnych

Biorąc pod uwagę podstawowe zastosowanie cementów kostnych, którym jest 
mocowanie endoprotez stawów, a także użycie cementów stomatologicznych do 
wypełnień i celów protetycznych, można przyjąć, że podstawowymi czynnikami 
biofunkcjonalności tych biomateriałów są: zdolność do przenoszenia obciążeń 
statycznych i dynamicznych, stymulacja przyrostu lub ubytku masy kości, zdolność do 
tłumienia drgań, odporność na zużycie ścierne, biotolerancja (rys. 1.1). Na podstawie 
analizy stanu wiedzy w obszarze dotyczącym biomateriałów należy stwierdzić, że 
stosowane w praktyce klinicznej polimerowe cementy, wśród których najczęściej 
wykorzystywane są cementy na bazie PMMA, niedostatecznie spełniają stawiane im 
wymogi. Podstawowe wady tych cementów, prowadzące do powstawania obluzowań 
pomiędzy cementem a protezą, a także pomiędzy cementem a kością czy też 
odczynów zapalnego i alergicznego u pacjentów, to: toksyczność monomeru, 
niekorzystne własności wytrzymałościowe (niska odporność na pękanie 
i wytrzymałość zmęczeniowa), wysoka temperatura utwardzania cementów kostnych, 
skurcz polimeryzacyjny (1-5%) (rys. 1.2), który w przypadku cementów 
stomatologicznych wywołuje powstanie szczeliny brzeżnej pomiędzy wypełnieniem 
a ściankami zęba, co skutkuje mikroprzeciekaniem, nadwrażliwością i nawracającymi 
procesami próchnicznymi, szczególnie w warunkach zmiennych temperatur, 
porowatość (1-10%) [8, 114, 128, 133, 166, 174, 208, 275],

Konwencjonalne badania mechaniczne cementu sprowadzają się głównie do 
badania wytrzymałości na ściskanie i zginanie (wg norm ISO i ASTM F) [190, 191] 
(tab. 1.1). W rzeczywistości na cementy działają ciągłe obciążenia dynamiczne, 
których skutki kumulują się, doprowadzając do niepowodzeń w leczeniu. 
Podejmowane są badania zmęczeniowe cementów, w tym badania zmęczeniowe 
niskocyklowe cementu kostnego i zachodzących w nim procesów Teologicznych, 
szczególnie pełzania [7-10, 13, 14, 20-26, 28, 29, 39, 42-44, 72, 90, 99, 118, 119, 134, 
141, 142, 147, 152, 164, 165, 184-187, 260, 263, 273], a także badania zmęczeniowe 
cementu stomatologicznego, przy wykorzystaniu np. symulatora żucia [114], Od 
cementu oczekuje sie, aby zachowywał swoje własności przez długi okres. Cementy 
polimerowe podlegają jednak procesom starzenia w organizmie człowieka wraz 
z upływem czasu, co skutkuje obniżeniem ich własności wytrzymałościowych. 
Niekorzystnie na cementy polimerowe oddziałują również promienie rentgenowskie 
podczas prześwietlania pacjentów [8, 142, 139],



15

Tabela 1.1
Podstawowe własności mechaniczne polimerowych cementów

Własność Cementy kostne 
[147,263]

Cementy 
stomatologiczne [174]

Wytrzymałość na zginanie 

Rg(MPa) >50 (jest ok. 80) 60-112
Moduł sprężystości przy 

zginaniu

Eg(MPa)

>1800 
Gest ok. 2500-3500)

3000 - 8300

Wytrzymałość na ściskanie

Rc (MPa) >70 Gest ok. 100) 145 - 351

WYMAGANIA STAWIANE CEMENTOM

WŁASNOŚCI BIOFUNKCJONALNOŚĆ
CEMENTU SZTUCZNEGO STAWU

CHIRURGICZNEGO BIODROWEGO

Sprężystość zbieżna ze 
sprężystością kości

Zdolność do przenoszenia 
obciążeń

Wysoka wytrzymałość 
zmęczeniowa

/  /  w* Stymulacja przyrostu 
lub ubytku masy kości

Odporność na pękanie / /
Duży współczynnik 

tłumienia drgań
/ Zdolność do 

tłumienia drgań

Odporność na ścieranie W łaściwości
trybologicznc

Duże 
współczynniki tarcia

Biotolerancja 54 Odporność na 
odczyny alergiczne

Rys. 1.1. Wymagania stawiane cementom kostnym ze względu na biofunkcjonalnośd sztucznego 
stawu biodrowego [8,12]

Fig. 1.1. Requirements made for bone cements considering biofunctionality o f an artificial hip joint 
[8, 12]
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WADY CEMENTÓW CHIRURGICZNYCH

Toksyczność
Reakcje alergiczne

Stan zapalny na granicy 
faz cement-kość

Wysoka temperatura 
polimeryzacji

Uszkodzenie termiczne 
tkanek kostnych

Skurcz polimeryzacyjny 
1 - 5 %

Wskazane formowanie cementu 
pod ciśnieniem celem dobrego 

zakotwiczenia go w mikroporach 
i mikropęknięciach tkanki kostnej

Porowatość 
1 - 10%

Mała odporność na pękanie

Mała wytrzymałość 
na rozciąganie i zginanie

Mała wytrzymałość 
zmęczeniowa

Mała udamość

--------------------------4-^—-------------

Patologiczna ruchomość 
trzpieni endoprotez 

mocowanych w kości 
przy użyciu cementu

Rys. 1.2. Podstawowe wady cementów chirurgicznych [8,12]
Fig. 1.2. Basic disadvantages o f surgical cements [8,12]

Istotne znaczenie mają badania własności użytkowych cementów w warunkach 
symulujących ich zachowanie się w organizmie człowieka.

Przedmiotem monografii są polimerowe cementy stosowane w charakterze 
biomateriałów mocujących implanty niemodyfikowane oraz modyfikowane, w celu 
poprawy ich własności fizykochemicznych i biologicznych.



2. CEM ENTY K OSTNE PO LIM EROW E

2.1. Charakterystyczne własności

Cementy kostne, wprowadzone przez Chamleya do mocowania endoprotez 
stawów, należą do najczęściej stosowanych kompozytów polimerowych w ortopedii 
i traumatologii. Na świecie wytwarzanych jest wiele gatunków cementów kostnych, 
których producentami są m.in. firmy:
- CMW Laboratories (Wielka Brytania) -  CMW,
- Gebruder Sulzer AG (Szwajcaria) -  Sulfix-6,
- Howmedica International (Wielka Brytania) -  AKZ, Simplex-P, Simplex-RO,
- Richards Manufacturing (USA) -  Acrybond,
- Zimmer (USA) -  Zimmer Bone Cement,
- Hareus Kulzer GmbH and Co.KG (Niemcy) -  Palacos K, Palacos R, Palamed 40,
- Biomet Orthopaedics, Switzerland GmbH -  Biomet Plus.

Cementy kostne należą do grupy samopolimeryzujących mas akrylowych. 
Są kompozycjami dwuskładnikowymi, składającymi się z oddzielnie pakowanych 
składników -  proszkowego (polimeru) i ciekłego (monomeru). Składnikiem 
polimerowym jest zazwyczaj polimetakrylan metylu (PMMA), a w niektórych 
przypadkach kopolimer metakrylanu metylu (MMA) ze styrenem (w cemencie 
Simplex-P) lub akrylanem metylu (Palacos). Proszek ma postać regularnych kuleczek 
lub nieregularnych cząstek o bardziej rozwiniętej powierzchni, o średnicy od ułamków 
do kilkuset mikrometrów. Integralną częścią składnika proszkowego jest inicjator 
procesu polimeryzacji, np. nadtlenek benzoilu w ilości od 0,5% (Palacos) do 3% 
(CMW) -  a niekiedy środek cieniujący do badań radiologicznych w postaci siarczanu 
baru (AKZ, Acrybond, CMW) lub dwutlenku cyrkonu (Palacos R, Palamed, Simplex- 
RO, Implast), dodawany w ilości do 15%. Ciekłym składnikiem monomerowym jest 
najczęściej MMA, a niekiedy jego mieszanina z innymi monomerami akrylowymi, 
takimi jak metakrylan butylu (Sulfix-6). W skład ciekłego monomeru wchodzi zawsze
'inhibitor, najczęściej hydrochinon, w ilości około 50-75 ppm i przyspieszacz typu Iii-
Ii _i BlW-K , “| o  Gliy^-A i.
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rzędowej aminy, najczęściej N,N-dimetylo-p-toluidyny (DMPT), w ilości od 0,6% 
(Palacos) do 2,7% (Simplex-P). Akrylowe cementy kostne, po zmieszaniu obu 
składników, polimeryzują według mechanizmu rodnikowego. W trakcie formowania 
cementu kostnego zachodzi kolejno wiele procesów fizycznych i chemicznych, 
w wyniku których otrzymuje się strukturę wzajemnie splątanych łańcuchów 
akrylowych [8, 98, 166, 213, 255, 211].

Przykładowe rodzaje cementów kostnych oraz ich składy chemiczne, podawane 
przez producentów, wyszczególniono w tabeli 2.1.

Tabela 2.1
Przykładowe rodzaje cementów kostnych [8,147]

G atu n ek
cem en tu

P ro d u cen t
S k ład  ch e m ic zn y

p ro sze k p łyn

CMW1 CM W  Laboratories 
D entsphy, W ielka 
Brytania

- polimetakrylan metylu -  88,85%,

- nadtlenek benzoilu -  2,05%,

- siarczan baru -  9,10%

- metakrylan metylu -  98,215%,

- dwumetylo-para-toluidyna 

( m a x ) - 0,816%,

- alkohol etylowy -  0,945%,

- kwas L-askorbinowy -  0,022%,

- hydrochinon -  15-20 ppm.

Simplex P H owm edica 
International Inc., 
Irlandia

- metakrylan metylu -  kopolimer 

styrenu -  30,0 g,

- polimetakrylan metylu -  6,0 g,

- siarczan baru -  4,0 g

- m etakrylan metylu (monom er) — 

19,5 ml,

- dwumetylo-para-toluidyna -  

0,5 ml,

- hydrochinon, USP -  1,5 g

Palacos R Heraeus Kulzer 
GmbH, K ulzer Div., 
W ehrheim/Ts., 
N iem cy

- metakrylan metylu -  kopolimer 

akrylanu metylu -  33,80 g,

- nadtlenek benzoilu -  0,20 g,

- tlenek cyrkonu -  6,00 g, 

-c h lo ro f il-0 ,0 0 1  g

- metakrylan metylu (stabilizowany 

hydrochinonem) -  18,40 g,

- dwumetylo-para-toluidyna -  

0,40 g,

- chlorofil -  0,0004 g

Biom et Plus Biomet 
Orthopaedics 
Switzerland GmbH 
CH-8953 Dietikon, 
Szwajcaria

- poli (akrylan metylu, metakrylan 

metylu) -  38,3 g,

- dwutlenek cyrkonu -  5,3 g.

- nadtlenek benzoilu -  0,4 g

- metakrylan metylu -  18,4 g,

- N .N-dim etylo-p-toluidina -  0,4 g,

- chlorofil VIII,

- hydrochinon

Palacos R 
z Gentam ycyną

Heraeus K ulzer 
GmbH, Kulzer Div., 
W ehrheim/Ts., 
N iem cy

- metakrylan metylu -  kopolimer 

akrylanu metylu -  33,80 g,

- nadtlenek benzoilu -  0,20 g,

- tlenek cyrkonu -  6,00 g,

- chlorofil -  0,008 g,

- gentamycyna (w  postaci 

siarczanu) -  0,5 g

- metakrylan metylu (stabilizowany 

hydrochinonem) -  18,40 g,

- dwumetylo-para-toluidyna -  

0,40 g,

- chlorofil -  0,005 g
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Cement kostny należy do grupy biopolimerów syntetycznych, mających kontakt 
ciągły z organizmem i można go traktować jako implant. Jak podaje literatura [179], 
idealny implant można zdefiniować jako materiał, który charakteryzuje się takimi 
własnościami chemicznymi i dynamicznymi na powierzchniach fazowych, jakie 
umożliwiają realizowanie pożądanych zmian fizjologicznych, tak jakby wszczep był 
nieobecny.

Kolejne generacje implantów, w tym polimerowe, można podzielić według ich 
sposobu oddziaływania z organizmem na implanty: inertne (bioobojętne), bioaktywne, 
biodegradowalne, czyli mające zdolność nietoksycznej degradacji w środowisku 
fizjologicznym, oraz resorbcyjne, tzn. implanty z materiałów o zdolnościach 
umożliwiających ich resorpcję przez środowisko biologiczne (rys. 2.1) [8, 18, 171, 
179,219],

Rys. 2.1. Rodzaje i współzależność różnego typu biopolimerów [8,18,179]
Fig. 2.1. Types and correlation of various biopolymers [8,18,179]

Cement chirurgiczny na bazie PMMA mógłby kwalifikować się do grupy 
biopolimerów inertnych (bioobojętnych), ale w literaturze [8, 171, 179, 219] zwraca 
się uwagę, że często sam polimer jest materiałem inertnym, natomiast zawarte w nim 
dodatki w postaci katalizatorów, stabilizatorów, zmiękczaczy, barwników itp. mogą 
uczynić go materiałem toksycznym. W cementach kostnych toksyczne własności 
wykazuje monomer -  metakrylan metylu (MMA) dlatego cement kostny zalicza się do 
grupy materiałów biotolerancyjnych [8, 18, 94, 171, 179, 206, 219, 238].
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Reakcja organizmu na implant ukierunkowana jest na usunięcie go jako ciała 
obcego. Jeśli nie jest to możliwe, występuje jeden z następujących procesów:
- wchłanianie (rozpuszczanie w płynach fizjologicznych),
- oddzielanie (odczyn zapalny i tendencje do wydalenia),
- otorbienie (otoczenie przez tkankę bliznowatą i torebkę łącznotkankową),
- możliwość organizacji (wrastanie tkanki łącznej w porowate ciało obce) [171, 

179, 230].
Jak podaje literatura medyczna [59, 184, 222] dotycząca stosowania cementu 
akrylowego, istota powodzenia alloplastyki cementowej w dużym stopniu zależy od 
mechanicznego zazębiania się wypustek cementu w łożysku kostnym. Histologicznie 
nigdy nie stwierdzono bezpośredniej integracji tkanki kostnej z cementem. Pomiędzy 
nimi wytwarza się warstwa graniczna w postaci błony łącznotkankowej zdolnej do 
przenoszenia dużych obciążeń.

Trwałe zamocowanie endoprotez zależy od dokładności wypełnienia całej wolnej 
przestrzeni pomiędzy protezą a tkanką kostną i od penetracji cementu do przestrzeni 
istoty gąbczastej (endosteum) [222]. Spełnienie tego zadania jest związane zarówno 
z własnościami fizycznymi cementu, jak i ze sposobem jego przygotowania do 
implantacji oraz z techniką implantacji [98, 102, 109, 136, 166, 210, 223, 225].

Do cementu kostnego, będącego kompozycją dwuskładnikową (sproszkowany 
polimer i płynny monomer), na poszczególnych etapach jego przygotowania -  od 
projektowania aż do implantacji -  wprowadzane są różne dodatki. Można je  podzielić 
na następujące grupy:
- dodatki wprowadzane na etapie projektowania składu chemicznego cementu 

kostnego i jego fabrycznej produkcji,
- dodatki wprowadzane do cementu na etapach jego przygotowania i implantacji -  

wynikające z przyjętej techniki operacyjnej,
- zanieczyszczenia wprowadzane do cementu w procesie operacyjnym w sposób 

częściowo zależny od chirurga,
- dodatki modyfikujące skład chemiczny cementów kostnych -  wprowadzane na 

etapie ich przygotowania do implantacji w celu poprawy własności fizycznych 
[8,115],
Cement kostny jako kompozyt polimerowy, najczęściej na osnowie PMMA, 

zawiera w swoim składzie chemicznym dodatki spełniające określone funkcje 
w procesie polimeryzacji lub modyfikujące jego własności. I tak np. zastosowanie 
kopolimeru MMA z innymi monomerami w składniku proszkowym cementu ma na 
celu zwiększenie jego plastyczności i udamości. Do polimeru dodaje się inicjator
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polimeryzacji oraz napełniacze typu sole lub tlenki metali, np. tlenek tytanu i fosforan 
wapnia, umożliwiające sterowanie temperaturą polimeryzacji, a także substancje 
stanowiące kontrast rentgenowski. W skład ciekłego składnika cementu kostnego 
wchodzą, oprócz monomeru, również inne związki chemiczne typu aktywatory 
i inhibitory reakcji. Procesowi polimeryzacji towarzyszy wyzwalanie ciepła, wskutek 
czego temperatura cementu wzrasta nawet do 96°C po 6 minutach mieszania [81]. 
Skutkiem tego jest martwica tkanek. Preferowane jest więc oziębianie protezy podczas 
implantacji. Składniki cementu kostnego są sterylizowane tlenkiem etylenu lub 
promieniowaniem jonizującym (proszek) a także przez infiltrację (ciecz). Dodatek 
małych ilości „radiosubstancji” zmętniającej może obniżać lepkość [144, 255, 277], 
a ma ona duże znaczenie w procesie operacyjnym. Cement mieszany ręcznie przykleja 
się do rękawiczek. Cement wszczepiany za pomocą aplikatora (pod ciśnieniem) 
charakteryzuje się bardzo małą lepkością, co jest korzystne dla jego zamocowania 
w kości, ale istnieje niebezpieczeństwo przenikania monomeru do krwioobiegu, także 
występowania zatorów [81]. Przy stosowaniu cementu z aplikatora bardzo ważne są 
szybkość zmiany lepkości w czasie oraz temperatura. Stosowane są trzy rodzaje 
cementów o: niskiej, średniej oraz wysokiej lepkości. Cementy o niskiej lepkości 
charakteryzują się długą fazą mieszania i krótką fazą pracy, a cementy o wysokiej 
lepkości - krótką fazą mieszania i długą fazą pracy. W literaturze medycznej [255] 
można spotkać opinię, że dzięki zastosowaniu cementu o wysokiej lepkości można 
uzyskać lepsze zamocowanie protezy niż w przypadku cementu o niskiej lepkości. 
Przy wzroście temperatury otoczenia zmniejsza się czas polimeryzacji cementu, co 
powoduje, że cement należy implantować w krótszym czasie [153, 255],

W drugiej grupie domieszek w cementach kostnych szczególną rolę odgrywają 
antybiotyki. Kompozycje takie stosuje się rutynowo w zabiegach rewizyjnych 
endoprotezoplastyk. Ponieważ skuteczność oddziaływania na florę bakteryjną 
antybiotyków w fabrycznie produkowanych cementach jest coraz mniejsza, więc 
chirurg podczas zabiegu operacyjnego niejednokrotnie sam przygotowuje mieszanki 
cement - antybiotyk. Jako dodatki do cementu stosowane są domieszki antybiotyków 
nowych generacji o szerokim spektrum działania. Używane odmiany cementu 
z dodatkiem antybiotyków mogą różnić się własnościami fizycznymi [53, 103, 251, 
255], Cement kostny jest wrażliwy na wilgoć -  absorbuje on wodę w procesie 
podobnym do dyfuzji. Wilgotny cement ma około 3% niższą wytrzymałość niż suchy 
[154], Dodanie zatem antybiotyku rozpuszczonego w wodzie destylowanej może 
spowodować niekorzystny efekt obniżenia wytrzymałości cementu. Sugeruje się zatem 
domieszkowanie cementu antybiotykiem w postaci krystalicznej [255].
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Spośród zanieczyszczeń wprowadzanych do cementu w czasie zabiegu 
operacyjnego należy uwzględnić te, które są częściowo zależne od chirurga, a należą 
do nich domieszka krwi i szczątki tkanki kostnej. Jak donoszą autorzy prac [154, 159, 
223, 255], zanieczyszczenia krwi w cemencie powodują obniżenie jego własności 
wytrzymałościowych, a w badanych próbkach występują rozwarstwienia. Efekt ten 
może być w znacznym stopniu wyeliminowany, jeśli cement będzie implantowany 
odpowiednio wcześnie i pod ciśnieniem.

Podejmowane są również próby poprawy własności fizycznych cementów 
akrylowych przez wprowadzenie modyfikujących domieszek do fabrycznie 
przygotowanych proporcji składników [8, 166, 171, 223, 261].

Przy omawianiu dodatków wprowadzanych do cementu na etapie jego 
przygotowania należy podkreślić rolę sposobu jego mieszania. Dokładne wymieszanie 
składników ma wpływ na równomierne rozprowadzenie cząstek domieszek 
w osnowie, co istotnie rzutuje na własności fizyczne cementu. Podczas mieszania 
ręcznego cementu można wprowadzić znaczne ilości powietrza, czego efektem jest 
jego porowatość. Pory te, jak również pory powstałe na skutek odparowania wewnątrz 
masy pewnych ilości monomeru [255, 277], mogą oddziaływać jak koncentratory 
naprężeń, obniżając odporność cementu na pękanie [59], W pracy [277] autorzy 
podają, że wirowanie cementu kostnego przed wprowadzeniem do kości zmniejsza 
jego porowatość i zwiększa wytrzymałość na zginanie o 24%, a wytrzymałość 
zmęczeniową aż o 136%. Utrzymywanie zwiększonego ciśnienia podczas implantacji 
cementu zapewnia lepszą penetrację kości przez cement i przez to poprawia jakość 
granicy międzyfazowej kość-cement, a także zwiększa wytrzymałość zmęczeniową 
cementu [255].
Historycznie rozwój technik cementowania następował przez trzy generacje.

Pierwsza generacja cementowania, stosowana w latach 80. ubiegłego wieku, 
obejmowała mieszanie cementu w miskach oraz minimalne przygotowanie kanału 
kości. Kanał kości był przepłukiwany i odsysany przed tzw. palcową aplikacją 
cementu. Do kanału wprowadzano protezę. Przez zastosowanie później ciśnieniowej 
metody wprowadzania cementu stopniowo redukowano jego porowatość, zwiększano 
przez to trwałość zmęczeniową oraz zwiększano osteointegrację cementu z kością, 
poprawiając jakość warstwy cementowej.

W drugiej generacji cementowania cała kość gąbczasta w pobliżu dystalnej części 
była usuwana i używano tzw. ogranicznika cementu. Stosowano pulsacyjne 
przepłukiwanie i osuszanie tamponami kanału kości udowej, aby wprowadzić cement 
przy użyciu pistoletu. Proteza była wstawiana i pozycjonowana manualnie.
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W technice cementowania trzeciej generacji cement jest przygotowywany przez 
próżniowe mieszanie (odśrodkowe), które redukuje jego porowatość. Kanał kości 
udowej jest przepłukiwany pulsacyjnie i wypełniany gazikami nasączonymi 
adrenaliną. Proteza jest wszczepiana przy użyciu ograniczników: dystalnego 
i proksymalnego w celu zapewnienia uzyskania równej warstwy cementowej. 
Zastosowanie metody ciśnieniowej i oczyszczania kości z usunięciem szpiku 
powoduje, niestety, ryzyko zatorowości płucnej, zwiększone u pacjentów 
z podwyższoną osteoporozą oraz w przypadkach pęknięcia szyjki kości udowej [255], 
Jak donoszą autorzy pracy [255], w celu wyeliminowania niepożądanych skutków 
ubocznych cementowania endoprotez rozwijane są badania w obszarze modyfikacji 
cementu kostnego nanocząstkami.

2.2. Mechanizm łączenia z podłożem kostnym

Proces niszczenia sztucznego stawu związany jest m.in. z własnościami 
fizykochemicznymi wszystkich jego komponentów. Obluzowanie i w konsekwencji 
niestabilność ruchowa elementów endoprotezy jest efektem zniszczenia warstwy 
granicznej endoproteza (cement) -  kość o strukturze ukształtowanej w procesie 
biologicznego tworzenia tkanki kostnej [8, 168, 169, 199, 222], W endoprotezo- 
plastyce cementowej właśnie cement kostny jest komponentem wywierającym 
szczególny wpływ na trwałość połączeń proteza-cement oraz cement-kość. 
W literaturze [2, 3, 65, 258-260] stawiane są hipotezy, że aseptyczne obluzowanie 
udowych komponentów całkowitych endoprotez biodra jest poprzedzone 
zniszczeniem cementu. Hipotezy te bazują na badaniach klinicznych przypadków, 
którym towarzyszy utrata wiązania i zniszczenie cementu.

Badania realizowane są w celu uzyskania informacji, czy wytrzymałość granicy 
międzyfazowej cement-kość może zależeć od lepkości stosowanego cementu. W pracy 
[184] w tym celu przeprowadzono próby mechanicznego rozciągania próbek 
połączenia cement-kość pobranych z kości udowej dla cementu o niskiej lepkości 
(Osteopal) i standardowej (Simplex P). Próbki połączenia cement-kość wykonane 
z cementu o standardowej lepkości były o 21% bardziej wytrzymałe niż próbki 
wykonane z cementu o niskiej lepkości. Całkowita energia do zniszczenia była o 35% 
wyższa dla próbek z cementu o lepkości standardowej. Wielkość obszaru strefy 
wzajemnego dopasowania była większa o 15% dla cementu o lepkości standardowej.
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W pracy [184] analizowano również rodzaje zniszczeń granicy międzyfazowej 
cement-kość, które przedstawiono na rys. 2.2. Na rys. 2.3 pokazano częstotliwość 
występowania poszczególnych rodzajów zniszczeń w zależności od lepkości cementu. 
Nie stwierdzono występowania zniszczeń rodzajów trzeciego i piątego. Większość 
próbek ulegała zniszczeniu według typu drugiego. W tym przypadku pęknięcia 
przechodziły przez cement i kość. Pierwszy rodzaj zniszczeń, gdzie fragmenty kości 
pozostawały w cemencie, był drugim w kolejności pod względem częstości wystąpień.

Stwierdzono, że próbki, w których pęknięcie przechodziło przez cement miały 
o 105% większą wytrzymałość i wymagały większej energii do zniszczenia o 106% 
w stosunku do próbek, które nie pękały na wskroś cementu. Dodatkowo miały one 
głębszą strefę wzajemnego dopasowania. Wykazano, że zastosowanie cementu 
o standardowej lepkości pozwala uzyskać większą wytrzymałość granicy 
międzyfazowej cement-kość w porównaniu z cementem niskolepkim. Zniszczenie 
granicy cement-kość jest uważane za główny mechanizm obluzowania trzpieni. 
Zmniejszenie o 21% wytrzymałości tego połączenia dało gorsze wyniki kliniczne. Nie 
jest możliwe stosowanie cementu o niskiej lepkości, gdy występują nieidealne warunki 
cementowania (nadmierne krwawienie, niewłaściwe wymieszanie cementu, 
niedostateczne przygotowanie kanału kostnego) [7, 142, 184].

Połączenie TypO Typ 1 Typ 2 Typ 3 Typ 4 Typ 5

Rys. 2.2. Rodzaje zniszczeń granicy międzyfazowej cement-kość w próbie rozciągania [7, 142, 184] 
Fig. 2.2. Types of damages of the boundary between bone and cement in a test o f stretch [7, 142, 184]



25

Typ Lepkość Lepkość
zniszczenia Kość-Oement standardowa niska

11 16

45  34

Rys. 2.3. Częstość występujących rodzajów zniszczeń w zależności od rodzaju cementu kostnego 
[7, 142, 184]

Fig. 2.3. The incidence o f common types of damage depending on the type o f bone cement 
[7, 142, 184]

2.3. Reakcje biologiczne w środowisku tkanek

Głównym problemem endoprotezoplastyki jest mechanizm przenoszenia 
obciążenia w połączeniu stawowym. Po implantacji endoprotezy zmianie ulega 
przestrzenny układ obciążeń [8, 80]. W związku z tym odmienny od naturalnego jest 
rozkład naprężeń w kości udowej oraz miednicy. Rozkład naprężeń w komponentach 
sztucznego stawu zależy zarówno od cech geometrycznych endoprotezy, jak i od 
rodzaju i własności materiału, z którego jest ona wykonana. Trzpień wykonany 
z metalu, jako dużo sztywniejszy niż kość, redukuje naprężenia w kości podczas 
normalnej aktywności pacjenta. Efekt ten nazywany jest ekranowaniem naprężeń [71, 
75, 102, 110, 132]. Zjawisko ekranowania naprężeń ma negatywne konsekwencje, 
wymuszając adaptowanie się kości do nowych warunków. Objawia się to 
remodelingiem kości, związanym z redukcją gęstości kości i grubości kory kostnej 
w obszarach odprężonych, zwykle w proksymalnej części kości udowej, podczas gdy 
inne obszary, jak np. okolice trzpienia, mogą stawać się polami koncentracji naprężeń 
[55, 71], Badania modelowe [57] wykazują wpływ usztywnienia kości w części 
podkrętarzowej na rozkład naprężeń po wszczepieniu endoprotezy. Badania 
i obserwacje kliniczne [120, 274] po implantacji różnych rodzajów endoprotez 
potwierdzają miejscowe przyrosty grubości warstwy korowej trzonu w sąsiedztwie
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trzpienia protezy lub też zmniejszenie grubości pierwotnej warstwy korowej 
w zależności od tego, czy dany obszar kości jest przeciążony czy niedociążony. 
W efekcie zjawiska te mogą prowadzić do obluzowania [120, 243, 274], a nawet 
złamania trzonu kości udowej [177].

Znaczny wpływ na niebezpieczeństwo obluzowania endoprotezy na granicy 
międzyfazowej trzpień-cement lub kość-cement oraz pęknięcia cementu ma grubość 
warstwy cementowej, przylegającej do trzpienia. Jak podaje literatura [87], wyniki 
obserwacji radiologicznych pacjentów w długim okresie od zabiegu wykazały, że 
najbardziej stabilne zakotwiczenie trzpienia endoprotezy w kości udowej uzyskuje się 
przy grubości warstwy cementowej od 2 do 5 mm w obszarze proksymalnym kości.

Obserwacje kliniczne [120, 148, 151] dowodzą, że implantacja endoprotezy 
wywołuje lokalne zmiany demineralizacyjne, których morfologicznym objawem jest 
stopniowy zanik tkanki kostnej. Przyczyną tych zmian jest odmienny od naturalnego 
rozkład naprężeń w kości. Rozkład naprężeń w komponentach sztucznego stawu 
biodrowego, z uwzględnieniem kości udowej, w porównaniu do rozkładu naprężeń 
w kości udowej bez endoprotezy badano w pracy [149]. Analizowano przestrzenne 
modele numeryczne kości udowej prawidłowej oraz kości udowej po implantacji 
trzpieni typu Weller, Centrament i Parhofer-Mónch. W wyniku badań symulacyjnych 
stwierdzono, że implantacja 3 różnych komponentów udowych endoprotez prowadzi 
do odciążenia kości wzdłuż trzpienia i redystrybucji naprężeń we wszystkich strefach 
Gruena. Trzpienie, które są elementami o największej sztywności w badanych 
układach biomechanicznych: trzpień-cement-kość korowa lub trzpień-kość korowa, 
przejmują obciążenie przenoszone w prawidłowym stawie przez kość korową. 
W układach z cementem elementem o najmniejszej sztywności jest właśnie cement 
kostny na osnowie PMMA.

Relacje pomiędzy rozkładem naprężeń w otoczeniu komponentów endoprotezy 
i stanem tkanki kostnej badano w pracach [82, 83, 148, 150, 151, 197, 198, 202]. Stan 
tkanki kostnej oceniano za pomocą badań densytometrycznych, wykonywanych po 
zabiegu chirurgicznym. W celu określenia rozkładu naprężeń w kości udowej 
i miednicy stosowano metodę elementów skończonych. Przykładowo, w pracy [148] 
metodą densytometryczną badano zmiany mineralne w kości udowej po implantacji 51 
endoprotez cementowych z kołnierzem typu Weller i 51 bezkołnierzowych typu 
Centrament oraz 53 bezcementowe z kołnierzem typu Parchofer-Mónch. Po 
18 miesiącach od badania wyjściowego stwierdzono u wszystkich chorych obniżenie 
zawartości wapnia (BMC) i jego gęstości mineralnej (BMD) w każdej 
z analizowanych stref Gruena kości udowej.
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W pracy [197] wykazano, że wartości względnych zmian średnich naprężeń, 
wyznaczone dla poszczególnych stref De Lee i Chamleya w części panewkowej 
modelu numerycznego sztucznego stawu biodrowego mają wpływ na własności 
materiałowe tkanki kostnej. Wraz ze wzrostem gęstości kości rośnie między innymi jej 
moduł Younga, umożliwiając przenoszenie stopniowo zwiększających się obciążeń. 
Na podstawie wyników badań stwierdzono, że po początkowym okresie zaniku tkanki 
kostnej następuje stymulowany polem naprężeń jej przyrost aż do osiągnięcia 
stabilizacji po okresie 12 miesięcy. Autorzy prac [45, 112, 113, 197, 203, 215] 
podkreślają, że tkanka kostna wykazuje zdolności adaptacyjne, dostosowując swe 
własności mechaniczne do nowych warunków, powstałych w wyniku implantacji 
endoprotezy.

Przyczyną powstawania niekorzystnego dla kości rozkładu naprężeń 
w komponentach sztucznego stawu, w przypadku cementowej endoprotezoplastyki, są 
własności metalu i cementu kostnego. Metal, z którego wykonuje się między innymi 
trzpienie endoprotez do kotwiczenia przy użyciu cementu, nie dopasowuje się do 
biologiczno-sprężystych własności kości, gdyż charakteryzuje się zbyt wysokim 
modułem sprężystości [65, 252, 254]. Zmniejszenie modułu sprężystości trzpienia 
obniża w nim naprężenia, a zwiększa je w proksymalnej części masy cementowej, 
która przenosi obciążenia do otaczającej kości. Zdaniem lekarzy przenoszenie 
obciążeń do kości jest pożądane, ponieważ zapewnia fizjologiczną stymulację masy 
kości i zapobiega osteoporozie [65]. W pewnych przypadkach wysoki moduł 
sprężystości trzpienia uważany jest też za korzystny, ponieważ może on redukować 
naprężenia w cemencie w obszarze proksymalnej części kości udowej. Jednakże kość 
będzie wówczas niedostatecznie obciążona, a to może prowadzić do jej zaniku [65, 
122]. W efekcie może to być przyczyną mikroruchów trzpienia endoprotezy, 
prowadzących do obluzowania.

Przy przenoszeniu obciążeń z trzpienia endoprotezy do kości duże znaczenie mają 
własności sprężyste cementu. Moduł Younga cementu kostnego jest kilkakrotnie 
niższy niż moduł kości korowej [54, 65, 153, 171] (rys. 2.4) [65], Po polimeryzacji 
cement kostny z polimetakrylanu metylu jest twardym, kruchym materiałem. 
W obszarze naprężeń ściskających ma on korzystne cechy ze względu na bio- 
funkcjonalność sztucznego stawu biodrowego. Niekorzystne cechy natomiast 
wykazuje w obszarze naprężeń rozciągających (niskie wartości wytrzymałości na 
rozciąganie). Wytrzymałość na ściskanie stosowanych powszechnie w praktyce 
klinicznej cementów do mocowania endoprotez waha się w granicach od 60 do 
100 MPa, wytrzymałość na zginanie od 50 do 70 MPa, podczas gdy wytrzymałość na
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rozciąganie osiąga co najwyżej wartości około 30 MPa [4-8, 32, 46, 263], 
Oddziaływanie naprężeń rozciągających zaznacza się szczególnie w osłonie 
cementowej w proksymalnym obszarze układu kość-cement-proteza [8, 46, 48, 65, 
104, 153].

Cement kostny charakteryzuje się niską udamością. Przykładowo, dla cementu 
Palacos R wyznaczona w pracy [155] udamość wynosi a„ = 4,05 kJ/m2. Z tego 
powodu wykazuje on skłonność do stochastycznego pękania pod wpływem 
niewielkich obciążeń dynamicznych. W literaturze [65, 87, 222] zwraca się uwagę na 
skłonność do fragmentacji i wykruszania się cementu podczas użytkowania 
sztucznego stawu biodrowego. Z tego powodu w konstrukcjach endoprotez eliminuje 
się ostre krawędzie.

Rys. 2.4. Wartości modułu sprężystości E komponentów sztucznego stawu biodrowego (szare pola 
wskazują zakres E dla każdego materiału) [8, 65]

Fig. 2.4. Modulus of elasticity of the artificial hip joint components (the grey areas indicate rangę of E 
for each materiał) [8, 65]

Obserwowaną patologiczną ruchomość wcementowanych w jamę szpikową 
trzpieni endoprotez wyjaśnia się niską wytrzymałością zmęczeniową cementu, jego 
małą odpornością na pękanie -  niskim krytycznym współczynnikiem odporności na 
pękanie (Kic < 2 MPa m 1/2) [8, 18, 46, 85, 97, 99, 119, 155, 156], W pracach [85, 187] 
wykazano, że pęknięcia w cemencie są inicjowane na pustkach, które oddziałują jak 
koncentratory naprężeń, szczególnie na granicy międzyfazowej cement-trzpień. 
Przyczyną powstawania pustek na granicach międzyfazowych cement-trzpień 
i cement-kość jest zjawisko skurczu cementu podczas polimeryzacji. Jak podaje 
literatura [59], skurcz cementu występuje, gdy gęstość monomeru wzrasta podczas
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polimeryzacji z 0,943 kg/m3 do 1,28 kg/m3, powodując 35% zmniejszenie objętości. 
Ponieważ tylko 30% monomeru jest dodawana do proszku, więc całkowity skurcz jest 
rzędu 5%. Występują również termiczne zmiany objętości spowodowane ciepłem 
polimeryzacji. Rozszerzalność ręcznie mieszanego i odlanego cementu wynosi 
0,47x10'4/K. To daje zmianę objętości w przybliżeniu 0,2% dla zmiany temperatury 
40°C (313,15 K), tj. z 77°C (310,15 K) do 37°C (350,15 K) podczas ochładzania 
warstwy cementu do temperatury ciała. Pęcherze powietrzne w cemencie również 
rozszerzają się cieplnie, ale ponieważ cement ograniczony jest z jednej strony 
implantem, a z drugiej kością, więc zmiana objętości cementu z powodu kompresji 
gazu jest mała. Zatem porowatość na granicy faz jest powodowana przede wszystkim 
przez skurcz [8, 59].

Na stykach układu trzpień endoprotezy-cement-kość występują mikroruchy, 
w wyniku których powstają cząstki mikro wykruszonego cementu. Tworzące się 
okruchy cementu mogą powodować osteolizę kości, a także zużycie panewek 
polietylenowych. Jeżeli powstałe na skutek wykruszania się lub erozji cząstki cementu 
znajdą się pomiędzy powierzchniami ciernymi stawu, to może nastąpić jego 
drastyczne zużycie [29, 124, 132, 163, 166].

Od cementu kostnego, jak od wszystkich implantów oczekuje się, aby zachowywał 
swoje własności przez długi czas. Na podstawie badań przeprowadzonych w pracy 
[153] stwierdzono, że po początkowym wzroście wytrzymałości cementu w czasie od 
7 do 14 dni od wymieszania następuje tendencja spadku jego wytrzymałości o około 
5-10% po dwóch latach (rys. 2.5) [46, 153].

P rędkość  odkszta łcenia  = 0.003 s '1

Czas t (h)

Rys. 2.5. Zależność wytrzymałości na ściskanie cementu kostnego od czasu [8,46, 153] 
Fig. 2.5. Compression strength versus time dependence for bone cement [8,46, 153]
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Istotną, niekorzystną cechą cementu jest jego skłonność do ulegania degradacji, 
polegająca na utracie pierwotnych właściwości wraz z upływem czasu w warunkach 
oddziaływania środowiska organizmu [8, 12, 46, 76, 139, 144, 154, 171, 222, 277]. 
Dla cementu chirurgicznego, przeznaczonego do mocowania endoprotez stawów 
istotne są jego charakterystyki mechaniczne, szczególnie wyznaczone w warunkach 
zmiennych obciążeń. Środowisko organizmu wpływa na te charakterystyki w różny 
sposób od chwili implantacji cementu aż po jego wieloletni okres użytkowania. Do 
ważniejszych czynników związanych ze środowiskiem organizmu, które wywierają 
niekorzystny wpływ na takie charakterystyki mechaniczne jak: podstawowe własności 
wytrzymałościowe, wytrzymałość zmęczeniowa, odporność na pękanie, odporność na 
pełzanie, należą: zanieczyszczenia cementu krwią i szczątkami tkanki kostnej, 
czynniki związane z techniką zabiegu operacyjnego, jak niewłaściwe techniki 
mieszania i ugniatania, spóźnione wprowadzenie cementu do kości, domieszka 
antybiotyków i dodatek środka cieniującego, podwyższona temperatura organizmu, 
oddziaływanie płynów fizjologicznych (wilgoć, procesy starzenia). Istotny wpływ na 
charakterystyki mechaniczne cementu ma długi czas jego przebywania w środowisku 
organizmu [8, 153, 154, 241, 245, 277].
Wilgotność cementu w środowisku organizmu wiąże się ze zdolnością chłonięcia 
wody przez tworzywo. Cement, przebywając w organizmie, narażony jest na 
oddziaływanie płynów ustrojowych, które penetrują w głąb materiału. Dlatego 
zdolność chłonięcia wody uznawana jest za jedno z kryteriów obojętności biologicznej 
tworzywa. Własność ta jest ściśle związana z nasileniem odczynu tkanek oraz 
z trwałością tworzywa w organizmie. Hydrofilność PMMA zwiększa się 
z niejednorodnością struktury wewnętrznej [144], W pracy [144] stwierdzono, że 
w przypadku cementów Palacos K i Palacos R zawartość napełniacza spowodowała 
około 70% wzrost chłonności wody oraz 20% spadek twardości i udamości. Przyczyną 
tego było prawdopodobnie osłabienie oddziaływań międzycząsteczkowych 
i rozluźnienie struktury polimeru. Spadek zawartości monomeru w implantowanym 
tworzywie wynika nie tylko z jego powolnej polimeryzacji, lecz jest także skutkiem 
wypłukiwania dyfundującej części monomeru przez płyny tkankowe. Ponieważ 
wypłukiwanie monomeru zachodzi na granicy faz, więc poza działaniem toksycznym 
na tkanki, zwiększa ono także porowatość implantowanego cementu. Oprócz 
monomeru wypłukiwaniu ulega także napełniacz. Porowatość cementu kostnego ma 
zaś szczególnie ujemny wpływ na wytrzymałość mechaniczną [8, 144],

Reasumując, można stwierdzić, że nawet przy ciągłym doskonaleniu techniki 
przygotowania i implantacji cementu na jego charakterystyki fizykochemiczne
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i mechaniczne negatywnie będą oddziaływać takie czynniki, jak: wilgoć, podwyższona 
temperatura i czas przebywania w środowisku organizmu.

Cement kostny, jako materiał lepkosprężysty, cechuje się zmiennością swych 
charakterystyk mechanicznych w czasie oddziaływania obciążeń [8, 89, 165, 260, 
273]. Cement akrylowy, stosowany do kotwiczenia endoprotez całkowitych biodra, 
pełza w warunkach dynamicznego i statycznego obciążenia. W wyniku tego następuje 
osiadanie trzpienia endoprotezy oraz zmniejszenie składowych naprężenia 
w cemencie. To osiadanie protezy jest uzależnione również od tarcia na granicy 
międzyfazowej, a więc w dużym stopniu od chropowatości powierzchni protezy 
i struktury cementu [70, 74, 96, 97, 165, 260].

Biorąc pod uwagę wszystkie czynniki mające wpływ na trwałość połączenia 
w cementowej endoprotezoplastyce, należy stwierdzić, że cement na osnowie poli
metakrylanu metylu (PMMA) jest komponentem sztucznego stawu, charaktery
zującym się najmniejszą sztywnością i wytrzymałością. Jest zatem najsłabszym 
ogniwem w układzie endoproteza-cement-kość. W warunkach aktywności ruchowej 
pacjenta cement podlega oddziaływaniu obciążeń cyklicznych, generujących 
naprężenia ściskające, rozciągające i ścinające. Ważne więc jest, aby naprężenia 
w cemencie podczas eksploatacji sztucznego stawu w organizmie człowieka nie 
przekraczały wartości naprężeń niszczących [8, 15, 65].

2.4. Zdolność cementu do tłumienia drgań

W wielu przypadkach człowiek przebywa pod działaniem wibracji i jego ciało 
narażone jest na drgania, które wywierają na nie szkodliwy wpływ [63]. Szczególnie 
eksploatowany w narzędziu ruchu człowieka jest staw biodrowy, który przystosowany 
jest do przenoszenia stosunkowo dużych obciążeń statycznych i dynamicznych [73], 
Zastąpienie w nim części naturalnych komponentów sztucznymi, wykonanymi 
np. ze stopów metali, ceramiki czy polimerów, wprowadza zaburzenia w układzie 
nośnym i procesach biologicznych [47, 63, 171, 193, 240], Aby porównać własności 
tłumiące komponentów sztucznego stawu z własnościami tłumiącymi kości, 
przeprowadzono badania tłumienia drgań na próbkach z kości, cementu oraz 
polietylenu. W tym celu w pracach [8, 193, 240] dokonano próby adaptacji techniki 
DMTA (Dynamie Mechanical Thermal Analysis), stosowanej do badania własności 
tłumiących, niemetalowych tworzyw. Pomiary przeprowadzono w Instytucie



32

Przemysłu Tworzyw i Farb w Gliwicach, przy wykorzystaniu aparatury PL-DMTA 
Mk II firmy Polymer Laboratories, na próbkach przygotowanych ze zdrowej 
wieprzowej kości korowej i gąbczastej, cementu CMW1 oraz polietylenu pobranego 
z rzeczywistej panewki endoprotezy. Badania prowadzono w temperaturze 36,6°C 
(309,75 K) przy rozciąganiu, ściskaniu i zginaniu. Zakres częstotliwości odkształceń 
o sinusoidalnie zmiennym przebiegu ustalono w granicach od 0,03 do 30 Hz, gdyż 
z punktu widzenia wpływu na człowieka obciążeń udarowych i wibracji przedział 
niskich częstotliwości uznaje się za najważniejszy [63, 193, 240]. Wyznaczono 
wartości tangensa kątów strat, reprezentujące zdolności tłumiące poszczególnych 
tworzyw [90, 207, 212], Wartości tangensa kątów strat dla cementu CMW1 
porównywalne są z odpowiednimi wartościami dla cementów Palacos R, Simplex P, 
Zimmer LVC, Zimmer Regular, Osteobond oraz CMW 3, wyznaczonymi w pracy [90] 
przy użyciu aparatury DMTA, w temperaturze 25°C (298,15 K) i przy częstotliwości 
5 Hz. Wyniki pomiarów tangensa kątów strat stanowiły podstawę do wyznaczenia 
zależności logarytmicznego dekrementu tłumienia drgań (w polskojęzycznym 
brzmieniu powinno być „dekrementu drgań”) badanych tworzyw od częstotliwości 
(rys. 2.6) [8, 193],

W przyjętym zakresie częstotliwości zdolności tłumiące badanych materiałów, 
tzn. kości korowej, gąbczastej, cementu oraz polietylenu, są do siebie zbliżone i są 
zarazem wyższe ok. 100-200-krotnie od zdolności tłumiących stopów tytanu i stali 
nierdzewnej, stosowanych na trzpienie, a także na zewnętrzne panewki w endo
protezach stawu biodrowego [8, 193, 212].

Wyniki przeprowadzonych badań pozwalają wnioskować, że wprowadzenie 
pomiędzy kość i metalowy trzpień endoprotezy warstwy cementu na bazie 
polimetakrylanu metylu lub innego materiału o podobnych do kości własnościach 
tłumiących, korzystniejszych niż w przypadku metalu, może łagodzić przeciążenia 
statyczne i dynamiczne oraz tylko w pewnym stopniu amortyzować drgania [8]. Nie 
zabezpiecza bowiem dostatecznie kości przed przenoszeniem obciążeń dynamicznych. 
Zdolność tłumienia drgań mają płyny o dużej lepkości [207]. Płynem spełniającym to 
zadanie w naturalnym stawie jest maź stawowa, dostosowująca swą lepkość do zmiany 
obciążenia [218, 232, 266-268], Przy wykorzystaniu endoprotez o powszechnie 
stosowanych rozwiązaniach konstrukcyjnych, sztuczny staw biodrowy pozbawiony 
jest funkcjonalnego odpowiednika chrząstki i mazi stawowej. Wprowadzenie między 
głowę endoprotezy a kość miednicy polietylenowej panewki, mocowanej za pomocą 
cementu, również nie rozwiązuje problemu tłumienia drgań, co sprawia, że każdy krok 
dla człowieka ze sztucznym stawem biodrowym jest urazem. Własności tłumiące
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polietylenu, a także cementu akrylowego zbliżone do własności kości są niewystar
czające do przejęcia funkcji chrząstki i mazi stawowej [73, 218, 240, 266]. Obciążenia 
dynamiczne przenoszone są przez komponenty sztucznego stawu na kości.

Niedostateczne tłumienie drgań w sztucznym stawie może przyspieszać procesy 
obluzowania oraz zużycia wszystkich jego komponentów [11, 193, 250], W celu 
zapewnienia oczekiwanej biofunkcjonalności sztucznego stawu biodrowego, a tym 
samym zwiększenia jego trwałości, należałoby wprowadzić do niego element 
z materiału o znacznie większej zdolności tłumienia drgań niż dotąd stosowane 
materiały, tak aby obciążenia dynamiczne nie były przenoszone z pełną 
intensywnością przez elementy sztucznego stawu na kość [8, 11, 250].

Zginanie

- Kość korowa 
-Kość gąbczasta 
-C em ent CMW1 
-PE-Panewka

Częstotliwość (Hz)

Częstotliwość (Hz)

Częstotliwość (Hz)

Rys. 2.6. Wartości logarytmicznego dekrementu tłumienia drgań w funkcji częstotliwości dla nieme
talowych komponentów sztucznego stawu biodrowego [8,193]

Fig. 2.6. Values of logarithmic damping decrement in the function of frequency for non-metallic 
components o f artificial hip joint [8,193]
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2.5. Modyfikacje składu chemicznego cementów

Kierunki poprawy własności użytkowych cementów kostnych obejmują w swym 
zakresie zmianę ich własności fizykochemicznych i mechanicznych przez chemiczną 
i fizyczną modyfikację [4-8, 10, 19, 23, 25, 28-30, 32-41, 50, 52, 58, 67, 103, 115, 
127, 130, 140, 142, 147, 166, 167, 182, 183, 189, 192, 214, 238, 239, 244, 245, 248, 
251, 257, 263, 272, 276], co przedstawiono schematycznie na rys. 2.7 [8, 12]. W celu 
poprawy biotolerancji opracowywane są cementy ze zmniejszonym, niż w standar
dowych cementach, udziałem procentowym monomeru metakrylanu metylu (MMA). 
Podejmowane są również próby jego zamiany na polimetakrylan etylu. Tą drogą 
uzyskano na przykład niższą temperaturę utwardzania opracowanego cementu 
Boneloc [238] w porównaniu do temperatury utwardzania cementu Palacos, ale 
kosztem obniżonych własności wytrzymałościowych. Na świecie i w kraju były i są 
prowadzone badania nad opracowaniem nowego cementu, niebędącego kompozytem 
polimerowym, jak np. cement fosforanowy [58] czy wapniowo-fosforanowy [272], Ze 
względu na niskie własności wytrzymałościowe cementy takie mogą być jednak 
stosowane głównie do wzmocnienia kotwiczenia implantów lub uzupełniania ubytków 
kostnych [8].

Najczęściej podejmowane są próby poprawy własności wytrzymałościowych 
polimerowego cementu kostnego przez wprowadzanie do niego domieszek 
niepodlegających polimeryzacji, takich jak: włókna węglowe, poliuretanowe i stalowe 
lub proszek apatytowy i tworzywo szklano-ceramiczne (witroceram) [8, 46, 170, 182, 
222, 261, 276], Przykładowo, w pracy [248] uzyskano wzrost odporności na pękanie 
i wytrzymałości zmęczeniowej cementu na osnowie PMMA (Zimmer) przez dodanie 
do niego włókien tytanowych. Dodatek włókien węglowych do składu podstawowego 
cementu kostnego powodował przedłużenie czasu polimeryzacji do prawie godziny 
i z tego powodu cement taki nie znalazł zastosowania klinicznego. Autorzy pracy 
[261] donoszą o pomyślnych wynikach klinicznych stosowania do wypełniania 
ubytków po resekcji złośliwych guzów kości oraz w alloplastyce stawów biodrowych 
cementu na bazie PMMA domieszkowanego równocześnie włóknami węglowymi 
i proszkiem apatytowym.

Resztki cementu kostnego pozostawione w tkankach miękkich lub wokół protezy 
wywołują odczyny z wytworzeniem ziarniny, która łatwo ulega uwapnieniu, co 
prowadzi do ograniczenia ruchomości protezowanego stawu [171]. Ma to szczególne 
znaczenie w zabiegach rewizyjnych, kiedy po usunięciu protezy możliwe jest ponadto
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powstawanie miejscowego odczynu zapalnego. Z tych powodów w celu poprawy 
aseptyki zabiegu stosuje się cementy zmieszane z antybiotykiem [53, 103, 189, 251].

KIERUNKI POPRAWY WŁASNOŚCI UŻYTKOWYCH 
CEMENTÓW KOSTNYCH

Rys. 2.7. Kierunki poprawy własności użytkowych cementów kostnych [8,12]
Fig. 2.7. Ways of improvements o f bone cements properties [8,12]

Omawiając sposoby poprawy własności użytkowych cementów kostnych, należy 
również wspomnieć o udoskonaleniach techniki operacyjnej z użyciem cementu. 
W organizmie człowieka inicjacja polimeryzacji zachodzi na „cieplejszej” granicy 
międzyfazowej, którą jest granica cement-kość. Zdaniem autorów pracy [59]
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powoduje to skurcz cementu w kierunku od trzpienia protezy do kości. W celu 
polepszenia struktury cementu, warunkującej jego odporność na zmęczeniowe 
pękanie, podjęto próbę zmniejszenia porowatości na granicy międzyfazowej cement- 
proteza, proponując podgrzewanie trzpienia do 44°C (317,15 K) w czasie implantacji, 
a także mieszanie cementu w próżni. Pomiary temperatury dokonane podczas 
eksperymentów in vitro pokazały, że zmiany temperatury trzpienia w zakresie od 
temperatury pokojowej do 44°C (317,15 K) powodowały mało znaczący wzrost 
temperatury kości. Podgrzewanie trzpienia wywołało szybszą inicjację polimeryzacji 
na granicy cement-trzpień, co spowodowało redukcję porowatości na tej granicy. Aby 
zniwelować efekt skurczu cementu po implantacji i dobrze zakotwiczyć go 
w mikroporach i mikropęknięciach tkanki kostnej, korzystne jest formowanie cementu 
pod ciśnieniem [222, 255, 277].

W świetle prezentowanych w literaturze dotychczasowych osiągnięć należy 
stwierdzić, że wybór kierunków poprawy własności użytkowych cementów kostnych 
na bazie PMMA nadal pozostaje zagadnieniem otwartym na różne rozwiązania.

Przyszłościowym kierunkiem medycznych zastosowań polimerów jest tworzenie 
kompozytów polimeru z różnymi domieszkami w celu otrzymania biomateriałów 
o wymaganych własnościach fizykochemicznych i mechanicznych. Modyfikacja 
cementów kostnych na bazie PMMA obejmuje, oprócz dodawania antybiotyku w celu 
poprawy ich własności biologicznych (poprawy aseptyki zabiegów rewizyjnych), 
również domieszkowanie cementów cząstkami ceramicznymi, jak AI2O3, w celu 
poprawy własności fizycznych. Autor pracy [179] zwraca uwagę, że tworzenie 
kompozytów polimeru z ceramiką i polimeru z włóknami węglowymi jest jednym 
z podstawowych kierunków, w których prowadzone są badania w wielu ośrodkach na 
świecie.

Ceramika tlenkowa A I2 O 3 , jako materiał bioobojętny, stosowana jest na różnego 
rodzaju implanty, w tym w konstrukcjach endoprotez stawów. Materiały ceramiczne 
okazują się być stabilne pod względem wytrzymałości w bardzo szerokim zakresie 
temperatury [171,195], Zatem, dodatek proszku ceramicznego do cementu może 
obniżyć, szkodliwą dla tkanek, temperaturę jego utwardzania oraz zmniejszyć skurcz 
polimeryzacyjny, przy zachowaniu dotychczasowych charakterystyk mechanicznych.

Dodatek AI2O3 do cementu na osnowie PMMA wpływa na wzrost współczynnika 
przewodnictwa temperaturowego utworzonego kompozytu. Współczynnik 
przewodnictwa temperaturowego a bowiem dla AI2O3 wynosi 32,4 x 10'3 m2/h 
(9 x 10'6 n r/s) [195,224] i jest znacznie wyższy niż dla PMMA, dla którego waha się 
w granicach 0,1 + 1,5 x 10'3 n r/h  (0,03 *  0,4 x 10'6 m2/s) [221, 224], Również
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współczynnik przewodnictwa cieplnego X dla ceramiki jest wyższy niż dla polimerów, 
i tak dla AI2O3 współczynnik X wynosi 29 30 W/(mK) [195], podczas gdy dla
PMMA jest równy 0,19 W/(mK) [221], Cząstki AI2O3, niebiorące udziału w procesie 
polimeryzacji, mogą odbierać część ciepła polimeryzacji MMA.

Modyfikację cementu kostnego ceramiką realizowano w pracach [4-6, 8, 29, 32, 
34-36, 41, 115] przez dodanie AI2O3 w postaci dwóch rodzajów proszku: o granulacji 
10-20 pm oraz 0,3 pm. Pierwszy proszek charakteryzuje się rozmiarami cząstek 
porównywalnymi z rozmiarami składnika proszkowego cementu. W przypadku 
cząstek o mniejszych rozmiarach, przy tym samym udziale masowym, większa jest 
powierzchnia graniczna pomiędzy cząstkami a osnową. Większa zatem powinna być 
prędkość pochłaniania ciepła przez takie cząstki.

Jednak, sposób modyfikacji cementu powinien stworzyć takie warunki, aby przy 
zmianie warunków oddawania ciepła nie spowodował pogorszenia charakterystyk 
wytrzymałościowych i trwałości cementu. Twarde cząstki dodane do osnowy 
polimerowej (PMMA), która jest materiałem kruchym, powodują umocnienie 
kompozytu i wzrost jego modułów sprężystości, zgodnie z regułą mieszanin [116]. 
Cząstki lokują się w przestrzeniach pomiędzy łańcuchami polimeru, uniemożliwiając 
ich przemieszczanie się. Wraz ze wzrostem adhezji cząstek do osnowy polimerowej 
może wzrosnąć odporność na pękanie kompozytu dzięki temu, że energia będzie 
zużywana w głównej części na zmianę kierunku pękania pomiędzy cząstkami. Ilość 
domieszki w cemencie nie może być zbyt duża, gdyż zwiększa lepkość cementu w 
fazie przygotowania, obejmującej proces mieszania składników oraz w fazie 
implantacji, utrudniając proces implantacji cementu do kości. Doświadczalnie 
wykazano, że udział masowy domieszki nie powinien przekraczać kilku procent [8].

Domieszka proszku AI2O3 może dodatkowo hamować kurczenie się masy cementu 
w procesie polimeryzacji. Współczynnik liniowej rozszerzalności cieplnej dla AI2O3 

wynosi bowiem a = 7,4 7,6 x 10'6 K '1 [195] i jest generalnie mniejszy niż dla
PMMA, dla którego przyjmuje wartość a  = 60 x 10'6 K"1 [221], Zjawisko skurczu 
cementu chirurgicznego ma wpływ' na trwałość połączenia kość-cement-implant. 
Wyniki badań własności fizykochemicznych oraz mechanicznych cementów kostnych 
modyfikowanych cząstkami AI2O3 prezentowane są w pracach [4, 5, 8, 29, 33-37, 41, 
52, 115, 196],

Podejmowano również próby modyfikacji cementu kostnego domieszkami cząstek 
tytanu [50], a także hydroksyapatytu [6, 51, 276],

W świetle prezentowanych w literaturze dotychczasowych osiągnięć w obszarze 
biomateriałów należy stwierdzić, że biomateriałami o perspektywicznym znaczeniu
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dla chirurgii są materiały węglowe. Świadczy o tym duża liczba publikacji 
odzwierciedlających kierunki prowadzonych badań poznawczych oraz obserwacji 
klinicznych tej grupy biomateriałów. Jak podaje literatura [171], dotychczasowe 
osiągnięcia inżynierii biomedycznej z zakresu zastosowania implantacyjnych 
materiałów węglowych w chirurgii rekonstrukcyjnej są pozytywne. Aktualne 
możliwości technologiczne pozwalają na modyfikowanie struktury materiałów 
węglowych, począwszy od krystalicznej (grafit) przez przejściowe (węgiel 
turbostratyczny) do struktury bezpostaciowej (węgiel szklisty) [17, 60, 171].

Węgiel szklisty jest otrzymywany z materiału organicznego na drogach pirolizy 
i karbonizacji do 1200°C. Prekursorem może być żywica, pak, usieciowane polimery. 
Węgiel szklisty charakteryzuje się szklistym przełomem i daje się łatwo polerować; 
przewodzi ciepło i prąd elektryczny, jest odporny na wysokie temperatury. Mimo że 
jego budowa strukturalna różni się od typowej struktury substancji bezpostaciowych 
szklistych, to niektóre jego cechy, takie jak kruchość czy brak porowatości otwartej, 
występowanie mikroporów zamkniętych, nieprzepuszczalność dla gazów są podobne 
jak dla substancji szklistych [60, 92]. Węgiel szklisty charakteryzuje się doskonałą 
biozgodnością. Porowata postać węgla szklistego pełni funkcję konstrukcji dla 
wrastania kości. Jego mechaniczne własności są odpowiednie dla pełnienia funkcji 
strukturalnego substytutu kości w obszarach, w których oddziałują naprężenia 
ściskające. Autorzy prac [234, 235] donoszą, że badania wrastania kości w pory 
implantu z węgla szklistego w organizmach doświadczalnych królików już po 
3 tygodniach ujawniły nowo utworzoną kość w porach. Po 12 tygodniach ilość tkanki 
kostnej osiągnęła maksimum, kiedy to 45% objętości całkowitej porów zawierało 
w sobie tkankę kostną. Wrastanie kości do implantu węglowego wzrasta z czasem 
i jest najbardziej intensywne w obszarach kontaktu implantu z kością korową lub 
beleczkami kości gąbczastej. Jednocześnie zwiększa się gęstość kości. Nie 
zaobserwowano niepomyślnych reakcji tkankowych [88, 234, 235].

Porównanie własności cieplnych PMMA oraz węgla szklistego pozwala 
wnioskować, że przez modyfikację cementu kostnego węglem szklistym jest możliwe 
obniżenie maksymalnej temperatury układu polimeryzującego, a także zmniejszenie 
skurczu [10, 18, 29, 30, 221, 224], Dodatek węgla szklistego w postaci proszku do 
cementu na bazie PMMA zwiększa współczynnik przewodnictwa cieplnego 2 
utworzonego kompozytu. Współczynnik ten dla węgla szklistego mieści się 
w przedziale A = 188 220 W/mK, podczas gdy jego wartość dla PMMA jest równa A
= 0,19 W/mK. Cząstki węgla szklistego mogą zatem odbierać część ciepła podczas 
polimeryzacji MMA. Domieszka węgla szklistego może ponadto hamować kurczenie
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się masy cementu w procesie polimeryzacji. Współczynnik liniowej rozszerzalności 
cieplnej a dla węgla szklistego wynosi bowiem a  = (1,5 -  3,0) x 10'6 K '1 i jest 
mniejszy niż dla PMMA, dla którego jest równy a  = 60 x 10'6 K '! [221, 224].

Własności cieplne materiałów stosowanych jako domieszki modyfikujące do 
cementu obok własności cieplnych PMMA -  głównego składnika cementu kostnego -  
zestawiono w tabeli 2.2.

Tabela 2.2
Własności cieplne PMMA oraz wybranych domieszek 

do cementów [221, 224]

Materiał

Współczynnik
przewodnictwa

cieplnego

X [W/mK]

Współczynnik
liniowej

rozszerzalności
cieplnej

a  [K-1]

PMMA 0,19 60 x 10-6

AI2O3 2 9 - 3 0 7 ,4 -7 ,6  x 10-6

Węgiel szklisty 1 8 0 -2 2 0 1 ,5 -3 ,0  x 10-6

Tytan 41 11,1 x 10-6

Spośród analizowanych domieszek i ich własności w porównaniu do własności 
PMMA, najbardziej obiecującą z punktu widzenia oddziaływania na organizm okazuje 
się być domieszka węgla szklistego. Biorąc pod uwagę wszystkie cechy węgla 
szklistego, w pracach [7, 10, 17, 19, 21, 22, 24, 25, 28-30, 127, 140-142, 214] podjęto 
próbę zastosowania tego materiału do modyfikacji cementu kostnego na bazie PMMA.

Wybrane gatunki cementów (Palacos R, Palamed, a następnie Biomet Plus) 

domieszkowano węglem szklistym w postaci proszku o granulacji 25-160 pm. Węgiel 
szklisty otrzymano metodą karbonizacji żywicy fenolowo-formaldehydowej F-110 
w temperaturze 1100°C, przy zachowaniu ściśle określonych warunków przyrostu 
temperatury. W celu uzyskania węgla szklistego użyto żywicy w postaci 
rozkawałkowanej. Po procesie karbonizacji kawałki te podlegały mieleniu w młynie 
udarowo-nożowym do postaci proszkowej. Wielkość cząstek węgla szklistego dobrano 
tak, aby była ona porównywalna z wielkością ziarna proszku polimerowego cementu 
kostnego (rys. 2.8 i 2.9).
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Rys. 2.8. Zdjęcia węgla szklistego w postaci proszku przy powiększeniu: 100-krotnym i 1000-krotnym 
[7,17,142]

Fig. 2.8. Photos of glassy carbon in the form of powder with magnification: lOOx and lOOOx [7,17,142]

Rys. 2.9. Zdjęcia proszku polimerowego PMMA cementu kostnego przy różnym powiększeniu: 100- 
krotnym i 1000-krotnym z oznaczoną cząstką proszku PMMA (1) i cząstką dwutlenku 
cyrkonu (2) [7,17,142]

Fig. 2.9. Photos of polymer powder PMMA bone cement with various degrees of magnification: lOOx 
and lOOOx the marked particle of PMMA powder (1) and particle zirconium dioxide (2) 
[7,17,142]

Proszek węgla szklistego najpierw mieszano z proszkiem polimerowym cementu, 
a następnie proszek z płynem monomerowym. Próbki do badań mechanicznych 
zmęczeniowych wykonano metodą próżniowego mieszania, a próbki do badań 
statycznych i innych -  metodą ręcznego mieszania. Węgiel szklisty stosowano do 
modyfikacji cementu po uprzednim wysuszeniu go w temperaturze 70°C (343,15 K) 
przez okres 24 godzin w celu odparowania wilgoci.

Cement kostny modyfikowano węglem szklistym w ilości 1 g na opakowanie, co 
odpowiada 1,6% mas. i 2 g (3,1% mas.).
Wyniki przeprowadzonych badań są przedmiotem następnych rozdziałów monografii.



3. KRYTERIA JAKOŚCI CEMENTÓW KOSTNYCH  
DO ZASTOSOWAŃ ORTOPEDYCZNYCH

Stabilność sztucznego stawu, często utożsamianą z trwałością, która jest jednym 
z warunków oczekiwanej biofunkcjonalności, w długim okresie determinują cechy 
materiałowe, geometryczne i dynamiczne (obciążenia) konstrukcji endoprotezy oraz 
ich sprzężenie z organizmem człowieka [8, 11, 44, 77, 78, 80, 101] (rys. 3.1).

Badania wzajemnych biomechanicznych relacji kość-implant mogą być 
realizowane zarówno w warunkach naturalnych -  na układach rzeczywistych, jak i na 
modelach. Ocena kliniczna sztucznego stawu wymaga obszernych obserwacji bliskich 
i odległych wyników wykonywanych zabiegów. W środowisku lekarskim panuje 
pogląd, że zebranie odległych wyników leczenia jest trudne [44, 145, 246, 247],

Staw biodrowy należy do biomechanizmów, którym przypisuje się trzy stopnie 
swobody (trzy obroty bez uwzględnienia odkształceń sprężystych) przy 
przenoszonym, złożonym stanie obciążenia. Stan obciążeń i stopnie swobody 
warunkują trudności przy projektowaniu cech geometrycznych i materiałowych 
stosowanego implantu [8, 79]. W celu określenia najistotniejszych wymagań 
stawianych sztucznym stawom biodrowym niezbędne jest zastosowanie metod badań 
teoretycznych i eksperymentalnych. Ponieważ przeprowadzanie eksperymentów na 
człowieku jest procesem trudnym, długotrwałym i ze względów etycznych należy je 
ograniczać, więc podstawowe badania przeprowadza się na modelach fizycznych 
i numerycznych [66, 80, 193, 240],
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Obiekt -  sztuczny staw

Rys. 3.1. Schemat oceny biofunkcjonalności sztucznego stawu [8, 11,44]
Fig. 3.1. Evalution of biofunctional properties o f an artificial hip joint [8, 11,44]

Modele powinny być budowane na podstawie zasad podobieństwa (np. podo
bieństwa: geometrycznego, czasu, kinematycznego, dynamicznego, własności 
fizycznych) i odpowiadać rzeczywistemu układowi pod względem jego cech, które są 
istotne dla badanego zagadnienia. Utworzony model jest prostszy („idealniejszy”) od 
układu rzeczywistego i dlatego łatwiej poddaje się studiom analitycznym. Tworząc 
model układu, przyjmuje się wiele przybliżonych założeń, jak np.: pomijanie małych 
wpływów, założenie, że badany układ nie powoduje zmian w otaczającym go 
środowisku, zastępowanie parametrów rozłożonych przez parametry skupione, 
zakładanie prostych liniowych zależności między zmiennymi fizycznymi opisującymi 
przyczyny i skutki, założenie, że parametry fizyczne nie zmieniają się w czasie, 
unikanie nieokreśloności i pomijanie szumów [66]. Badania eksperymentalne
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i teoretyczne na modelach biomechanicznych umożliwiają realizowanie wielu takich 
przypadków obciążeń kości udowej i odpowiadających im przemieszczeń, 
odkształceń, naprężeń oraz trwałości sztucznego stawu biodrowego, które byłyby 
niemożliwe do zrealizowania na układzie rzeczywistym. Oprócz tego przyspieszają 
one uzyskanie obiektywnych wyników. Daje to możliwość weryfikacji różnorodnych 
koncepcji konstrukcyjnych oraz opracowań statystycznych [66, 79, 80]. Zatem proces 
identyfikacji obiektu, jakim jest staw biodrowy z zaimplantowaną endoprotezą 
i cementem chirurgicznym, powinien obejmować następujące etapy: modelowanie, 
eksperyment, weryfikację i estymację [66]. Ustalenie odpowiedniej metodyki badań 
związane jest z określeniem warunków kryterialnych w celu ilościowej oceny 
właściwości układu biomechanicznego, jaki stanowi sztuczny staw biodrowy. Dotyczy 
to zarówno oceny jego stabilności, trwałości, jak i w efekcie biofunkcjonalności przy 
zastosowaniu nowych rozwiązań konstrukcyjnych endoprotez (rys. 3.1) [8, 11, 44],

Aby wyniki badań były miarodajne w ocenie trwałości układu biomechanicznego 
kość-cement-implant, a w nim cementu kostnego, powinny uwzględniać 
oddziaływanie czynników mechanicznych i biologicznych oraz relację pomiędzy nimi. 
Metodyka oceny własności użytkowych cementów kostnych powinna opierać się na 
kryteriach, które jednocześnie zawierają cechy możliwe do ujęcia ilościowego, jakimi 
są np. własności mechaniczne oraz cechy o charakterze jakościowym, jak 
np. biozgodność. Nie jest możliwe jednoczesne spełnienie wszystkich kryteriów na 
najwyższym poziomie. Istnieje zatem potrzeba opracowania metodyki i odpowiedniej 
procedury postępowania, która będzie zawierała niezbędne wartości graniczne 
kryteriów przyjętych do oceny [15].

Konwencjonalne badania własności użytkowych cementu kostnego sprowadzają 
się głównie do badania procesu polimeryzacji oraz podstawowych własności 
mechanicznych, zgodnie z normami ISO 5833:2002 „Implants for surgery -  Acrylic 
resin cements” [191] oraz ASTM F 451-08 „Standard Specification for Acrylic Bone 
Cement” [190]. Normy te obejmują, obok badania procesu polimeryzacji cementu 
(rys. 3.2), wyznaczenie wytrzymałości na ściskanie (rys. 3.3), wytrzymałości na 
zginanie, którą się wyznacza w próbie 3- lub 4-punktowego zginania (rys. 3.4), a także 
modułu sprężystości w warunkach zginania (rys. 3.5) [147], Przeprowadza się również 
próbę udamości. Cement kostny charakteryzuje się około 2-3-krotnie wyższą 
wytrzymałością na ściskanie niż na rozciąganie [8, 171]. Własności te mają szczególne 
znaczenie dla trwałości połączenia kość-cement-proteza w warunkach eksploatacji 
sztucznego stawu. W obszarach cementu, w których oddziałują naprężenia 
rozciągające, łatwiej mogą się rozwijać pęknięcia niż w obszarach oddziaływania
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naprężeń ściskających. Cement kostny charakteryzuje się niską udarnością [8, 142], 
W związku z tym wykazuje on skłonność do stochastycznego pękania pod wpływem 
niewielkich obciążeń dynamicznych. W literaturze zwraca się uwagę na skłonność do 
fragmentacji i wykruszania się cementu podczas użytkowania sztucznego stawu 
biodrowego. Cement kostny charakteryzuje się małą odpornością na pękanie -  
współczynnik Kic nie przekracza 2 MPa m 1/2 [99, 155, 156], Zatem krytyczny 
współczynnik intensywności naprężeń i udarność, również nie są odpowiednim 
kryterium oceny trwałości cementu kostnego.

□  □  
Iow nwHum

Rys. 3.2. Temperatura oraz czas utwardzania cementów kostnych, określone zgodnie z normą 
ISO 5833 [147]

Fig. 3.2. Setting data for bone cements, determined according to ISO 5833 protocols [147]
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Rys. 3.4. Wytrzymałość na zginanie cementów kostnych, określona zgodnie z normą ISO 5833 
[147, 263]

Fig. 3.4. Bending strength o f bone cements, determined according to ISO 5833 protocols [147, 263]

Rys. 3.3. Wytrzymałość na ściskanie cementów kostnych, określona zgodnie z normą ISO 5833 
[147, 263]

Fig. 3.3. Compressive strength o f bone cements, determined according to ISO 5833 protocols 
[147, 263]



46

Rys. 3.5. Moduł sprężystości przy zginaniu cementów kostnych, określony zgodnie z normą ISO 5833 
[147,263]

Fig. 3.5. Bending moduli o f bone cements, determined according to ISO 5833 protocols [147, 263]

Od cementu kostnego, tak jak od wszystkich implantów, oczekuje się, aby 
zachowywał swoje własności przez długi okres. Jednak w miarę upływu czasu od 
implantacji następuje tendencja spadku jego wytrzymałości mechanicznej. Mają na to 
wpływ procesy starzenia się tego materiału, dodatkowo przyspieszone 
oddziaływaniem środowiska organizmu. Prowadzi się więc badania własności 
mechanicznych cementu po wygrzewaniu w temperaturze 37°C (310,15 K) oraz po 
moczeniu w roztworze Ringera, a także po naświetlaniu promieniami rentgenowskimi 
w takich warunkach, jak przy prześwietlaniu pacjentów [8, 27, 142, 147, 263], 
Graniczne wartości podstawowych własności mechanicznych, jak wytrzymałość na 
ściskanie, zginanie, rozciąganie, moduły sprężystości przy zginaniu i rozciąganiu 
polimerowego cementu, nie mogą jednak stanowić wystarczającego kryterium oceny 
trwałości tego materiału. Charakteryzują się bowiem dużymi rozrzutami i nie 
pozwalają dostatecznie dobrze wykazać oddziaływania różnych czynników, jak 
temperatura, środowisko organizmu, promieniowanie rentgenowskie, w warunkach 
obciążeń zmiennych podczas użytkowania sztucznego stawu [8, 15]. Konieczne jest 
zastosowanie metod badania własności cementów kostnych z uwzględnieniem 
symulacji warunków ich obciążania podczas długiego okresu eksploatacji.

W celu oceny mechanicznego zachowania się kości udowej ze wszczepioną 
cementową endoprotezą, w warunkach aktywności ruchowej pacjenta, rozwijane są 
metody badań z zastosowaniem dynamicznego obciążenia cyklicznego. Możliwość
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oszacowania stabilności implantu w warunkach cyklicznego obciążenia przy 
ok. 106 -5- 107 cykli jest szczególnie ważna, gdyż przyjmuje się, że pacjent wykonuje 
rocznie 106 podwójnych kroków, a więc pojedynczych 2 x 106 [147]. W związku 
z tym prowadzone są próby zmęczeniowe wysokocyklowe dla cementu 
chirurgicznego. Wyznacza się krzywe Wóhlera dla 107 cykli obciążeń. O ile jednak dla 
metali można wyznaczyć wytrzymałość zmęczeniową na podstawie wykresów 
Wóhlera, o tyle dla polimerów taka graniczna wartość naprężeń nie istnieje. Wykresy 
Wóhlera dla cementu mają charakter liniowy -  pokazują tylko spadek naprężeń wraz 
ze wzrostem liczby cykli [147, 263], Wyniki takie pozwalają jedynie na porównanie 
wartości naprężeń niszczących dla określonej liczby cykli dla badanych materiałów 
(rys. 3.6) [147, 263],

Rys. 3.6. Porównanie wyników badań zmęczeniowych (krzywe Wóhlera) dla cementu Palacos R, 
mieszanego ręcznie i próżniowo (Soltesz i Ege 1993) [147]

Fig. 3.6. Comparison of fatigue results (Wóhler curve) for Palacos R, both hand and vacuum mixed 
(Soltesz and Ege 1993) [147]

Cement kostny, jako kompozycja polimerowa, jest klasycznym przykładem ciała 
lepkosprężystego, podobnie jak kość. Własności fizykochemiczne i mechaniczne 
takich materiałów zmieniają się w czasie. Zjawiskami typowymi dla materiałów 
lepkosprężystych, w tym polimerów, są zjawiska pełzania i relaksacji. Podejmowane 
są próby budowania krzywych pełzania dla cementu chirurgicznego przy stałych 
poziomach naprężenia (rys. 3.7) [147], Ma to duże znaczenie kliniczne, gdyż 
odkształceniu cementu, spowodowanemu pełzaniem, towarzyszy osiadanie trzpienia 
endoprotezy.
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Rys. 3.7. Wartości odkształcenia przy pełzaniu badanych różnych cementów kostnych [147]
Fig. 3.7. Creep values of the various bone cements tested [147]

Dla praktyki klinicznej szczególnie ważne jest oszacowanie wartości odkształcenia 
cementu i osiadania protezy w czasie eksploatacji, a więc w warunkach obciążeń 
cyklicznych. W ciągu doby u typowego pacjenta ze sztucznym stawem biodrowym 
występują okresy aktywności ruchowej oraz odpoczynku. Wiążą się one odpowiednio 
ze zmieniającymi się charakterystykami obciążenia stawu, a w nim cementu jako 
jednego z jego komponentów. Zjawisko niszczenia cementu podczas ruchu człowieka 
odbywa się pod działaniem cyklicznych zmian obciążeń o dużych wartościach, a więc 
można je  z dużym prawdopodobieństwem określić jako zmęczenie w zakresie małej 
liczby cykli. Mając to na względzie, w pracach [4-16, 19-26, 28, 29, 39, 42-44, 49, 
142, 241] podjęto próbę oceny zachowania się cementu w sztucznym stawie 
biodrowym, stosując metodę badań zmęczenia niskocyklowego. Przeprowadzone 
badania wykazały, że pomimo zmęczeniowego charakteru przełomu znaczna część 
próbek ulegała pęknięciu w sposób losowy, w wyniku dając liczbę cykli do 
zniszczenia N f obarczoną dużymi rozrzutami. Z tego powodu stwierdzono, że liczba 
cykli do zniszczenia nie może stanowić kryterium oceny trwałości cementu kostnego. 
Założono, że za to kryterium można przyjąć wartości odkształceń granicznych 
uzyskane z rejestracji procesu cyklicznego pełzania podczas badań zmęczeniowych 
niskocyklowych. Zagadnienie to obejmują rozdziały 7 i 8.



4. WŁASNOŚCI MECHANICZNE I BIOLOGICZNE CEMENTU 
Z DOMIESZKĄ ANTYBIOTYKU

Powszechne stosowanie zabiegów alloplastyki stawów, szczególnie biodrowych, 
wiąże się z coraz częstszą potrzebą wykonywania zabiegów rewizyjnych. Główną 
przyczyną powikłań jest nadal nierozwiązany problem adaptacji sztucznego stawu do 
biologicznych własności kości [65, 81, 103, 163, 171, 255]. Dla celów wymiany 
stawów zaleca się używanie cementów zmieszanych z antybiotykiem. Większość 
fabrycznie produkowanych cementów zawiera wmieszany antybiotyk, którym na ogół 
jest gentamycyna, a w niektórych cementach erytromycyna, kolistyna, tobramycyna 
lub vancomycyna [147, 255, 263, 264]. Gentamycyna jako antybiotyk stosowana jest 
od dawna, a badania bakteriologiczne dowodzą, że skuteczność oddziaływania tego 
antybiotyku na florę bakteryjną jest coraz mniejsza. Taki stan rzeczy powoduje, że 
chirurg niejednokrotnie sam produkuje różnego rodzaju mieszanki cement-antybiotyk. 
Jako dodatki do cementu coraz częściej stosuje się domieszki różnego rodzaju 
antybiotyków z tzw. nowych generacji, jak np. cefalosporyny czy antybiotyk beta- 
laktamowy [53, 103, 189, 251, 255, 264], W związku z tym istnieje konieczność 
prowadzenia badań mających na celu sprawdzenie, czy antybiotyk zmieszany 
z cementem nie traci swoich własności bakteriostatycznych oraz czy stosowane 
odmiany cementu z dodatkiem różnych antybiotyków będą różnić się własnościami 

mechanicznymi.
Własności mechaniczne cementów z dodatkami antybiotyków są istotne 

w przypadku, gdy stosowane są one w charakterze implantów tymczasowych, 
tzw. spacerów, przeznaczonych do tymczasowego zastąpienia protezy stawu wyjętej 
w wyniku procesu septycznego [18, 121, 226]. Spacery, wykonane z cementu 
gentamycynowego albo cementu z tobrainycyną lub vancomycyną, uwalniają 
antybiotyk do otaczających tkanek, lecząc w ten sposób infekcje. Spacery mają 
znormalizowane własności mechaniczne i farmakologiczne. Należy je wyjąć 
najpóźniej po upływie 6 miesięcy od daty ich założenia.
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Zadaniem spacerów jest:
- zachowanie przestrzeni stawowej i zapewnienie możliwości poruszania się pacjenta 

z częściowym obciążeniem kończyny,
- skuteczne miejscowe uwalnianie antybiotyku,
- umożliwienie łatwiejszego zabiegu ponownego założenia implantu,
- skrócenie czasu rekonwalescencji po interwencji chirurgicznej.
Stosowane są spacery typu G oraz K. Spacer G kształtem przypomina głowę kości 
udowej. Stanowi on konstrukcję nośną wykonaną ze stali nierdzewnej AISI 316L 
z cementem domieszkowanym antybiotykiem (rys. 4.1) [226]. Spacer G zakładany jest 
do kanału kości udowej po usunięciu poprzedniego implantu. Spacer K przypomina 
dopasowaną kłykciową endoprotezę stawu kolanowego. Składa się z dwóch 
niezależnych elementów, połączonych przegubowo. Spacer K zakłada się na kłykciach 
udowych oraz płytkach piszczelowych, po usunięciu poprzedniego implantu. Obie 
części kotwiczy się za pomocą cementu kostnego [18, 121, 226],

Rys. 4.1. Spacer}' G i K [226]
Fig. 4.1. Spacers G and K [226]

Spacery stawów biodrowego oraz kolanowego mogą być wykonane jako statyczne lub 
mobilne. Statyczne spacery impregnowane antybiotykiem zapewniają stabilność 
początkową kończyny podczas fazy leczenia antybiotykiem i pozwalają stosować duże
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dawki antybiotyków. Spacery mobilne są tak skonstruowane, aby zapewnić ruchy 
stawów podczas okresu przejściowego między etapami operacji pierwszym i drugim. 
Na rysunkach 4.2 oraz 4.3 przedstawiono przykładowe spacery kolana i biodra [121].

A B

Rys. 4.2. Pooperacyjne zdjęcia rentgenowskie przednie (A) i boczne (B) uformowanego, mobilnego 
spaceru kolana (spacer K), skonstruowanego z 80,0 g cementu, 9,6 g tobramycyny i 8,0 g 
vancomycyny. Koraliki impregnowane antybiotykiem umieszczono w kanałach kości 
udowej i piszczelowej [1 21]

Fig. 4.2. Postoperative anterioposterior (A) and lateral (B) radiographs of a molded mobile knee 
(spacer K) spacer constructed with 80,0 g cement, 9,6 g tobramycin, and 8,0 g vancomycin. 
Antibiotic -  impregnated beads were placed in the femoral and tibial canals [121]
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A B

Rys. 4.3. Spacer G. Zdjęcie przed operacją (A) i zdjęcie rentgenowskie po operacji (B), 
przedstawiające mobilny spacer przed i po implantacji. Spacer wykonano z 80,0 g cementu, 
4,8 g tobramycyny i 4,0 g vancomycyny. Szybkowiążący cement (==20 g), zawierający 1,2 g 
tobramycyny i 1,0 g vancomycyny, dodano do formowanej powierzchni przed włożeniem 
spacera do kości udowej, aby umożliwić łatwą rekonstrukcję w drugiej fazie, ponieważ 
zamocowanie pozostało w proksymalnej części kości udowej [1 21]

Fig. 4.3. Preoperative photograph (A) and postoperative anteroposterior radiograph (B) demonstrating 
a molded mobile spacer before and after implantation. The spacer was made from 80,0 g 
cement, 4,8 g tobramycin, and 4,0 g vancomycin. Quick-setting cement (=20 g) containing 
1,2 g tobramycin and 1,0 g vancomycin was added to the surface of the mold before the 
spacer was inserted into the femur to allow for easy second-stage reconstruction because 
fixation remained in the proximal femur [121]

W pracach [4, 5, 8, 39, 239, 241, 242, 245] przedstawiono wyniki badań własności 
mechanicznych cementów kostnych domieszkowanych antybiotkiem w porównaniu 
do własności mechanicznych tych samych cementów bez antybiotyku. Badania 
prowadzono na cementach kostnych stosowanych w praktyce klinicznej w kraju. Do 
wybranych gatunków cementów (opakowanie 40,0 g proszku i 20 ml płynu) 
wprowadzano domieszki antybiotyków, takich jak: antybiotyk beta-laktamowy, 
cefalosporyna drugorzędowa oraz cefalosporyna trzeciorzędowa w ilości od 1 g do 3 g 
substancji w proszku, początkowo rozpuszczanej w 2 ml wody redestylowanej, 
a w następnych badaniach w postaci krystalicznej. W celu określenia podstawowych 
własności mechanicznych przeprowadzono statyczne próby zginania, ściskania oraz
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próbę udamości. Wyznaczone wartości wytrzymałości na zginanie, ściskanie, moduły 
sprężystości przy zginaniu i ściskaniu oraz wartości udarności zestawiono na 
rysunkach 4.4 - 4.8 [8, 245], Na podstawie przeprowadzonych badań można 
stwierdzić, że wprowadzenie do cementu CMW1 antybiotyku spowodowało 
(w większości przypadków) nieznaczne obniżenie jego własności mechanicznych.
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Rys. 4.4. Własności wytrzymałościowe cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami: 
A -  antybiotyk beta-laktamowy, BI -  cefalosporyna drugorzędowa, Cl -  cefalosporyna 
trzeciorzędowa [8 , 245]

Fig, 4.4. Strength properties o f CMW1 cement with antibiotic admixtures: A -  beta iaktams, 
BI - I I  generation cefalosporin, Cl -  III generation cephalosporin [8 , 245]
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Rys. 4.5. Wartości modułów sprężystości cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami: 
A -  antybiotyk beta-laktamowy, BI -  cefalosporyna drugorzędowa, Cl -  cefalosporyna 
trzeciorzędowa [8 , 245]

Fig. 4.5. Modulus of elasticity for CM W I cement with antibiotic admixtures: A -  beta Iaktams, 
Bl -  II generation cefalosporin, Cl -  III generation cefalosporin [8 , 245]
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Rys. 4.6. Udamość cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami: A -  antybiotyk beta- 
iaktamowy, BI -  cefalosporyna drugorzędowa, C l - cefalosporyna trzeciorzędowa [8 , 245] 

Fig. 4.6. Impact strength of CMW1 cement with antibiotic admixtures: A -  beta laktams, 
B 1 — II generation cefalosporin, C l -  III generation cephalosporin [8 , 245]
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Rys. 4.7. Własności wytrzymałościowe cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami: 
B2 -  cefalosporyna drugorzędowa (1,5 g proszku), B3 -  cefalosporyna drugorzędowa (3 g 
proszku), C -  cefalosporyna trzeciorzędowa (2 g proszku) [8 ]

Fig. 4.7. Strength properties o f Palacos R cement with antibiotic admixtures: B2 -  II generation 
cefalosporin (1,5 g o f a powdered substance), B3 -  II generation cefalosporin (3 g of 
a powdered substance), C -  III generation cefalosporin (2 g o f a powdered substance) [8 ]

PalacosR PalacosR+C PalacosR+B2 PalacosR+B3

□  Er 
Ec 

■  Eg

Rys. 4.8. Wartości modułów sprężystości cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami: 
B2 -  cefalosporyna drugorzędowa (1,5 g proszku), B3 -  cefalosporyna drugorzędowa (3 g 
proszku), C -  cefalosporyna trzeciorzędowa (2 g proszku) [8 ]

Fig. 4.8. Modulus of elasticity for Palacos R cement with antibiotic admixtures: B2 -  II generation 
cefalosporin (1,5 g o f a powdered substance), B3 -  II generation cefalosporin (3 g of 
a powdered substance), C -  III generation cefalosporin (2 g o f a powdered substance) [8 ]
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Domieszka antybiotyku C l (cefalosporyna trzeciorzędowa) do cementu CMW1 
spowodowała niewielki wzrost jego modułu sprężystości Ec przy ściskaniu oraz 
wytrzymałości na zginanie Rg (rys. 4.4 i 4.5). Udamość, dla wszystkich materiałów 
niska, wahała się w niewielkich granicach, ulegając obniżeniu dla cementu CMW1 
z domieszką antybiotyku BI (cefalosporyna drugorzędowa) (rys. 4.6) [8]. Cement 
kostny jest wrażliwy na wilgoć -  absorbuje on wodę w procesie podobnym do dyfuzji. 
Jak podaje literatura [154], wilgotny cement ma około 3% niższą wytrzymałość niż 
suchy. Dodanie zatem 1 g antybiotyku rozpuszczonego w 2 ml wody redestylowanej 
mogło spowodować efekt obniżenia własności wytrzymałościowych cementu. Z tego 
powodu w dalszych badaniach do cementu o nazwie fabrycznej Palacos dodawano 
jedynie sproszkowane antybiotyki w ilości: 1,5 g, 2 g i 3 g.

Dodatek antybiotyków B2 (cefalosporyna drugorzędowa w ilości 1,5 g), 
B3 (cefalosporyna drugorzędowa w ilości 3 g) i C (cefalosporyna trzeciorzędowa 
w ilości 2 g) do cementu Palacos R wpłynął w sposób równie mało znaczący na jego 
wytrzymałość na ściskanie Rc i zginanie Rg oraz na moduły sprężystości Er , Ec i Eg, 
wyznaczone odpowiednio w warunkach rozciągania, ściskania i zginania (rys. 4.7 
i 4.8). Wartość wytrzymałości na ściskanie Rc cementu Palacos R praktycznie 
pozostała na stałym poziomie, niezależnie od rodzaju i ilości dodanego antybiotyku 
(rys. 4.7). Po dodaniu antybiotyku C niewielkiemu obniżeniu uległa wytrzymałość na 
zginanie Rg (rys. 4.7) oraz moduły sprężystości Er i Ec, wyznaczone odpowiednio 
w warunkach rozciągania i ściskania (rys. 4.8) [8].

W literaturze [147, 263] prezentowane są również wyniki badań zmęczeniowych 
cementów kostnych z antybiotykami. Przykładowe wykresy zależności naprężenia od 
liczby cykli dla różnych cementów i antybiotyków przedstawiono na rysunkach 

4.9-4.11 [147,263].
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Rys. 4.9. Krzywe Wohlera dla cementów kostnych o wysokiej lepkości (bez antybiotyków 
i z antybiotykami) -  Palacos R i CMW1 [147, 263]

Fig. 4.9. Wohler curves for high-viscosity bone cements (without and with antibiotics) -  Palacos R 
and CMW1 [147,263]

Rys. 4.10. Krzywe Wohlera dla cementów kostnych o średniej lepkości podczas mieszania (bez 
antybiotyków i z antybiotykami) -  Palamed i Simplex P [147, 263]

Fig. 4.10. Wohler curves for medium-viscosity bone cements during mixing (without and with 
antibiotics) -  Palamed and Simplex P [147, 263]
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Rys. 4.11. Krzywe Wohlera dla cementów kostnych o niskiej lepkości (bez antybiotyków 
i z antybiotykami) -  Osteopal/Palacos LV/E-Flow i CMW3 [147, 263]

Fig. 4.11. Wohler curves for low-viscosity bone cements (without and with antibiotics) -  
Osteopal/Palacos LV/E-Flow and CMW3 [147, 263]

Wyniki badań zmęczeniowych, przedstawione w postaci krzywych Wohlera 
(rys. 4 .9-4 .11), wskazują na pogorszenie wytrzymałości zmęczeniowej wybranych 
cementów po dodaniu do nich antybiotyków.

Przedstawione w niniejszym rozdziale (powyżej) własności mechaniczne 
cementów otrzymano w wyniku badania próbek suchych, wykonanych po otrzymaniu 
zaprojektowanych kompozycji. W celu przewidywania trwałości sztucznych stawów 
z cementowymi endoprotezami, istotne są badania oddziaływania środowiska 
organizmu oraz czasu przebywania cementów w tym środowisku na charakterystyki 

mechaniczne cementów.
Szczególnie ważne jest zbadanie czasu uwalniania antybiotyku z cementu po 

implantacji w organizmie oraz sprawdzenie, w jakim stopniu cement po wypłukaniu 
antybiotyku przez płyny fizjologiczne zachowuje swoje charakterystyki mechaniczne.

W pracach [4, 5, 241, 242, 245] przedstawiono wyniki badań bakteriologicznych 
cementów CMW1 oraz Palacos R zmieszanych z antybiotykami, które 
przeprowadzono na próbkach w postaci kuleczek o średnicy 5 mm, które umieszczano 
na szalkach Petriego z testowymi szczepami bakterii. Zastosowano metodę ilościową 
badania wrażliwości bakteryjnej, polegającą na pomiarze strefy zahamowania wzrostu 
bakteryjnego. Badania realizowano na próbkach uzyskanych bezpośrednio po 
domieszkowaniu cementu antybiotykiem oraz po upływie wybranych przedziałów 
czasowych, w zakresie od kilku dni do 6 miesięcy od implantacji w organizmie 

doświadczalnych królików.
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W przypadku cementu CMW1 na jego 40,0 g składnika proszkowego zastosowano 
następujące domieszki:
A -  antybiotyk beta-laktamowy (1,2 g substancji w proszku i 2 ml aqua destilata),
B -  cefalosporyna drugorzędowa (1 g substancji w proszku i 2 ml aqua destilata),
C -  cefalosporyna trzeciorzędowa (1 g substancji w proszku i 2 ml aqua destilata).
Wyniki pomiarów strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego szczepów bakteryjnych
Staphylococcus aureus (gronkowiec złocisty) oraz Escherichia coli (pałeczka 
okrężnicy) bezpośrednio po domieszkowaniu przedstawiono w tabeli 4.1 [4, 245].

Tabela 4.1
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w (mm) w próbkach cementu CMW 1 
zmieszanego z antybiotykami A, B i C bezpośrednio po domieszkowaniu [4, 245]

Rodzaj antybiotyku Staphylococcus aureus Escherichichia coli
A 37 21
B 40 28
C 20 26

Wyniki badań dowodzą, że antybiotyki A (beta-laktamowy), B (cefalosporyna 
drugorzędowa) i C (cfalosporyna trzeciorzędowa) w połączeniu z cementem kostnym 
zachowują swoje własności bakteriostatyczne [4, 245],

W pracach [4, 8, 241] przeprowadzono badania bakteriologiczne cementu 
domieszkowanego antybiotykiem bezpośrednio po jego otrzymaniu oraz po upływie 
3 i 6 miesięcy od implantacji w organizmie królika. Materiałem do badań był cement 
kostny Palacos R bez domieszki oraz z dodatkiem antybiotyku, którym była 
cefalosporyna trzeciorzędowa -  ceftriakson. Do 40,0 g komponentu proszkowego 
cementu dodawano 2 g antybiotyku w postaci sproszkowanej, a następnie mieszano 
z płynem. W badaniach własności bakteriostatycznych wykorzystano najczęściej 
występujące szczepy bakterii: Staphylococcus aureus (gronkowiec złocisty), 
Pseudomonas aeruginosa (pałeczka ropy błękitnej), Escherichia coli (pałeczka 
okrężnicy), Klebsiella pneumoniae (bakteria zapalenia płuc -  szczep kliniczny 
wrażliwy na ceftriakson). Zastosowano, podobnie jak w poprzednich pracach, metodę 
ilościową badania wrażliwości bakteryjnej próbek, polegającą na pomiarze strefy 
zahamowania wzrostu bakteryjnego. Badano próbki cementu bezpośrednio po 
wymieszaniu z antybiotykiem oraz po upływie 3 i 6 miesięcy od jego implantacji 
w organizmie królika. Na lokalizację implantacji cementu w'ybrano podkrętarzowy 
odcinek kości udo woj.
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Wyniki pomiarów strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego 4 szczepów 
bakteryjnych w próbkach bezpośrednio po otrzymaniu cementu Palacos R 
domieszkowanego cefalosporyną trzeciorzędową przedstawiono w tabeli 4.2 [4, 8, 241].

Tabela 4.2
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

domieszkowanego cefalosporyną trzeciorzędową bezpośrednio po jego otrzymaniu, 
w stosunku wagowym 1:20 [4, 8, 241]

Lp. Rodzaj szczepu bakteryjnego Masa próbki 
cementu

(g)

Strefa zahamowania 

(mm)

1. Staphylococcus aureus 0,3491 21
0,1392 21

2. Pseudomonas aeruginosa 0,3260 30
0,1977 30

3. Escherichia coli 0,3017 30
0,1885 30

4. Klebsiella pneumoniae 0,4120 35
0,1891 35

Przykładowe strefy zahamowania wzrostów bakteryjnych dla wybranych szczepów 
bakteryjnych, bezpośrednio po domieszkowaniu cementu antybiotykiem oraz po 
3 miesiącach od jego implantacji w organizmie królika, pokazano na rysunkach 4.12, 

4.13 i 4.14 [4, 8, 241].
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Rys. 4.12. Strefa zahamowania wzrostu Pseudomonas aeruginosa (30 mm) bezpośrednio po 
domieszkowaniu cementu Palacos R cefalosporyną trzeciorzędową [4, 8,241]

Fig. 4.12. Zone of Pseudomonas aeruginosa growth control (30 mm) immediately upon third 
generation cefalosporin addition into Palacos R cement [4, 8,241]

Rys. 4.13. Ślad strefy zahamowania wzrostu Escherichia coli (2 mm) po 3 miesiącach od implantacji 
cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyną trzeciorzędową [4, 241]

Fig. 4.13. Remnand o f Escherichia coli growth control zone (2 mm) 3 months after Palacos R cement 
mixed with third generation cefalosporin has been implanted [4, 241]
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Rys. 4.14. Widoczny brak strefy zahamowania wzrostu Staphylococcus aureus po 3 miesiącach od 
implantacji cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyną trzeciorzędową [4,241] 

Fig. 4.14. Noticeable lack o f Staphylococcus aureus growth control zone 3 months after Palacos R 
cement mixed with third generation cefalosporin has been implanted [4, 241]

Na podstawie wyników badań bakteriologicznych można stwierdzić, że 
w początkowej fazie implantacji domieszkowanego cefalosporyną trzeciorzędową 
cementu Palacos R w tkance kostnej ma on wyraźnie zaznaczone cechy działania 
bakteriostatycznego, a z upływem czasu zdolności te zanikają. Po 3 miesiącach od 
implantacji domieszkowanego cementu w organizmie królika strefę zahamowania 
wzrostu bakteryjnego obserwowano jedynie dla szczepu bakterii Escherichia coli 
i wynosiła ona 2 mm (rys. 4.13). Dla pozostałych szczepów bakteryjnych widoczny 
był brak strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego (rys. 4.14). Po 6 miesiącach od 
implantacji domieszkowanego antybiotykiem cementu w organizmie królika 
w żadnym przypadku nie wykazano strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego [4, 
8, 241],

Przeprowadzone badania po upływie 3 i 6 miesięcy od implantacji okazały się 
niewystarczające dla określenia kinetyki uwalniania się antybiotyku z cementu 
w organizmie. W kolejnych pracach [5, 242] realizowano więc dalsze badania 
w odstępach kilkudniowych od implantacji, aby określić czasokres utrzymywania się 
zdolności bakteriostatycznych antybiotyku w domieszkowanym cemencie kostnym. 
Badano cement Palacos R z domieszką antybiotyku, którym była cefalosporyną 
trzeciorzędowa. Podobnie jak w poprzednich pracach, do 40,0 g komponentu 
proszkowego cementu dodawano 2 g antybiotyku w postaci proszkowej, a następnie
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mieszano z płynem. Badano cement z antybiotykiem po upływie 4, 7 dni, 2, 3 oraz 
4 tygodni od jego implantacji w organizmie królika, stosując metodę ilościową oceny 
wrażliwości bakteryjnej próbek, polegającą, podobnie jak we wszystkich poprzednich 
przypadkach, na pomiarze strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego.

Wyniki pomiarów strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego 3 szczepów 
bakteryjnych w próbkach cementu Palacos R, zmieszanego z cefalosporyną 
trzeciorzędową po różnym czasie od implantacji w organizmie królika przedstawiono 
odpowiednio w tabelach od 4.3 do 4.7. Strefy zahamowania wzrostów bakteryjnych po 
upływie 4 tygodni od implantacji zmniejszyły się do około 20 mm (rys. 4.15), podczas 
gdy dla zbliżonej masy próbek cementu bezpośrednio po otrzymaniu miały średnice 
równe około 30 mm [5, 242].

Tabela 4.3
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej w stosunku 1:20 
po 4 dniach od implantacji w organizmie królika [5, 242]

Rodzaj szczepu 
bakteryjnego

Masa próbki cementu 
(g)

Strefa zahamowania 
(mm)

Escherichia coli 0,35 31

Klebsiella pneumoniae 0,40 30

Staphylococcus aureus 0,45 32

Tabela 4.4
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej w stosunku 1:20 
po 7 dniach od implantacji w organizmie królika [5, 242]

Rodzaj szczepu 
bakteryjnego

Masa próbki cementu 
(g)

Strefa zahamowania 
(mm)

Escherichia coli 0,15 23

Klebsiella pneumoniae 0,45 27

Staphylococcus aureus 0,35 22
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Tabela 4.5
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej w stosunku 1:20 
po 2 tygodniach od implantacji w organizmie królika [5, 242]

Rodzaj szczepu 
bakteryjnego

Masa próbki cementu 
(g)

Strefa zahamowania 
(mm)

Escherichia coli 0,25 24

Klebsiella pneumoniae 0,80 42

Staphylococcus aureus 0,40 23

Tabela 4.6
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej w stosunku 1:20 
po 3 tygodniach od implantacji w organizmie królika [5, 242]

Rodzaj szczepu 
bakteryjnego

Masa próbki cementu 
(g)

Strefa zahamowania 
(mm)

Escherichia coli 0,30 24

Klebsiella pneumoniae 0,40 27

Staphylococcus aureus 0,30 14

Tabela 4.7
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w próbkach cementu Palacos R 

z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej w stosunku 1:20 
po 4 tygodniach od implantacji w organizmie królika [5, 242]

Rodzaj szczepu 
bakteryjnego

Masa próbki cementu 
(g)

Strefa zahamowania 
(mm)

Escherichia coli 0,25 23

Klebsiella pneumoniae 0,25 20

Staphylococcus aureus 0,30 20
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Rys. 4.15. Strefa zahamowania wzrostu Klebsiella pneumoniae (20 mm) po 4 tygodniach od 
implantacji cementu Palacos R z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej [5, 242]

Fig. 4.15. Zone of Klebsiella pneumoniae growth control (20 mm) 4 weeks after Palacos R cement 
mixed with third generation cefalosporin has been implanted [5,242]

Przeprowadzone badania wykazały, że po upływie miesiąca od implantacji w orga
nizmie królika cefalosporyna trzeciorzędowa w połączeniu z cementem kostnym 
Palacos R zachowuje swoje własności bakteriostatyczne w przypadku wszystkich 
testowych szczepów bakterii (rys. 4.15, tabela 4.7). Można było jedynie zauważyć, że 
strefy zahamowania wzrostów bakteryjnych po upływie 4 tygodni były nieco 
mniejsze, niż odpowiadające im strefy mierzone po 4 dniach od implantacji 
(tab. 4.3-4.7). Obserwowany, wydłużony okres działania w organizmie królika 
antybiotyku zmieszanego z cementem jest korzystnym wynikiem. Fakt, że 
w początkowej fazie implantacji w tkance kostnej cementu zmieszanego z antybio
tykiem ma on wyraźnie zaznaczone cechy działania bakteriostatycznego, które 
obniżają się z upływem czasu dopiero powyżej 4 tygodni, ma według lekarzy istotne 
znaczenie kliniczne. Miejscowa aplikacja antybiotyków i powolny proces ich 
uwalniania z cementu umożliwiają uzyskanie znacznej koncentracji antybiotyków 
w ognisku zapalnym przez czas potrzebny do jego wyjałowienia i przebudowy ubytku 
tkanki kostnej [189, 242, 264], Fakt, że po upływie 6 miesięcy od implantacji do 
organizmu cementu zmieszanego z antybiotykiem jego zdolności oddziaływania 
bakteriostatycznego całkowicie zanikają świadczy o tym, że antybiotyk w tym czasie 
ulega wypłukaniu przez płyny fizjologiczne. Ma to istotne znaczenie dla własności 
mechanicznych cementu [147, 263], Po wypłukanych cząstkach antybiotyku pozostają
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bowiem w cemencie pory, które obniżają jego własności wytrzymałościowe 
i zwiększają skłonność do kruchego pękania [8, 242],

W celu określenia mechanicznych charakterystyk cementu Palacos R z dodatkiem 
antybiotyku w pracach [4, 5, 8, 241] przeprowadzono próbę statyczną ściskania, 
zginania i rozciągania oraz badania niskocyklowe. Aby sprawdzić, w jaki sposób 
oddziałuje wilgotne, słone środowisko organizmu na charakterystyki mechaniczne 
cementu kostnego, próbki przed badaniami przetrzymywano w soli fizjologicznej
0 temperaturze około 30°C (303,15 K) przez okres od 3 do 6 tygodni. Odniesienie 
stanowiły wyniki analogicznych badań tych samych materiałów, realizowanych 
w warunkach pokojowych (suche próbki, temperatura około 20°C) [4, 5, 241],

Próbę statyczną ściskania próbek w kształcie prostopadłościanu (10 x 10 x 30 mm) 
przeprowadzono zgodnie z normą PN-83/C-89031 na maszynie wytrzymałościowej 
FPZ-10, stosując prędkość obciążania 6 mm/min i przełożenie 20. Na podstawie 
wyników badań wyznaczono wytrzymałość na ściskanie Rc cementu oraz moduł 
sprężystości Ec przy ściskaniu.

Próbę statyczną zginania przeprowadzono zgodnie z normą PN-79/C-89027, na 
maszynie wytrzymałościowej FPZ-10, stosując prędkość obciążania 6 mm/min
1 przełożenie 20. Wymiary próbek przyjęto według normy DIN (50 x 6 x 4 mm). 
Na podstawie wyników badań wyznaczono wytrzymałość na zginanie Rg cementu oraz 
moduł sprężystości Eg w warunkach zginania.

Moduł Younga cementu wyznaczono realizując próbę statyczną rozciągania 
z dokładnym pomiarem wydłużeń próbek o przekroju kołowym (d = 8,5 mm) na 
maszynie serwohydraulicznej MTS-810, przy sterowaniu odkształceniem. Wykorzys
tano ekstensometr o bazie 25 mm i zakresie odkształceń e = 0,02.

Badania zmęczeniowe niskocyklowe prowadzono na maszynie serwohydraulicznej 
MTS-810, przy sterowaniu przemieszczeniem. Próbki o przekroju kołowym i średnicy 
8,5 mm, wykonane z cementu metodą wytłaczania, poddawano obciążeniom 
rozciągającym, zmieniającym się według cyklu trójkątnego od zera do maksymalnej 
siły 1000 N, z częstotliwością -0,25 Hz. Utrzymywano stałą wartość zakresu 
przemieszczenia Av = 0,5 mm [4, 8, 241].

Średnie wyniki z co najmniej 3 pomiarów podstawowych własności fizycznych 
cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszką antybiotyku po przetrzymywaniu 
w soli fizjologicznej, w porównaniu do odpowiednich własności wyznaczonych na 
próbkach przetrzymywanych w warunkach pokojowych, przedstawiono na rysunkach 
4.16 i 4.17 [5, 8, 241],



66

Rys. 4.16. Własności wytrzymałościowe (Rgs, Rcs) cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszką 
antybiotyku (A -  cefalosporyna trzeciorzędowa) po przetrzymywaniu w soli fizjologicznej 
w porównaniu do własności wytrzymałościowych suchego cementu (Rg, Rc): 
Rg -  wytrzymałość na zginanie, Rc -  wytrzymałość na ściskanie [241]

Fig. 4.16. Strength properties (Rgs, R«) of Palacos R cement without and with antibiotic admixture 
(A -  third generation cefalosporin) conditioned in physiological saline compared to the 
strength properties (Rg, Rc) of the dry cement: Rg -  ultimate bending strength, 
Rc -  ultimate compressive strength [241]

Na podstawie uzyskanych wyników badań stwierdzono, że przetrzymywanie 
próbek przez okres 3 tygodni w soli fizjologicznej o temperaturze 30°C spowodowało 
nieznaczne obniżenie wytrzymałości na zginanie i na ściskanie cementu w porównaniu 
do odpowiednich wartości wytrzymałości suchego cementu (rys. 4.16). Moduł 
sprężystości wyznaczony w warunkach zginania po przetrzymywaniu próbek w soli 
fizjologicznej uległ obniżeniu, a moduł sprężystości wyznaczony w warunkach 
ściskania uległ nieznacznemu podwyższeniu. Wartości modułu Younga uległy 
niewielkiemu wzrostowi na skutek przetrzymywania cementu w soli fizjologicznej 
(rys. 4.17). Należy jednak zaznaczyć, że wszystkie wartości własności fizycznych 
cementu Palacos R obniżyły się po dodaniu do niego antybiotyku.
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Rys. 4.17. Wartości modułów sprężystości (Es, Egs, Ecs) cementu Palacos R bez domieszki oraz 
z domieszką antybiotyku (A -  cefalosporyna trzeciorzędowa) po przetrzymywaniu w soli 
fizjologicznej w porównaniu do modułów sprężystości suchego cementu (E, Eg, Ec): 
E -  moduł Younga, Eg -  moduł sprężystości przy zginaniu, Ec -  moduł sprężystości przy 
ściskaniu [241]

Fig. 4.17. Modulus of elasticity (Es, Egs, E«) for Palacos R cement without and with antibiotic 
admixture (A -  third generation cefalosporin) conditioned in physiological saline compared 
to the modulus of elasticity (E, Eg, Ec) o f the dry cement: Eg -  modulus o f  elasticity at 
bending test, Ec -  modulus of elasticity at compression test [241]

Obserwowane zmiany wartości własności wytrzymałościowych cementu 
moczonego w soli fizjologicznej wahały się w granicach od kilku do kilkunastu 
procent, co zgodne jest z danymi podawanymi w literaturze [144, 153, 277], Wpływ 
na te zmiany miały: środowisko, temperatura oraz czas. Celowe zatem byłoby 
przeprowadzenie badań własności mechanicznych cementu kostnego z domieszką 
antybiotyku po kondycjonowaniu w soli fizjologicznej przez okres od 3 do 6 miesięcy.

Interpretację wyników badań należy wiązać ze strukturą materiału. 
Przeprowadzone w pracach [5, 8, 38] badania mikroskopowe przełomów próbek po 
badaniach zmęczeniowych oraz analiza składu chemicznego w mikroobszarach 
przełomów, przy wykorzystaniu mikroskopu skaningowego Hitachi S-4200 
ze spektrometrem dyspersji energii Voyager, potwierdziły występowanie zjawiska 
penetracji soli fizjologicznej w głąb materiału próbki oraz wypłukiwanie przez sól 
antybiotyku (rys. 4.18a i b). O fakcie tym świadczyły też występujące na przełomach 
próbek obrzeża o zmienionym kolorze [8, 242],
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Rys. 4.18a. Obraz przełomu próbki cementu Palacos R z domieszką antybiotyku (cefalosporyna 
trzeciorzędowa), kondycjonowanej w soli fizjologicznej, po badaniach zmęczeniowych 
niskocyklowych; zdjęcie z obszaru na brzegu próbki; pow. 300x [5, 8 , 38]

Fig. 4.18a. Fracture surface of Palacos R cement with antibiotic (third generation cefalosporin), 
conditioned in physiological saline, after low cycle fatigue investigations; the area at the 
sample rim; 300x [5, 8,38]

Rys. 4.18b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastków w cemencie Palacos R 
z domieszką antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzędowa) w mikroobszarze powierzchni A 
przełomu próbki przedstawionej na rys. 4.18 a [5, 8 , 38]

Fig. 4.18b. Energy spectrum of the identified elements in Palacos R cement with antibiotic (third 
generation cephalosporin). Chemical composition on the fracture surface A presented in 
Fig. 4.18 a [5, 8 , 38]

Przeprowadzone w pracach [5, 8] badania zmęczeniowe niskocyklowe próbek 
z cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszką cefalosporyny trzeciorzędowej 
po kondycjonowaniu w soli fizjologicznej przez okres 6 tygodni wykazały, że ich 
przetrzymywanie w soli fizjologicznej nie spowodowało utraty jego własności
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lepkosprężystych. Dla wszystkich próbek zarówno moczonych w soli, jak i suchych 
rejestrowane zależności obciążenia próbki od przemieszczenia wraz ze wzrostem 
liczby cykli miały charakter pętli histerezy. Zapoczątkowanie złomu zmęczeniowego 
zachodzi zazwyczaj na powierzchni elementu, szczególnie w miejscach rys, pęknięć, 
uszkodzeń mechanicznych. Zatem w próbkach kondycjonowanych w soli fizjolo
gicznej udział w pękaniu zmęczeniowym miały zapewne por}' powstałe wskutek 
wypłukania cząstek antybiotyku. Mogło to mieć wpływ na losowy charakter pęknięć, 
lecz nie na własności lepkosprężyste materiału. Z tego punktu widzenia celowe byłoby 
przeprowadzenie badań zmęczeniowych próbek z cementu zmieszanego z anty
biotykiem po wytrzymaniu w roztworze soli fizjologicznej przez okres od 3 do 
6 miesięcy. Jednak ze względu na mały udział masowy domieszki (4,8% masy 
proszku) lepkosprężystość cementu kostnego determinuje osnowa, którą w badanym 
cemencie jest polimetakrylan metylu (PMMA). Ma to istotne znaczenie dla 
biofunkcjonalności sztucznego stawu, gdyż tzw. powrót poodkszałceniowy, będący 
cechą lepkosprężystości materiału [91], pozwala, przy stosowaniu przerw w realizacji 
obciążenia, na jego regenerację, a ta warunkuje dostateczną trwałość sztucznego stawu 
[8, 241,242].



5. WPŁYW MODYFIKACJI CEMENTÓW KOSTNYCH NA SKURCZ  
I TEMPERATURĘ POLIMERYZACJI

Na skutek różnicy gęstości monomeru i polimeru polimeryzacja monomeru 
zachodzi z kontrakcją objętości, wywołującą skurcz polimeryzacyjny materiału. 
W procesie polimeryzacji nie w całości monomer ulega polimeryzacji. Na skutek 
wprowadzenia w trakcie ręcznego mieszania i urabiania cementu znacznych ilości 
powietrza, a także odparowania w miarę upływu czasu pewnych ilości monomeru, 
spolimeryzowany, utwardzony cement kostny wykazuje porowatość rzędu 1-10% 
[144, 277], Istniejące w cemencie pory powodują obniżenie jego własności 
wytrzymałościowych i odporności na pękanie.

Polimeryzacja cementu jest procesem egzotermicznym, a w przypadku 
polimeryzacji MMA do PMMA wydziela się ciepło w ilości ok. 54428 J/mol. 
Powoduje to podwyższenie temperatury formowanego cementu kostnego. Wzrost 
temperatury polimeryzacji zależy od generowanego i odprowadzanego w czasie 
polimeryzacji ciepła. Ilość wydzielanego ciepła zależy od stężenia monomeru w masie 
cementu kostnego, natomiast szybkość wydzielania ciepła od układu inicjująco- 
inhibitującego i temperatury masy [277]. Z medycznego punktu widzenia wysoka 
temperatura polimeryzacji cementu, znacznie przekraczająca temperaturę koagulacji 
białka, jest niekorzystna, gdyż może prowadzić do martwicy tkanek [144].

Badania procesu polimeryzacji cementu chirurgicznego prowadzono 
i prezentowano w wielu pracach, jak na przykład [4-8, 10, 17, 29, 30, 33-35, 51, 52, 
67, 142, 144, 147, 196, 200, 201, 204, 220, 227, 228, 256, 263, 276, 277], Prace te 
obejmują zarówno wyniki obliczeń teoretycznych zmiennych w czasie rozkładów 
temperatury w warunkach procesu polimeryzacji cementu kostnego, jak i wyniki 
eksperymentalnych badań realizowanych na próbkach z cementów o składach 
fabrycznych oraz modyfikowanych, a także na modelach laboratoryjnych sztucznych 
stawów z różnymi cementami.
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5.1. Rozkład temperatury polimeryzacji cementu w układzie kość-cement- 
proteza na podstawie modelu numerycznego

W różnych ośrodkach realizowane są badania dotyczące określenia wpływu 
warunków polimeryzacji cementu na bazie PMMA, występujących w organizmie, na 
uzyskanie trwałego połączenia cementu z tkanką kostną. Opis przepływu ciepła 
w modelach układu proteza-cement-kość można znaleźć np. w pracach [6, 125, 172, 
200, 201, 204, 227, 228, 276]. Najczęściej do opisu zjawiska wymiany ciepła podczas 
procesu polimeryzacji cementu chirurgicznego implantowanego do organizmu stosuje 
się metodę elementów skończonych (MES). W pracach [6, 200, 201, 276] 
wykorzystano w tym celu oprogramowanie finny ALGOR oraz program do 
projektowania komputerowego CAD Alibre Design, którym posłużono się w celu 
zdefiniowania geometrycznych cech rozpatrywanego obiektu. Cechy geometryczne 
modelu zdefiniowano na podstawie pomiarów preparatu rzeczywistej kości udowej. 
Przeprowadzono wstępne pomiary wymiarów zewnętrznych kości, a następnie 
wykonano jej woskowy odlew. Odlew przecięto płaszczyznami prostopadłymi do osi. 
Na tej podstawie wyznaczono dokładne wymiary przekrojów poprzecznych, które 
wykorzystano przy budowie modelu trójwymiarowego. W modelu wyodrębniono trzy 
strefy, odpowiadające własnościom: tkanki kostnej, cementu i endoprotezy. Kształt 
i wymiary modelu implantu przyjęto tak, jak dla endoprotezy cementowej 
KERAMED, której rozmiar dobrany został stosownie do cech preparatu. Tak 
zbudowany model następnie zaimportowano do programu MES, w którym utworzono 
model dyskretny o liczbie węzłów równej 48724 (rys. 5.1) [6, 200, 201, 276],

W procesie modelowania przyjęto dwa rodzaje warunków brzegowych. Na 
zewnętrznej powierzchni kości oraz odsłoniętych częściach metalowego trzpienia 
zadano warunek brzegowy III rodzaju, odpowiadający konwekcyjnej wymianie ciepła 
z zadanym odpowiednim współczynnikiem przejmowania ciepła i temperaturą 
otoczenia [178]. Wartość wewnętrznego źródła ciepła była wyznaczona na podstawie 
badań eksperymentalnych [204]. Własności termofizyczne kości, cementu i metalu, 
przyjęte na podstawie literatury [227, 256], zestawiono w tabeli 5.1. Założono, że 
własności te nie zależą od temperatury. Warunki brzegowe zestawiono w tabeli 5.2. 
Obliczenia wykonano dla stanu nieustalonego. Założono idealne połączenie kości 
z cementem.
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Rys. 5.1. Model dyskretny układu kość-cement-trzpień z widoczną siatką elementów skończonych [6 , 
200,201,276]

Fig. 5.1. Model of the bone-cement-stem system with mesh [6 , 200, 201, 276]

Tabela 5.1

Własności termofizyczne przyjęte w modelu [227, 256]

Materiał Gęstość Przewodność cieplna Ciepło właściwe

p  (kg/m3) X (W/m K) c (J/kg K)

Kość 1000 0,3 300

PMMA 1300 0,2 1460

Metal 8300 0,47 520

Tabela 5.2
Przyjęte w modelu warunki brzegowe [178, 276]

Powierzchnia
kości Warunek brzegowy III rodzaju - TP= 3 T C , a  = 150 (W /nrK)

Powierzchnia
trzpienia Warunek brzegowy III rodzaju - Tp= 27°C, « = 6 0  (W/m2K)

Rysunek 5.2 przedstawia wyznaczone pole temperatury w kości udowej z trzpieniem 
endoprotezy w opracowanym modelu [6,200, 201, 276].

i
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Rys. 5.2. Rozkład temperatury w modelu układu kość-cement-trzpień w płaszczyźnie symetrii 
trapienia, która pokrywa się z płaszczyzną przechodzącą przez oś szyjki kości udowej oraz 
oś kości udowej w chwili czasu t = 100 (s) [6 , 200, 201, 276]

Fig. 5.2. Temperature distribution in the system model bone-cement-stem in the plane of symmetry of 
the stem, which coincides with the plane passing through the axis o f the femoral neck and the 
axis o f the femur at the time t = 100 (s) [6 , 200, 201, 276]

Przedstawione ujęcie modelowe wykorzystane zostało w celu ilościowego opisu 
materiałowych uwarunkowań procesów adaptacyjnych implantów mocowanych 
z użyciem cementu chirurgicznego. W obliczeniach różnicowano między innymi ilość 
cementu wokół trzpienia endoprotezy. Przeprowadzona analiza umożliwiła 
wyznaczenie położenia obszarów najbardziej narażonych na niekorzystne 
oddziaływanie podwyższonej temperatury. W każdym przypadku są one 
zlokalizowane w otoczeniu wierzchołka trzpienia endoprotezy. Na podstawie 
rozkładów temperatury opracowano następnie lokalne charakterystyki jej zmian 
w czasie, w określonych punktach modeli [6, 200, 276], Na rysunku 5.3 przedstawiono 
zmiany w czasie temperatury tkanki kostnej na granicy pomiędzy tkanką a cementem 
w punkcie o najwyższej temperaturze dla różnych grubości warstwy cementu, 
w zakresie od 1 mm do 7 mm, i w związku z tym różnej ilości cementu w obszarze 
końca trzpienia endoprotezy.



Czas, t (s)

Rys. 5.3. Wykresy zależności temperatury tkanki kostnej od czasu w punkcie o najwyższej 
temperaturze w pobliżu wierzchołka trzpienia, wyznaczone dla różnych grubości warstwy 
cementu kostnego [6 ,200, 276]

Fig. 5.3. Diagrams of the bone tissue temperaturę dependence on time, at the point o f highest 
temperaturę near the tip of the stem, designated for the different thickness o f the layer of the 
bone cement [6 , 200, 276]

Temperatura w tym punkcie zależy od grubości warstwy cementu, gdyż ilość 
wydzielonego ciepła w procesie polimeryzacji zależy od masy cementu. Temperatura 
osiąga najwyższą wartość po około 110 sekundach od chwili przyjętej za początek 
procesu. Podobne charakterystyki opracowano dla punktów położonych w górnej 
części trzpienia, w części środkowej oraz poniżej końca trzpienia. Wyniki obliczeń dla 
grubości warstwy cementu równej 3 mm przedstawiono na rysunku 5.4 [6, 201, 276]. 
Na tej podstawie zostały wyznaczone maksymalne wartości temperatury, które 
zgodnie z przyjętym modelem może lokalnie osiągać tkanka kostna.

Wartość temperatury, którą może osiągnąć tkanka kostna zależy od odległości 
wierzchołka trzpienia od elementu zamykającego kanał szpikowy, tzw. korka. Dążąc 
do wyznaczenia wpływu ilości cementu w otoczeniu wierzchołka implantu na 
zjawiska destrukcji tkanki kostnej, przyjęto model opisany w pracach [6, 200, 276], 
w którym zróżnicowano wielkość tego obszaru wypełnionego cementem. Jako 
parametr określający ilość cementu skupionego w otoczeniu wierzchołka przyjęto jego 
odległość od elementu zamykającego kanał szpikowy, którą oznaczono literą „h” . Przy 
założeniu stałej grubości warstwy cementu na pozostałej powierzchni trzpienia 
wykonane zostały obliczenia dla kilku przyjętych wartości wymiaru „h”.
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Czas, t (s)

Rys. 5.4. Zależność temperatury od czasu polimeryzacji cementu kostnego wyznaczona w modelu 
numerycznym dla grubości warstwy cementowej 3 mm oraz wysokości „h” 10 mm [6 , 201, 
276]

Fig. 5.4. Temperature dependence of polymerization time of bone cement designated in a numerical 
model for the cement layer thickness of 3 mm and a height ,,h” 10 mm [6 , 201,276]

Wartości temperatury w zależności od grubości warstwy cementu zestawiono na 
rysunkach 5.5 i 5.6. Z przedstawionych wyników obliczeń widać, że już przy grubości 
warstwy cementu równej 5 mm w kości mogą pojawić się obszary o temperaturze 
przekraczającej temperaturę koagulacji białka, przyjmowaną jako równą 56°C 
(329,15 K )[  158, 220],

Rys. 5.5. Wpływ grubości warstwy cementu na temperaturę tkanki kostnej obliczoną w połowie 
wysokości trzpienia [6 , 200, 276]

Fig. 5.5. Influence of the cement layer thickness on the bone tissue temperature at half o f the stem 
height [6 , 200, 276]
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Rys. 5.6. Wpływ grubości warstwy cementu na maksymalne wartości temperatury kości pod 
trzpieniem oraz w cemencie [6 , 200, 276]

Fig. 5.6. Influence of the cement layer thickness on the bone tissue temperaturę below the stem and in 
the cement [6 ,200, 276]

Jak wynika z obliczeń przeprowadzonych w pracach [6, 200, 201, 276], w kości 
udowej występuje lokalny wzrost temperatury w otoczeniu wierzchołka trzpienia 
endoprotezy, gdzie często dochodzi do przekroczenia temperatury koagulacji białka. 
Wielkość obszaru, w którym następuje zniszczenie tkanki kostnej zależy od ilości 
cementu poniżej wierzchołka trzpienia. Podczas zabiegu operacyjnego należałoby 
więc zwrócić uwagę na precyzyjne wykonanie otworu pod implantowany trzpień. 
Skutki biologiczne nadmiernego wzrostu temperatury nakładać się mogą w tym 
miejscu z niejednorodnym rozkładem naprężeń w warstwowym układzie 
biomechanicznym endoproteza-cement-kość, a szczególnie z lokalnymi naciskami 
sztywnego wierzchołka trzpienia na osłabioną tkankę kostną podczas długotrwałego 
użytkowania endoprotezy.

5.2. Wpływ modyfikacji składu chemicznego na temperaturę polimeryzacji 
cementu na podstawie analiz matematycznych

W pracach [5, 8, 196] przeprowadzono analizę rozkładu temperatury w polimery
zującym cemencie kostnym, modyfikowanym cząstkami ceramicznymi, w odniesieniu 
do przypadku cementu niemodyfikowanego. Celem obliczeń zmiennych w czasie 
rozkładów temperatury w warunkach procesu polimeryzacji była ocena wpływu 
domieszki ceramiki na maksymalną temperaturę polimeryzacji.
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Obliczenia przeprowadzono, modelując warstwę cementu w postaci płyty 
o określonej grubości. Pole temperatur w płycie o grubości 2b wyznaczono przy 
założeniu warunków brzegowych I rodzaju [205,233] w postaci funkcji zmian 
temperatury w czasie:

T ( x  = ±b)  = f  (t) (5.1)

Założono warunek początkowy w formie:

T ( t  = 0 ) = F ( x )  (5.2)

Równanie przewodnictwa cieplnego zapisano dla przypadku oddziaływania
objętościowego źródła ciepła:

d T / d t  = a V 2 T  + qv/ (c p ) ,  (5.3)
gdzie:

a -  współczynnik dyfuzyjności cieplnej, 
p -  gęstość,
T -  temperatura, 
t -  czas,

qv jest w tym wypadku wydajnością źródła ciepła, odniesioną do jednostki objętości:

qv = q p, (5.4)

gdzie q -  wydajność źródła ciepła odniesiona do jednostki masy, zmienna w czasie.

Na tej podstawie otrzymuje się:

d T / d t  = a V 2 T + q / c  (5.5)

Następnie można zapisać:

q / c  = D (t), (5.6)

a więc:

d T / d t  = a V 2 T + D (t) (5.7)



Poszukuje się rozwiązania równania (5.7) w postaci:
T = f  (t) + u (x, t) (5.8)

Pochodna po czasie w równaniu (5.5) dana będzie za pomocą wzoru:

d T / d t =  f  (t) + du /d t ,  (5.9)

natomiast druga pochodna temperatury po x wyrazi się zależnością:

d2T / d x 2 = d2u / d x 2 (5.10)

Na tej podstawie uzyskuje się:

du /  dt -  a d2u / dx2 -  f  (t) + D (t) (5.11)

Poszukiwana funkcja u powinna spełniać warunki:

i u(x = ±b) = 0
|w(/ = 0) = F (x )-F (0 ) ^

Przyjęto, że rozwiązanie równania (5.11) można przedstawić w postaci szeregu [181, 
233]:

u = (t) cos Si (x/b), (5.13)
/=t

gdzie

Si =  [ ( 2 i - l ) / 2 ]  - k  ( i= l ,2 , . . . )

Następnie założono, że temperatura powierzchni zewnętrznej jest stała. Wówczas 
otrzymuje się:

/  (0 = 0, . f  (t) = Tp, (5.14)

gdzie Tp jest temperaturą powierzchni.
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W takim przypadku równanie przewodnictwa cieplnego można zapisać jako:

d u / d t  = a d2u /  dt2 + D (t)

Przedstawiając D(t) w formie szeregu, uzyskuje się:

D(t) = ± B c o s S i  (x/b)
1=1

Współczynniki Bi można zapisać jako:

b b
Bi = [  J D (t) cosdi (x/b) d x ] / [ \ c o s  2di (x/b) d x]

-b -b
Po wykonaniu całkowania wylicza się:

Bi = [  2 (~l)l+l D(t) ]  / Si 

Podstawiając równanie (5.16) oraz (5.13) do równania (5.15), otrzymuje się:

(t) cosSi (x/b) = - a/b2 (t) S,-2 cosSi (x/b) + ^ B ,• cosSi (x/b)
i=1 M  /=1

Równanie to będzie spełnione wówczas, gdy:

Ai(t) + (a/b2) Si2 Ai(t) = Bi 

Rozwiązaniem równania (5.20) jest zależność:

Ai(t) = Ci exp(- Sr at/b2) + exp(- Si2 at/b2)  J  exp (Si2 at/b2)  Bi dt
o

Stałe Ci można wyznaczyć z warunku początkowego (t=0):

Fix) -  f(0) = ¿ C ,  cosSi (x/b)
i=i
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Biorąc pod uwagę zależność (5.14), otrzymuje się:

F(x) - T p = ¿ C ,  cosSi (x/b)
i=I

Dla tak zapisanego szeregu współczynniki C; wyznacza się z zależności:

Ci = { |  [F(x) -  Tp]  cosSi (x/b)dx } /  {  J  cos2 Si (x/b)dx }
- b  -b

Przyjmując następnie, że temperatura początkowa jest stała na przekroju 
F(x)=To, po scałkowaniu otrzymuje się:

Q  = [ 2 (- l) i+l (To-  TP) ] / S i

Wstawiając równanie (5.25) oraz (5.18) do równania (5.21), uzyskuje się:

Ai(t) = exp(- Si2 at/b2)-[2 (- l) i+,(To -  Tp)]/S i  +

+{[2(-l),+1] / Si }exp(- Si2 at/b2) • j  exp(S? at/b2)D(t)dt
o

Kolejnym etapem jest wprowadzenie do równania (5.26) wartości D(t). 
Przyjmując następującą postać D(t):

D(t) = Kg exp(-<pt),

gdzie Kq, ę  -  współczynniki, 
otrzymuje się:

Ai(t) = exp(- Si2 at/b2)  [2(-l)i+,(T0 -  Tp)]/S i  +

+{[2(-l)'~‘] / Si}exp(- Sr at/b2)'[K q/(S i2 a/b2-ę)] [exp(Sc at/b2- <pt)-l]
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Na tej podstawie:

n
u = '^j Aj (t) cosói (x/b) oraz

/=1

T = T P + '¿ A , (t) cosói (x/b) (5.29)
1=1

W celu zamodelowania rozkładu temperatury wzdłuż grubości próbki, w czasie 
procesu polimeryzacji cementu, przyjęto równanie przewodnictwa cieplnego 
w następującej postaci (5.5):

d T / dt = ur V 2 T + q /c,

gdzie:
a -  współczynnik dyfuzyjności cieplnej (przewodnictwa temperaturowego),

q -  wydajność źródła ciepła odniesiona do jednostki masy, zmienna w czasie, 

c -  ciepło właściwe,
T -  temperatura, 
t -  czas.

Wyznaczono zmienną w czasie wydajność źródła ciepła. W tym celu przyjęto, że 
ciepło polimeryzacji MMA do PMMA wynosi 60 kJ/mol. Ponieważ masa cząsteczki 
PMMA wynosi 100 g (5 cząstek węgla po 12 g, 2 cząstki tlenu po 16 g, 8 cząstek 
wodom po 1 g), więc ciepło polimeryzacji jest równe:

q = 60 kJ/mol • (1 mol/l 00 g) = 0,6 kJ/g = 600 kJ/kg.

Założono, że ciepło polimeryzacji q jest emitowane w większości w pierwszej 
części okresu polimeryzacji, w której temperatura wzrasta. W pozostałej części 
temperatura maleje w wyniku wymiany ciepła z otoczeniem. Czas szybkiego wzrostu 
temperatury dla cementu wynosi od 8 do 12 minut.
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Przyjęto, że q/c  można przedstawić w postaci zależności:

q/c -  D(t) = Ką exp(-ęt), (5.30)

gdzie:
Kq (K/min) -  współczynnik, 
ę  (l/min) -  współczynnik, 
t (min) -  czas.

Współczynniki Kq i ę  dobrano na podstawie wyników eksperymentalnych, przyjmując 
czas całkowitej polimeryzacji równy tp ~ 25 minut (1500 s).

Całkując równanie (5.30) po współrzędnej t, otrzymano:

l P

J K„ exp(-(pt)dt = - (Kg/ę) [exp(-ętp)  -  1] (5.31)
o

Zatem:

q /c = (Kq/ę) [1 - exp(-ętp)]  (5.32)
Przyjmując wartości:

tp = 25 min (1500 s), 
ę  = 0,11 l/min (0,183 x 10'2 l/s), 
q = 600 kJ/kg, 
c = 2,2 kJ/(kg K),

oszacowano wartość Kq\

Kq~ q ę / c  = 30 K/min. (0,5 K/s)

Następnie przeprowadzono obliczenia zmiany temperatury polimeryzacji cementu 
w czasie wzdłuż grubości próbki, przyjmując wartość współczynnika przewodnictwa 
temperaturowego a ~ 1 x 10° m2/min (0,16 x 10'6 nr/s). Zakres wartości 
współczynnika a, podawany w literaturze [221,224], dla polimerów wynosi od 
0,1 x 10'3 n r/h  (0,03 x 10'6 nr/s) do 1,5 x 10'3 m2/h (0,4 x 10'6 m2/s). Wyniki obliczeń 
przedstawiono odpowiednio na rysunku 5.7 [8,196].

Przyjęto, że domieszką ceramiczną modyfikującą cement kostny jest proszek 
A I2 O 3 . Dodatek proszku A I2 O 3  do cementu na osnowie PMMA wpływa na zmianę
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współczynnika Kq przez zmianę ciepła właściwego c powstałej mieszaniny

składników, zmianę ciepła polimeryzacji q, gęstości p  (na podstawie wzoru q = qv /p) 

oraz na zmianę współczynnika przewodnictwa temperaturowego a utworzonego 
kompozytu. Stwierdzono, że domieszka AI2O3 do cementu w ilości 5% udziału 
objętościowego w głównej mierze wpłynie na zmianę maksymalnej temperatury 
polimeryzacji przez wzrost współczynnika a kompozytu PMMA -  AI2O3. 
Współczynnik przewodnictwa temperaturowego bowiem dla AI2O3 jest około 100- 
krotnie wyższy niż dla PMMA i wynosi 32,4 x 10'3 m2/h (9 x 10'6 n r/s) [195, 224], 
Przy założeniu że współczynnik a dla kompozytu będzie 2-krotnie większy niż dla 
PMMA, a więc będzie równy 2 x 10‘5 m2/min (0,3 x 10‘6 m2/s), obliczona maksymalna 
temperatura układu polimeryzującego będzie niższa około 30%, co przedstawiono na 
rys. 5.8 i 5.9 [8, 196],

Przyjęcie w obliczeniach dwóch wariantów temperatury zewnętrznej powierzchni: 
pokojowej 19°C (292,15 K) oraz podwyższonej 37°C (310,15 K) uzasadniony był 
faktem, że podczas implantacji cement z jednej strony bezpośrednio styka się 
z metalową endoprotezą o temperaturze pokojowej, a z drugiej z żywą kością 
o temperaturze organizmu człowieka. W przedstawionym modelu obliczeniowym 
powyższe warunki brzegowe procesu polimeryzacji symulowano oddzielnie.

393 
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Rys. 5.7. Rozkłady temperatury w funkcji względnej grubości warstwy cementu po różnych czasach 
[8, 196]

Fig. 5.7. Temperature distributions in function of thickness ratio of the cement layer for various times 
[8, 196]
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Rys. 5.8. Zmiana maksymalnej temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu kostnego bez 
domieszki (1) oraz z domieszką AI2O3 (2) w modelu o temperaturze powierzchni 
zewnętrznej 19°C (292,15 K) [8, 196]

Fig. 5.8. Change of maximal polymerization temperature in course of time for bone cement without 
admixtures (1) and with AI2O3 admixtures (2) into a model at the temperature of the outer 
surface 19°C (292,15 K) [8, 196]

Rys. 5.9. Zmiana maksymalnej temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu kostnego bez 
domieszki (1) oraz z domieszką AI2O3 (2) w modelu o temperaturze powierzchni 
zewnętrznej 37°C (310,15 K) [8, 196]

Fig. 5.9. Change of maximal polymerization temperature in course of time for bone cement without 
admixtures (1) and with AhOj admixtures (2) into a model at the temperature o f the outer 
surface 37°C (310,15 K) [8, 196]

Otrzymane w wyniku przeprowadzonych obliczeń rozkłady temperatury' 
w polimeryzującym cemencie niemodyfikowanym oraz po modyfikacji powinny być 
zweryfikowane doświadczalnie celem sprawdzenia, czy wprowadzenie do cementu
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domieszki o współczynniku przewodnictwa temperaturowego a większym niż 
w przypadku PMMA istotnie spowoduje, że maksymalna temperatura utwardzania 
utworzonego kompozytu będzie niższa niż niemodyfikowanego cementu. W związku 
z tym, następny rozdział 5.3 poświęcono prezentacji eksperymentalnych badań 
procesu polimeryzacji cementów, przy wykorzystaniu różnych opracowanych modeli 
i stanowisk laboratoryjnych.

5.3. Weryfikacja doświadczalna wpływu domieszek na skurcz i temperaturę 
polimeryzacji cementów

W pracach [4-8, 10, 17, 29, 30, 33-35, 50-52, 142, 201, 276] przedstawiono 
metody i wyniki przeprowadzonych eksperymentalnych badań procesu polimeryzacji 
cementu kostnego w stanie niemodyfikowanym oraz po modyfikacji różnymi 
domieszkami.

Pierwsze badania, których celem było określenie podstawowych parametrów 
polimeryzacji oraz skurczu liniowego, przeprowadzono na cemencie o nazwie 
fabrycznej Palamed 40 bez domieszki oraz z domieszkami w ilości 2 g na 40 g 
składnika proszkowego cementu. Zastosowano następujące rodzaje domieszek:
C -  antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzędowa),

D -  AI2O3 o granulacj i 0,3 pm,

E -  AI2O3 o granulacji 10-20 pm,

F -  węgiel szklisty o granulacji 10 pm.
W pracy [5] badania prowadzono w formie metalowej o temperaturze początkowej 

37°C (310,15 K). W poprzednich pracach [4, 8] badania realizowano wprowadzając 
cement kostny w postaci półpłynnej do metalowej formy o temperaturze początkowej 
19°C (292,15 K) oraz o temperaturze podwyższonej do 37°C (310,15 K). Wybór tych 
dwóch wariantów badań uzasadniony był faktem, że podczas implantacji cement bez
pośrednio z jednej strony styka się z metalową endoprotezą o temperaturze pokojowej, 
a więc ok. 19°C (292,15 K), a z drugiej strony z żywą kością o temperaturze organiz
mu człowieka, czyli ok. 37°C (310,15 K). Badania, które miały charakter wstępny, 
przeprowadzone dla tych dwóch warunków brzegowych oddzielnie, wykazały, że 
wzrost temperatury formy do temperatury organizmu spowodował szczególnie niebez
pieczny dla tkanek wzrost temperatury polimeryzacji cementu, przekraczającej 100°C 
(373,15 K). Z tego powodu dalsze badania wpływu domieszek na proces polimeryzacji 
cementu prowadzono w podgrzewanej formie.
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Do badań wykorzystano urządzenie do analizy krzepnięcia i swobodnego skurczu 
liniowego odlewów kompozytowych, zaprojektowane i wykonane w Katedrze 
Technologii Stopów Metali i Kompozytów Politechniki Śląskiej [217]. Stanowisko 
badawcze do analizy krzepnięcia i swobodnego skurczu liniowego, oznaczone 
symbolem SL-PG3, składało się z płyty podstawowej z zamocowanymi czujnikami 
tensometrycznymi, wielofunkcyjnego zestawu pomiarowego MC-201 oraz 
komputerowego zestawu do rejestracji, analizy i wizualizacji uzyskanych wyników 
(rys. 5.10).

Rys. 5.10. Schemat stanowiska do badania procesu polimeryzacji i skurczu liniowego cementów 
kostnych: 1 -  forma metalowa z wnęką cylindryczną o średnicy 15 mm, 2 -  stół, 3 -  płyta 
robocza, 4 -  czujniki tensometryczne, 5 -  końcówki grafitowe (zatopione w próbce),
6 -  układ wlewowy, 7 -  termoelementy (1,2 lub 3), 8 -  śruba regulacyjna (zerowanie 
luzów), 9 -  moduł analogowo-cyfrowy, 10 -  komputerowy zestaw do rejestracji, 
wizualizacji i analizy wyników, 11 -  płyta izolacyjna, 12 -  element grzejny (1000 W), 
13 -  czujnik temperatury formy metalowej (Pt 100), 14 -  blok sterująco-regulacyjny 
temperatury formy metalowej, P -  ciśnienie z jakim był wtryskiwany cement kostny do 
wnęki formy odlewniczej [5]

Fig. 5.10. Scheme of the system to study the process o f polymerization and linear shrinkage of the 
bone cement: 1 -  metal mould with 15 mm diameter cylindrical full-table, 2 -  table, 
3 -  working table, 4 -  load cells, 5 -  graphitoidal tip (sink in the sample), 6 -  gating system,
7 -  thermocouples (1, 2 or 3), 8 -  adjusting screw (setting to zero), 9 -  analogue-digital 
module, 10 -  computer system for the registration, visualization and analysis o f the results, 
11 -  insulating plate, 12 -  heating element (1000 W), 13 -  temperature detector of the metal 
mould (Pt 100), 14 -  temperature control block for the metal mould, P -  pressure o f which 
the bone cement was injected into foundry mould cavity [5]
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Badania prowadzono w formie metalowej o średnicy wnęki 15 mm i długości 
pomiarowej 170 mm. Do formy wprowadzano ciśnieniowo, w postaci półpłynnej, 
cement kostny Palamed 40, modyfikowany domieszkami. Próbki cementu 
przygotowywano przy wykorzystaniu aparatury do próżniowego mieszania, firmy 
BIOMET-MERCK. Domieszki w postaci proszku A I2 O 3 , antybiotyku lub węgla 
szklistego w pierwszej kolejności mieszano z komponentem proszkowym cementu.

W badaniach wykorzystano metodę ATSD, tzn. metodę umożliwiającą 
równoczesną rejestrację zmian temperatury i skurczu liniowego oraz analizę 
różniczkową uzyskanych wyników (rys. 5.11) [5].

Rys. 5.11. Przykładowe rejestrowane wykresy zmiany temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego 
w czasie dla badanych cementów w metalowej formie [5]

Fig. 5.11. Sample registered graphs o f polymerization temperaturę and linear shrinkage changes in 
course of time for tested cements into a metal mould [5]

Rejestracji temperatury dokonywano na wielokanałowym module MC-201 
z wykorzystaniem termoelementu NiCr-NiAl. Temperaturę początkową formy 
odlewniczej mierzono przy wykorzystaniu zestawu EMT 302 z czujnikami NiCr-NiAl. 
Wykorzystując programy komputerowe SKULIN i ANALDTA, dokonano analizy 
równocześnie rejestrowanych przebiegów zmian skurczu liniowego i temperatury 
polimeryzacji. Rejestrowano krzywe stygnięcia T  = f(t)  (zmiany temperatury 
polimeryzacji) i krzywe skurczu liniowego S = f(t)  w czasie do 4 godzin. Widok 
próbek po badaniach przedstawiono na rys. 5.12 [5],
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Rys. 5.12. Próbki ze zmodyfikowanych cementów po badaniach skurczu i temperatury polimeryzacji 
Fig. 5.12. Samples modified cements after shrinkage and polymerization temperature studies

Odczytane z zarejestrowanych wykresów wartości maksymalnej temperatury 
polimeryzacji i całkowitego czasu polimeryzacji oraz wartości skurczu liniowego 
końcowego po 4 godzinach badania materiałów przedstawiono w tabeli 5.3 oraz na 
rysunkach 5.13 i 5.14 [5].

Tabela 5.3
Wyniki badań temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego cementu kostnego 

PALAMED 40 bez domieszki oraz z domieszkami w formie o temperaturze 
początkowej 37°C (310,15 K) [5]

Badany materiał
Maksymalna temperatura 

polimeryzacji Tmax (K)
Czas polimeryzacji 

t{  s)
Skurcz
liniowy

końcowy
S(%)

PALEMED 40 383,95 (110,8°C) 813 (13*33**) 1,06

PALEMED 40 
+ A I2 O 3  (0,3 gm)

371,95 (98,8°C) 833 (13’53” ) 0,78

PALEMED 40 
+ A I2 O 3  (10-20 gm)

378,85 (105,7°C) 959 (15’59” ) 0,74

PALEMED 40 
+ węgiel szklisty 

(ok. 10 gm)

371,95 (98,8°C) 1361 (22’4 ” ) 0,70

PALEMED 40 
+ antybiotyk

375,3 (102,15°C) 486 (8’06” ) 1,06

w
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Rys. 5.13. Końcowy skurcz liniowy cementu Palamed 40 z domieszkami po 4 godzinach w metalowej 
formie o temperaturze początkowej 37°C (310,15 K): D -  AI2O3 (0,3 pm), E -  AI2O3 
(10-20 pm), F -  węgiel szklisty (10 pm), C -  antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzędowa) [5] 

Fig. 5.13. Final linear shrinkage of Palamed 40 cement with admixtures after being kept in the metal 
mould for 4 hours at the temperature of 37°C (310,15 K): D -  AI2O3 (0,3 pm), E -  AI2O3 
(10-20 pm), F -  glassy carbon (10 pm), C -  antibiotic (III generation cefalosporin) [5]

Rys. 5.14. Maksymalna temperatura polimeryzacji cementu Palamed 40 z domieszkami w metalowej 
formie o temperaturze początkowej 37°C (310,15 K): D -  AI2O3 (0,3 pm), E -  AI2O3 (10- 
20 pm), F -  węgiel szklisty (10 pm), C -  antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzędowa) [5]

Fig. 5.14. Maximum polymerization temperature of Palamed 40 cement with admixtures in a metal 
mould at the initial temperature o f 37°C (310,15 K): D -  AI2O3 (0,3 pm), E -  AI2O3 (10- 
20 pm), F -  glassy carbon (10 pm), C -  antibiotic (III-generation cefalosporin) [5]

Na podstawie przeprowadzonych badań widać, że domieszka ceramiki do cementu 
chirurgicznego na bazie PMMA powoduje zmniejszenie skurczu liniowego próbek 
o około 30%. Zjawisko to można wytłumaczyć faktem, że domieszka proszku 
ceramicznego do cementu spowodowała zmniejszenie procentowej zawartości 
monomeru w całej masie cementu, a także wypełnienie tej masy cząstkami cera
micznymi, hamującymi kurczenie się masy cementu. Współczynnik liniowej rozsze

rzalności cieplnej dla A I2 O 3  w temperaturze 293-770 K wynosi a =  7,4 -*■ 7,6 x 10'6 K '1



90

[195] i jest generalnie mniejszy niż dla polimerów, dla których, jak podaje literatura 
[224], waha się w granicach 4 550 x 10"6 K '1, przy czym dla PMMA współczynnik

rozszerzalności cieplnej wynosi a  = 60 x 10'6 K '1 [224], Współczynnik rozszerzalności 

cieplnej dla węgla szklistego jest jeszcze mniejszy niż dla A I2 O 3  i wynosi a  = 1,5 -  
3 x 10'6 K '1 [221], Z tych też powodów najlepsze wyniki, tzn. największe obniżenie 
skurczu liniowego próbek, bo aż o 34%, uzyskano dla cementu Palamed 40 
domieszkowanego węglem szklistym (tab. 5.3, rys. 5.13). Domieszka antybiotyku do 
cementu Palamed 40 nie wpłynęła na wartość skurczu liniowego próbek.

Zaznaczyć należy, że dokładność pomiarowa urządzenia, na którym realizowano 
badania była wystarczająco duża do oceny uzyskanych wyników. Pomiar skurczu 
obarczony jest błędem pomiarowym czujników tensometrycznych, który zgodnie 
z katalogiem producenta waha się w granicach 0,01 -  0,5%, a także błędem wielo
funkcyjnego zestawu pomiarowego. Wykorzystując zależności teorii błędów i uwzglę
dniając błędy pomiarowe torów pomiarowych obliczono, iż średni błąd pomiaru 
skurczu wynosi ± 0,005% na 1% badanego skurczu, co oznacza, że zmierzony skurcz 
liniowy, wynoszący na przykład 2% w rzeczywistości może być większy lub mniejszy 
o 0,01%, tzn. mieści się w granicach 1,99 2,01%. W prowadzonych badaniach
należy uwzględnić błąd komputera -  jest to wartość stała, równa połowie najmniejszej 
rejestrowanej wartości. Najmniejsza rejestrowana wartość czasu wynosi 0,5 sekundy, 
natomiast najmniejsza rejestrowana wartość temperatury to 1°C. Wynika to 
z rejestracji komputerowej, która wartość liczbową przedstawia w postaci bitów. Taki 
właśnie błąd wprowadza proces digitalizacji pomiaru. Komputer bowiem tylko 
rejestruje sygnał, a działania na liczbach wprowadzonych z błędem o wartościach 
podanych wyżej prowadzi bezbłędnie.

Przedstawiona metoda badawcza (stanowisko oraz metodyka analizy) nazwana 
została w skrócie metodą ATSD (Analysis Temperature and Shrinkage Derivative). 
Łączy ona metodę analizy różniczkowej krzywej stygnięcia (znaną jako metoda ATD) 
z analizą różniczkowej krzywej równocześnie rejestrowanego swobodnego skurczu 
liniowego.

Wszystkie domieszki do cementu Palamed 40 wpłynęły na niewielkie zmniejszenie
f

maksymalnej temperatury układu polimeryzującego. Najlepsze efekty uzyskano dla 
węgla szklistego oraz proszku A I2 O 3  o granulacji 0,3 pm. Zjawisko to spowodowane 
było tym, że współczynnik przewodnictwa cieplnego zarówno dla węgla szklistego, 
jak i dla A I2 O 3  jest dużo większy niż dla PMMA i wynosi odpowiednio: dla węgla 
szklistego - X = 180-220 W/mK, dla A I2 O 3  -  X = 29-30 W/mK, dla PMMA -  X =
0,19 W/mK [195,221], W przypadku domieszki proszku AI2O3 o granulacji 10-20 pm
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efekt zmniejszenia temperatury polimeryzacji był mniejszy (tab. 5.3, rys. 5.14). 
Wykazano więc, że w procesie wymiany ciepła ważnym czynnikiem jest wielkość 
dodawanych cząstek. Przy tym samym udziale masowym domieszki ilość dodawanych 
cząstek może być różna, w zależności od ich wymiaru. Wielkość sumarycznej 
powierzchni cząstek ma zatem wpływ na odprowadzanie ciepła na granicy cząstka- 
osnowa, co objawia się oddziaływaniem na maksymalną temperaturę polimeryzacji 
modyfikowanego cementu.

Dosyć wyraźne obniżenie skurczu oraz temperatury polimeryzacji po 
wprowadzeniu ceramiki do cementu na bazie PMMA jest zjawiskiem korzystnym 
zarówno z punktu widzenia destrukcji tkanki kostnej, jak i lepszego połączenia 
cementu, zarówno z kością, jak i z endoprotezą.

W pracach [7, 142] przeprowadzono badania procesu polimeryzacji dla cementu 
kostnego Biomet V, stosowanego w wertebroplastyce i Biomet Plus, używanego do 
mocowania endoprotez stawów, w stanie niemodyfikowanym oraz po modyfikacji 
węglem szklistym. Cement kostny Biomet V modyfikowano węglem szklistym 
w ilości 2,75% mas. i 5,35% mas., natomiast cement Biomet Plus w ilości 1,6% mas. 
Węgiel szklisty o granulacji 25-40 pm, wysuszony w temperaturze 90°C, najpierw 
mieszano z proszkiem polimerowym cementu, a następnie proszek z płynem 
monomerowym.

Badania realizowano dwoma metodami. Pierwsza polegała na pomiarze 
temperatury polimeryzacji w zależności od czasu w warunkach objętych normą 
ISO 5833 [191]. Polimeryzujący cement znajdował się w zamkniętej formie 
wykonanej z wysokocząsteczkowego polietylenu (UHMWPE) o wewnętrznych 
wymiarach: średnicy 60 mm i wysokości 6 mm. Temperaturę polimeryzacji mierzono 
za pomocą termopary typu K (NiCr-NiAl). Termoparę o średnicy 0,5 mm 
wprowadzano przez otwór znajdujący się w dnie formy do wnętrza formy na 
wysokość 3 mm. Badania temperatury polimeryzacji w formie przeprowadzono 
w temperaturze pokojowej 23°C (296,15 K).

Aby zamodelować wpływ środowiska organizmu na proces polimeryzacji cementu 
przeprowadzono także badania polimeryzacji tych samych cementów w probówkach 
zanurzonych w wodzie podgrzanej do temperatury 37°C (310,15 K). Probówki miały 
średnicę 10 mm, termoparę zaś umieszczano w środku masy cementowej. Kształt 
i objętość masy cementowej w probówce były zbliżone do masy cementu poniżej 
końca trzpienia endoprotezy w kości udowej. Stanowiska pomiarowe służące do 
wyznaczania temperatury polimeryzacji w formie i probówce pokazano odpowiednio 
na rysunkach 5.15 i 5.16 [7, 142],
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Rys. 5.15. Stanowisko pomiarowe służące do wyznaczenia temperatury polimeryzacji cementu 
kostnego w formie zgodnie z normą ISO 5833 oraz forma do badań [7, 142]

Fig. 5.15. Measurement system used to designate the polymerization temperature o f the bone cement 
into a form according to ISO 5833 standard and the test form [7, 142]

Rys. 5.16. Stanowisko pomiarowe służące do wyznaczenia temperatury polimeryzacji cementu 
kostnego w probówce [7, 142]

Fig. 5.16. Measurement system used to designate the polymerization temperaturę of the bone cement 
in atest tube [7, 142]

Do rejestracji wyników zastosowano komputer z oprogramowaniem Catman 3.1 
wraz ze wzmacniaczem pomiarowym. Rejestrowano wyniki pomiaru temperatury 
polimeryzacji w funkcji czasu badanych cementów Biomet Plus i Biomet V niemody- 
fikowanych oraz modyfikowanych węglem szklistym. Na rysunkach 5.17 i 5.18 przed
stawiono wybrane krzywe polimeryzacji cementów Biomet Plus oraz Biomet V, uzys
kane w wyniku badań przeprowadzonych w formie zgodnie z normą ISO 5833. Na ry
sunkach 5.19 i 5.20 pokazano krzywe polimeryzacji tych cementów uzyskane z badań 
przeprowadzonych w probówce zanurzonej w wodzie o temperaturze 37°C (310,15 K) 
[7, 142],
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Rys. 5.17. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Biomet Plus bez domieszki oraz 
z domieszką węgla szklistego w formie o temperaturze 23°C (310,15 K), zgodnie z normą 
ISO 5833 [7, 142]

Fig. 5.17. Change of polymerization temperature in course of time for Biomet Plus cement without 
admixtures and with glassy carbon admixture into a form at the temperature 23°C 
(310,15 K), according to ISO 5833 standard [7, 142]

Rys. 5.18. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Biomet V bez domieszki oraz 
z domieszką węgla szklistego w formie o temperaturze 23°C (310,15 K), zgodnie z normą 
ISO 5833 [7, 142]

Fig. 5.18. Change o f polymerization temperature in course o f time for Biomet V cement without 
admixtures and with glassy carbon admixture into a form at the temperature 23CC 
(310,15 K), according to ISO 5833 standard [7, 142]
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Rys. 5.19. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Biomet Plus bez domieszki oraz 
z domieszką węgla szklistego w probówce zanurzonej w wodzie o temperaturze 37°C 
(310,15 K), [7, 142]

Fig. 5.19. Change of polymerization temperature in course of time for Biomet Plus cement without 
admixtures and with glassy carbon admixture in a test tube immersed in the water at the 
temperature 37°C (310,15 K), [7, 142]

 B io m e tV -Biomet V+2,75%wag.C   Biom etV+5,35% wag.C
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Rys. 5.20. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Biomet V bez domieszki oraz 
z domieszką węgla szklistego w probówce zanurzonej w wodzie o temperaturze 37°C 
(310,15 K), [7, 142]

Fig. 5.20. Change o f polymerization temperature in course of time for Biomet V cement without 
admixtures and with glassy carbon admixture in a test tube immersed in the water at the 
temperature 37°C (310,15 K), [7, 142]

Wyniki badań zależności temperatury polimeryzacji od czasu, wykonanych 
w formie zgodnie z normą ISO 5833 oraz w probówce zanurzonej w wodzie 
o temperaturze 37°C (310,15 K) dowodzą, że po domieszkowaniu cementów kostnych
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Biomet Plus i Biomet V węglem szklistym maksymalna temperatura polimeryzacji 
może ulec obniżeniu. Na wykresach uzyskanych z badań polimeryzacji cementów 
w probówkach zaobserwowano przesunięcie się w stronę mniejszych czasów 
krzywych polimeryzacji dla cementów modyfikowanych węglem szklistym 
w stosunku do cementów niemodyfikowanych (rys. 5.19 i 5.20). Oznacza to skrócenie 
czasu utwardzania się cementów kostnych Biomet Plus i Biomet V po wprowadzeniu 
domieszki węgla szklistego. Im większy jest udział węgla szklistego, tym krótszy jest 
czas do osiągnięcia lepkości cementu, odpowiedniej do aplikacji podczas zabiegu 
operacyjnego, co stwierdza się szczególnie na przykładzie cementu Biomet V 
domieszkowanego 5,35% wag. węgla szklistego (rys. 5.20). Na podstawie wyników 
badań polimeryzacji cementów kostnych, przeprowadzonych w formie, zgodnie 
z normą ISO 5833, nie zaobserwowano wyraźnego efektu skracania się czasu 
utwardzania dla cementów domieszkowanych węglem szklistym. Jest to 
prawdopodobnie spowodowane mniejszym odprowadzaniem ciepła polimeryzacji 
cementu kostnego w przypadku badań przeprowadzonych w zamkniętej formie, 
wykonanej z UHMWPE, w porównaniu ze szklaną probówką, a także mniejszą masą 
próbki stosowanej do badań.

Wyniki, które uzyskano z krzywych T = / (t) (temperatura polimeryzacji w funkcji 
czasu) dla cementu Biomet Plus oraz dla Biomet V, rejestrowanych podczas badań 
realizowanych w probówce zanurzonej w wodzie o temperaturze 37°C (310,15 K) oraz 
w formie o temperaturze 23°C (296,15 K), zestawiono odpowiednio w tabelach 5.4 
i 5.5 [7,142], Czas utwardzania tset odpowiada punktowi przegięcia na krzywej T=f(t), 
zgodnie z normą ISO 5833 (rys. 5.21) [191], Wielkość Tse, odpowiada temperaturze 
utwardzania, określanej jako średnia temperatura wyznaczona pomiędzy temperaturą 
maksymalną a temperaturą otoczenia. Wzór, na podstawie którego wyznacza się 
temperaturę utwardzania cementu kostnego zgodnie z normą ISO 5833 [191] ma 
następującą postać:

gdzie:

Tn,ax -  maksymalna temperatura polimeryzacji, 

Tot -  temperatura otoczenia.
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Rys. 5.21. Typowa krzywa do wyznaczania maksymalnej temperatury i czasu utwardzania [190, 191] 
Fig. 5.21. Typical curve for determination of maximum temperature and setting time [190, 191]

Tabela 5.4
Parametry polimeryzacji cementu Biomet Plus niemodyfikowanego 

i po modyfikacji węglem szklistym [7, 142]

Parametry
Biomet Plus

Biomet Plus + 1,6% mas. 
węgla szklistego

probówka forma probówka forma

Tn,ax (°C) 93 87 85 81

t sei (S ) 279 714 262 695

Tse, (°C) 65 55 61 52
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Tabela 5.5
Parametry polimeryzacji cementu Biomet V niemodyfikowanego 

i po modyfikacji węglem szklistym [7, 142]

Parametry
Biomet V

Biomet V + 
2,75% mas. 

węgla szklistego

Biomet V + 
5,35% mas. węgla 

szklistego

probówka forma probówka fonna probówka fonna

T„iax (°C) 73 57 69 52 66 39

t set (s) 377 1219 353 1301 334 1223

Tset (°C) 55 40 53 37 51 31

Uzyskane parametry procesu polimeryzacji cementów niemodyfikowanych oraz 
modyfikowanych węglem szklistym potwierdzają korzystny wpływ domieszki węgla 
szklistego do polimerowego cementu na obniżenie szkodliwej dla tkanek, wysokiej 
temperatury utwardzania. Jednocześnie należy mieć na względzie, że im większy jest 
udział masowy domieszki, tym wprawdzie efekt obniżenia maksymalnej temperatury 
polimeryzacji jest większy, ale zarazem krótszy jest czas utwardzania modyfikowa
nego cementu oraz większa jest, zaobserwowana w badaniach [7, 142], lepkość 
cementu. Efekt ten może być niekorzystny z punktu widzenia procesu implantacji 
cementu do kości, szczególnie przy użyciu aplikatora, pod zwiększonym ciśnieniem.

B a d a n ia  s k u r c z u  i t e m p e r a t u r y  p o l im e r y z a c j i  c e m e n t u  k o s tn e g o  n a  m o d e l a c h  
l a b o r a t o r y j n y c h  u k ł a d u  e n d o p r o t e z a - c e m e n t - k o ś ć

W celu określenia wpływu domieszek modyfikujących cement chirurgiczny na 
bazie PMMA na skurcz i temperaturę układu polimeryzującego zbudowano, 
prezentowany w pracach [6, 52, 276], warstwowy model laboratoryjny, zastępujący 
rzeczywisty układ biomechaniczny: endoproteza-cement-kość (rys. 5.22). Warstwę 
endoprotezy modelował krążek ze stali nierdzewnej HI 7 o grubości 9 mm i średnicy 
65 mm, a warstwę kości -  krążek wykonany z żywicy epoksydowej o grubości 6 mm 
i średnicy 5 1 mm. Pomiędzy tymi warstwami umieszczono gumowy pierścień 
o wysokości 7 mm i średnicy wewnętrznej 51 mm, który napełniano cementem. 
Cement do badań przygotowywano tak jak do implantacji, stosując metodę 
próżniowego mieszania składników. Domieszki w postaci proszku mieszano najpierw
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ze składnikiem proszkowym cementu, a następnie proszek z płynem. W celu 
określenia skurczu polimeryzującego cementu dokonywano pomiaru odkształceń 
próbki cementu za pomocą czujnika przemieszczeń DD1 firmy HBM, umieszczonego 
w osi symetrii układu. Pomiar temperatury realizowano w dwóch miejscach układu -  
na zewnętrznym brzegu metalowego krążka oraz na granicy styku modelu kości 
i cementu, stosując termopary typu K (NiCr-NiAl). Do rejestracji wyników badań 
wykorzystano wzmacniacz pomiarowy oraz komputer z oprogramowaniem 
Catman 3.1.

Rys. 5.22. Widok stanowiska oraz schemat modelu laboratoryjnego do pomiaru skurczu i temperatury
polimeryzacji cementu [6, 52, 276]

Fig. 5.22. View the position and scheme of the laboratory model to measure the shrinkage and 
temperature polymerization o f cement [6, 52, 276]

Materiałem do badań był cement o nazwie fabrycznej Palamed bez domieszek oraz 
z następującymi domieszkami:
-  proszek AI2O3 o granulacji 0,3 pm w ilości 3,2% mas.,
-  hydroksyapatyt o granulacji 45-160 pm w ilości 3,2% mas.,
-  węgiel szklisty o granulacji 10-160 pm w ilości 1,6% mas. oraz 3,2% mas,
-  cząstki tytanu o wielkości 25-150 pm w ilości 3,2% mas.

Wykresy zmiany temperatury polimeryzacji oraz skurczu liniowego w czasie 
w modelu warstwowym układu endoproteza-cement-kość (rys. 5.22) dla cementu 
Palamed bez domieszki przedstawiono na rysunku 5.23, a z domieszkami cząstek 
modyfikujących na rysunkach od 5.24 do 5.27. Uzyskane wartości maksymalnej 
temperatury polimeryzacji cementu, maksymalnej temperatury metalowej płytki 
modelującej endoprotezę oraz wartości skurczu liniowego końcowego po czasie 
2000 s zestawiono na rysunku 5.28 [6, 52, 276].
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Rys. 5.23. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed 
w warstwowym modelu układu endoproteza-cement-kość [6, 52, 276]

Fig. 5.23. Change of polymerization temperature and linear shrinkage in course of time for Palamed 
cement in the layer model o f the system prosthesis-cement-bone [6, 52,276]

Rys. 5.24. Zmiana temperatur}' polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed 
z domieszką tytanu w warstwowym modelu układu endoproteza-cement-kość [6, 52,276] 

Fig. 5.24. Change of polymerization temperature and linear shrinkage in course of time for Palamed 
cement with titanium admixture in the layer model of the system prosthesis-cement-bone 
[6, 52,276]
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Rys. 5.25. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed 
z domieszką AI2O3 w warstwowym modelu układu endoproteza-cement-kość [6, 52, 276] 

Fig. 5.25. Change o f polymerization temperature and linear shrinkage in course of time for Palamed 
cement with AI2O3 admixture in the layer model of the system prosthesis-cement-bone 
[6, 52, 276]

Rys. 5.26. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed 
z domieszką hydroksyapatytu w warstwowym modelu układu endoproteza-cement-kość 
[6, 52, 276]

Fig. 5.26. Change o f polymerization temperature and linear shrinkage in course o f time for Palamed 
cement with hydroxyapatite admixture in the layer model o f the system prosthesis-cement- 
bone [6, 52, 276]
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Rys. 5.27. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed 
z domieszką węgla szklistego w warstwowym modelu układu endoproteza-cement-kość 
[6, 52, 276]

Fig. 5.27. Change of polymerization temperature and linear shrinkage in course o f time for Palamed 
cement with glassy carbon admixture in the layer model of the system prosthesis-cement- 
bone [6, 52, 276]

□ te m p .m etalu

Rys. 5.28. Końcowy liniowy skurcz, maksymalna temperatura polimeryzacji cementów oraz 
maksymalna temperatura metalowej płytki w warstwowym modelu układu endoproteza- 
cement-kość [6, 52, 276]

Fig. 5.28. Final linear shrinkage, maximum polymerization temperature o f the cements and maximum 
temperature of the metal plate in the layer model o f the system prosthesis-cement-bone 
[6, 52, 276]

Wprowadzone do cementu na osnowie PMMA domieszki w bardzo niewielkim 
stopniu wpłynęły na obniżenie skurczu liniowego otrzymanych kompozytów 
(rys. 5.28), przy czym najkorzystniejsze wyniki uzyskano w przypadku modyfikacji 

cementu cząstkami tytanu (rys. 5.24). Te niewielkie zmiany skurczu mogły być
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spowodowane zbyt małym udziałem masowym (do 3,2%) dodawanych domieszek. 
Masa domieszki przekraczająca 2 g na 40 g składnika proszkowego cementu 
powoduje jego znaczne zagęszczenie. Zwiększona lepkość cementu może utrudniać 
jego implantację do łoża kostnego pod ciśnieniem. Zastosowanie domieszki węgla 
szklistego i tytanu spowodowało obniżenie maksymalnej temperatury układu 
polimeryzującego, w przypadku tytanu o 13°C (rys. 5.24, 5.27 i 5.28). Dla proszku 
AI2O3 oraz hydroksyapatytu nie zaobserwowano korzystnej zmiany temperatury 
(rys. 5.28 oraz 5.25 i 5.26). Przyczyną tego mógł być wpływ otaczającego środowiska 
na małą masę badanych próbek polimeryzującego cementu. W dalszych badaniach 
należałoby wyeliminować wpływ temperatury otoczenia na wyniki badań.

W celu przeprowadzenia badań procesu polimeryzacji cementu chirurgicznego 
w warunkach symulujących środowisko jego implantacji do organizmu, zbudowano 
model laboratoryjny sztucznego stawu biodrowego z oryginalną endoprotezą, 
przedstawiony w pracach [6 , 51, 201, 276]. Model kości udowej z odpowiednim 
kanałem do wklejenia endoprotezy wykonano z żywicy poliestrowej 
ESTROMAL 14LM-01. Przy zapewnieniu wszystkich parametrów techniki 
kotwiczenia endoprotezy w kości, jak w czasie przeprowadzania operacji, do kanału 
modelu kości implantowano endoprotezę Wellera o długości trzpienia 130 mm, przy 
zastosowaniu cementu chirurgicznego o nazwie fabrycznej Palacos R.

W modelu kości nawiercano wcześniej 3 otwory wiertłem o średnicy 1 mm, w które 
wprowadzano termopary typu K (NiCr-NiAl) o średnicy drutu 0,25 mm. Termopary 
usytuowane były tak, że pozwalały rejestrować temperaturę polimeryzującego 
cementu na granicy styku z „kością” w okolicy górnej części trzpienia endoprotezy, 
środka trzpienia oraz na dole, poniżej końca trzpienia. Model sztucznego stawu 
biodrowego ze schematem rozmieszczenia termopar do pomiaru temperatury 
polimeryzacji cementu oraz stanowisko badawcze przedstawiono na rys. 5.29 [6 , 51, 
201,276],
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F o r m a  z  ż y w ic y

Rys. 5.29. Widok stanowiska badawczego do pomiaru temperatury polimeryzacji cementów (a) oraz 
model sztucznego stawu biodrowego z oznaczonymi punktami pomiarowymi (b) [6, 51, 
201,276]

Fig. 5.29. View the test position to measure the temperature polymerization o f  the cements (a) and the 
model o f artificial hip joint with a marked measuring points (b) [6, 51, 201, 276]

Jako material modelujący kość zastosowano żywicę, gdyż żywica charakteryzuje 
się własnościami cieplnymi zbliżonymi do odpowiednich własności kości (tabela 5.6). 
Współczynnik przewodności cieplnej X dla żywicy poliestrowej wynosi 
0,2 0,4 W/(m K), a X kości waha się w granicach 0,26 + 0,60 W/(m K). Ciepło
właściwe żywicy poliestrowej, wynoszące c = 1200 + 2400 J/(kg K) jest 
porównywalne z ciepłem właściwym kości, dla której jest równe c -  1260 + 
2370 J/(kg K). Żywica ma również gęstość zbliżoną do gęstości kości: gęstość p 

żywicy waha się w granicach 1100 + 1400 kg/m3, a gęstość p kości -  w granicach 
1000 + 2900 kg/m3 [224, 227],

W a r s t w

c e m e n tu

Tabela 5.6
Własności cieplne kości i żywicy poliestrowej [224, 227]

Materiał Współczynnik 
przewodności cieplnej 

X (W/m K)

Ciepło właściwe 
c (J/kg K)

Gęstość 
p (kg/m3)

Kość 0,26 + 0,60 1260 + 2370 1000 + 2900
Żywica poliestrowa 0,20 + 0,40 1200 + 2400 1100+ 1400



104

Aby zrealizować symulację warunków brzegowych próby polimeryzacji, 
zbliżonych do panujących w organizmie, model kości przed implantacją endoprotezy 
wytrzymywano w wodzie o temperaturze 36°C (309,15 K) aż do momentu uzyskania 
równomiernego rozkładu temperatury. Następnie wklejano do modelu metalowy 
trzpień endoprotezy o temperaturze pokojowej. Model sztucznego stawu pozostawał 
cały czas w szklanym pojemniku wypełnionym wodą o temperaturze 36°C (309,15 K) 
aż do zakończenia pomiaru temperatury polimeryzującego cementu. Stanowisko 
badawcze (rys. 5.29), którego zasadniczą częścią był model sztucznego stawu 
biodrowego z zamocowanymi termoparami, wyposażone było we wzmacniacz 
pomiarowy oraz komputer z oprogramowaniem CATMAN 3.1. Zestaw pomiarowy 
umożliwiał rejestrację zmiany temperatury polimeryzującego cementu w czasie, 
mierzoną za pomocą termopar [6, 51, 276].

Na rysunkach od 5.30 do 5.34 przedstawiono przykładowe wykresy zmiany 
temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R oraz dla cementu Palacos R 
z domieszkami odpowiednio AI2O3, węgla szklistego, tytanu oraz hydroksyapatytu, 
wyznaczone dla modelu sztucznego stawu biodrowego przedstawionego na rys. 5.29.

Palacos R-40

Czas t (s)

Rys. 5.30. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R w modelu sztucznego 
stawu biodrowego [6, 17, 51, 276]

Fig. 5.30. Change of polymerization temperature in course of time for Palacos R cement in the model 
of artificial hipjoint [6, 17,51, 276]
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Rys. 5.31. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R z domieszką AI2O3 
w modelu sztucznego stawu biodrowego [6 , 51, 276]

Fig. 5.31. Change of polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with AI2O3 
admixture in the model of artificial hipjoint [6 , 51,276]

Palacos R-40 + C

Czas t (s)

Rys. 5.32. Zmiana temperatury polimeryzacji w  czasie dla cementu Palacos R z domieszką węgla 
szklistego w modelu sztucznego stawu biodrowego [6 , 17, 51, 276]

Fig. 5.32. Change o f polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with glassy 
carbon admixture in the model of artificial hipjoint [6 , 17, 51, 276]
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Rys. 5.33. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R z domieszką tytanu 
w modelu sztucznego stawu biodrowego [6, 51, 276]

Fig. 5.33. Change of polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with titanium 
admixture in the model o f artificial hip joint [6, 51, 276]
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Palacos R - 40 + Hydroksyapatyt

C zas t (s)

Rys. 5.34. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R z domieszką 
hydroksyapatytu w modelu sztucznego stawu biodrowego [6, 51, 276]

Fig. 5.34. Change o f polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with 
hydroxyapatite admixture in the model o f artificial hip joint [6, 51,276]

Na podstawie uzyskanych wyników pomiarów temperatury polimeryzacji cementu 
chirurgicznego implantowanego do modelu sztucznego stawu biodrowego można 
stwierdzić, że zaproponowana metoda laboratoryjnych badań przepływu ciepła 
zapewnia dostatecznie dobrą symulację warunków brzegowych procesu polimeryzacji 
zachodzącego w organizmie. Zmiany temperatury polimeryzacji cementu w czasie
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zarejestrowane w różnych punktach modelu, wzdłuż długości trzpienia endoprotezy, 
wykazały określoną prawidłowość (rys. 5.30-5.34). Najniższą temperaturę (poniżej 
60°C) polimeryzujący cement osiągał w okolicy górnej części trzpienia endoprotezy. 
Jest to uzasadnione największą możliwością odprowadzania ciepła przez metalową 
endoprotezę do otaczającego środowiska o temperaturze pokojowej. Głowa 
endoprotezy w badaniach modelowych, podobnie jak w zabiegu operacyjnym na tym 
etapie polimeryzacji, jest odkryta, a nawet często celowo ochładzana przez chirurga. 
Wyższą temperaturę, niebezpieczną dla tkanek, na granicy styku z kością, osiągał 
polimeryzujący cement na wysokości środka trzpienia. W tym miejscu możliwość 
odprowadzania ciepła do otoczenia jest już ograniczona. W najniższym punkcie, 
poniżej końca trzpienia, polimeryzujący cement styka się już tylko z „kością” . 
Z powodu braku możliwości odprowadzania ciepła przez metalowy trzpień 
endoprotezy cement osiągał maksymalną temperaturę polimeryzacji wyższą niż 80°C 
(rys. 5.30).

Z porównania uzyskanych doświadczalnie wykresów zmiany temperatury 
polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R (rys. 5.30) oraz dla cementu Palacos R 
z domieszką 3,2% mas. węgla szklistego (rys. 5.32) wynika, że dodatek węgla 
szklistego do cementu na osnowie PMMA spowodował obniżenie jego maksymalnej 
temperatury polimeryzacji o około 19%. Podobne wyniki uzyskano w przypadku 
modyfikacji cementu Palacos cząstkami AI2O3, tytanu oraz hydroksyapatytu 
(rys. 5.31,5.33, 5.34).

Zaproponowana metoda badania przepływu ciepła w opracowanym laboratoryjnym 
modelu układu biomechanicznego proteza-cement-kość może być wykorzystywana do 
badania wpływu rodzaju domieszki i jej udziału masowego na temperaturę 
polimeryzacji modyfikowanych cementów chirurgicznych. Badania przepływu ciepła 
w opracowanym modelu układu biomechanicznego proteza-cement-kość umożliwiają 
eksperymentalną weryfikację proponowanej w pracach [4-8, 10, 17, 29, 30, 32, 34-37, 
41,50, 52, 140, 141, 196, 201,214, 276] modyfikacji składu chemicznego cementu.

L



6. WPŁYW MODYFIKACJI STRUKTURY CEMENTÓW KOSTNYCH  
NA WŁASNOŚCI MECHANICZNE

W celu określenia podstawowych własności mechanicznych cementów 
domieszkowanych cząstkami modyfikującymi realizuje się dla projektowanych 
kompozytów polimerowych, tak jak dla cementów standardowych, próby statyczne 
ściskania i zginania, rzadko próbę statyczną rozciągania, czasami przeprowadza się 
próbę udamości. Próby ściskania i zginania cementów chirurgicznych objęte są 
normami: ISO 5833: 2002 „Implants for surgery -  Acrylic resin cements” oraz 
ASTM F 451 -  08 „Standard Specification for Acrylic Bone Cement” [190, 191]. 
Ponieważ cementy kostne należą do grupy kompozytów polimerowych, więc dla tego 
rodzaju materiałów można przeprowadzać próby mechaniczne według norm 
obowiązujących dla tworzyw sztucznych. Dlatego też pierwsze serie badań 
podstawowych własności mechanicznych w pracach [4-6, 8, 32, 41, 46, 115, 242] 
przeprowadzano zgodnie z normami dla tworzyw sztucznych [116].

Próbę statyczną ściskania próbek w kształcie prostopadłościanu (10x10x30 mm) 
realizowano zgodnie z normą PN-83/C-89031 na maszynie wytrzymałościowej 
Instron4469 oraz na maszynie wytrzymałościowej FPZ 10, stosując do pomiaru 
odkształceń czujnik indukcyjny o przełożeniu 400. Prędkość obciążania wynosiła 1,7 x 
10'4 m/s. Na podstawie wyników badań wyznaczono wytrzymałość na ściskanie Re 
cementu oraz moduł sprężystości Ec przy ściskaniu.

Próbę statyczną trój punktowego zginania realizowano zgodnie z normą 
PN-79/C-89027, na maszynie wytrzymałościowej Instron 4469 oraz na maszynie 
wytrzymałościowej FPZ 10, stosując prędkość obciążania 0,8 x 10‘4 m/s. Wymiary 
próbek przyjęto według normy DIN ( 6 x 4 x 5 0  mm). Na podstawie wyników badań 
wyznaczono wytrzymałość na zginanie Rg oraz moduł sprężystości Eg w warunkach 
zginania.

Próbę statyczną rozciągania przeprowadzono według normy PN-81/C-89034 na 
próbkach o wymiarze 6 x 4 x 40 mm. Badania realizowano na maszynie wytrzymało
ściowej Instron 4482. Na podstawie wyników badań wyznaczono wytrzymałość na
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rozciąganie Rm oraz moduł Younga Er, przy rozciąganiu cementu Simplex P 
modyfikowanego A I2 O 3 . Moduł Younga przy rozciąganiu modyfikowanych cementów 
CMW1 oraz Palacos R wyznaczono, realizując próbę statyczną rozciągania 
z dokładnym pomiarem wydłużeń próbek o przekroju kołowym (d = 8,5 mm, 
L = 60 mm) na maszynie serwohydraulicznej MTS-810, przy sterowaniu odkształ

ceniem. Wykorzystano ekstensometr o bazie 25 mm i zakresie odkształceń e = 0,02.
Próbę udamości cementu metodą Charpy’ego przeprowadzono zgodnie z normą 

PN-81/C-89029, wykorzystując młot udarowy RESIL 50. Do badań zastosowano 
próbki o wymiarach 6x4x50 mm.

Aby sprawdzić, w jaki sposób oddziałuje wilgotne, słone środowisko organizmu na 
charakterystyki mechaniczne cementu chirurgicznego, dodatkowo przeprowadzono 
badania na próbkach, które utrzymywano w soli fizjologicznej (0,9% roztworze NaCl)
0 temperaturze około 30°C (303,15 K) przez okres od 3 do 6 tygodni.

Średnie wartości podstawowych własności mechanicznych badanych cementów 
bez domieszki oraz modyfikowanych proszkiem AI2O3 przedstawiono w tabeli 6.1 [50].

Dodatek proszku AI2O3 o granulacji 10-20 pm wpłynął w pewnym stopniu na 
zmianę własności mechanicznych badanych cementów chirurgicznych. Wartości 
modułu sprężystości wyznaczonego w warunkach zginania wzrosły wraz ze 
zwiększeniem udziału masowego proszku AI2O3 zarówno w przypadku cementu 
CMW1, jak i Palacos R z Gentamycyną. Dodatek AI2O3 w cemencie CMW1 
spowodował niewielki wzrost jego wytrzymałości na ściskanie Rc oraz na zginanie Rg 
w porównaniu do cementu bez domieszki. W przypadku cementu Palacos R 
z Gentamycyną zaobserwowano nieznaczny wzrost wytrzymałości na ściskanie oraz 
obniżenie wytrzymałości na zginanie próbek z AI2O3 . W przypadku obu rodzajów 
cementów ogólnie niska udamość wzrosła po dodaniu AI2O3. W przypadku cementu 
Simplex P własności wytrzymałościowe Rm, Rc i Rg uległy obniżeniu przy dużych 
zawartościach domieszki AI2O3 (9% mas. i 13% mas.). Moduły sprężystości 
zmodyfikowanego cementu wyznaczone w warunkach rozciągania, ściskania
1 zginania na ogół wzrosły nieznacznie we wszystkich wariantach domieszki AI2O3.

Z punktu widzenia zastosowania klinicznego istotne są zmiany własności 
wytrzymałościowych modyfikowanego cementu przy niewielkich dodatkach A I2 O 3 , 

tzn. 2 g na 40 g komponentu proszkowego cementu (4,8% mas.). Kompozyt 
z zawartością większą niż 2 g domieszki na 40 g sproszkowanego składnika cementu 
jest trudniejszy do formowania. Efekt ten może mieć niekorzystny wpływ na 
zakotwiczenie modyfikowanego cementu w porach kości.
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Oczekując wzrostu odporności na pękanie modyfikowanego cementu, 
w charakterze domieszki zastosowano superczysty (99,99%), drobnoziarnisty proszek 
AI2O3 o granulacji 0,3 pm. Modyfikowany w taki sposób cement Palacos R nie 
wykazywał jednak wyraźnie korzystniejszych własności wytrzymałościowych 
w porównaniu do cementu niemodyfikowanego. Efekt ten może być spowodowany 
trudnościami związanymi z równomiernym rozprowadzeniem proszku AI2O3 

w proszkowym komponencie cementu. Cząsteczki drobnoziarnistego proszku tlenku 
glinu na skutek przyciągania elektrostatycznego wykazują tendencje do łączenia się 
w konglomeraty, tworząc na przełomie skupiska, co ma wpływ na badane własności 
mechaniczne [8].

Obserwowane zmiany wartości własności wytrzymałościowych cementu 
kondycjonowanego w soli fizjologicznej wahały się w granicach od kilku do 
kilkunastu procent i były zbieżne z danymi podawanymi w literaturze [144, 153, 277]. 
Wpływ na te zmiany własności miały zapewne: środowisko soli, temperatura oraz 
czas. O penetracji soli w głąb próbek świadczyły, występujące na przełomie, obrzeża 
o zmienionym kolorze.

Ze względu na coraz powszechniejsze stosowanie w medycynie materiałów 
węglowych w kolejnych pracach [7, 10, 17, 19, 21, 22, 24, 25, 28-30, 51, 127, 140- 
142, 214] w charakterze modyfikującej domieszki wprowadzono do cementu węgiel 
szklisty, którego cechy omówiono już w rozdziale 2.

W pracach [7, 142] cement kostny Biomet Plus modyfikowano węglem szklistym 
w ilości Ig i  2g na całe opakowanie, co odpowiada 1,6% mas. oraz 3,1% mas.

Aby sprawdzić, w jaki sposób środowisko organizmu oraz kontrolne prześwietlania 
(RTG) pacjentów oddziałują na charakterystyki mechaniczne cementu, dodatkowo 
przeprowadzono badania na próbkach, które poddawane były następującym procesom:

1. Przyspieszonemu starzeniu w roztworze Ringera o temperaturze organizmu 
(37°C) przez okres 10 tygodni;

2. Naświetlaniu promieniami rentgenowskimi w warunkach odpowiadających 
prześwietlaniu pacjentów po protezoplastyce całkowitej biodra. Jednocześnie 
próbki poddawano ekspozycji na promieniowanie RTG (5-krotnie) w odstępach 
1-dniowych (łącznie 20 ekspozycji na każdą próbkę) z odległości 1 m. 
Zastosowano dawki: 10 razy 75kV/25mAs oraz 10 razy 77kV/32mAs. 
Ekspozycja wykonywana była na próbki, pomiędzy którymi a lampą RTG 
umieszczona była warstwa wody o grubości 3 cm w woreczku foliowym, 
imitująca pochłanianie promieni RTG przez tkanki człowieka.
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Uzyskane wyniki badań miały stanowić podstawę do oceny możliwości zastosowania 
w ortopedii cementów modyfikowanych węglem szklistym.

Tabela 6.1
Podstawowe własności mechaniczne cementów chirurgicznych bez domieszki

i z domieszką ceramiki [8]
M ateria! Rm

(M Pa)
Rs

(M Pa)
Rc

(MPa)

Er

(M Pa)
Eg

(M Pa)

Ec
(M Pa)

Rgs
(M Pa)

RcS

(MPa)

Ers

(M Pa)

Egi

(M Pa)

Ecs

(M Pa)

an 

(J/m2 )

CMW1 2 0 ,0 52,7 85,3 3559,0 3474,7 2082,0 - - - - - 1162,4

CMW1 + AI2O 3 

(10-20 pm ; 4g-9%  m as.) '
54,5 88,9 3554,5 2194,7 1524,8

CMW1 + A I 2O 2 

( 1 0 -2 0  jim ;

6g -13% m as.)

56,2 88,3 3886,8 1948,5 1615,8

Palacos R  z 

G entam ycyną

“ 68,4 70,5
'

3092,5 1379,0 1038,2

Palacos R

z G entam ycyną + A I2O 3 

(1 0 -2 0  |im ;

4g-9%  m as.)

55,3 76,6 3552,3 2107,0 1658,0

Palacos R  z  

G entam ycyną +  E2 

(AI2O 3 - 10-20 pm ; 

6g-13%  m as.)

51,0 79,6 3504,0 2556,0 1728,0

Slm plex P 32,0 58,2 93,6 2759,0 3172,0 1961,2 - - - - - -

Slm plex P +  A I2O 3 

(1 0 -2 0  ¡im; 

2g-4,8%  m as.)

6 8 ,6 84,2 3334,2 1987,2

Sintplex P + AI2O 3 

( 1 0 -2 0  prn;

4g-9%  m as.)

55,4 86,3 3287,0 2067,0

Sim plex P +  A I2O 3 

( 1 0 -2 0  pm ;

6g-13% m as.)

26,0 53,5 83,1 3242,0 3398,3 1862,2

Palacos R - 70,4 74,9 2740,7 2093,0 1094,0 61,7 62,2 2772,2 1920,2 1 2 0 2 ,0 -

Palacos R  +  A I2O 3 

(0,3 pm ;

2g-4,8%  m as.)

69,2 72,0 2932,2 2307,7 1007,2 64,4 81,5 2962,5 1971,0 1066,3

W celu wyznaczenia charakterystyk podstawowych własności mechanicznych 
cementu kostnego przeprowadzono badania, zgodnie z normą ISO 5833, 
wykorzystując maszynę Instron 4469. Statyczną próbę ściskania przeprowadzono na 
próbkach w kształcie walca o wymiarach 1 2 x 6  mm, stosując prędkość obciążania 
10 mm/min. Na podstawie wyników badań wyznaczono wytrzymałość na ściskanie Rc 
cementu kostnego oraz moduł sprężystości Ec przy ściskaniu.
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Próbę trójpunktowego zginania przeprowadzono na próbkach o wymiarach 
3,3x10x50 mm z prędkością obciążania 5 mm/min, przy rozstawie podpór 40 mm. Na 
podstawie wyników badań wyznaczono wytrzymałość na zginanie Rg oraz moduł 
sprężystości Eg przy zginaniu cementu kostnego.

Udamość próbek o wymiarach 3,3x10x50 mm przeprowadzono na młocie 

Charpy’ego o energii uderzenia 6 J i rozstawie podpór 40 mm.
Wyniki uzyskane z przeprowadzenia prób mechanicznych, zgodnie z normą 

ISO 5833, dla cementu Biomet Plus przed i po modyfikacji fizycznej węglem 
szklistym w ilości 1,6% mas. przedstawiono na rysunkach od 6.1 do 6.5 [7, 142]. Na 
wykresach poziomą linią zaznaczono zakres, powyżej którego powinna mieścić się 
dana wartość badanej własności mechanicznej. Według zaleceń [147, 191] 
wytrzymałość na zginanie powinna wynosić więcej niż 50 MPa, moduł sprężystości na 
zginanie powinien być większy od 1800 MPa, a wytrzymałość na ściskanie większa 
od 70 MPa.

■  s ta n  w yjściow y O p o  ro z tw o rze  R in g e ra  n p o R T G

r h

n

-r-
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-

Biomet Plus Biomet Plus +1,6%wag.C

Rys. 6.1. Wytrzymałość na ściskanie Rc cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego węglem 
szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

Fig. 6.1. Ultimate compressive strength Rc o f Biomet Plus cement with glassy carbon admixture 
(1,6% mas.) [7, 142]
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Rys. 6.2. Moduł sprężystości przy ściskaniu Ec cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego 
węglem szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

Fig. 6.2. Modulus of elasticity Ec at compression test for Biomet Plus cement with glassy carbon 
admixture (1,6% mas.) [7, 142]
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Rys. 6.3. Wytrzymałość na zginanie Rg cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego węglem 
szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

Fig. 6.3. Ultimate bending strength Rg of Biomet Plus cement with glassy carbon admixture 
(1,6% mas.) [7, 142]
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Rys. 6.4. Moduł sprężystości przy zginaniu Eg cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego 
węglem szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

Fig. 6.4. Modulus o f elasticity Eg at bending test for Biomet Plus cement with glassy carbon admixture 
(1,6% mas.) [7, 142]

I stan wyjściowy □  po RTG □  po roztworze Ringera

4000
CN
E
=5 3000

$ 20000 
c
L_

1  1000

Biomet Plus Biomet Plus +1,6%wag. C

Rys. 6.5. Udamość cementu Biomet Plus domieszkowanego węglem szklistym (1,6% mas.) [7, 142] 
Fig. 6.5. Impact strength of Biomet Plus cement with glassy carbon admixture (1,6% mas.) [7, 142]

Na podstawie uzyskanych wyników badań można stwierdzić, że wartości 
wszystkich badanych własności mechanicznych mieszczą się w zalecanych 
standardach [147, 191]. Uzyskane różnice w wartościach podstawowych własności 
mechanicznych próbek w stanie wyjściowym, moczonych w roztworze Ringera lub 
poddawanych promieniowaniu RTG, w pracy [142] próbuje się tłumaczyć na 
podstawie danych literaturowych, co przedstawiono poniżej. Cement Biomet Plus po 
starzeniu w roztworze Ringera wykazał większą wytrzymałość na ściskanie niż 
w stanie wyjściowym (rys. 6.1). W pracy [142] sugeruje się, że środowisko mokre,



115

jakim był roztwór Ringera, mogło wywołać efekt uplastycznienia. Wyjaśnienie tego 
zjawiska można znaleźć w pracy [265], w której stwierdza się, że w przypadku próbek 
przechowywanych w środowisku mokrym wydziela się zwiększona ilość monomeru. 
Wiąże się to albo z procesem jego wypłukiwana, albo z zachodzeniem dalszego 
procesu polimeryzacji. W pracy tej [265] wytłumaczono wzrost wytrzymałości na 
ściskanie cementu kostnego po starzeniu w środowisku mokrym, jakim była woda, 
właśnie uwalnianiem monomeru działającego jak plastyfikator. Domieszka węgla 
szklistego w ilości 1,6% mas. w cemencie Biomet Plus spowodowała spadek 
wytrzymałości na ściskanie w stosunku do materiału bez domieszki, ale mogło to być 
spowodowane niejednorodnością struktury materiału próbek (pory). Wahania wartości 
modułu sprężystości przy ściskaniu cementu modyfikowanego (rys. 6.2) są tak 
niewielkie, iż można uznać, że mieszczą się w granicach rozrzutu. Wytrzymałość na 
zginanie cementu Biomet Plus zmalała po promieniowaniu RTG o 23%, a po 
moczeniu w roztworze Ringera o 32% w stosunku do materiału w stanie wyjściowym 
(rys. 6.3). Spadek wytrzymałości na zginanie o 13% cementu kostnego moczonego 
w wodzie przez tydzień w temperaturze 37°C potwierdzono w pracy [164]. Spadek 
wytrzymałości na zginanie pod wpływem działania promieniowania protonowego i y 
opisano w pracy [146]. Autorzy wyjaśniają, iż bez względu na rodzaj działającego 
promieniowania po naświetlaniu cementu PMMA następuje rozpad łańcucha zarówno 
w powietrzu, jak i w próżni. Proces ten wiąże się z mniejszą odkształcalnością 
materiału. W wyniku rozpadu łańcucha następuje spadek masy cząsteczkowej oraz 
powstają produkty rozpadu, które zawierają monomer, wodór, dwutlenek węgla, 
metan i propan [69, 111, 236, 237], W przypadku cementu Biomet Plus domieszko
wanego węglem szklistym (1,6% mas.) wytrzymałość na zginanie również uległa 
obniżeniu po promieniowaniu RTG i po moczeniu w roztworze Ringera, ale 
w niewielkim stopniu. Moduł sprężystości przy zginaniu dla cementu Biomet Plus po 
promieniowaniu RTG zmniejszył się o 33%, a po moczeniu w roztworze Ringera 
o 40% (rys.6.4). Oznacza to, iż po starzeniu nastąpił wzrost plastyczności cementu 
w wyniku wydzielającego się monomeru. W literaturze [164] stwierdza się spadek 
wartości modułu sprężystości przy zginaniu o 52% po moczeniu próbek w wodzie 
o temperaturze 37°C w porównaniu do temperatury pokojowej. Autorzy prac [104, 
157] stwierdzają, iż absorpcja środowiska wodnego powoduje obniżenie modułu 
sprężystości przy zginaniu zarówno w temperaturze pokojowej, jak i w temperaturze 
organizmu. Dla cementu Biomet Plus domieszkowanego węglem szklistym w ilości 
1,6% mas. wartość modułu sprężystości przy zginaniu zarówno po promieniowaniu 
RTG, jak i po moczeniu w roztworze Ringera zmniejszyła się o około 20%. Udamość
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cementu Biomet Plus (rys. 6.5) po modyfikacji węglem szklistym zmniejszyła się 
w stosunku do cementu niemodyfikowanego, co można wytłumaczyć mniejszą 
zdolnością do odkształceń plastycznych otrzymanego kompozytu. Zarówno 
w przypadku cementu niemodyfikowanego, jak i modyfikowanego można 
zaobserwować wzrost wartości udamości po starzeniu, zarówno w roztworze Ringera, 
jak i pod wpływem promieniowania RTG. W przypadku materiałów moczonych 
w roztworze Ringera można to wytłumaczyć wnikaniem cieczy wraz ze wzrostem 
czasu starzenia, powodującej ich uplastycznienie. Pod wpływem zaś promieniowania 
prawdopodobnie wydziela się monomer, oddziałujący jak plastyfikator [69, 142, 236, 
237]. Niskie wartości udamości otrzymane dla badanych cementów mieszczą się 
w zakresie wartości udamości dla różnych gatunków cementów prezentowanych 
w literaturze [147], Rozrzuty tych wartości od około 2 kJ/m2 do około 8 kJ/m2 
tłumaczy się różnym stopniem spolimeryzowania cementów.

Przedstawione wyniki badań podstawowych charakterystyk mechanicznych 
cementów niemodyfikowanych oraz modyfikowanych świadczą o tym, że graniczne 
wartości wytrzymałościowe, takie jak: wytrzymałość na ściskanie, zginanie oraz 
moduły sprężystości, wyznaczone w warunkach statycznego ściskania i zginania, 
a także udamość charakteryzują się znacznymi rozrzutami, zależnymi od struktury 
próbek, gdyż cement jest materiałem porowatym, a nawet od stopnia spolimery
zowania cementów. Wpływ na te wartości takich czynników, jak temperatura, 
środowisko i promieniowanie RTG w warunkach jednokrotnego zadziałania 
obciążenia jest niejednokrotnie niejednoznaczny. Symulacja oddziaływania obciążania 
cementu jako komponentu w sztucznych stawach, w długim okresie ich użytkowania 
przez pacjentów, wymaga zastosowania metody badań zmęczeniowych w warunkach 
uwzględniających wpływ środowiska organizmu.



7. W ŁASNOŚCI CEMENTÓW KOSTNYCH W WARUNKACH  
ZMIENNYCH OBCIĄŻEŃ

Podczas użytkowania sztucznych stawów, szczególnie biodrowych, w których 
endoprotezy mocowane są za pomocą cementu kostnego, cement podlega procesowi 
cyklicznego obciążania, który prowadzi do jego zmęczeniowego pękania, 
a w konsekwencji do obluzowania endoprotez [70, 72, 99, 100, 119, 155, 187, 258, 
265]. Jak podaje literatura [70], aktywność ruchowa człowieka wynosi osiem tysięcy 
kroków na dzień, co oznacza osiem tysięcy cykli dziennie, a trzy miliony cykli na rok. 
Kumulacja uszkodzeń warstewki cementu w sztucznym stawie biodrowym związana 
jest z różnymi warunkami obciążania, np. podczas chodzenia, siedzenia czy 
wchodzenia po schodach. Zaobserwowano, że wchodzenie po schodach jest rodzajem 
aktywności o największej częstotliwości wykonywania w czasie dnia przez pacjentów 
i największym poziomie zadawanych obciążeń, znacznie większym niż podczas 
chodzenia. Dodatkowo, podczas tej aktywności ruchowej oddziałują największe 
obciążenia skrętne na protezę [7, 105, 142, 173], Zagadnienie trwałości sztucznego 
stawu biodrowego, jako stawu najbardziej obciążonego, wiąże się bezpośrednio 
z czasem bezpiecznego i sprawnego funkcjonowania w warunkach oddziaływania 
zmiennych obciążeń, po upływie którego nastąpi zniszczenie jednego z najbardziej 
obciążonych komponentów lub takie jego trwałe odkształcenie, które uniemożliwi 
funkcjonowanie implantu. Zjawisko niszczenia połączenia biomechanicznego 
trzpienia endoprotezy z kością udową podczas ruchu człowieka odbywa się pod 
działaniem cyklicznych zmian obciążeń o dużych wartościach i małych częstościach, 
a więc można je  z dużym prawdopodobieństwem określić jako zmęczenie w zakresie 
małej liczby cykli. Wyznaczone w takich badaniach wartości czasu granicznego tf 
i granicznej liczby cykli N f mogłyby stanowić kryterium oceny trwałości obiektu 
mechanicznego w warunkach jego eksploatacji. Jednak ze względu na skalę różnic 
w zjawiskach zachodzących w procesach niszczenia obiektów mechanicznych 
i biomechanicznych, a także trudności w realizacji procesu identyfikacji w badaniach 
biomechanicznych, w których przedmiotem identyfikacji byłby człowiek, wielkości tf
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i N f nie mogą być wprost przyjęte za kryterium oceny trwałości obiektu 
biomechanicznego, jakim jest sztuczny staw biodrowy. Z tych powodów w pracy [80] 
wprowadzono pojęcie tzw. względnej trwałości. Przykładem badań względnej 
trwałości są zastosowane do oceny cementowej endoprotezoplastyki badania 
zmęczeniowe niskocyklowe, których wyniki przedstawiono w pracach [31, 49, 79, 
247]. Pozwoliły one przeanalizować na modelu mechanizm zapadania się trzpienia 
endoprotezy Wellera wraz z osłoną cementową. Badania te przeprowadzono dla 
dwóch technik cementowania endoprotezy w kości udowej -  dotychczas stosowanej 
i stabilno-odciążeniowej [243, 246, 247], wyznaczając liczbę cykli do zniszczenia 
modeli sztucznego stawu biodrowego. Za objawy zniszczenia modelu przyjęto 
widoczne oznaki przemieszczenia endoprotezy w rurce oraz zniszczenia cementu 
i rurki modelującej kość. Dodatkowe wzmocnienie kotwiczenia mechanicznego za 
pomocą czopów z cementu kostnego w stabilno-odciążeniowej metodzie 
cementowania endoprotezy spowodowało zwiększenie trwałości niskocyklowej 
modelu sztucznego stawu biodrowego ponad 50-krotnie. Uzyskane wyniki są 
dowodem na to, że modelowe badania niskocyklowe umożliwiają ocenę trwałości 
ruchowej trzpienia endoprotezy oraz ocenę trwałości połączenia endoproteza-kość.

W cementowej endoprotezoplastyce cement jest ważnym i zarazem najsłabszym 
komponentem sztucznego stawu. Jak wykazano powyżej, spośród wielu cech cementu 
kostnego, które wpływają na trwałość endoprotezoplastyki, dla klinicznej weryfikacji 
protezy najbardziej istotne są te cechy, które uzależnione są wprost od oddziaływania 
cyklicznych obciążeń zarówno w krótkim, jak i długim czasie, związanymi z okresami 
aktywności ruchowej oraz okresami odpoczynku. Wiążą się one odpowiednio ze 
zmieniającymi się charakterystykami obciążenia stawu, a w nim cementu jako jednego 
z komponentów. Zjawisko niszczenia cementu podczas ruchu człowieka odbywa się 
zatem pod działaniem cyklicznych zmian obciążeń o dużych wartościach. Mając to na 
względzie, do oceny trwałości cementu jako komponentu sztucznego stawu 
biodrowego w pracach [4-8, 10, 13, 14, 17, 20-26, 28, 29, 39, 42-44, 80, 139] 
zastosowano metodę zmęczenia niskocyklowego.

Na trwałość sztucznego stawu biodrowego, zwłaszcza w przypadku cementowego 
kotwiczenia komponentów endoprotezy, mają znaczny wpływ procesy reologiczne. 
Cement kostny, jako kompozyt polimerowy, w modelowym ujęciu jest klasycznym 
przykładem ciała lepkosprężystego. Również kość można traktować jako materiał 
lepkosprężysty. Własności fizykochemiczne i mechaniczne takich materiałów 
zmieniają się w czasie. W równaniach reologii, oprócz tensora naprężeń, tensora 
odkształceń, temperatury i czasu, mogą występować czasowe operatory różniczkowe
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i całkowe tensorów stanu odkształcenia i naprężenia oraz pewne dodatkowe, 
charakterystyczne parametry reologiczne stanu, szczególnie gdy na proces pełzania 
nakłada się wibracja, obciążenia zmienne itp. [80, 95, 123, 160, 161, 269-271], 
W związku z własnościami Teologicznymi więzów z materiałów kotwiczących 
endoprotezę w kanale kości udowej zagadnienie oceny trwałości sztucznego stawu 
biodrowego jest złożone.

W warunkach obciążenia zarówno statycznego, jak i dynamicznego, zmieniającego 
się cyklicznie w cemencie, który jest materiałem lepkosprężystym, zachodzą zjawiska 
reologiczne. Podstawowym z nich jest wzrost odkształceń w warunkach pełzania 
cementu [135]. Odkształcenia kumulujące się podczas okresu aktywności pacjenta 
mają tendencję do powrotu do stanu wyjściowego podczas okresu odpoczynku [165]. 
Zjawisko to powtarza się dopóki w cemencie nie wystąpią zmiany uniemożliwiające 
funkcjonowanie implantu. Wyniki badań przedstawione w pracach [165, 260] 
wskazują na to, że odkształceniu cementu, spowodowanemu pełzaniem, towarzyszy 
osiadanie trzpienia endoproptezy, a generowanie naprężeń promieniowych 
i obwodowych w otaczającej cement kości korowej wywołuje remodeling kości. To 
z kolei może spowodować większe pełzanie cementu i osiadanie trzpienia protezy. Dla 
praktyki klinicznej bardzo ważne jest oszacowanie wartości odkształcenia cementu 
i osiadania protezy w czasie eksploatacji. Całkowita bowiem wielkość osiadania 
protezy w cemencie po wielu latach jej użytkowania ma wpływ na trwałość 
cementowej endoprotezoplastyki.

Materiał lepkosprężysty, który w warunkach obciążenia cyklicznego, mając 
swobodę przemieszczeń, pełza, przy ograniczonej swobodzie przemieszczeń będzie 
relaksował. Wykazana w pracy [8] skłonność do cyklicznej relaksacji podczas 
obciążania cementu chirurgicznego oraz jego powrotu do stanu początkowego po 
kilkugodzinnym odciążaniu ma bardzo duże znaczenie dla biofunkcjonalności 
sztucznego stawu biodrowego. Te cechy cementu sprawiają bowiem, że u pacjenta po 
okresie aktywności ruchowej, podczas której cement zrelaksował, w okresie 
odpoczynku następuje „regeneracja” materiału i może on być ponownie obciążany 
siłami o wartościach jak na początku całego procesu.

Podczas realizacji badań zmęczeniowych niskocyklowych w materiałach 
sprężystych zazwyczaj jest obojętne, czy obciążenie jest zadane w postaci naprężenia 
czy odkształcenia (niezależność własności materiału od czasu). Dla materiałów 
lepkosprężystych sposób obciążenia stanowi podstawowy czynnik. Prostszy 
i pewniejszy w obliczeniach jest przypadek obciążenia kinematycznego, a więc 
zadania obciążenia w postaci odkształcenia [269]. Przy przyłożeniu zmiennego
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obciążenia lub przy odkształcaniu w sposób okresowo zmienny lepkosprężystość 
nazywa się dynamiczną. W lepkosprężystych materiałach, przy okresowych zmianach 
odkształcenia, zmienia się także naprężenie i występuje przesunięcie faz między 
odkształceniem i naprężeniem. Z tego powodu w każdym cyklu tworzy się tzw. pętla 
histerezy [8, 86, 91, 93, 249, 269].

Mając na uwadze fakt, że w materiałach lepkosprężystych zaleca się wywoływanie 
obciążenia w postaci zadanego odkształcenia (wymuszenie kinematyczne), w bada
niach zmęczeniowych niskocyklowych prowadzonych w pracach [4, 5, 8, 22, 39, 42] 
ustalono sposób obciążania próbek z cementu kostnego polegający na sterowaniu 
przemieszczeniem siłownika maszyny. Założono, że utrzymywanie stałej wartości 
zakresu przemieszczenia będzie pośrednio wpływać na utrzymywanie stałej wartości 
zakresu odkształcenia próbki, a siła będzie się zmieniać wraz ze wzrostem liczby 
cykli. W późniejszych próbach badania prowadzono w warunkach sterowania 
odkształce-niem, przy wykorzystaniu ekstensometru do pomiaru odkształceń próbki. 
Taki sposób realizacji badań zmęczeniowych pozwolił na zamodelowanie zjawiska 
cyklicznej relaksacji. Badania zmęczeniowe niskocyklowe prowadzono na maszynie 
serwo-hydraulicznej MTS-810. Maszyna wyposażona jest w system cyfrowego 
sterowania TestSTAR II. W celu zapewnienia dokładnego zbierania wartości siły, 
przemie-szczenia i odkształcenia wykorzystywany jest program TestWARE SX. 
Pomiaru odkształceń dokonywano za pośrednictwem ekstensometru o bazie 25 mm 
i zakresie odkształceń e = 0,02.

Zmianę odkształcenia w badaniach zamodelowano trójkątnym cyklem 
o częstotliwości 0,25 Hz (rys. 7.1). Niska częstotliwość badań zmęczeniowych 
spowodowała, że podczas cyklicznego obciążania próbek nie zauważono wzrostu ich 
temperatury. Pozwoliło to na pominięcie wpływu efektów cieplnych na własności 
cementu. W badaniach przyjęto taki sposób odkształcania i zarazem obciążania 
cyklicznego próbek, który wywołuje naprężenia zmienne w obszarze naprężeń 
rozciągających -  najbardziej niekorzystnych dla cementu, bo prowadzących do jego 
pękania i wykruszania się. W układzie biomechanicznym endoproteza-cement-kość 
dominującym stanem naprężeń są naprężenia styczne na granicy fazowej pomiędzy 
komponentami. Jednak, jak już nadmieniono w rozdziale 2, w obszarze proksymalnym 
oddziałują naprężenia rozciągające w cemencie, generowane od zginania sztucznego 
stawu biodrowego, powodujące wykruszanie się cementu i przez to prowadzące do 
obluzowania endoprotezy (rys. 7.2).
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Rys. 7.1. Trójkątny cykl odkształceń i przemieszczeń w badaniach zmęczeniowych 
Fig. 7.1. Triangle shaped cycle o f displacements and strains in fatigue tests
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Rys. 7.2. Modele mechanizmu obluzowania trzpienia: la -  zapadanie się trzpienia w osłonie 
cementowej, Ib -  zapadanie się trzpienia wraz z osłoną cementową, II -  obrót trzpienia 
wokół osi oznaczonej punktem, III -  obrót trzpienia wokół osi w proksymalnym obszarze 
(ozaczony punktem), IV -  „zmęczeniowe zginanie wspornikowe” [8, 65]

Fig. 7.2. Mechanism of mode of loosening o f stem: la -  subsidence of stem in cement mantle, 
lb -  subsidence of cement mantle and stem, II -  medial stem pivot with center o f axis of 
rotation of stem illustrated by dot on stem, III -  calcar pivot with axis of rotation o f stem in 
proximal area illustrated by dot on stem, IV -  bending cantilever fatigue [8,65]

Wykonane z cementu próbki o przekroju kołowym i średnicy 8,5 mm (długość 
bazy pomiarowej L = 60 mm) poddawano obciążeniom rozciągającym, zmieniającym 
się w cyklu od zera do maksymalnej siły 1000 N. W czasie badań rejestrowano 
wykresy zależności obciążenia F  próbki od przemieszczenia v siłownika lub od
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odkształcenia 6. Dla wszystkich próbek z cementów, zarówno niemodyfikowanych, 
jak i modyfikowanych, rejestrowane zależności zmiany obciążenia od przemieszczenia 
lub odkształcenia miały charakter pętli histerezy. Podczas prowadzonych badań 
zmęczeniowych zaobserwowano zjawisko cyklicznej relaksacji naprężeń, objawiające 
się okresowym zmniejszaniem się siły AF  wraz z liczbą cykli N , przy utrzymywaniu 
stałej amplitudy przemieszczenia Av lub odkształcenia Ae. Przykładowe wykresy 
uzyskane dla cementu Palamed przedstawiono na rysunku 7.3.

odkształcenie

Rys. 7.3. Przykładowe pętle histerezy ze wzrastającą liczbą cykli rejestrowane w badaniach 
zmęczeniowych niskocyklowych próbek z cementu Palamed 

Fig. 7.3. Exemplary hysteresis loops with increased cycle number recorded in the course of low cycle 
fatigue investigations of Palamed cement samples

Obserwowane zjawisko relaksacji można tłumaczyć tym, że lepkosprężystość, 
będąca cechą polimerów, nie jest zwykłą sumą własności sprężystych Hooke’a 
i lepkich Newtona. Zawiera ona jeszcze trzeci składnik, którym jest zjawisko 
nieelastyczności. Polega ono na tym, że odwracalne odkształcenie ma dwie składowe: 
jedną -  „natychmiastową”, przebiegającą w czasie krótszym od czasu doświadczenia 
i drugą -  opóźnioną, która na powrót do stanu wyjściowego wymaga czasu rzędu 
minut, godzin lub nawet dłuższego. Odpowiedź polimeru na działanie siły 
deformującej (np. ścinającej) bardzo zależy od temperatury i zmienia się od sprężystej 
dla krótkich czasów działania do lepkiej dla czasów długich. Szybkość ustalania 
deformacji zależy od struktury polimeru i dynamiki ruchu molekularnego [216].

Z klinicznego punktu widzenia osiadania trzpienia endoprotezy podczas 
długotrwałego użytkowania sztucznego stawu biodrowego podstawowym zjawiskiem 
reologicznym w cemencie jest wzrost odkształceń w warunkach pełzania. Zjawisko 
cyklicznego pełzania cementu zamodelowano, prowadząc badania zmęczeniowe
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niskocyklowe przy sterowaniu obciążeniem (wymuszenie dynamiczne), których 
wyniki przedstawiono w pracach [6, 7, 10, 13, 14, 17, 20, 21, 23, 25, 26, 142, 139]. 
Zmianę obciążenia również zamodelowano cyklem trójkątnym o częstotliwości 
0,25 Hz (rys. 7.4). Przyjęto dwa poziomy wartości maksymalnych naprężeń 
rozciągających: 6max = 17 MPa, co stanowi ok. 50% wytrzymałości na rozciąganie oraz 
6max = 26 MPa, a więc ok. 90% wytrzymałości na rozciąganie Rm cementu [4, 5, 8].

Rys. 7.4. Trójkątny cykl obciążeń w badaniach zmęczeniowych niskocyklowych 
Fig. 7.4. Triangle shaped cycle of load in Iow cycle fatigue tests

Podczas prowadzonych badań obserwowano zjawisko cyklicznego pełzania 
cementu, objawiające się przemieszczaniem się pętli histerezy (przyrost odkształcenia) 
oraz zmniejszaniem ich kąta pochylenia wraz z liczbą cykli. Zjawisko pochylania pętli 
histerezy opisuje się zmianą dynamicznego modułu sprężystości wraz ze wzrostem 
liczby cykli. Wartości dynamicznego modułu sprężystości wyznaczono na podstawie 
siecznych przeprowadzonych przez pętle histerezy. Przykładowe wyniki badań wraz 
z obliczonymi wartościami dynamicznego modułu sprężystości po liczbie cykli 
równej odpowiednio: 1, 1000, 2000, 3000 i 4000 dla cementów czystego oraz 
modyfikowanego przedstawiono na rysunkach od 7.5 do 7.7. Zmianę dynamicznego 
modułu sprężystości wraz z liczbą cykli N  dla cementu czystego oraz po modyfikacji 
węglem szklistym i tytanem przedstawiono na rys. 7.8. Badania prowadzono do 
zniszczenia próbek, uzyskując wartości trwałości N f (rys. 7.9) [6, 7, 10, 21, 23, 142].
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Rys. 7.5. Przykładowe pętle histerezy po różnej liczbie cykli zarejestrowane podczas badań 
zmęczeniowych niskocyklowych próbek z cementu Palamed; 6mm =  26 MPa [6, 7 ,21, 142] 

Fig. 7.5. Histeresis loops after a different number of cycles recorded in the course of low cycle fatigue 
tests o f the Palamed cement samples; d w  =  26 MPa [6, 7, 21, 142]
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o d k s z ta łc e n ie

Rys. 7.6. Przykładowe pętle histerezy po różnej liczbie cykli zarejestrowane podczas badań 
zmęczeniowych niskocyklowych próbek z cementu Palamed z domieszką tytanu; 
ćWr = 26 MPa [6, 7, 21]

Fig. 7.6. Fłisteresis loops after a different number o f cycles recorded in the course o f low cycle fatigue 
tests o f the Palamed cement samples with titanium admixture; t w  = 26 MPa [6, 7,21]



125

— •— 1  p ę tla  • 1 0 0 0  p ę t la  * 2 0 0 0  p ę tla  * 3 0 0 0  p ę tla  ■ 4 0 0 0  p ę tla

PALAMED 40 + WĘGIEL SZKLISTY

0 0,002 0,004 0,006 0,008
odkształcenie

= 4,3988x10* MPa

Rys. 7.7. Przykładowe pętle histerezy po różnej liczbie cykli zarejestrowane podczas badań 
zmęczeniowych niskocyklowych próbek z cementu Palamed z domieszką węgla szklistego; 
6max = 26 MPa [6, 7 ,21, 142]

Fig. 7.7. Histeresis loops after a different number o f cycles recorded in the course of low cycle fatigue 
tests of the Palamed cement samples with glassy carbon admixture; 6mm =  26 MPa [6, 7, 
21, 142]

Wyznaczenie wartości dynamicznego modułu sprężystości

— Palam ed40+TYTAN —o —  Palamed40 —o— Palam ed40+W ĘGIEL

Q
Liczba cykli N

Rys. 7.8. Zmiana dynamicznego modułu sprężystości E j wraz z liczbą cykli N  cementu chirurgicznego 
Palamed niemodyfikowanego oraz modyfikowanego domieszką tytanu i węgla szklistego 
[6 ,7 ,21 ,23]

Fig. 7.8. The dynamie modulus of elasticity Ed changing with a growing number of cycles N  for the 
Palamed cement without admixture and with admixtures titanium and glassy carbon [6, 7, 
21,23]
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Rys. 7.9. Wyniki badań zmęczeniowych niskocyklowych próbek z cementu Palamed czystego oraz 
modyfikowanego tytanem i węglem szklistym (N/ -  średnia liczba cykli do zniszczenia dla 
danej serii próbek) [20,23]

Fig. 7.9. Results o f low cycle fatigue tests o f Palamed cement without admixture and with admixtures 
titanium and glassy carbon (N / -  mean number o f cycles to failure for a giver series of 
samples) [20,23]

Na podstawie uzyskanych wyników badań stwierdzono, że wartości trwałości Nf 
nie mogą stanowić wystarczającego kryterium oceny badanych cementów z powodu 
losowego charakteru pękania próbek, które zawierają wewnątrz pory, chociaż 
największą liczbę cykli do zniszczenia uzyskano dla próbek z cementu 
modyfikowanego węglem szklistym (rys. 7.9).

Na podstawie wykresów pętli histerezy widać, iż cement domieszkowany węglem 
szklistym wykazuje mniejsze odkształcenia w porównaniu z cementem bez domieszki 
oraz cementu z domieszką tytanu (rys. 7.5, 7.6, 7.7). Również dynamiczny moduł 
sprężystości Ed tak modyfikowanego cementu wykazuje najwyższe wartości 
w porównaniu do wartości Ed pozostałych badanych materiałów (rys. 7.8). Stanowi to 
podstawę do wnioskowania, że domieszka w postaci węgla szklistego dodana do 
cementu kostnego ogranicza jego cykliczne pełzanie. Zostało to potwierdzone 
krzywymi cyklicznego pełzania, uzyskanymi z wartości granicznych odkształceń 
cementu dla pętli histerezy przy wzrastającej liczbie cykli, a więc przy wzrastającym 
czasie (rys. 7.10). Z krzywych przedstawionych na rysunku 7.10, uzyskanych dla 
cementu Biomet Plus widać, iż prędkość pełzania dla cementu po modyfikacji węglem 
szklistym uległa zmniejszeniu z ś = 6 1 0'8 l/s do e = 4 1 0'8 l/s. Z medycznego punktu 
widzenia ograniczenie procesu pełzania cementu podczas użytkowania sztucznego 
stawu może być korzystne z powodu ograniczenia procesu osiadania trzpienia 
endoprotezy w cemencie.
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Rys. 7.10. Krzywe cyklicznego pełzania otrzymane dla cementów Biomet Plus i Biomet Plus po 
modyfikacji węglem szklistym; 6max = 26 MPa [7, 17, 24, 142]

Fig. 7.10. Diagrams o f cyclic creep of surgical cements Biomet Plus and Biomet Plus with glassy 
carbon; 6max = 26 MPa [7, 17, 24, 142]

7.1. Wpływ środowiska roztworu Ringera

W celu symulacji oddziaływania warunków panujących w organizmie człowieka, 
a więc zarówno obecności płynów ustrój owych J a k  i temperatury organizmu, przepro
wadzono badania zmęczeniowe niskocyklowe na próbkach z cementu kostnego 
niemodyfikowanego i modyfikowanego węglem szklistym po starzeniu w roztworze 
Ringera o temperaturze 37°C (310,15 K) przez okres 10 tygodni. Badania zmęcze
niowe prowadzono przy takich samych parametrach jak dla próbek w stanie wyjścio
wym -  przy naprężeniach rozciągających crmax= 17 MPa oraz amax= 26 MPa [7, 142], 

Wszystkie materiały po moczeniu w roztworze Ringera, poddane obciążeniom 
zmęczeniowym zachowały cechy lepkosprężyste. Krzywe uzyskane z badań 
zmęczeniowych niskocyklowych w układzie naprężenie-odkształcenie miały' kształt 
pętli histerezy. Zaobserwowano także zjawisko przemieszczania się pętli histerezy 
oraz zmniejszanie się kąta pochylenia wraz ze wzrostem liczby cykli. Badany cement 
kostny Biomet Plus domieszkowany węglem szklistym (1,6% mas.) po moczeniu 
w roztworze Ringera wykazał wyższą wartość dynamicznego modułu sprężystości 
w porównaniu z cementem bez domieszki (rys. 7.11). Cement modyfikowany po
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moczeniu w roztworze Ringera zachował zdolność do pełzania porównywalną do 
cementu w stanie wyjściowym (rys. 7.12). Świadczy to o tym, że domieszka węgla 
szklistego w cemencie kostnym ograniczyła postęp procesu starzenia również 
w środowisku symulującym środowisko organizmu [7, 17, 142],

—®— Biomet Plus - roztwór Ringera 
♦ Biomet Plus+1,6%wag.C - roztwór Ringera

liczba cykli N

Rys. 7.11. Zmiany dynamicznego modułu sprężystości Ed w zależności od liczby cykli N dla 
cementów Biomet Plus i Biomet Plus modyfikowanego węglem szklistym (1,6% mas.) po 
starzeniu w roztworze Ringera o temperaturze 37°C; f w  = 17 MPa [7, 17, 142]

Fig. 7.11. The dynamie modulus of elasticity Ed changing with a growing number of cycles N for the 
Biomet Plus cement and Biomet Plus cement with glassy carbon addition (1,6% mas.) after 
ageing in Ringer’s solution at temperature 37°C; 6max~ 17 MPa [7,17, 142]
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Rys. 7.12. Krzywe cyklicznego pełzania otrzymane dla cementów chirurgicznych Biomet Plus 
i Biomet Plus modyfikowanego węglem szklistym po starzeniu w roztworze Ringera 
o temperaturze 37CC; 6mm=  17 MPa [7,17, 142]

Fig. 7.12. Diagrams of cyclic creep of surgical cements Biomet Plus and Biomet Plus with glassy 
carbon addition (1,6% mas.) after ageing in Ringer’s solution at temperature 37°C; 
6m,„ =  17 MPa [7, 17, 142]

7.2. Wpływ naświetlania promieniami RTG

Aby sprawdzić, jakie mogą być skutki naświetlania cementu kostnego promieniami 
RTG w czasie kontrolnych badań rentgenowskich pacjentów, przeprowadzono 
również badania zmęczeniowe niskocyklowe próbek z cementu kostnego w stanie 
niemodyfikowanym i po modyfikacji węglem szklistym (o udziale 1,6% mas.), 
naświetlanych promieniami RTG według procedury opisanej w rozdziale 6., 
tzn. stosując po 20 ekspozycji promieniowania na każdą próbkę (jak przy 
prześwietlaniu pacjentów). Badania zmęczeniowe prowadzono przy takich samych 
parametrach jak  w przypadku próbek w stanie wyjściowym i po starzeniu w roztworze 
Ringera. Cement kostny po promieniowaniu rentgenowskim zachował charakter 
materiału lepkosprężystego. Krzywe uzyskane z badań zmęczeniowych 
niskocyklowych w układzie naprężenie-odkształcenie również miały kształt pętli 
histerezy. Zaobserwowano także zjawisko przemieszczania się pętli histerezy oraz 
zmniejszanie się kąta pochylenia wraz ze wzrostem liczby cykli.
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Promieniowanie RTG ograniczyło wyraźnie zdolność odkształcania się materiału 
w porównaniu ze środowiskiem mokrym, w którym cement kostny jest bardziej 
podatny na pełzanie. Cement kostny niemodyfikowany po promieniowaniu RTG 
wykazał wyższą wartość dynamicznego modułu sprężystości w porównaniu 
z cementem modyfikowanym (rys. 7.13). Promieniowanie RTG spowodowało, 
że cement kostny niemodyfikowany stał się kruchy. Monomer wydzielający się 
podczas rozpadu łańcucha polimerowego cementu kostnego pod wpływem działania 
promieni RTG prawdopodobnie zdążył wyparować, nie dając efektu uplastycznienia.

Na podstawie krzywych cyklicznego pełzania, skonstruowanych dla badanych 
cementów (rys. 7.14), można stwierdzić, iż cement Biomet Plus domieszkowany 
węglem szklistym zachował lepsze własności lepkosprężyste po promieniowaniu RTG 
niż cement bez domieszki. Wynika stąd, że domieszka w postaci węgla szklistego 
ograniczyła postęp procesu starzenia, zachodzący pod wpływem promieniowania RTG 

[7, 17, 142].

Biomet Plus po RTG —A— Biomet P lus+1,6% w ag.C  po RTG
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Rys. 7.13. Zmiany dynamicznego modułu sprężystości w zależności od liczby cykli dla cementów 
Biomet Plus i Biomet Plus modyfikowanego węglem szklistym (1,6% mas.) po promienio
waniu RTG; 6, = 1 7  MPa [7, 17, 142]

Fig. 7.13. The dynamie modulus of elasticity Ed changing with a growing number of cycles N for the 
Biomet Plus cement and Biomet Plus cement with glassy carbon addition (1,6% mas.) after 
X-RAY radiation; 6milx=  17 MPa [7, 17, 142]
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Rys. 7.14. Krzywe cyklicznego pełzania cementów chirurgicznych Biomet Plus i Biomet Plus 
domieszkowanego węglem szklistym (1,6% mas.) po promieniowaniu RTG; 6max =17 MPa 
[7, 17, 142]

Fig. 7.14. Diagrams o f cyclic creep of surgical cements Biomet Plus and Biomet Plus with glassy 
carbon addition (1,6% mas.) after X-RAY radiation; 6mœt = 17 MPa [7, 17, 142]

Przeprowadzone badania cementów kostnych w warunkach obciążeń zmiennych 
pozwoliły na sformułowanie poniższych wniosków.

Do oceny trwałości cementu kostnego stosowanego do mocowania endoprotez 
stawów można wykorzystać metodę badań zmęczenia niskocyklowego ze względu na 
zmęczeniowy charakter oddziaływań w tym materiale podczas ruchu człowieka.

W warunkach obciążenia zmęczeniowego niskocyklowego cement na osnowie 
PMMA, modyfikowany domieszką węgla szklistego wykazywał mniejszą prędkość 
cyklicznego pełzania w porównaniu do cementu bez domieszki.
Z medycznego punktu widzenia oczekuje się zatem zwiększenia trwałości mocowania 
endoprotezy stawu biodrowego, gdyż mniejsze odkształcenia cementu w procesie 
pełzania wiążą się z mniejszym osiadaniem trzpienia protezy.

Cement modyfikowany węglem szklistym po starzeniu w środowisku roztworu 
Ringera oraz po naświetlaniu promieniami RTG w większym stopniu zachował swe 
własności lepkosprężyste niż cement bez domieszki. Zatem domieszka węgla 
szklistego ograniczyła postęp procesu starzenia cementu chirurgicznego.



8. MATEMATYCZNY OPIS ZJAWISK REOLOGICZNYCH  
W CEMENCIE

Zjawiska reologiczne, jak procesy relaksacji i pełzania w materiałach 
lepkosprężystych, opisywane są równaniami konstytutywnymi, związanymi 
z odpowiednimi modelami mechanicznymi. Za pomocą analitycznych funkcji 
lepkosprężystości, odpowiednio dobranych dla danych modeli, można aproksymować 
wyniki badań eksperymentalnych. Pozwala to na przewidywanie zmiany wartości 
naprężeń oraz odkształceń po różnych okresach [64, 91, 116, 117, 123, 216, 269]. Jest 
to szczególnie istotne w przypadku cementu kostnego długotrwale eksploatowanego 
w sztucznym stawie biodrowym.

Na rysunku 8.1 przedstawiono model opisujący zarówno zjawisko pełzania, jak 
i relaksacji [64, 269].

Równanie różniczkowe opisujące ten model ma postać [269]:

er + [t]/E + (>i+i)i)/E] a  + (>]i]i/EEi) a  = t)s  + (rjrji/Ei) e , (8.1)

gdzie:
a — naprężenie, 
e -  odkształcenie,
E  -  moduł Younga, 
tj -  współczynnik lepkości.

Kropka nad danym symbolem oznacza pochodną po czasie, dwie kropki -  drugą 
pochodną po czasie.

Przyjmując za zmienną niezależną naprężenie a, otrzymuje się rozwiązanie w postaci:

e = (1/E) {(a (t) + yy/o, J <j (v) exp [- (t-v)/vi]  dv + l/v  Jer (v) d v )}, (8.2)
0 0



gdzie zastosowano jednorodne wartości początkowe dla t = 0 oraz wprowadzono 
oznaczenia:

y/ = E/E i, v= >]/E, Vi = tji/Ei, (8.3)

v - je s t  zmienną całkowania, wielkości v i o,- są czasami sprężystego następstwa [269].
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Rys. 8.1. Model mechaniczny odpowiadający w przybliżeniu odksztalcalności polimerów pod 
wpływem naprężeń zewnętrznych: A -  odkształcenie sprężyste natychmiastowe, 
B -  odkształcenie sprężyste opóźnione, C -  odkształcenie plastyczne (lepkie) [64, 91, 269] 

Fig. 8.1. Mechanical model corresponding roughly to deformability o f polymers under external stress 
influence: A -  immediate elastic strain, B -  after-effect elastic strain, C -  plastic strain 
(viscous) [64, 91, 269]

Wykorzystując wyniki własnych badań eksperymentalnych cyklicznej relaksacji 
cementów kostnych, podjęto próbę opisu tego zjawiska za pomocą funkcji 
matematycznych, co zostało przedstawione w pracach [5, 8, 9, 13]. Obliczenia 
przeprowadzono posługując się komputerowym programem matematycznym 
„Mathcad 7 Professional”.

Do opisu zjawiska relaksacji wykorzystano model Wiecherta, przyjmując w nim 
liczbę elementów n= 1. Model Wiecherta uwzględnia efekt natychmiastowego powrotu 
odkształcenia sprężystego. Ogólne równanie, które opisuje model Wiecherta ma 
postać [117]:

n

a(t) = so E«, + eo 'YjEi exp(-t/vi) (8.4)
/=!
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Przy założeniu że «=1, równanie (8.4) przyjmuje postać:

a(t) = co Em + so Ei exp(-t/vi), (8.5)

gdzie:
eo -  odkształcenie,
Ex, Ei -  moduły sprężystości podłużnej, 
i] -  współczynnik lepkości, 
t -  czas, 
ui = r]/Ei.

Równaniu (8.5) odpowiada model mechaniczny przedstawiony na rysunku 8.2.

Rys. 8.2. Model Wiecherta dla liczby elementów n=l 
Fig. 8.2. Model of Wiechert for number o f elements n=l

Aby opisać zjawisko cyklicznej relaksacji, we wzorze (8.5) wprowadzono 
odpowiednie wielkości, zależne od czasu. Zatem w miejsce eo wprowadzono 
następujące równanie, modelujące cykl odkształceń zastosowany w badaniach ekspe
rymentalnych:

E a  = 0,005 -  amplituda odkształcenia;
dla długości próbki L = 60 mm i utrzymywanej w badaniach amplitudy 
przemieszczenia Av = 0,6 mm otrzymano: Ae = AL/L -  0,6 mm/60 mm = 0,01, 
zatem ea = As/2 = 0,005, 

co = n i l -  częstość kołowa (l/s),

eo (0 = k s a {1,55 + arcsin[sin(co(t+3))]}, (8.6)

gdzie:
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dla przyjętego w badaniach zmęczeniowych niskocyklowych cyklu 
o częstotliwości/=0,25 l/s częstość kołowa wynosi: co = 2n f  = 2n 0,25 l/s = 
7t/2 l/s, 

t -  czas (s),
k  = 0,65 -  stała (współczynnik dopasowujący wartości Ae do założonych 

w badaniach eksperymentalnych) [5,8],
Rysunek 8.3 przedstawia wykres zamodelowanego za pomocą równania (8.6) cyklu 
odkształceń. Wykres ten jest zgodny z wykresem cyklu przemieszczeń (odkształceń) 
stosowanym w badaniach eksperymentalnych, przedstawionych w pracach [5, 8].

0 , 0 1 5  -i-------------------------------------------------

-0 ,0 0 5  — >------------------------------

0 2  4

t(s)

Rys. 8.3. Model cyklu odkształceń w badaniach zmęczeniowych niskocyklowych cementu kostnego 
według równania (8.6)

Fig. 8.3. Model o f deformation cycle at fatigue tests for bone cement according to equation (8.6)

W badaniach zmęczeniowych niskocyklowych cementu wraz z liczbą cykli 
zmieniał się moduł sprężystości Ed (na rys. 8.2 -  moduł Ei). Założono, że zmiany te 
w zależności od czasu t (a zarazem od liczby cykli), mają charakter liniowy i opisano 
je równaniem:

Ei = Ed -  C t Ed, (8.7)
gdzie:

C -  współczynnik,
¿¿-dynam iczny moduł sprężystości przy rozciąganiu, 
t -  czas.

Współczynnik C = 000000312 wyliczono na podstawie zarejestrowanych 
wykresów zależności siły F  od przemieszczenia Av. We wzorze (8.5) przyjęto 
również, że Ex = Ed. Wartość dynamicznego modułu sprężystości Ed cementu 
wyznaczono na podstawie wyników badań uzyskanych przy wykorzystaniu aparatury



136

PL-DMTA Mk II, firmy Polymer Laboratories, przy rozciąganiu dla częstotliwości 
/  = 0,25 l/s. Do obliczeń przyjęto: £«, = Ed = 1700 MPa [8, 194], Wartość 
współczynnika lepkości ;/ cementu kostnego, potrzebną do obliczenia naprężeń 
według równania (8.5) przyjęto opierając się na danych literaturowych [224, 269], 
według których współczynnik lepkości dla większości polimerów waha się 
w granicach 105 1010 MPa s. Ponieważ cement kostny jest ciałem stałym, więc do
obliczeń przyjęto wartość współczynnika lepkości równą górnej granicy podawanego 
zakresu wartości, a więc ^=1010 MPa s.

Przy uwzględnieniu powyższych założeń i przyjętych wartości parametrów 
równanie modelujące zjawisko cyklicznej relaksacji przyjęło następującą postać:

a(t) = A {eo (t) Ed + £o (t) (Ed - C  E j t) exp [ - 1 (Ej -  C Ed t) /  tj]}, (8.8)

gdzie:
Eo (t) = 0,65 £a { 1,55 + arcsin[sin(co(ł+3>))]},
Ea -  0,005,
Ed = 1700 MPa, 
i] = 1010 MPa s,
C = 0,000000312 l/s,
(O = 7t/2 l/s,
A = 0,511 (współczynnik dopasowujący początkowe wartości a  do wartości 

<7 = 17,6 MPa w badaniach eksperymentalnych, przy Av = 0,6 mm).

Na rysunku 8.4 przedstawiono uzyskane wykresy zależności a = f(t)  dla przedziału 
czasu t = 0 - 200000 s {t = 200000 s odpowiada liczbie cykli N  = 50000). Na 
wykresach tych uwidocznione jest zjawisko cyklicznej relaksacji badanego cementu 
kostnego.
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Rys. 8.4. Wykresy cyklicznej relaksacji cementu kostnego dla modelu Wiecherta według równania
(8.8) [5, 8, 9, 13]

Fig. 8.4. Diagrams of cyclic relaxation of bone cement for the Wiechert’s model according to equation
(8.8) [5, 8, 9, 13]

Wyniki obliczeń a(t) według równania (8.8) wskazują, że po czasie t = 200000 s, 
odpowiadającemu liczbie cykli N  = 50000, naprężenie Aa spada z wartości 
17,622 MPa do wartości 16,813 MPa, czyli o Aa = 0,809 MPa, co odpowiada 
spadkowi siły o AF = 47 N, w przybliżeniu porównywalnym z wynikami badań 
eksperymentalnych, które uzyskano w pracach [5, 8].

Zjawisko cyklicznego pełzania cementów kostnych niemodyftkowanych i modyfi

kowanych węglem szklistym, jakie obserwowano w badaniach zmęczeniowych 

niskocyklowych, opisano matematycznie w pracach [7, 17, 24, 141, 142]. Temat ten 

stanowi! kontynuację i uściślenie zagadnienia realizowanego wcześniej w pracach [5, 

8, 9, 13], Obliczenia przeprowadzono przy wykorzystaniu programu matematycznego 

„Mathcad 14” . Wykorzystując model reologiczny standardowy, oceniono wpływ 

domieszki węgla szklistego na wielkość odkształcenia w warunkach cyklicznego 

pełzania.

Ogólne równanie opisujące model standardowy ma następującą postać [117]:

£(t)  = c70/£ '/ + J{ (c70/£:,.)[l-exp(-//u,.)]} + cr0/ /^  (8.9)
;=1

Przy założeniu że n=l równanie (8.9) przyjmuje postać:

£(t) =  a 0/ E / +(a0/E,. )[ l-exp(-(/oi)] + (x0i / / i ,  (8.10)
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gdzie:

<Jo- naprężenie,
Ei, Ei -  moduły sprężystości podłużnej, 

i] -  współczynnik lepkości, 
t -  czas,

Ul = lj/El.

Równaniu (8.10) odpowiada model mechaniczny przedstawiony na rysunku 8.5.

Rys. 8.5. Model standardowy dla liczby elementów n=l 
Fig. 8.5. Standard model for number of elements n=l

Aby zbudować model matematyczny zjawiska cyklicznego pełzania, we wzorze (8.10) 
wprowadzono odpowiednie wielkości naprężeń i modułu zależne od czasu. W miejsce 
go wprowadzono więc następujące równanie, modelujące cykl naprężeń:

cr0(t)  =  A a a {1,55 + arcsin[sin(ćy(r + 3))]}, (8.11)

gdzie:

<7a = 12,9 MPa -  amplituda naprężenia dla próbki o średnicy d= 9 mm i przyjętej 

sile Fmax= 1640 N (Fmm= 0), naprężenie zlcr= 25,8 MPa, a więc Oa 

= A a /2 = \2 ,9  MPa,

ću = 0,5rt l/s -  wartość, jaką przyjęto w badaniach zmęczeniowych nisko- 
cyklowych,

t -  czas,

A = 0,641 -  stała dopasowująca wartości Aa do założonej wartości Acr=25,8 MPa.
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Wykres cyklu naprężeń zamodelowanego za pomocą równania (8.11) przedstawiono 
na rysunku 8.6 [7, 17, 24, 141, 142],

Rys. 8.6. Model cyklu naprężeń w badaniach zmęczeniowych cementu chirurgicznego według 
równania (8.11)

Fig. 8.6. Model of stress cycle at fatigue tests for surgical cement according to equation (8.11)

W równaniu (8.10) za Ei przyjęto dynamiczny moduł sprężystości Ej(t).
Równanie modelujące zjawisko cyklicznego pełzania cementu kostnego przyjmuje 
następującą postać [7, 17, 24, 141, 142]:

e(t) = <r0(t) /E ,  +(cr0( t ) /E d(t ) ){ l -exp[- tE l(t)/7j]} + cr0(t)t/r] (8.12)

W równaniu (8.12) za Ei przyjęto dane Ed dla pierwszego cyklu obciążenia. Dla 
cementu Biomet Plus przyjęto Ei=4165 MPa, a dla cementu Biomet Plus 
modyfikowanego węglem szklistym £/=4502 MPa. Za Ed(t) przyjęto funkcję Ed(t), 
zgodnie z rysunkiem 8.7. Dla cementu, jak dla polimeru w stanie stałym, przyjęto 

/7=1010MPas.
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Rys. 8.7. Zależność dynamicznego modułu sprężystości od czasu dla cementów Biomet Plus i Biomet 
Plus modyfikowanego węglem szklistym (3,1% mas.) [7, 17, 24, 141,142]

Fig. 8.7. The dynamie modulus of elasticity Ed relative to time for the Biomet Plus cement and Biomet 
Plus cement with glassy carbon addition (3,l% m as.) [7, 17, 24, 141, 142]

Uzyskane według równania (8.12) zależności e = f(t)  dla przedziału czasu t do 
200 000 s przedstawiono na rysunku 8.8. Wykresy te obrazują zjawisko cyklicznego 
pełzania cementów chirurgicznych niemodyfikowanego oraz modyfikowanego 
węglem szklistym.

t t

Rys. 8.8. Wykresy cyklicznego pełzania cementów chirurgicznych Biomet Plus niemodyfikowanego 
(a) i modyfikowanego węglem szklistym (b) dla modelu standardowego według równania 
(8.12) [7, 17, 24, 141, 142]

Fig. 8.8. Diagrams of cycle creep of surgical cements Biomet Plus (a) and Biomet Plus with glassy 
carbon addition (b) for standard model according to equation (8.12) [7, 17, 24, 141, 142]

Opracowany model matematyczny zjawiska cyklicznego pełzania w cemencie 
dobrze opisuje wyniki badań zmęczeniowych w przedziale czasu t do 4 1 05 s, który 
odpowiada zakresowi badań zmęczeniowych niskocyklowych. W przypadku dużych 
wartości t wykorzystywane zależności tracą sens fizyczny.
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Na podstawie wyników obliczeń stwierdzono korzystny wpływ domieszki węgla 
szklistego na zjawisko pełzania w cemencie. Węgiel szklisty zmniejsza przyrost 
odkształceń w czasie, ograniczając pełzanie materiału. Z medycznego punktu widzenia 
oczekuje się zatem zwiększenia trwałości mocowania endoprotezy stawu biodrowego, 
gdyż mniejsze odkształcenia cementu w procesie pełzania wiążą się z mniejszym 
osiadaniem trzpienia.

Aproksymowanie uzyskanych w pracy wyników badań na całkowity czas 
użytkowania cementu w organizmie człowieka jest trudny. Cement kostny 
eksploatowany jest w sztucznym stawie biodrowym przez wiele lat w warunkach 
losowych przebiegów naprężeń i odkształceń. Modelowanie obciążeń cementu 
w sztucznym stawie biodrowym, przy zastosowaniu metody badań zmęczeniowych 
niskocyklowych uwzględnia tylko oddziaływanie naprężeń o najwyższych 
wartościach. Zatem, stosowane dla modeli kryteria trwałości, granicznych wartości 
odkształceń czy naprężeń są bardziej ostre, niż mogłyby być stosowane dla 
rzeczywistych obiektów. Poza tym sposób użytkowania i w związku z tym obciążania 
sztucznego stawu, a w tym cementu jako jednego z komponentów, jest indywidualną 
cechą pacjenta -  jego aktywności ruchowej oraz czynników fizjologicznych [8].



9. M EC H A NIZM Y PĘKANIA CEM ENTÓ W  K OSTNYCH

Prognozowanie zachowania się cementów kostnych z modyfikującymi 
domieszkami wymaga poznania mechanizmów pękania, uwarunkowanych ich 
mikrostrukturą. W tym celu w pracach [4-8, 23, 36, 37, 38, 40] wykorzystano metody 
mikroskopii skaningowej i mikroanalizy rentgenowskiej. Zastosowanie pierwszej 
pozwoliło na ocenę struktury mikroobszarów powierzchni przełomów próbek 
modyfikowanych cementów, drugiej zaś na identyfikację elementów struktury 
modyfikowanych cementów przez badanie występowania pierwiastków chemicznych 
w wybranych mikroobszarach.

Próbki do badań mikroskopowych wycinano z przełomów próbek cementu po 
badaniach mechanicznych -  w pierwszym etapie po badaniach statycznych zginania 
i rozciągania, a następnie po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych. Pierwsze 
badania wykonywano przy użyciu mikroskopu skaningowego JSM 35, firmy JEOL 
z analizatorem dyspersji energii LINK (Wielka Brytania), przy standardowych 
warunkach prądowo-napięciowych energetycznego wzbudzania mikroobszarów 
warstwy powierzchniowej próbek. Próbki przed badaniami przemywano w wodzie 
destylowanej i alkoholu etylowym, a następnie po osuszeniu pokrywano warstewką 
złota w napylarce próżniowej JEE 4C, firmy JEOL (Japonia). Charakterystyczne 
wyniki badań identyfikacji pierwiastków w mikroobszarach oraz struktur)' 
powierzchni przełomów cementów przedstawiono w pracach [4, 40, 244], W drugim 
etapie realizowano badania strukturalne cementów na mikroskopie skaningowym 
Hitachi S-4200 ze spektrometrem dyspersji energii Voyager, a kolejne badania na 
mikroskopie skaningowym Hitachi S-3400 N, wyposażonym w system mikroanalizy 
rentgenowskiej EDS, firmy Thermo Noran z oprogramowaniem SYSTEM SIX. Próbki 
przed badaniami napylano cienką warstwą węgla. Badaniom poddawano głównie 
przełomy próbek po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych. Obseiwacje, przy 
użyciu mikroskopu stereoskopowego OLYMPUS MPUS SZX9, przełomów próbek 
z cementu Palamed bez domieszki oraz modyfikowanego węglem szklisty™ i tytanem 
po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych pozwoliły uznać, że charakter
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pęknięcia we wszystkich przypadkach był kruchy z widocznymi strefami 
zmęczeniowymi (rys. od 9.1 do 9.3) [6].

Rys. 9.1. Przełom próbki z cementu Paiamed po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych 
Fig. 9.1. Fracture surface o f Paiamed cement after Iow cycle fatigue tests

Rys. 9.2. Przełom próbki z cementu Paiamed z domieszką tytanu po badaniach zmęczeniowych 
niskocyklowych

Fig. 9.2. Fracture surface of Paiamed cement with titanium admixture after low cycle fatigue tests

Rys. 9.3. Przełom próbki z cementu Paiamed z domieszką węgla szklistego po badaniach 
zmęczeniowych niskocyklowych 

Fig. 9.3 Fracture surface of Paiamed cement with glassy carbon admixture after low cycle fatigue tests

W cemencie chirurgicznym, który jest kompozytem polimerowym, gdzie osnowę 
stanowi PMMA, a zbrojeniem są napełniacze w postaci cząstek ZrO?, a także 
wprowadzane dodatkowo cząstki A I2 O 3 , tytanu lub węgla szklistego, te twarde cząstki



144

lokują się w przestrzeniach pomiędzy łańcuchami polimeru i powodują umocnienie 
materiału. Objawia się to wzrostem modułów sprężystości, wyznaczonych 
w warunkach rozciągania, ściskania oraz zginania [8, 117]. Jak podaje literatura 
dotycząca mikromechanizmów pękania stopów metali [188], cząstki innej fazy 
(wtrącenia, wydzielenia) stanowią zarodki pustek. Ponieważ są znacznie twardsze niż 
otaczający je  materiał (osnowa), więc nie odkształcają się wraz z nim i następuje 
proces oddzielenia obcej cząstki od osnowy, będący jednocześnie procesem nukleacji 
pustki wokół wtrącenia. Pustki te rosną wraz z zewnętrznym obciążeniem. Wokół nich 
następuje koncentracja naprężeń oraz intensyfikacja procesów płynięcia plastycznego. 
Jeśli w obciążonym ciele znajduje się pęknięcie, to na skutek koncentracji naprężeń 
przed jego frontem procesy wzrostu i łączenia się pustek są tam bardziej intensywne 
niż w innych miejscach. W efekcie obserwuje się wzrost pustek, łączenie się ich ze 
sobą i z głównym „magistralnym” pęknięciem. Proces ten jest widoczny na 
przełomach pod mikroskopem.
Przy równomiernym rozciąganiu próbek kształt zagłębień jest symetryczny, w miarę 
równomierny. Leżą one w płaszczyźnie prostopadłej do kierunku zewnętrznych 
naprężeń rozciągających. Na dnie indywidualnych zagłębień zaobserwować można 
cząstki wtrącenia lub wydzielenia, które dały początek danej pustce [188],

Analogiczny do opisanego sposób pękania zaobserwowano w przypadku próbek 
z cementu chirurgicznego po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych 
w warunkach obciążeń rozciągających. Na obrazach przełomów widoczne były 
wgłębienia, w których często widoczne były cząstki napełniacza (tlenek cyrkonu, tytan 
węgiel szklisty, cząstki A I2 O 3 ) [5, 6, 8],

Przykładowe obrazy powierzchni przełomów zmęczeniowych próbek z cementu 
niemodyfikowanego oraz modyfikowanego proszkiem tytanu, węgla szklistego, 
a także A I2 O 3  wraz z  widmami energetycznymi zidentyfikowanych pierwiastków, 
otrzymane w pracach [5, 6, 8], przedstawiono odpowiednio na rysunkach od 9.4 do 9.7.
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Rys. 9.4. Przełom próbki cementu Palamed po badaniach zmęczeniowych niskocyklowych oraz 
widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastków w mikroobszarach 
oznaczonych punktami 1 i 2 [6]

Fig. 9.4. Fracture surface of Palamed cement after low cycle fatigue tests and energy spectrum EDS of 
identified elements on the microarea 1 and 2 [6]
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Rys. 9.5. Przełom próbki cementu Palamed z domieszką tytanu po badaniach zmęczeniowych 
niskocyklowych oraz widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastków 
w mikroobszarach oznaczonych punktami 1, 2 i 3 [6]

Fig. 9.5. Fracture surface of Palamed cement with titanium admixture after low cycle fatigue tests and 
energy spectrum EDS o f identified elements on the microarea 1, 2 and 3 [6]
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Rys. 9.6. Przełom próbki cementu Palamed z domieszką węgla szklistego po badaniach 
zmęczeniowych niskocyklowych oraz widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych 
pierwiastków w mikroobszarach oznaczonych punktami l i 2 [6]

Fig. 9.6. Fracture surface o f Palamed cement with glassy carbon admixture after low cycle fatigue 
tests and energy spectrum EDS o f identified elements on the microarea 1 and 2 [6]
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Rys. 9.7. Przełom próbki cementu Palamed z domieszką AI2O3 (0,3 pm) po badaniach zmęczeniowych 
niskocyklowych oraz widmo rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastków 
w mikroobszarze oznaczonym punktem 1 [5]

Fig. 9.7. Fracture surface of Palamed cement with A I2 O 3  (0,3 pm) admixture after low cycle fatigue 
tests and energy spectrum EDS of identified elements 011 the microarea 1 [5]

Na podstawie obserwacji mikroskopowych oraz mikroanalizy rentgenowskiej 
dotyczącej występowania pierwiastków w mikroobszarach wybranych elementów 
struktury można stwierdzić, że pękanie cementu najczęściej następowało na granicy 
faz osnowa-cząstka napelniacza, którym był tlenek cyrkonu, skupiska cząstek 
drobnoziarnistego proszku AI2O3 (0,3 pm) lub cząstka tytanu (rys. 9.4-9.7). 
W cemencie domieszkowanym węglem szklistym stwierdzono występowanie porów 
i dużych skupisk węgla w postaci kulek. Materiał ten pękał przez cząstki węgla 
i tlenku cyrkonu lub na granicach międzyfazowych -  osnowa-tlenek cyrkonu [6, 23].



10. WERYFIKACJA I N  VIVO  REAKCJI ORGANIZMU NA IMPLANTY 
Z CEMENTU MODYFIKOWANEGO WĘGLEM SZKLISTYM

Aby modyfikowane cementy kostne spełniały wymogi dopuszczenia do badań 
klinicznych, powinny być poddane badaniom biotolerancji. Badania takie 
prowadzono, wszczepiając zwierzętom doświadczalnym cement modyfikowany 
proszkiem A I2 O 3  oraz cement modyfikowany węglem szklistym. Na te badania 
eksperymentalne uzyskano zezwolenia Lokalnej Komisji Etycznej ds. Doświadczeń na 
Zwierzętach. Badania realizowano na królikach rasy biały nowozelandzki 
w pomieszczeniach hodowlanych oraz bloku operacyjnym Centrum Medycyny 
Doświadczalnej Śląskiego Uniwersytetu Medycznego w Katowicach.

W pierwszej serii badań, wykonywanych w ramach pracy badawczej [4], 
a opisanych w pracy [8], grupie 10 królików wszczepiono in situ do trzonu kości 
udowej cement kostny Palacos R. Na lokalizację implantacji cementu wybrano 
odcinek podkrętarzowy kości udowej. Grupę 5 królików poddano zabiegowi 
wszczepienia cementu Palacos R z domieszką proszku AI2O3 o granulacji 0,3 pm 
w ilości 2 g na 40,0 g składnika proszkowego cementu, przyjmując okres obserwacji 
królików 6 miesięcy. Grupę 5 królików poddano zabiegowi wszczepienia cementu 
Palacos R bez domieszki. Króliki te stanowiły grupę kontrolną i ich okres obserwacji 
również wynosił 6 miesięcy. Doświadczalne króliki poddano badaniom polegającym 
na obserwacji temperatury, masy ogólnej organizmu, badaniu krwi, sekcyjnym 
określeniu masy narządów wewnętrznych i preparatów z kości udowej w okolicy 
wszczepu. Na podstawie obserwacji i uzyskanych wyników badań nie stwierdzono 
uogólnionego procesu zapalnego w żadnej z badanych grup królików. Biorąc pod 
uwagę masę ogólną organizmu, nie zaobserwowano ważnego wpływu 
implantowanego cementu modyfikowanego i niemodyfikowanego na organizm 
zwierząt. Nie zaobserwowano również istotnych zmian w badaniu pośmiertnym 
narządów wewnętrznych dla obu grup królików. Pozwala to wnioskować, że implanto- 
wany cement modyfikowany ceramiką nie wykazuje szkodliwego oddziaływania 
ogólnego [8],
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Dla obu grup królików przeprowadzono badania histopatologiczne narządów 
wewnętrznych, tzn. wątroby, śledziony i nerek oraz preparatów z kości udowej 
w okolicy wszczepu, celem określenia wpływu domieszki do cementu na miejscową 
reakcję organizmu. Badania przeprowadzono w Zakładzie Diagnostyki Patomorficznej 
w Sosnowcu. Do badania pobrano wycinki narządów wewnętrznych oraz kość udową. 
Wycinki narządów wewnętrznych po utrwaleniu w roztworze wodnym 10% 
zobojętnionej formaliny opracowywano rutynową techniką parafinową, a uzyskane 
preparaty barwiono hematoksyliną i eozyną.

Kość udową otwierano wzdłuż osi długiej, odsłaniając jamę szpikową. Usuwano 
znajdujące się w niej wypełnienie i pobierano wycinki z granicy pomiędzy kością 
a wypełnieniem. Wycinki kostne odwapniano metodą Tris i następnie opracowywano 
rutynową techniką parafinową. Uzyskane preparaty barwiono hematoksyliną i eozyną, 
metodą Masson oraz wg Gordon.

Wyniki badań pokazały identyczny obraz histopatologiczny dla zwierząt 
z cementami niemodyfikowanym i modyfikowanym w przypadku narządów 
wewnętrznych. W grupie zwierząt, której wszczepiono cement niemodyfikowany 
błona łącznotkankowa izolowała wypełnienie od kości i resztek szpiku, podczas gdy 
w przypadku cementu modyfikowanego była ona grubsza, nieregularna i obserwo
wano w niej liczniejsze komórki limfoidalne. W szpiku kostnym obecnym pomiędzy 
kością zbitą a wypełnieniem obserwowano rozległe obszary martwicy, które wystąpiły 
zarówno w przypadku implantacji cementu niemodyfikowanego, jak i modyfiko
wanego domieszką AI2O3 [8] (rys. 10.1 i 10.2).

Na podstawie uzyskanych wyników badań reakcji organizmu zwierząt na wszczepy 
ze zmodyfikowanych cementów kostnych można było więc stwierdzić, że dodatek do 
cementu cząstek materiału o dobrej biotolerancji, jakim jest ceramika AI2O3 , sprawia, 
iż tak utworzony kompozyt charakteryzuje się nie gorszą biotolerancją niż cement bez 
domieszki. Można uznać, że przedstawione w pracach [4, 8] metody badań są 
wystarczające do weryfikacji in vivo modyfikowanych kompozytów polimerowych, 
przeznaczonych do zastosowania w chirurgii kostnej.
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Rys. 10.1. Widoczny obszar szpiku z jednej strony sąsiadujący z blaszką kości zbitej, a z drugiej 
z ciągłą, cienką błoną łącznotkankową. Implantacja cementu niemodyfikowanego; okres 
obserwacji 6 miesięcy; 120 x [4, 8]

Fig. 10.1. Visible bone marrow area adjoining the cortical bone plate from one side and thin bond 
tissue membrane from the other. Implantation of cement unmodified; observation period 
6 months; 120 x [4, 8]

Rys. 10.2. Widoczny obszar szpiku kostnego z ogniskową martwicą. Implantacja cementu 
modyfikowanego domieszką AI2O3; okres obserwacji 6 miesięcy; 120 x [4, 8]

Fig. 10.2. Visible bone marrow area with central necrosis. Implantation of cement modified with 
AI2O3 admixture; observation period 6 months; 120 x [4, 8]

Ponieważ na podstawie wyników badań charakterystyk fizykochemicznych 
i mechanicznych cementów na bazie PMMA modyfikowanych różnymi domieszkami 
uznano, że najkorzystniejszym sposobem modyfikacji fizycznej cementów jest 
dodawanie proszku węgla szklistego, więc w kolejnej pracy badawczej [7]
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przeprowadzono weryfikację in vivo tak opracowanych kompozytów polimerowych. 
Wyniki badań zaprezentowano w pracy [17], co przedstawia się poniżej.

Badaniami objęto 15 królików rasy biały nowozelandzki. Badaną populację 
podzielono na trzy grupy po 5 sztuk w każdej, zgodnie ze schematem.

• I -  5 królików -  ubytek kostny wypełniony cementem polimerowym 
niemodyfikowanym -  czas obserwacji 6 miesięcy.

• II -  5 królików -  ubytek kostny wypełniony cementem modyfikowanym 
węglem szklistym (3,1% mas.) -  czas obserwacji 3 miesiące.

• III -  5 królików -  ubytek kostny wypełniony cementem modyfikowanym 
węglem szklistym (3,1% mas.) -  czas obserwacji 6 miesięcy.

Zabieg operacyjny przeprowadzono w infuzyjnym znieczuleniu ogólnym 
z wykorzystaniem preparatów Bioketan (do premedykacji) oraz Tiopental 
(znieczulenie ogólne). Procedura zabiegowa polegała na odsłonięciu okolicy 
podkrętarzowej nasady bliższej kości udowej lewej. W miejscu tym wytworzono, 
w sposób eksperymentalny ubytek kostny penetrujący do jamy szpikowej. Do tego 
celu wykorzystano wiertarkę stomatologiczną. Tak powstałe ubytki kostne wypełniono 
odpowiednim materiałem, zgodnym z podziałem opracowanym na podstawie 
zatwierdzonych procedur. Po uzyskaniu efektu całkowitego wypełnienia ubytku 
kostnego ranę pooperacyjną zamykano szwem piętrowym. Rany pooperacyjne 
zabezpieczano opatrunkiem mieszanym z wykorzystaniem Neomycyny w aerozolu 
oraz opatrunku na bazie aluminium, powlekając ranę preparatem Alu-Spray. 
W okresie obserwacyjnym prowadzono stałą obserwację lekarsko-weterynaryjną, aż 
do momentu germinacji. Zabieg germinacji w planowanym terminie przeprowadzono 
z wykorzystaniem preparatu Morbital. Po zatrzymaniu czynności życiowych 
przystępowano do pobrania kości udowej i zabezpieczania pobranego materiału 
w utrwalaczu, celem przekazania do dalszych badań i analiz (rys. 10.3).
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Rys. 10.3. Kość udowa królika z implantowanym cementem modyfikowanym węglem szklistym 
[7, 17]

Fig. 10.3. The rabbit femur with implanted cement modified with glassy carbon [7, 17]

W Pracowni Badań Mikroskopowych „DIAGNO-MED” w Siemianowicach 
Śląskich przeprowadzono badanie zmian histopatologicznych tkanek pobranych od 
zwierząt doświadczalnych. Badania histopatologiczne wykonano wykorzystując tkanki 
wszystkich badanych królików według identycznej procedury laboratoryjnej.

Pobrane fragmenty tkankowe utrwalono w sposób standardowy w zbuforowanym 
10% roztworze formaliny. Wycinki pobierano z miejsca wszczepienia cementu. 
W pierwszej kolejności wycięto tkanki miękkie z okolicy miejsca wszczepu. Elementy 
kostne przecięto piłką włosową w połowie długości wszczepu, pozostawiając połowę 
wszczepu do dalszych badań. Pobrane fragmenty kostne poddano procesowi 
odwapnienia w preparacie Décalcifier II, firmy Surgipeth (EDTA + Hydrochloric 
acid). Proces odwapnienia trwał od 48 do 72 godzin. Po odwapnieniu preparaty kostne 
i tkanki miękkie poddano dalszej obróbce w mikroprocesorze tkankowym ASP300 
firmy Leica. Następnie zatopiono je  w bloczki parafinowe i skrojono na mikrotomie 
rotacyjnym firmy Leica. Wykonane preparaty barwiono hematoksyliną i eozyną 
w sposób standardowy i po nakryciu poddano ocenie w mikroskopie świetlnym. Opis 
preparatów histologicznych przeprowadzono, dzieląc je  na dwie grupy: tkanki miękkie 
i tkankę kostną. Wybrane obrazy mikroskopowe fragmentów mięśni, kości i szpiku po 
3 oraz po 6 miesiącach od implantacji cementu modyfikowanego węglem szklistym 
przedstawiono na rysunkach od 10.4 do 10.7 [7,17], Dla porównania na rysunku 10.8 
przedstawiono przykład obrazu mikroskopowego fragmentu kości, mięśni i szpiku po 
6 miesiącach od implantacji do organizmu królika cementu niemodyfikowanego.
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Rys. 10.4. Fragmenty mięśni oraz młodej tkanki łącznej bez wyraźnego nacieku zapalnego 
(włóknienie). Nieduże skupiska cementu otoczone są drobnymi pasmami tkanki łącznej bez 
odczynu zapalnego. Ponadto w tkance łącznej widoczne są niewielkie ogniska włóknienia. 
Implantacja cementu modyfikowanego; okres obserwacji 3 miesiące; 100 x [7, 17]

Fig. 10.4. Portions of the muscle and young connective tissue without apparent inflammatory reaction 
(fibrosis. Small clumps o f cement surrounded by small bands of connective tissue without 
inflammatory reaction. In addition, the connective tissue visible are a minor outbreak of 
fibrosis. Implantation o f cement modified; observation period 3 months; 100 x [7, 17]

Rys. 10.5. Fragment kości i szpiku z widocznymi bezpostaciowymi fragmentami cementu (wrażenie 
jakby kość otoczyła cement). Implantacja cementu modyfikowanego; okres obserwacji 
3 miesiące; 100 x [7, 17]

Fig. 10.5. A piece of bone and bone marrow with fragments o f cement (feeling as if  a surround of 
bone cement). Implantation o f cement modified; observation period 3 months; 100 x [7,17]
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Rys. 10.6. Fragment tkanki łącznej i mięśni z pojedynczym drobnym ogniskiem barwnika (cement) 
bez wyraźnych zmian mikroskopowych. Implantacja cementu modyfikowanego; okres 
obserwacji 6 miesięcy; 100 x [7, 17]

Fig. 10.6. A piece of connective tissue and muscle with a single outbreaks of dye (cement) without 
a clear microscopic changes. Implantation of cement modified; observation period 6 months; 
100 x [7, 17]

Rys. 10.7. Fragmenty kości zbitej z drobnymi ogniskami barwnika (cementu) na brzegach jednego 
z wycinków bez wyraźnych zmian mikroskopowych. Implantacja cementu modyfiko
wanego; okres obserwacji 6 miesięcy; 100 x [7, 17]

Fig. 10.7. Bone fragments packed with minor outbreaks of dye (cement) on the banks of one of the 
slices without a clear microscopic changes. Implantation of cement modified; observation 
period 6 months; 100 x [7, 17]
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Rys. 10.8. Fragment kości zbitej, szpiku, mięśni i tkanki łącznej bez zmian mikroskopowych.
Implantacja cementu niemodyfikowanego; okres obserwacji 6 miesięcy; 100 x [7]

Fig. 10.8. A piece o f the bone packed , bone marrow, muscle and connective tissue without 
a microscopic changes. Implantation of cement unmodified; observation period 6 months; 
100 x [7]

Do eksperymentu użyto kości udowe królików (rasy biały nowozelandzki) 
ze względu na podobieństwo struktury kostnej tych zwierząt do tkanki kostnej 
organizmu człowieka. Pomimo różnic, takich jak wielkość makroskopowa, inny rodzaj 
unaczynienia, szybszy metabolizm, zgodnie z literaturą zmiany struktury i funkcji 
kości królika pod wpływem różnych czynników można z pewnym przybliżeniem 
interpolować na warunki zachodzące w organizmie człowieka [211].

Szczególnie ważnym zjawiskiem, odkrytym i opisanym w 1950 roku przez 
szwedzkiego badacza prof. Br&nemarka [62], jest zjawisko osteointegracji, 
definiowane jako strukturalne i funkcjonalne połączenie pomiędzy żywą tkanką kostną 
a powierzchnią implantu. Zastosowanie dodatku węgla szklistego, celem modyfikacji 
własności fizykochemicznych i mechanicznych cementu chirurgicznego, jest ważnym 
kierunkiem badań nad polepszeniem jego funkcji, w tym osteointegracji. Opisywane 
w literaturze badania nad zastosowaniem materiałów węglowych kończyły się 
wynikami potwierdzającymi ich pozytywny wpływ na poprawienie własności 
implantów. Stosowane dodatki węglowe (węgiel szklisty, włókna węglowe) polepszają 
osteointegrację użytych wszczepów [68, 131, 234, 235]. Włókna węglowe, zwłaszcza
0 małych wymiarach (poniżej 100 nm) zwiększają proliferację osteoblastów oraz 
wpływają na ich funkcję, czego wynikiem jest wzrost poziomu fosfatazy alkalicznej

1 zwiększenie ilości poza-komórkowego wapnia [131]. Reakcje tkankowe na wszczepy 
zawierające węgiel szklisty nawet po roku po ich implantacji do tkanki kostnej królika, 
w ocenie pod mikroskopem świetlnym, były znikome [108]. Świadczy to o tym,
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materiał ten może być składnikiem implantów, których zadaniem jest długotrwałe 
pełnienie funkcji w organizmie. Zastosowanie węgla szklistego jako wszczepu do 
tkanek miękkich (oczodołu) także nie wywołuje miejscowej reakcji tkankowej 
w badaniu histopatologicznym próbek zwierzęcych, ale co ważne nie wpływa na 
parametry krwi [138]. Własności węgla szklistego okazały się na tyle przydatne, że 
wykorzystuje się go do pokrywania powierzchni najnowszych implantów 
dentystycznych (Trabecular Metal-Dental Implants), które imitują strukturę 
i właściwości kości gąbczastej [68].

Wyniki badań mikroskopowych preparatów histopatologicznych pobranych 
z królików doświadczalnych, przeprowadzonych w ramach pracy [7], nie wykazały 
cech świadczących o zwiększonym nasileniu procesów patologicznych (niewielkie 
odczyny zapalne opisywane są także w literaturze [211]). Zarówno w preparatach 
tkanek miękkich, jak i w tkance kostnej obu grup badanych oraz grupy kontrolnej 
zaobserwowano podobne obrazy histologiczne. Różnice w grupach I i III dotyczyły 
jedynie występowania barwnika pochodzącego z implantowanego węgla szklistego. 
W każdej z badanych grup (doświadczalnych i kontrolnej) stwierdzono występowanie 
tkanki kostnej ze zwiększoną ilością i pogrubieniem beleczek kostnych, 
charakterystycznych dla procesów gojenia się [7, 17].

Z pobranych kości udowych królików dodatkowo wycięto próbki kości 
z cementem do badań na mikroskopie skaningowym. Próbki suszono, a następnie 
napylano złotem. Badania prowadzono za pomocą mikroskopu elektronowego skanin
gowego HITACHI S-4200 (z emisją połową), stosując napięcie przyspieszające 15 kV.

Obserwacji obrazów preparatów na granicy kość-cement dokonywano po 3 oraz po 
6 miesiącach od implantacji modyfikowanego węglem szklistym cementu do 
organizmu królika.

Wykorzystując system EDS (spektroskopii promieniowania rentgenowskiego 
z dyspersją energii) firmy Noran (System Six), w pracy [7] zbadano rozmieszczenie 
pierwiastków C, P, Ca na powierzchni przekrojów preparatów, co zaprezentowano 
w pracy [17].

Obrazy mikroskopowe powierzchni granicy międzyfazowej pomiędzy kością 
a cementem modyfikowanym węglem szklistym po 3 i 6 miesiącach od implantacji 
modyfikowanego cementu wykazały przemieszczanie się cząstek węgla do kości lub 
wrastanie tkanki kostnej do porów węgla (szeroka strefa granicy międzyfazowej), co 
pokazują poniższe zdjęcia (rys. 10.9 - 10.11) [7, 17, 28],
Świadczy to o korzystnym oddziaływaniu domieszki węgla w cemencie na jego 
własności biologiczne.
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Rys. 10.9. Obraz mikroskopowy powierzchni granicy międzyfazowej pomiędzy kością a cementem 
modyfikowanym węglem szklistym po 3 miesiącach od implantacji modyfikowanego 
cementu do organizmu królika [7, 17]

Fig. 10.9. Scanning electron microscopy photographs of the boundary between bone and cement 
modified with glassy carbon after 3 months being in organism rabbit [7, 17]

Fig. 10.10. Obraz mikroskopowy powierzchni granicy międzyfazowej pomiędzy kością a cementem 
modyfikowanym węglem szklistym po 6 miesiącach od implantacji modyfikowanego 
cementu do organizmu królika [7, 17]

Fig. 10.10. Scanning electron microscopy photographs o f the boundary between bone and cement 
modified with glassy carbon after 6 months being in organism rabbit [7, 17]



159

popolroku8(42)

M
. *•

»Kii V<‘<
i

c
&

■
¥ m &

.

S ;•
25 firn ,25pm

CK n|’ ■ ■ B i

i! .. y '•

s fS fe :' '

AMttg
25 (im

popolrokuB(42)

- * N e = 1 65535 f P K l

i*

A

25 p m ________________________ 25jjm

Rys. 10.11. Rozmieszczenie pierwiastków C, P, Ca na powierzchni przekrojów preparatów kości 
z cementem modyfikowanym węglem szklistym po 6 miesiącach od implantacji 
modyfikowanego cementu do organizmu królika [7, 17]

Fig. 10.11. The location of elements: C, P, Ca on the surface o f the cross section of bone with cement 
modified with glassy carbon after 6 months being in organism rabbit [7, 17]



11. C EM ENTY BIO DEG R ADO W ALNE

Drugą, bardzo ważną grupą cementów chirurgicznych, obok cementów 
stosowanych do mocowania endoprotez stawów, są cementy przeznaczone do 
czasowego uzupełniania ubytków kostnych, które po spełnieniu swych funkcji ulegają 
biodegradacji w organizmie. Materiał biodegradowalny dzięki swej podatności na 
degradację w warunkach fizjologicznych ulega resorpcji, umożliwiając tym samym 
regenerację tkanki kostnej [126, 167],

Dostępne na rynku biodegradowalne cementy są przeznaczone głównie do 
zastosowań ortopedycznych jako wypełniacze ubytków i przestrzeni kostnych, 
niemających zasadniczego znaczenia dla stabilności struktury kostnej. Ubytki te mogą 
być ubytkami kostnymi utworzonymi chirurgicznie lub spowodowanymi urazowymi 
uszkodzeniami kości. Biodegradowalne cementy produkowane są jako substancje 
składające się przeważnie z dwuwodnego siarczanu wapnia (w 60%) oraz z hydroksy- 
apatytu (w 40%) [175].

Przykładem takiego cementu jest CERAMENT, produkowany przez szwedzką 
firmę BONESUPPORT AB, w 60% składający się z dwuwodnego siarczanu wapnia 
(CaSCL x 2 H2O) i w 40% z hydroksyapaytu (Caio(P04)ć(OH)2) oraz C-TRU (joheksol) 
jako czynnika kontrastowego. CERAMENT™| BONE VOID FILER jest cera
micznym substytutem kości, głównie przeznaczonym do zastosowań ortopedycznych, 
służącym do wypełniania pustych przestrzeni lub szczelin, które nie mają wpływu na 
stabilność struktury kostnej i są zlokalizowane w układzie szkieletowym, 
np. w kończynach, kręgosłupie i miednicy. Wspomniane ubytki kostne mogą powstać 
samoistnie, w wyniku zabiegu chirurgicznego, obrażeń urazowych kości w trakcie 
pierwotnej i rewizyjnej operacji lub mogą być ubytkami kostnymi powstałymi wokół 
zaimplantowanych elementów. Cement ten ulega resorpcji i zostaje zastąpiony przez 
naturalną kość pacjenta podczas procesu gojenia. Przebudowuje się w dwóch, 
wzajemnie uzupełniających się, etapach. Siarczan wapnia ulega stopniowej resorpcji 
w ciągu kilku miesięcy po implantacji, umożliwiając wrastanie naturalnej tkanki 
kostnej, podczas gdy hydroksyapatyt stanowi długotrwałe rusztowanie dla komórek
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osteogennych. Cecha osteokonduktywności cementu przejawia się w procesie, 
w którym siarczan wapnia wraz z wbudowanymi cząsteczkami hydroksyapatytu 
tworzy rusztowanie, stymulujące powstanie nowej tkanki kostnej, a stopniowa 
resorpcja siarczanu wapnia pozwala na kontrolowany przerost tkanki kostnej. 
Bioaktywność cementu polega na tym, że unikalne proporcje siarczanu wapnia 
i hydroksyapatytu sprzyjają spontanicznemu wytrącaniu się nanokrystalicznego 
apatytu na powierzchni materiału, przez co zwiększa się bezpośredni kontakt między 
implantem i kością. Cement ten charakteryzuje się własnościami mechanicznymi 
identycznymi z własnościami kości gąbczastej. Wartości wytrzymałości na ściskanie 
są w granicach kilku (5-8) MPa [175]. Kryształy hydroksyapatytu, tworząc 
długookresowe rusztowanie dla komórek osteogennych, utrzymują odpowiednią 
wytrzymałość kości, nawet we wczesnej fazie leczenia. Cement jako wstrzykiwalny 
substytut kostny stabilizuje złamania, zapobiegając mikroruchom w miejscu złamania, 
a w konsekwencji zmniejsza dolegliwości bólowe. CERAMENT™| SPINE SUPPORT 
jest przeznaczony do wertebroplastyki trzonów kręgowych, np. w przypadku 
osteoporotycznych złamań kompresyjnych. Wstrzykiwany pod kontrolą RTG 
zmniejsza ból oraz ryzyko złamań sąsiadujących kręgów. CERAMENTrM| G zawiera 
antybiotyk (gentamycynę), który pobudza i chroni proces zrostu kostnego. Uwalnianie 
i miejscowe dostarczanie gentamycyny zapobiega kolonizacji bakterii wrażliwych na 
gentamycynę, wspomagając gojenie kości [175].

Innym rodzajem biodegradowalnego cementu jest kompozyt, w którym głównymi 
składnikami są: siarczan wapnia (w 75%) oraz fosforan wapnia (w 25%). Przykładem 
jest cement PRO-DENSE, składający się z 75% CaSCU oraz 25% CaPC>4 [176]. Ten 
substytut kości przeznaczony jest do wstrzykiwania w otwarte pory i szczeliny kości, 
które nie są kluczowe dla stabilności struktury układu kostnego, jak kończyny, 
kręgosłup, miednica. Cement w postaci pasty może być wchłonięty i zastępować kości 
podczas procesu gojenia. Utwardzona pasta oddziałuje tylko jako tymczasowy środek 
nośny, a nie ma na celu zapewnienia konstrukcyjnego podparcia. Podczas procesu 
gojenia cement jest resorbowany i zastępowany kością. Cement ten charakteryzuje się 
wytrzymałością na ściskanie równą około 40 MPa po 2 godzinach od wymieszania, 
a więc ma stosunkowo dobrą wytrzymałość mechaniczną w grupie cementów 
biodegradowalnych.
Omówione cementy charakteryzują się temperaturą utwardzania 39°C, a więc nie 
uszkadzającą okolicznych tkanek, w tym naczyń krwionośnych. Cechy tych 
biodegradowalnych cementów -  ich biokompatybilność, a także mechaniczna wytrzy
małość porównywalna z wytrzymałością kości gąbczastej sprawiają, że podejmowane
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są próby innowacyjnego leczenia przy ich pomocy jałowej martwicy głowy kości 
udowej. Metoda wypełniania przestrzeni martwiczych cementem kostnym została 
wprowadzona w 1993 roku przez Hemigou [106]. Polega ona na usunięciu zmian 
martwiczych i podaniu w to miejsce biodegradowalnego cementu kostnego. Jednakże 
do tej pory dane kliniczne są niewystarczające do wydania rekomendacji dla tej 
metody leczenia [106, 107].

Nowym, obiecującym, biodegradowalnym cementem jest przedstawiony 
w literaturze cement, którego głównym składnikiem jest (orto)fosforan 
(trój)wapniowy, charakteryzujący się biokompatybilnością wykazaną w badaniach 
in vivo na królikach, rokujący nadzieję na zastosowanie w charakterze sztucznej 

kości [143].
Do szybkiej rekonstrukcji kości i naprawy urazów oraz patologicznych 

uwarunkowań opracowywane są kompozycje cementowe bioaktywne i szybko 
biodegradowalne na bazie krzemianu wapnia i siarczanu wapniowego, których dobrą 
biodegradację wykazano in vivo na królikach [162],

W pracy [262] przeprowadzono badania in vivo, implantując do cylindrycznych 
defektów w kościach owiec alpejskich cztery rodzaje biodegradowalnych cementów: 
dwa cementy na bazie dwuhydratu dwuwapniowego fosforanu, cement napełniony 
uwodnionym włóknem apatytowym, cement na bazie siarczanu wapnia. Wyniki badań 
wykazały wysoką biokompatybilność wszystkich cementów, przy czym prędkość ich 
resorpcji była różna. Zatem można proponować ich zastosowanie w przypadkach 
różnych, specyficznych, klinicznych i mechanicznych wymagań.

Jak wynika z przedstawionych przykładów biodegradowalnych cementów, ich 
cechą najbardziej istotną, obok biokompatybilności, jest szybkość resorpcji 
w organizmie, uwarunkowana szybkością wzrostu kości, tak aby nowo utworzona 
kość po biodegradacji cementu była zdolna do przejęcia funkcji przenoszenia 
obciążeń. Z tego powodu podstawowymi metodami badań takich cementów powinny 
być badania szybkości degradacji opracowanych kompozycji, najpierw w sztucznym 
środowisku organizmu, a następnie w warunkach in vivo na zwierzętach 
doświadczalnych.



12. PO DSU M O W A NIE

Przedstawiona w monografii metodyka badań doświadczalnych, których 
przedmiotem są cementy chirurgiczne zarówno te o oryginalnym składzie 
chemicznym, stosowane w praktyce klinicznej, jak i modyfikowane różnymi 
domieszkami w celu poprawy ich własności biologicznych i fizykochemicznych, może 
służyć do opisu ilościowego i jakościowego cech materiałowych kompozytowych 
cementów, które decydują o ich przydatności w chirurgii kostnej.

Kryteria stosowane do oceny własności użytkowych cementów, ujęte w normach 
ISO 5833 oraz ASTM F 451-08 są niewystarczające do oceny przydatności klinicznej 
modyfikowanych lub nowych cementów. W miarę upływu czasu od implantacji 
cementu zmniejsza się jego wytrzymałość mechaniczna na skutek procesu starzenia się 
materiału, intensyfikowanego oddziaływaniem środowiska organizmu. Istotnego 
znaczenia zatem nabierają badania w sztucznym środowisku organizmu, a także 
badania in vivo na zwierzętach doświadczalnych. Dotyczy to w szczególnym stopniu 
cementów z domieszką antybiotyku, zarówno tych przeznaczonych do mocowania 
implantów, jak i cementów biodegradowalnych, stosowanych do uzupełniania 
ubytków kostnych, jak i pełniących funkcje nośników leków. Badania symulacyjne 
oddziaływania środowiska organizmu powinny obejmować nie tylko analizy własności 
biologicznych cementów, jak biokompatybilność czy prędkość degradacji, 
w przypadku cementów biodegradowalnych, ale również badania ich trwałości 
mechanicznej.

W przypadku cementów stosowanych do mocowania implantów ważne są metody 
badań trwałości z zastosowaniem dynamicznego obciążenia cyklicznego, symulujące 
oddziaływania w cemencie w warunkach aktywności ruchowej pacjenta. 
Przedstawione w monografii wyniki badań dowodzą, że do oceny trwałości cementu 
kostnego stosowanego do mocowania endoprotez stawów można stosować metodę 
badań zmęczenia niskocyklowego ze względu na zmęczeniowy charakter oddziaływań 
w tym materiale podczas ruchu człowieka. Ta metoda badań pozwala modelować 
i analizować zjawiska reologiczne w cemencie, który jako kompozyt polimerowy



164

wykazuje cechy materiału lepkosprężystego. Szczególne znaczenie dla zjawiska 
osiadania trzpienia endoprotezy stawu biodrowego w cemencie podczas długotrwałego 
użytkowania sztucznego stawu ma wielkość odkształceń w procesie cyklicznego 
pełzania cementu. Badania zmęczeniowe można realizować również w sztucznym 
środowisku organizmu, stosując np. roztwór Ringera oraz podwyższoną temperaturę.

Oceniając w świetle przedstawionych w monografii wyników badań 
modyfikowanych różnymi domieszkami cementów kostnych, można stwierdzić, że 
najkorzystniejszy zestaw własności fizykochemicznych oraz biologicznych uzyskuje 
się przez modyfikację cementów na bazie PMMA węglem szklistym.

W warunkach obciążenia zmęczeniowego niskocyklowego cement modyfikowany 
drobnoziarnistym proszkiem węgla szklistego wykazuje mniejszą prędkość 
cyklicznego pełzania w porównaniu do cementu bez domieszki. Z medycznego punktu 
widzenia można zatem oczekiwać zwiększenia trwałości mocowania endoprotezy 
stawu biodrowego, gdyż mniejsze odkształcenia cementu w procesie pełzania wiążą 
się z mniejszym osiadaniem trzpienia protezy. Cement modyfikowany węglem 
szklistym po starzeniu w środowisku roztworu Ringera oraz po naświetlaniu 
promieniami RTG w większym stopniu zachowuje swe lepkosprężyste własności niż 
cement bez domieszki. Wynika z tego, że domieszka węgla szklistego wpływa na 
ograniczenie postępu procesu starzenia cementu kostnego.

Wyniki badań procesu polimeryzacji modyfikowanych cementów dowodzą, że 
domieszka węgla szklistego może obniżyć szkodliwą dla tkanek maksymalną 
temperaturę polimeryzacji. Dodatek węgla szklistego do oryginalnego składu 
chemicznego cementu zwiększa jednak lepkość modyfikowanego cementu oraz skraca 
czas jego utwardzania. Oznacza to konieczność zwiększenia szybkości wprowadzania 
cementu kostnego do kanału kości podczas zabiegu implantacji protezy oraz problemy 
przy wprowadzaniu cementu pod ciśnieniem, przy użyciu podajnika. Z doświadczeń 
wynika, że maksymalna ilość domieszki proszku węgla nie może przekroczyć 2 g na 
40,0 g składnika proszkowego cementu, co stanowi 3,1% mas. Dalsze prace nad 
modyfikacją cementu proszkiem węgla szklistego w celu stworzenia możliwości 
zastosowania takiego materiału w praktyce klinicznej wymagają ingerencji 
w oryginalny skład chemiczny, opracowany przez firmy produkujące cementy.

Korzystną adaptację w organizmie cementu modyfikowanego węglem szklistym 
potwierdzają wyniki badań preparatów histologicznych pobranych z doświadczalnych 
królików, którym zaimplantowano tak zmodyfikowany cement. Zarówno 
w preparatach tkanek miękkich, jak i w tkance kostnej nie stwierdzono cech 
świadczących o zwiększonym nasileniu procesów patologicznych. Ponadto obrazy
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mikroskopowe powierzchni granicy międzyfazowej pomiędzy kością i cementem 
modyfikowanym węglem szklistym po 3 i 6 miesiącach od implantacji 
modyfikowanego cementu wykazały przemieszczanie się cząstek węgla do kości lub 
wrastanie tkanki kostnej do porów węgla. Świadczy to o korzystnym oddziaływaniu 
domieszki węgla w cemencie na jego własności biologiczne.
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CEMENTY W CHIRURGII KOSTNEJ

Streszczenie

W monografii podjęto próbę uporządkowania metod oraz wyników badań 
własności użytkowych cementów kostnych stosowanych w chirurgii ortopedycznej, 
z uwzględnieniem symulacji procesów ich polimeryzacji w chwili implantacji oraz 
warunków obciążania podczas długiego okresu eksploatacji. Przeprowadzona analiza 
charakterystycznych własności cementów pozwala stwierdzić, że stosowane 
w praktyce klinicznej polimerowe cementy kostne nie spełniają wszystkich stawianych 
im wymogów ze względu na biofunkcjonalność sztucznych stawów, szczególnie pod 
względem własności fizykochemicznych, mechanicznych, jak również biologicznych 
(wysoka temperatura utwardzania, toksyczność monomeru). Brak też jest 
kompleksowej metody oceny własności użytkowych tych materiałów, uwzględniającej 
konieczność spełnienia przez nie wielu wymagań o charakterze biologicznym, 
chemicznym i wytrzymałościowym. Obowiązujące normy ISO i ASTMF są 
niewystarczające do oceny przydatności cementów w praktyce klinicznej. Z tego 
powodu podejmowane są prace w kierunku poprawy własności cementów na bazie 
PMMA przez ich modyfikację fizyczną, polegającą na dodawaniu różnych domieszek 
wpływających na zmianę własności cieplnych oraz wytrzymałościowych, przy 
wykorzystaniu metod badań symulujących oddziaływania zmiennych obciążeń, 
uwzględniając oddziaływanie środowiska organizmu.

W monografii skoncentrowano się na modyfikacji cementów na bazie PMMA 
antybiotykami w celu poprawy ich własności biologicznych oraz modyfikacji 
cząstkami ceramicznymi, głównie A I2 O 3  i węgla szklistego w celu poprawy własności 
fizykochemicznych. Przeprowadzono badania wpływu modyfikacji cementów 
kostnych na skurcz i temperaturę polimeryzacji.

Do oceny trwałości cementów chirurgicznych zastosowano metodę badań 
zmęczenia niskocyklowego ze względu na zmęczeniowy charakter oddziaływań 
w tych materiałach podczas ruchu człowieka. Ta metoda badań pozwala modelować
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i analizować zjawiska reologiczne w cemencie, który jest materiałem 
lepkosprężystym. Szczególną uwagę zwrócono na modyfikację polimerowego 
cementu proszkiem węgla szklistego. Wykazano, że cement modyfikowany węglem 
szklistym charakteryzuje się niższą temperaturą utwardzania, mniejszą skłonnością do 
cyklicznego pełzania, podlega wolniejszym procesom starzenia w środowisku 
roztworu Ringera oraz po naświetlaniu promieniami RTG w porównaniu do cementu 
niemodyfikowanego. Przeprowadzono badania biologiczne in vitro cementu 
z antybiotykiem oraz dokonano weryfikacji in vivo reakcji organizmu królika na 
wszczepy z cementu z antybiotykiem oraz cementu modyfikowanego cząstkami węgla 
szklistego, a także cząstkami A I2 O 3 . Wyniki badań preparatów histologicznych, 
pobranych z doświadczalnych królików, potwierdziły korzystną adaptację 
modyfikowanych cementów w organizmie.

Przedstawiona w monografii kompleksowa metodyka badań doświadczalnych 
kompozytowych cementów na bazie PMMA może służyć do opisów jakościowego 
i ilościowego ich cech materiałowych, które decydują o przydatności tych 
biomateriałów w chirurgii kostnej do mocowania endoprotez stawów.



CEM ENTS IN BONE SURGERY

Abstract

This monograph attempts to order methods and results o f the research on useful 
properties o f bone cements used in orthopedic surgery taking into account the 
polymerization process simulation at the time of implantation and the loading 
conditions during a long period of use. The conducted analysis o f the characteristic 
properties of the cements allows the researchers to conclude that the polymer bone 
cements applied in clinical practice do not meet all the requirements in terms of 
biofunctionality o f artificial joints, particularly in terms of physicochemical, 
mechanical and biological properties (e.g.: high temperature of curing, monomer 
toxicity). In addition to that, there is a lack of a comprehensive assessment method to 
evaluate useful properties of these materials; the method which would take into 
account the necessity for the materials to meet many requirements of a chemical, 
mechanical or biological character. The current ISO and ASTMF standards are 
insufficient to assess the suitability o f the cements for clinical practice. For this reason, 
the work has been undertaken to improve the properties of the cements based on 
PMMA through their physical modification by adding various admixtures affecting 
their thermal and mechanical properties as well as using the test methods simulating 
the impact of changeable loads taking into consideration the influence of the living 
organism environment.

The monograph focuses on the modification of the PMMA-based cements with 
antibiotics in order to improve their biological properties and the modification by 
means of ceramic particles, mainly A I2 O 3  and glassy carbon, in order to improve their 
physicochemical properties. The tests were carried out to investigate the influence of 
modifications of the bone cements upon the shrinkage and polymerization 
temperature.

In order to assess durability of the surgical cements a research method o f low cycle 
fatigue was used on account of the fatigue character o f mechanical interaction in these 
materials during human movement. This test method allows modelling and analyzing
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rheological phenomena in the cement, which is a viscoelastic material. Special 
attention was given to the modification of the polymer cement with the powder of 
glassy carbon. It has been shown that the cement modified with glassy carbon is 
characterized by a lower curing temperature, less tendency to cyclic creep, is subject to 
slower aging processes in the environment of Ringer’s solution and after X-RAY 
irradiation in comparison to the non-modified cement. Biological research in vitro was 
carried out for the cement with antibiotic followed by the verification o f in vivo 
reactions of the body of the rabbit to implants with the antibiotic-modified cement and 
the cement modified with glassy carbon particles and A I2 O 3  particles. The test results 
of the histological preparations from the experimental rabbits confirmed beneficial 
adaptation of the modified cements in the body.

A comprehensive methodology for the experimental research of composite 
PMMA-based cements presented in this monograph can be used for a qualitative and 
quantitative description of their material characteristic features that determine the 
suitability of these biomaterials for bone surgery, namely for the attachment of 
artificial joint components.
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