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Abstract



WSTEP

Z rozwojem implantologii zwigzana jest konieczno$¢ stosowania nowych
materiatbw o odpowiednich wiasnosciach fizykochemicznych, zgodnych biologicznie
z tkankami czlowieka. Duzg, osobng grupe stanowig biomateriaty, okreslane
w medycynie jako cementy, wykorzystywane w charakterze materiatow wigzacych
w chirurgii kostnej i stomatologii. Stad w medycynie wyrdznia sie dwie grupy
cementéw: kostne i stomatologiczne. W chirurgii kostnej, a w szczegdlnosci
w chirurgii ortopedycznej, cementy kostne stosowane sg przede wszystkim do
mocowania endoprotez stawow, a takze do wypetniania ubytkéw kostnych.
W stomatologii cementow uzywa sie do wypetnien czasowych oraz statych, do celéw
protetycznych, a takze w ortodoncji. Wéréd cementdw kostnych wyrézni¢ mozna m.in.
cementy: polimerowe, fosforanowo-wapniowe, kompozytowe, hydrozelowe,
bioaktywne cementy akrylanowe, a ws$réd cementdw stomatologicznych: glasjo-
nomerowe, krzemowe, krzemowo-fosforanowe, amalgamaty oraz cementy kompozy-
towe na bazie zywic. Cementy zawierajagce macierz polimerowg stanowig podstawowg
grupe wsréd cementdw zaréwno kostnych, jak i stomatologicznych.

Dzigki Chamleyowi, ktory w 1960 roku wprowadzit metode ustalania endoprotez
za pomocg zywicy metakrylanu metylu, nastgpit rozwdj nowoczesnej alloplastyki
stawu biodrowego, a po zastosowaniu akrylowego cementu kostnego wyniki tej
metody operacyjnej ulegty znacznej poprawie. Obecnie, pomimo wielu nowych
rozwigzan konstrukcji endoprotez, cement kostny na bazie polimetakrylanu metylu
(PMMA) jest nadal stosowany do mocowania praktycznie kazdego implantu.
Catkowita endoprotezoplastyka biodra jest aktualnie najczesciej wykonywanym
zabiegiem w obrebie stawéw cztowieka. Wedtug danych z lat 90. ubiegtego wieku,
kazdego roku na S$wiecie implantowanych jest ok. 800 tys. sztucznych stawow
biodrowych, w samych Stanach Zjednoczonych ok. 250 tys., a w Polsce ok. 15 tys.
Wedtug oceny lekarzy zabiegow endoprotezoplastyki w kraju powinno przeprowadzaé
sie znacznie wiecej. Zgodnie z danymi z 2007 roku w Anglii i Walii dokonuje sie
wymiany wiecej niz 60 tys. stawdw biodrowych rocznie, z czego tylko 30% stanowig
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endoprotezoplastyki bezcementowe. Na S$wiecie znacznie wiecej implantuje sie
endoprotez przy uzyciu cementu niz bezcementowych. Wedtug danych literaturowych
orientacyjnie te proporcje dla endoprotez stawu biodrowego wynoszg jak 6 do 4.
Wzrost liczby pacjentow do zabiegoéw endoprotezoplastyki stawoéw powoduje, ze
zainteresowanie badaczy koncentruje sie na optymalizacji konstrukcji implantow.
Jednakze endoprotezoplastyka stawOw z uzyciem cementu kostnego jeszcze diugo
bedzie stosowana w praktyce klinicznej, szczegOlnie w przypadku pacjentéw
w podesztym wieku.

Bioragc pod uwage podstawowe zastosowania cementow kostnych, ktorymi sg
mocowanie endoprotez stawOw oraz uzycie cementéw stomatologicznych do
wypetnien i celéow protetycznych, przyjeto, ze najwazniejszymi czynnikami
biofunkcjonalnosci tych biomateriatéw sg: zdolnos¢ do przenoszenia obciazen
statycznych i dynamicznych, stymulacja przyrostu lub ubytku masy kosci, zdolnos¢ do
tlumienia drgan, odpornos¢ na zuzycie Scierne, biokompatybilno$é. Na podstawie
analizy stanu wiedzy w obszarze dotyczacym biomateriatdw mozna stwierdzi¢, ze
polimerowe cementy, wsrdéd ktdrych najczesciej stosowane sa cementy na bazie
PMMA, niedostatecznie speiniajg stawiane im wymogi. Podstawowe wady tych
cementéw, prowadzace do powstawania obluzowan pomiedzy cementem a protezg,
a takze pomiedzy cementem a koscig czy tez odczynow zapalnego i alergicznego
u pacjentow, to: toksycznos¢ monomeru, niekorzystne witasnosci wytrzymatosciowe
(niska odporno$¢ na pekanie i wytrzymato$¢ zmeczeniowa), wysoka temperatura
utwardzania cementéw kostnych, skurcz polimeryzacyjny. Od cementu oczekuje sig,
aby zachowywat swoje wiasnosci przez diugi czas. Jednak wraz z uptywem czasu
cementy polimerowe podlegajg procesom starzenia w organizmie cztowieka, co
skutkuje obnizeniem ich wiasnosci wytrzymatosciowych. Na cementy polimerowe
niekorzystnie oddziatujag réwniez promienie rentgenowskie podczas prze$wietlania
pacjentow. Kierunki poprawy wilasnosci uzytkowych polimerowych cementow
powinny uwzglednia¢ ich modyfikacje chemiczng i fizyczng, gtownie w celu
zapewnienia wysokich witasnosci wytrzymatosciowych w warunkach oddziatywania
obcigzen zmiennych w $rodowisku organizmu, a takze poprawy wiasnosci
biologicznych.

Modyfikowane cementy, a takze nowe kompozycje polimerowe, projektowane
w celu zastosowania ich w charakterze biomateriatbw mocujacych implanty, powinny
podlega¢ ocenie wiasnosci uzytkowych. Do chwili obecnej nie opracowano
obowigzujgcej metody oceny wiasnosci tych biomateriatéw, ktéra by uwzgledniata
spetnienie rownoczesnie wymagan o charakterze: biologicznym, chemicznym
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i wytrzymato$ciowym. Nie okreslono réwniez wszystkich niezbednych charakterystyk
materiatowych, ktore moglyby stanowi¢ podstawe takiej oceny. Badania
podstawowych witasnosci mechanicznych oraz temperatury polimeryzacji cementéw,
objete normami ISO i ASTMF, s3g niewystarczajgce do oceny przydatnosci tych
biomateriatéw w praktyce kliniczne;j.

W niniejszej monografii podjeto probe uporzgdkowania metod oraz uzyskanych
wynikéw badan wilasnosci uzytkowych cementéw kostnych z uwzglednieniem
symulacji proceséw ich polimeryzacji w chwili implantacji oraz warunkéw obcigzania
podczas dtugiego okresu eksploatacji. Za szczeg6lnie wazne uznano metody badan
trwatosci cementow przeznaczonych do mocowania endoprotez, polegajace na
zastosowaniu dynamicznego obcigzenia cyklicznego, symulujgcego oddziatywania
w cemencie, w warunkach aktywnos$ci ruchowej pacjenta. Przedstawione wyniki
badan wiasnych dowodzg, ze do oceny trwatosci cementéw chirurgicznych mozna
stosowa¢ metode badan zmeczenia niskocyklowego, ze wzgledu na zmeczeniowy
charakter oddziatywan w tych materiatach podczas ruchu cztowieka. Ta metoda badan
pozwala modelowa¢ i analizowa¢ zjawiska reologiczne w cemencie, ktéry jest
materiatem lepkosprezystym. Aby symulowac oddziatywanie $rodowiska organizmu,
wykazano, ze mozna i wskazane jest realizowanie badahn zmeczeniowych
np. w roztworze Ringera, w temperaturze organizmu. Kompleksowe badania
modyfikowanych i nowych cementéw powinny by¢ rozszerzone o badania biologiczne
in vitro oraz reakcji in vivo organizmu na implanty, ktérych przykladowe metody
i wyniki przedstawiono w monografii.

W publikacji szczeg6lng uwage zwrdocono na modyfikacje polimerowego cementu
proszkiem wegla szklistego. Na podstawie wiasnych wynikéw badan pokazano, ze
cement modyfikowany weglem szklistym charakteryzuje sie nizszg temperaturg
utwardzania, mniejszg sktonnoscig do cyklicznego petzania, podlega wolniejszym
procesom starzenia w $rodowisku roztworu Ringera oraz po naswietlaniu promieniami
RTG w poréwnaniu do cementu niemodyfikowanego. Wyniki badan preparatow
histologicznych pobranych z doswiadczalnych krélikow potwierdzity korzystna
adaptacje tego biomateriatu w organizmie.

Przedstawiona w monografii kompleksowa metodyka badan doswiadczalnych
kompozytowych cementow moze stuzy¢ do opisu zarowno jakosSciowego, jak
i iloSciowego ich cech materiatowych, ktore decyduja o przydatnosci tych
biomateriatdw w chirurgii kostnej do mocowania endoprotez stawow.
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Monografia stanowi kompendium interdyscyplinarnej wiedzy, przydatnej do
analizowania probleméw z obszaru inzynierii biomedycznej, a takze inzynierii
klinicznej.

Monografia zostata napisana w nadziei, ze bedg mogli z niej korzysta¢ zaréwno
studenci kierunku inzynieria biomedyczna, jak i lekarze ortopedzi.



1. CEMENTY KOSTNE | STOMATOLOGICZNE

1.1. Podziat cementéw

Biomateriaty stosowane w medycynie, nazywane cementami, wykorzystywane sg
w charakterze materiatéw wigzacych w chirurgii kostnej oraz w stomatologii. Z tego
powodu cementy w medycynie dzieli sie na dwie podstawowe grupy - Kkostne
i stomatologiczne.

Cementy kostne stosowane sg w chirurgii kostnej, a w szczeg6lnosci w chirurgii
ortopedycznej, gtéwnie do mocowania endoprotez stawdw, a takze do wypetniania
ubytkéw kostnych.

Cementy stomatologiczne stosowane sg jako: wypetnienia czasowe lub ostateczne
ubytkéw twardych tkanek zeba, jako cementy podktadowe i wyscielacze w celu
ochrony miazgi zeba, do osadzania uzupetnien ortopedycznych, w ortodonc;ji.

Wsréd cementéw kostnych wyr6znié mozna m.in.:

* cementy polimerowe,

* Dbioaktywne akrylanowe cementy,

« cementy fosforanowo-wapniowe,

» cementy hydrozelowe,

* cementy kompozytowe.

Przyktadowymi rodzajami cementow stomatologicznych sa:
e cementy glasjonomeryczne,

« cementy krzemowe,

» cementy krzemowo-fosforanowe,

* amalgamaty,

e cementy kompozytowe na bazie zywic.

Wsrdd cementéw zaréwno kostnych, jak i stomatologicznych podstawowa grupe
stanowig cementy zawierajgce macierz polimerowg [8, 16, 58, 68, 84, 128, 129, 137,
147, 166, 167, 179,213],
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1.2. Wiasnosci uzytkowe w zastosowaniach funkcjonalnych

Bioragc pod uwage podstawowe zastosowanie cementdw kostnych, ktérym jest
mocowanie endoprotez stawdw, a takze uzycie cementéw stomatologicznych do
wypetnied i celdw protetycznych, mozna przyjaé, ze podstawowymi czynnikami
biofunkcjonalnosci tych biomateriatéw s3: zdolno$¢ do przenoszenia obcigzen
statycznych i dynamicznych, stymulacja przyrostu lub ubytku masy kosci, zdolnosé do
ttumienia drgan, odporno$é na zuzycie Scierne, biotolerancja (rys. 1.1). Na podstawie
analizy stanu wiedzy w obszarze dotyczacym biomateriatdow nalezy stwierdzi¢, ze
stosowane w praktyce klinicznej polimerowe cementy, wsrdéd ktorych najczesciej
wykorzystywane sg cementy na bazie PMMA, niedostatecznie spetniajg stawiane im
wymogi. Podstawowe wady tych cementdw, prowadzace do powstawania obluzowan
pomiedzy cementem a proteza, a takze pomiedzy cementem a koScig czy tez
odczyndw zapalnego i alergicznego u pacjentow, to: toksyczno$¢ monomeru,
niekorzystne  wilasnosci  wytrzymatosciowe (niska odpornos¢ na pekanie
i wytrzymato$¢ zmeczeniowa), wysoka temperatura utwardzania cementéw kostnych,
skurcz polimeryzacyjny (1-5%) (rys. 1.2), ktéry w przypadku cementéw
stomatologicznych wywotuje powstanie szczeliny brzeznej pomiedzy wypetnieniem
a Sciankami zeba, co skutkuje mikroprzeciekaniem, nadwrazliwos$cig i nawracajacymi
procesami préchnicznymi, szczeg6lnie w warunkach zmiennych temperatur,
porowato$¢ (1-10%) [8, 114, 128, 133, 166, 174, 208, 275],

Konwencjonalne badania mechaniczne cementu sprowadzajg sie gtéwnie do
badania wytrzymatosci na $ciskanie i zginanie (wg norm ISO i ASTM F) [190, 191]
(tab. 1.1). W rzeczywistoSci na cementy dzialajg ciggte obcigzenia dynamiczne,
ktérych skutki kumulujg sie, doprowadzajac do niepowodzen w leczeniu.
Podejmowane sg badania zmeczeniowe cementow, w tym badania zmeczeniowe
niskocyklowe cementu kostnego i zachodzacych w nim proceséw Teologicznych,
szczegOlnie petzania [7-10, 13, 14, 20-26, 28, 29, 39, 42-44, 72, 90, 99, 118, 119, 134,
141, 142, 147, 152, 164, 165, 184-187, 260, 263, 273], a takze badania zmeczeniowe
cementu stomatologicznego, przy wykorzystaniu np. symulatora zucia [114], Od
cementu oczekuje sie, aby zachowywat swoje wiasnosci przez diugi okres. Cementy
polimerowe podlegajg jednak procesom starzenia w organizmie cztowieka wraz
z uptywem czasu, co skutkuje obnizeniem ich wiasnosci wytrzymatoSciowych.
Niekorzystnie na cementy polimerowe oddziatujg réwniez promienie rentgenowskie
podczas przeswietlania pacjentéw [8, 142, 139],
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Tabela 1.1
Podstawowe witasnosci mechaniczne polimerowych cementow
Wiasnosé Cementy kostne Cementy
[147,263] stomatologiczne [174]
Wytrzymatos$¢ na zginanie
Rg(MPa) >50 (jest ok. 80) 60-112
Modut sprezystosci przy
Foinant >1800 3000 - 8300
Eg(MPa) Gest ok. 2500-3500)
Wytrzymatos¢ na $ciskanie
Rc (MPa) >70 Gest ok. 100) 145 - 351
WYMAGANIA STAWIANE CEMENTOM
WEASNOSCI BIOFUNKCJONALNOSC
CEMENTU SZTUCZNEGO STAWU
CHIRURGICZNEGO BIODROWEGO
Sprezystos$¢ zbiezna ze Zdolno$¢ do przenoszenia
sprezystoscig kosci obcigzen

Wysoka wytrzymatos$c Stymulacja przyrostu

. I wF .
zmeczeniowa lub ubytku masy kosci
Odpornos¢ na pekanie / /
Duzy wspotczynnik / Zdolnos¢ do
tlumienia drgan tlumienia drgan
Odpornos¢ na scieranie Wiasciwosci
trybologicznc
Duze
wspoétczynniki tarcia
% Odpornos¢ na

Biotolerancja odczyny alergiczne

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

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

Reakcje alergiczne

Toksycznos¢ .
Stan zapalny na granicy
faz cement-ko$¢
Wysoka temperatura Uszkodzenie termiczne
polimeryzacji tkanek kostnych
Wskazane formowanie cementu
Skurcz polimeryzacyjny pod cisnieniem celem dobrego
1-5% zakotwiczenia go w mikroporach
i mikropeknieciach tkanki kostnej
Mata odporno$é na pekanie
Porowatos¢
1-10% Mata wytrzymatosé

na rozcigganie i zginanie

Mata wytrzymatosé
zmeczeniowa

Mata udamo$é

an

Patologiczna ruchomosé
trzpieni endoprotez
mocowanych w kosci
przy uzyciu cementu

Rys. 1.2. Podstawowe wady cementéw chirurgicznych [8,12]
Fig. 1.2. Basic disadvantages of surgical cements [8,12]

Istotne znaczenie majg badania wiasnosci uzytkowych cementéw w warunkach
symulujgcych ich zachowanie sie w organizmie cztowieka.

Przedmiotem monografii sg polimerowe cementy stosowane w charakterze
biomateriatbw mocujgcych implanty niemodyfikowane oraz modyfikowane, w celu
poprawy ich wiasnosci fizykochemicznych i biologicznych.



2. CEMENTY KOSTNE POLIMEROWE

2.1. Charakterystyczne wiasnosci

Cementy kostne, wprowadzone przez Chamleya do mocowania endoprotez
stawOw, nalezg do najczesciej stosowanych kompozytow polimerowych w ortopedii
i traumatologii. Na Swiecie wytwarzanych jest wiele gatunkéw cementéw kostnych,
ktérych producentami sg 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 nalezg do grupy samopolimeryzujagcych mas akrylowych.
Sa kompozycjami dwusktadnikowymi, sktadajagcymi sie z oddzielnie pakowanych
sktadnikéw - proszkowego (polimeru) i cieklego (monomeru). Skiadnikiem
polimerowym jest zazwyczaj polimetakrylan metylu (PMMA), a w niektdrych
przypadkach kopolimer metakrylanu metylu (MMA) ze styrenem (w cemencie
Simplex-P) lub akrylanem metylu (Palacos). Proszek ma posta¢ regularnych kuleczek
lub nieregularnych czastek o bardziej rozwinietej powierzchni, o $rednicy od utamkow
do kilkuset mikrometrow. Integralng czescig sktadnika proszkowego jest inicjator
procesu polimeryzacji, np. nadtlenek benzoilu w ilosci od 0,5% (Palacos) do 3%
(CMW) - a niekiedy $rodek cieniujgcy do badan radiologicznych w postaci siarczanu
baru (AKZ, Acrybond, CMW) lub dwutlenku cyrkonu (Palacos R, Palamed, Simplex-
RO, Implast), dodawany w ilosci do 15%. Ciektym skiadnikiem monomerowym jest
najczesciej MMA, a niekiedy jego mieszanina z innymi monomerami akrylowymi,
takimi jak metakrylan butylu (Sulfix-6). W skiad ciektego monomeru wchodzi zawsze
‘inhibitor, najcz“eéciej hydrochinon, w ilosci okoto 50-75 ppm i przyspieszacz typu lii-

li_i BW-K
o Gliy™A i.
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rzedowej aminy, najczesciej N,N-dimetylo-p-toluidyny (DMPT), w ilosci od 0,6%
(Palacos) do 2,7% (Simplex-P). Akrylowe cementy kostne, po zmieszaniu obu
sktadnikéw, polimeryzujg wedtug mechanizmu rodnikowego. W trakcie formowania
cementu kostnego zachodzi kolejno wiele proceséw fizycznych i chemicznych,
w wyniku ktorych otrzymuje sie strukture wzajemnie splgtanych fancuchéw
akrylowych [8, 98, 166, 213, 255, 211].

Przyktadowe rodzaje cementéw kostnych oraz ich skiady chemiczne, podawane
przez producentdw, wyszczegd6lniono w tabeli 2.1.

Tabela 2.1
Przyktadowe rodzaje cementdw kostnych [8,147]
Sktad chemiczny
Gatunek Producent
cementu proszek ptyn
CMW1 CMW Laboratories -Polimetakrylan metylu- 88,85%, - metakrylan metylu - 98,215%,

Dentsphy, Wielka - nadtlenek benzoilu - 2,05%, - dwumetylo-para-toluidyna
Brytania - siarczan baru - 9,10% (max)-0,816%,

- alkohol etylowy - 0,945%,
- kwas L-askorbinowy - 0,022%,
- hydrochinon - 15-20 ppm.

Simplex P Howmedica - metakrylan metylu - kopolimer - metakrylan metylu (monomer) —
International Inc., styrenu - 30,0 g, 19,5 ml,
Irlandia - polimetakrylan metylu - 6,0 g, - dwumetylo-para-toluidyna -
- siarczan baru- 4,0 g 0,5 ml,

- hydrochinon, USP- 15¢

Palacos R Heraeus Kulzer - metakrylan metylu - kopolimer - metakrylan metylu (stabilizowany
GmbH, Kulzer Div., akrylanu metylu - 33,80 g, hydrochinonem) - 18,40 g,
Wehrheim/Ts., - nadtlenek benzoilu - 0,20 g, - dwumetylo-para-toluidyna -
Niemcy - tlenek cyrkonu - 6,00 g, 0,40 g,
-chlorofil-0,001 g - chlorofil - 0,0004 g
Biomet Plus Biomet - poli (akrylan metylu, metakrylan - metakrylan metylu - 18,4 g,
Orthopaedics metylu) - 38,3 g, - N.N-dimetylo-p-toluidina - 0,4 g,
Switzerland GmbH - dwutlenek cyrkonu - 5,3 g. - chlorofil VIII,
CH-8953 Dietikon, - nadtlenek benzoilu - 0,4 g - hydrochinon
Szwajcaria
Palacos R Heraeus Kulzer - metakrylan metylu - kopolimer - metakrylan metylu (stabilizowany
z Gentamycyna GmbH, Kulzer Div., akrylanu metylu- 33,80 g, hydrochinonem) - 18,40 g,
Wehrheim/Ts., - nadtlenek benzoilu - 0,20 g, - dwumetylo-para-toluidyna -
Niemcy - tlenek cyrkonu - 6,00 g, 0,40 g,
- chlorofil - 0,008 g, - chlorofil - 0,005 g

- gentamycyna (w postaci
siarczanu) - 0,5 g
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Cement kostny nalezy do grupy biopolimeréw syntetycznych, majgcych kontakt
ciggly z organizmem i mozna go traktowac jako implant. Jak podaje literatura [179],
idealny implant mozna zdefiniowaé jako materiat, ktory charakteryzuje sie takimi
wiasnosciami chemicznymi i dynamicznymi na powierzchniach fazowych, jakie
umozliwiajg realizowanie pozgdanych zmian fizjologicznych, tak jakby wszczep byt
nieobecny.

Kolejne generacje implantéw, w tym polimerowe, mozna podzieli¢ wedtug ich
sposobu oddziatywania z organizmem na implanty: inertne (bioobojetne), bioaktywne,
biodegradowalne, czyli majace zdolnos¢ nietoksycznej degradacji w $rodowisku
fizjologicznym, oraz resorbcyjne, tzn. implanty z materiatdbw o zdolnosciach
umozliwiajacych ich resorpcje przez srodowisko biologiczne (rys. 2.1) [8, 18, 171,
179,219],

Rys. 2.1. Rodzaje i wspo6tzalezno$é réznego typu biopolimerow [8,18,179]
Fig. 2.1. Types and correlation of various biopolymers [8,18,179]

Cement chirurgiczny na bazie PMMA mdgtby kwalifikowaé sie do grupy
biopolimerdw inertnych (bioobojetnych), ale w literaturze [8, 171, 179, 219] zwraca
sie uwage, ze czesto sam polimer jest materiatem inertnym, natomiast zawarte w nim
dodatki w postaci katalizatorow, stabilizatoréw, zmiekczaczy, barwnikéw itp. moga
uczyni¢c go materiatem toksycznym. W cementach kostnych toksyczne witasnosci
wykazuje monomer - metakrylan metylu (MMA) dlatego cement kostny zalicza sie do
grupy materiatow biotolerancyjnych [8, 18, 94, 171, 179, 206, 219, 238].
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Reakcja organizmu na implant ukierunkowana jest na usuniecie go jako ciata
obcego. Jesli nie jest to mozliwe, wystepuje jeden z nastepujacych procesow:

- wchianianie (rozpuszczanie w ptynach fizjologicznych),

- oddzielanie (odczyn zapalny i tendencje do wydalenia),

- otorbienie (otoczenie przez tkanke bliznowatg i torebke tgcznotkankows),

- mozliwos¢ organizacji (wrastanie tkanki facznej w porowate ciatlo obce) [171,
179, 230].

Jak podaje literatura medyczna [59, 184, 222] dotyczaca stosowania cementu
akrylowego, istota powodzenia alloplastyki cementowej w duzym stopniu zalezy od
mechanicznego zazebiania sie wypustek cementu w tozysku kostnym. Histologicznie
nigdy nie stwierdzono bezposredniej integracji tkanki kostnej z cementem. Pomiedzy
nimi wytwarza sie warstwa graniczna w postaci btony tgcznotkankowej zdolnej do
przenoszenia duzych obcigzen.

Trwate zamocowanie endoprotez zalezy od doktadnosci wypetnienia catej wolnej
przestrzeni pomiedzy proteza a tkanka kostng i od penetracji cementu do przestrzeni
istoty gabczastej (endosteum) [222]. Spetnienie tego zadania jest zwigzane zaréwno
z whasnosciami fizycznymi cementu, jak i ze sposobem jego przygotowania do
implantacji oraz z technika implantacji [98, 102, 109, 136, 166, 210, 223, 225].

Do cementu kostnego, bedgcego kompozycjg dwusktadnikowg (sproszkowany
polimer i ptynny monomer), na poszczegdlnych etapach jego przygotowania - od
projektowania az do implantacji - wprowadzane sag rézne dodatki. Mozna je podzieli¢
na nastepujace grupy:

- dodatki wprowadzane na etapie projektowania skiadu chemicznego cementu
kostnego ijego fabrycznej produkciji,

- dodatki wprowadzane do cementu na etapach jego przygotowania i implantacji -
wynikajace z przyjetej techniki operacyjnej,

- zanieczyszczenia wprowadzane do cementu w procesie operacyjnym w sposéb
czesciowo zalezny od chirurga,

- dodatki modyfikujace sktad chemiczny cementéw kostnych - wprowadzane na
etapie ich przygotowania do implantacji w celu poprawy wiasnosci fizycznych
[8,115],

Cement kostny jako kompozyt polimerowy, najczes$ciej na osnowie PMMA,
zawiera w swoim sktadzie chemicznym dodatki spetniajace okreslone funkcje
w procesie polimeryzacji lub modyfikujgce jego wiasnosci. | tak np. zastosowanie
kopolimeru MMA z innymi monomerami w skfadniku proszkowym cementu ma na
celu zwiekszenie jego plastycznosci i udamosci. Do polimeru dodaje sie inicjator
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polimeryzacji oraz napetniacze typu sole lub tlenki metali, np. tlenek tytanu i fosforan
wapnia, umozliwiajgce sterowanie temperaturg polimeryzacji, a takze substancje
stanowigce kontrast rentgenowski. W skiad ciektego sktadnika cementu kostnego
wchodzg, oprécz monomeru, réwniez inne zwigzki chemiczne typu aktywatory
i inhibitory reakcji. Procesowi polimeryzacji towarzyszy wyzwalanie ciepta, wskutek
czego temperatura cementu wzrasta nawet do 96°C po 6 minutach mieszania [81].
Skutkiem tego jest martwica tkanek. Preferowane jest wiec oziebianie protezy podczas
implantacji. Skiadniki cementu kostnego sg sterylizowane tlenkiem etylenu lub
promieniowaniem jonizujgcym (proszek) a takze przez infiltracje (ciecz). Dodatek
matych ilosci ,,radiosubstancji” zmetniajacej moze obniza¢ lepko$¢ [144, 255, 277],
a ma ona duze znaczenie w procesie operacyjnym. Cement mieszany recznie przykleja
sie do rekawiczek. Cement wszczepiany za pomocg aplikatora (pod cisnieniem)
charakteryzuje sie bardzo matg lepkoscia, co jest korzystne dla jego zamocowania
w kosci, ale istnieje niebezpieczenstwo przenikania monomeru do krwioobiegu, takze
wystepowania zatorow [81]. Przy stosowaniu cementu z aplikatora bardzo wazne sg
szybko$¢ zmiany lepkosci w czasie oraz temperatura. Stosowane sg trzy rodzaje
cementow o: niskiej, Sredniej oraz wysokiej lepkosci. Cementy o niskiej lepkosci
charakteryzuja sie dlugg fazg mieszania i krotkg fazg pracy, a cementy o wysokiej
lepkosci - krotkg fazg mieszania i dlugg faza pracy. W literaturze medycznej [255]
mozna spotkac opinie, ze dzieki zastosowaniu cementu o wysokiej lepkosci mozna
uzyska¢ lepsze zamocowanie protezy niz w przypadku cementu o niskiej lepkosci.
Przy wzroscie temperatury otoczenia zmniejsza sie czas polimeryzacji cementu, co
powoduje, ze cement nalezy implantowa¢ w krétszym czasie [153, 255],

W drugiej grupie domieszek w cementach kostnych szczeg6lng role odgrywaja
antybiotyki. Kompozycje takie stosuje sie rutynowo w zabiegach rewizyjnych
endoprotezoplastyk. Poniewaz skuteczno$¢ oddziatywania na flore bakteryjng
antybiotykéw w fabrycznie produkowanych cementach jest coraz mniejsza, wiec
chirurg podczas zabiegu operacyjnego niejednokrotnie sam przygotowuje mieszanki
cement - antybiotyk. Jako dodatki do cementu stosowane sa domieszki antybiotykéw
nowych generacji o szerokim spektrum dziatania. Uzywane odmiany cementu
z dodatkiem antybiotykdw moga rozni¢ sie wiasnosciami fizycznymi [53, 103, 251,
255], Cement kostny jest wrazliwy na wilgo¢ - absorbuje on wode w procesie
podobnym do dyfuzji. Wilgotny cement ma okoto 3% nizszg wytrzymato$¢ niz suchy
[154], Dodanie zatem antybiotyku rozpuszczonego w wodzie destylowanej moze
spowodowac niekorzystny efekt obnizenia wytrzymatosci cementu. Sugeruje sie zatem
domieszkowanie cementu antybiotykiem w postaci krystalicznej [255].
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Sposrod  zanieczyszczen wprowadzanych do cementu w czasie zabiegu
operacyjnego nalezy uwzglednié te, ktére sg czeSciowo zalezne od chirurga, a naleza
do nich domieszka krwi i szczatki tkanki kostnej. Jak donoszg autorzy prac [154, 159,
223, 255], zanieczyszczenia krwi w cemencie powodujg obnizenie jego wiasnosci
wytrzymatoSciowych, a w badanych prébkach wystepujg rozwarstwienia. Efekt ten
moze byé w znacznym stopniu wyeliminowany, jesli cement bedzie implantowany
odpowiednio wczesnie i pod cisnieniem.

Podejmowane sg réwniez proby poprawy wilasnosci fizycznych cementéw
akrylowych przez wprowadzenie modyfikujacych domieszek do fabrycznie
przygotowanych proporcji sktadnikéw [8, 166, 171, 223, 261].

Przy omawianiu dodatkéw wprowadzanych do cementu na etapie jego
przygotowania nalezy podkresli¢ role sposobu jego mieszania. Doktadne wymieszanie
sktadnikbw ma wplyw na roéwnomierne rozprowadzenie czastek domieszek
w osnowie, co istotnie rzutuje na witasnosci fizyczne cementu. Podczas mieszania
recznego cementu mozna wprowadzi¢ znaczne ilosci powietrza, czego efektem jest
jego porowatos¢. Pory te, jak rowniez pory powstate na skutek odparowania wewnatrz
masy pewnych ilosci monomeru [255, 277], mogg oddziatywa¢ jak koncentratory
naprezen, obnizajgc odpornos$¢ cementu na pekanie [59], W pracy [277] autorzy
podajg, ze wirowanie cementu kostnego przed wprowadzeniem do kosci zmniejsza
jego porowato$¢ i zwieksza wytrzymato$¢ na zginanie o 24%, a wytrzymatosc
zmeczeniowg az 0 136%. Utrzymywanie zwiekszonego cisnienia podczas implantacji
cementu zapewnia lepszg penetracje kosci przez cement i przez to poprawia jako$é
granicy miedzyfazowej kos¢-cement, a takze zwieksza wytrzymato$¢ zmeczeniowq
cementu [255].

Historycznie rozwdj technik cementowania nastepowat przez trzy generacje.

Pierwsza generacja cementowania, stosowana w latach 80. ubiegtego wieku,
obejmowata mieszanie cementu w miskach oraz minimalne przygotowanie kanatu
kosci. Kanat kosci byt przeptukiwany i odsysany przed tzw. palcowg aplikacjg
cementu. Do kanatu wprowadzano proteze. Przez zastosowanie pozniej cisnieniowej
metody wprowadzania cementu stopniowo redukowano jego porowato$¢, zwiekszano
przez to trwato$¢ zmeczeniowg oraz zwiekszano osteointegracje cementu z koscig,
poprawiajac jakos¢ warstwy cementowe;j.

W drugiej generacji cementowania cata ko$¢ gabczasta w poblizu dystalnej czesci
byla usuwana i uzywano tzw. ogranicznika cementu. Stosowano pulsacyjne
przeplukiwanie i osuszanie tamponami kanatu kosci udowej, aby wprowadzi¢ cement
przy uzyciu pistoletu. Proteza byta wstawiana i pozycjonowana manualnie.
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W technice cementowania trzeciej generacji cement jest przygotowywany przez
prozniowe mieszanie (odsrodkowe), ktére redukuje jego porowato$¢. Kanat kosci
udowej jest przeptukiwany pulsacyjnie i wypetniany gazikami nasgczonymi
adrenaling. Proteza jest wszczepiana przy uzyciu ogranicznikéw: dystalnego
i proksymalnego w celu zapewnienia uzyskania roéwnej warstwy cementowej.
Zastosowanie metody cisnieniowej i oczyszczania kosci z usunieciem szpiku
powoduje, niestety, ryzyko zatorowosci ptucnej, zwiekszone u pacjentéw
z podwyzszong osteoporozg oraz w przypadkach pekniecia szyjki kosci udowej [255],
Jak donosza autorzy pracy [255], w celu wyeliminowania niepozadanych skutkéw
ubocznych cementowania endoprotez rozwijane sg badania w obszarze modyfikacji
cementu kostnego nanoczastkami.

2.2. Mechanizm tgczenia z podtozem kostnym

Proces niszczenia sztucznego stawu zwigzany jest m.in. z wilasnosciami
fizykochemicznymi wszystkich jego komponentéw. Obluzowanie i w konsekwencji
niestabilno$¢ ruchowa elementéw endoprotezy jest efektem zniszczenia warstwy
granicznej endoproteza (cement) - koS¢ o strukturze uksztattowanej w procesie
biologicznego tworzenia tkanki kostnej [8, 168, 169, 199, 222], W endoprotezo-
plastyce cementowej wiasnie cement kostny jest komponentem wywierajgcym
szczegolny wpltyw na trwatlo$¢ polaczen proteza-cement oraz cement-kosc.
W literaturze [2, 3, 65, 258-260] stawiane sg hipotezy, ze aseptyczne obluzowanie
udowych komponentéw catkowitych endoprotez biodra jest poprzedzone
zniszczeniem cementu. Hipotezy te bazujg na badaniach klinicznych przypadkéw,
ktorym towarzyszy utrata wigzania i zniszczenie cementu.

Badania realizowane sg w celu uzyskania informacji, czy wytrzymato$¢ granicy
miedzyfazowej cement-ko$¢ moze zaleze¢ od lepkosci stosowanego cementu. W pracy
[184] w tym celu przeprowadzono proby mechanicznego rozciggania probek
potgczenia cement-ko$¢ pobranych z kosci udowej dla cementu o niskiej lepkosci
(Osteopal) i standardowej (Simplex P). Prébki potgczenia cement-kos¢ wykonane
z cementu o standardowej lepkosci byly o 21% bardziej wytrzymate niz probki
wykonane z cementu o niskiej lepkosci. Catkowita energia do zniszczenia byta 0 35%
wyzsza dla prébek z cementu o lepkosci standardowej. Wielko$¢ obszaru strefy
wzajemnego dopasowania byta wieksza o 15% dla cementu o lepkosci standardowej.
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W pracy [184] analizowano réwniez rodzaje zniszczen granicy miedzyfazowej
cement-ko$¢, ktore przedstawiono na rys. 2.2. Na rys. 2.3 pokazano czestotliwos¢
wystepowania poszczeg6lnych rodzajoéw zniszczen w zaleznosci od lepkosci cementu.
Nie stwierdzono wystepowania zniszczen rodzajéw trzeciego i pigtego. Wiekszosé
probek ulegata zniszczeniu wedilug typu drugiego. W tym przypadku pekniecia
przechodzity przez cement i ko$¢. Pierwszy rodzaj zniszczen, gdzie fragmenty kosci
pozostawatly w cemencie, byt drugim w kolejnosci pod wzgledem czestosSci wystgpien.

Stwierdzono, ze probki, w ktorych pekniecie przechodzito przez cement miaty
0 105% wieksza wytrzymatos¢ i wymagaly wiekszej energii do zniszczenia o 106%
w stosunku do prdbek, ktore nie pekaty na wskro$ cementu. Dodatkowo miaty one
glebsza strefe wzajemnego dopasowania. Wykazano, ze zastosowanie cementu
o standardowej lepkosci pozwala uzyskaé wiekszag wytrzymato$¢ granicy
miedzyfazowej cement-ko$¢ w pordwnaniu z cementem niskolepkim. Zniszczenie
granicy cement-kos¢ jest uwazane za gidwny mechanizm obluzowania trzpieni.
Zmniejszenie 0 21% wytrzymatosci tego potaczenia dato gorsze wyniki kliniczne. Nie
jest mozliwe stosowanie cementu o niskiej lepkosci, gdy wystepuja nieidealne warunki
cementowania (nadmierne krwawienie, niewtasciwe wymieszanie cementu,
niedostateczne przygotowanie kanatu kostnego) [7, 142, 184].

Potaczenie TypO Typ 1 Typ 2 Typ 3 Typ 4 Typ 5

Rys. 2.2. Rodzaje zniszczen granicy miedzyfazowej cement-ko$¢ w prébie rozciagania [7, 142, 184]
Fig. 2.2. Types of damages of the boundary between bone and cement in a test of stretch [7, 142, 184]
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Typ Lepkos$¢ Lepkosé
zniszczenia Kos$¢é-Oement standardowa niska
11 16
45 34

Rys. 2.3. Czesto$¢ wystepujacych rodzajow zniszczen w zaleznosci od rodzaju cementu kostnego
[7, 142, 184]

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

2.3. Reakcje biologiczne w $rodowisku tkanek

Gtownym problemem endoprotezoplastyki jest mechanizm przenoszenia
obcigzenia w pofagczeniu stawowym. Po implantacji endoprotezy zmianie ulega
przestrzenny uktad obcigzen [8, 80]. W zwigzku z tym odmienny od naturalnego jest
rozktad naprezen w kosci udowej oraz miednicy. Rozktad naprezern w komponentach
sztucznego stawu zalezy zaréwno od cech geometrycznych endoprotezy, jak i od
rodzaju i wiasnosci materiatu, z ktorego jest ona wykonana. Trzpied wykonany
z metalu, jako duzo sztywniejszy niz ko$é¢, redukuje naprezenia w kosci podczas
normalnej aktywnosci pacjenta. Efekt ten nazywany jest ekranowaniem naprezen [71,
75, 102, 110, 132]. Zjawisko ekranowania naprezen ma negatywne konsekwencje,
wymuszajgc adaptowanie sie kosci do nowych warunkéw. Objawia sie to
remodelingiem kosci, zwigzanym z redukcjg gestosci kosci i grubosci kory kostnej
w obszarach odprezonych, zwykle w proksymalnej czesci kosci udowej, podczas gdy
inne obszary, jak np. okolice trzpienia, moga stawac sie polami koncentracji naprezen
[65, 71], Badania modelowe [57] wykazuja wptyw usztywnienia kosci w czesci
podkretarzowej na rozktad naprezen po wszczepieniu endoprotezy. Badania
i obserwacje kliniczne [120, 274] po implantacji roznych rodzajéw endoprotez
potwierdzajg miejscowe przyrosty grubosci warstwy korowej trzonu w sasiedztwie
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trzpienia protezy lub tez zmniejszenie grubosci pierwotnej warstwy korowej
w zaleznosci od tego, czy dany obszar kosci jest przecigzony czy niedocigzony.
W efekcie zjawiska te moga prowadzi¢ do obluzowania [120, 243, 274], a nawet
ztamania trzonu kosci udowej [177].

Znaczny wplyw na niebezpieczeristwo obluzowania endoprotezy na granicy
miedzyfazowej trzpien-cement lub kosé-cement oraz pekniecia cementu ma grubosé
warstwy cementowej, przylegajacej do trzpienia. Jak podaje literatura [87], wyniki
obserwacji radiologicznych pacjentow w dtugim okresie od zabiegu wykazaty, ze
najbardziej stabilne zakotwiczenie trzpienia endoprotezy w kosci udowej uzyskuje sie
przy grubosci warstwy cementowej od 2 do 5 mm w obszarze proksymalnym kosci.

Obserwacje kliniczne [120, 148, 151] dowodza, ze implantacja endoprotezy
wywotuje lokalne zmiany demineralizacyjne, ktorych morfologicznym objawem jest
stopniowy zanik tkanki kostnej. Przyczyng tych zmian jest odmienny od naturalnego
rozktad naprezen w kosci. Rozklad naprezen w komponentach sztucznego stawu
biodrowego, z uwzglednieniem kosci udowej, w poréwnaniu do rozktadu naprezen
w kosci udowej bez endoprotezy badano w pracy [149]. Analizowano przestrzenne
modele numeryczne kosci udowej prawidtowej oraz kosci udowej po implantacji
trzpieni typu Weller, Centrament i Parhofer-Ménch. W wyniku badain symulacyjnych
stwierdzono, ze implantacja 3 ré6znych komponentéw udowych endoprotez prowadzi
do odcigzenia kosci wzdtuz trzpienia i redystrybucji naprezen we wszystkich strefach
Gruena. Trzpienie, ktore sg elementami o najwiekszej sztywnosci w badanych
uktadach biomechanicznych: trzpien-cement-ko$¢ korowa lub trzpien-ko$¢ korowa,
przejmujg obcigzenie przenoszone w prawidlowym stawie przez koS¢ korowa.
W uktadach z cementem elementem o najmniejszej sztywnosci jest wiasnie cement
kostny na osnowie PMMA.

Relacje pomiedzy rozkiadem naprezen w otoczeniu komponentdw endoprotezy
i stanem tkanki kostnej badano w pracach [82, 83, 148, 150, 151, 197, 198, 202]. Stan
tkanki kostnej oceniano za pomoca badan densytometrycznych, wykonywanych po
zabiegu chirurgicznym. W celu okreslenia rozktadu naprezen w kosci udowej
i miednicy stosowano metode elementéw skoriczonych. Przyktadowo, w pracy [148]
metoda densytometryczng badano zmiany mineralne w kosci udowej po implantacji 51
endoprotez cementowych z koinierzem typu Weller i 51 bezkotnierzowych typu
Centrament oraz 53 bezcementowe z kolnierzem typu Parchofer-Ménch. Po
18 miesigcach od badania wyjsciowego stwierdzono u wszystkich chorych obnizenie
zawartosci  wapnia (BMC) i jego gestosci mineralnej (BMD) w kazdej
z analizowanych stref Gruena kosci udowej.



27

W pracy [197] wykazano, ze wartosci wzglednych zmian S$rednich naprezen,
wyznaczone dla poszczegdlnych stref De Lee i Chamleya w czesci panewkowej
modelu numerycznego sztucznego stawu biodrowego majg wpltyw na wiasnosci
materiatowe tkanki kostnej. Wraz ze wzrostem gestosci kosci ro$nie miedzy innymi jej
modut Younga, umozliwiajagc przenoszenie stopniowo zwiekszajagcych sie obcigzen.
Na podstawie wynikéw badan stwierdzono, ze po poczatkowym okresie zaniku tkanki
kostnej nastepuje stymulowany polem naprezehd jej przyrost az do osiggniecia
stabilizacji po okresie 12 miesiecy. Autorzy prac [45, 112, 113, 197, 203, 215]
podkreslajg, ze tkanka kostna wykazuje zdolno$ci adaptacyjne, dostosowujac swe
wiasnosci mechaniczne do nowych warunkéw, powstatych w wyniku implantacji
endoprotezy.

Przyczyng powstawania niekorzystnego dla kosci rozktadu naprezen
w komponentach sztucznego stawu, w przypadku cementowej endoprotezoplastyki, sg
wiasnosci metalu i cementu kostnego. Metal, z ktérego wykonuje sie miedzy innymi
trzpienie endoprotez do kotwiczenia przy uzyciu cementu, nie dopasowuje sie do
biologiczno-sprezystych wiasnosci kosci, gdyz charakteryzuje sie zbyt wysokim
modutem sprezystosci [65, 252, 254]. Zmniejszenie modutu sprezystosci trzpienia
obniza w nim naprezenia, a zwieksza je w proksymalnej czesci masy cementowej,
ktora przenosi obcigzenia do otaczajgcej kosci. Zdaniem lekarzy przenoszenie
obcigzen do kosci jest pozadane, poniewaz zapewnia fizjologiczng stymulacje masy
kosci i zapobiega osteoporozie [65]. W pewnych przypadkach wysoki modut
sprezystosci trzpienia uwazany jest tez za korzystny, poniewaz moze on redukowac
naprezenia w cemencie w obszarze proksymalnej czesci kosci udowej. Jednakze ko$¢
bedzie wéwczas niedostatecznie obcigzona, a to moze prowadzié¢ do jej zaniku [65,
122]. W efekcie moze to by¢ przyczyng mikroruch6w trzpienia endoprotezy,
prowadzacych do obluzowania.

Przy przenoszeniu obcigzen z trzpienia endoprotezy do kosci duze znaczenie maja
wiasnosci sprezyste cementu. Modut Younga cementu kostnego jest kilkakrotnie
nizszy niz modut kosci korowej [54, 65, 153, 171] (rys. 2.4) [65], Po polimeryzacji
cement kostny z polimetakrylanu metylu jest twardym, kruchym materiatem.
W obszarze naprezen S$ciskajgcych ma on korzystne cechy ze wzgledu na bio-
funkcjonalno$¢ sztucznego stawu biodrowego. Niekorzystne cechy natomiast
wykazuje w obszarze naprezen rozciggajacych (niskie warto$ci wytrzymatosci na
rozcigganie). Wytrzymatos¢ na Sciskanie stosowanych powszechnie w praktyce
klinicznej cementow do mocowania endoprotez waha sie w granicach od 60 do
100 MPa, wytrzymatos$¢ na zginanie od 50 do 70 MPa, podczas gdy wytrzymato$¢ na
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rozcigganie osigga co najwyzej wartosci okoto 30 MPa [4-8, 32, 46, 263],
Oddziatywanie naprezehn rozciggajagcych zaznacza sie szczegblnie w ostonie
cementowej w proksymalnym obszarze uktadu ko$¢-cement-proteza [8, 46, 48, 65,
104, 153].

Cement kostny charakteryzuje sie niskg udamoscig. Przyktadowo, dla cementu
Palacos R wyznaczona w pracy [155] udamos$¢ wynosi a, = 4,05 kJ/m2. Z tego
powodu wykazuje on sktonnos$¢ do stochastycznego pekania pod wptywem
niewielkich obcigzen dynamicznych. W literaturze [65, 87, 222] zwraca sie uwage na
sktonnos$¢ do fragmentacji i wykruszania sie cementu podczas uzytkowania
sztucznego stawu biodrowego. Z tego powodu w konstrukcjach endoprotez eliminuje
sie ostre krawedzie.

Rys. 2.4. Wartosci modutu sprezystosci E komponentéw sztucznego stawu biodrowego (szare pola
wskazujg zakres E dla kazdego materiatu) [8, 65]

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

Obserwowang patologiczng ruchomos$¢ wcementowanych w jame szpikowg
trzpieni endoprotez wyjasnia sie niskg wytrzymatoscig zmeczeniowa cementu, jego
matg odpornoscig na pekanie - niskim krytycznym wspétczynnikiem odpornosci na
pekanie (Kic< 2 MPa m12 [8, 18, 46, 85, 97, 99, 119, 155, 156], W pracach [85, 187]
wykazano, ze pekniecia w cemencie sg inicjowane na pustkach, ktdre oddziatujg jak
koncentratory naprezen, szczeg6lnie na granicy miedzyfazowej cement-trzpien.
Przyczyng powstawania pustek na granicach miedzyfazowych cement-trzpien
i cement-kos$¢ jest zjawisko skurczu cementu podczas polimeryzacji. Jak podaje
literatura [59], skurcz cementu wystepuje, gdy gesto§¢ monomeru wzrasta podczas
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polimeryzacji z 0,943 kg/m3do 1,28 kg/m3, powodujagc 35% zmniejszenie objetosci.
Poniewaz tylko 30% monomeru jest dodawana do proszku, wiec catkowity skurcz jest
rzedu 5%. Wystepuja réwniez termiczne zmiany objetosci spowodowane cieptem
polimeryzacji. Rozszerzalno$¢ recznie mieszanego i odlanego cementu wynosi
0,47x10'4K. To daje zmiane objetosci w przyblizeniu 0,2% dla zmiany temperatury
40°C (313,15 K), tj. z 77°C (310,15 K) do 37°C (350,15 K) podczas ochtadzania
warstwy cementu do temperatury ciata. Pecherze powietrzne w cemencie réwniez
rozszerzajg sie cieplnie, ale poniewaz cement ograniczony jest z jednej strony
implantem, a z drugiej kos$cig, wiec zmiana objetosci cementu z powodu kompresji
gazu jest mata. Zatem porowato$¢ na granicy faz jest powodowana przede wszystkim
przez skurcz [8, 59].

Na stykach uktadu trzpien endoprotezy-cement-ko$¢ wystepujg mikroruchy,
w wyniku ktorych powstajg czastki mikrowykruszonego cementu. Tworzace sie
okruchy cementu moga powodowac osteolize kosSci, a takze zuzycie panewek
polietylenowych. Jezeli powstate na skutek wykruszania sie lub erozji czastki cementu
znajdg sie pomiedzy powierzchniami ciernymi stawu, to moze nastgpi¢ jego
drastyczne zuzycie [29, 124, 132, 163, 166].

Od cementu kostnego, jak od wszystkich implantow oczekuje sie, aby zachowywat
swoje wiasnosci przez diugi czas. Na podstawie badan przeprowadzonych w pracy
[153] stwierdzono, ze po poczatkowym wzroscie wytrzymatosSci cementu w czasie od
7 do 14 dni od wymieszania nastepuje tendencja spadku jego wytrzymatosci o okoto
5-10% po dwaoch latach (rys. 2.5) [46, 153].

Predko$¢ odksztatcenia = 0.003 s'1

Czas t(h)

Rys. 2.5. Zaleznos¢ wytrzymato$ci na Sciskanie cementu kostnego od czasu [8,46, 153]
Fig. 2.5. Compression strength versus time dependence for bone cement [8,46, 153]
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Istotng, niekorzystng cechg cementu jest jego sktonno$¢ do ulegania degradaciji,

polegajaca na utracie pierwotnych wiasciwosci wraz z uptywem czasu w warunkach
oddziatywania $rodowiska organizmu [8, 12, 46, 76, 139, 144, 154, 171, 222, 277].
Dla cementu chirurgicznego, przeznaczonego do mocowania endoprotez stawow
istotne sg jego charakterystyki mechaniczne, szczeg6lnie wyznaczone w warunkach
zmiennych obciazen. Srodowisko organizmu wplywa na te charakterystyki w rézny
sposéb od chwili implantacji cementu az po jego wieloletni okres uzytkowania. Do
wazniejszych czynnikéw zwigzanych ze $rodowiskiem organizmu, ktdre wywierajg
niekorzystny wptyw na takie charakterystyki mechaniczne jak: podstawowe wiasnosci
wytrzymatosciowe, wytrzymato$é zmeczeniowa, odpornos$é na pekanie, odporno$é na
petzanie, naleza: zanieczyszczenia cementu krwig i szczgtkami tkanki kostnej,
czynniki zwiazane z technika zabiegu operacyjnego, jak niewtasciwe techniki
mieszania i ugniatania, spdznione wprowadzenie cementu do kosci, domieszka
antybiotykéw i dodatek $rodka cieniujacego, podwyzszona temperatura organizmu,
oddziatywanie ptynéw fizjologicznych (wilgoé, procesy starzenia). Istotny wptyw na
charakterystyki mechaniczne cementu ma diugi czas jego przebywania w $srodowisku
organizmu [8, 153, 154, 241, 245, 277].
Wilgotno$¢ cementu w Srodowisku organizmu wigze sie ze zdolnoscig chtoniecia
wody przez tworzywo. Cement, przebywajgc w organizmie, narazony jest na
oddziatywanie ptynéw ustrojowych, ktére penetrujg w gigb materiatu. Dlatego
zdolnos¢ chioniecia wody uznawana jest za jedno z kryteridw obojetnosci biologicznej
tworzywa. Wiasnos¢ ta jest SciSle zwigzana z nasileniem odczynu tkanek oraz
z trwaloScig tworzywa w organizmie. Hydrofilnos$¢ PMMA zwieksza sie
z niejednorodnoscig struktury wewnetrznej [144], W pracy [144] stwierdzono, ze
w przypadku cementow Palacos K i Palacos R zawartos¢ napetniacza spowodowata
okoto 70% wzrost chtonnosci wody oraz 20% spadek twardosci i udamosci. Przyczyng
tego bylo prawdopodobnie ostabienie oddziatywan miedzyczasteczkowych
i rozluznienie struktury polimeru. Spadek zawartosci monomeru w implantowanym
tworzywie wynika nie tylko z jego powolnej polimeryzacji, lecz jest takze skutkiem
wyptukiwania dyfundujacej czeSci monomeru przez piyny tkankowe. Poniewaz
wyptukiwanie monomeru zachodzi na granicy faz, wiec poza dziataniem toksycznym
na tkanki, zwieksza ono takze porowato$¢ implantowanego cementu. Oprocz
monomeru wyptukiwaniu ulega takze napetniacz. Porowatos¢ cementu kostnego ma
za$ szczegdlnie ujemny wplyw na wytrzymato$¢ mechaniczng [8, 144],

Reasumujac, mozna stwierdzi¢, ze nawet przy cigglym doskonaleniu techniki
przygotowania i implantacji cementu na jego charakterystyki fizykochemiczne
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i mechaniczne negatywnie beda oddziatywac takie czynniki, jak: wilgo¢, podwyzszona
temperatura i czas przebywania w $rodowisku organizmu.

Cement kostny, jako materiat lepkosprezysty, cechuje sie zmiennoscig swych
charakterystyk mechanicznych w czasie oddziatywania obcigzen [8, 89, 165, 260,
273]. Cement akrylowy, stosowany do kotwiczenia endoprotez catkowitych biodra,
petza w warunkach dynamicznego i statycznego obcigzenia. W wyniku tego nastepuje
osiadanie trzpienia endoprotezy oraz zmniejszenie skiadowych naprezenia
w cemencie. To osiadanie protezy jest uzaleznione rowniez od tarcia na granicy
miedzyfazowej, a wiec w duzym stopniu od chropowato$ci powierzchni protezy
i struktury cementu [70, 74, 96, 97, 165, 260].

Biorgc pod uwage wszystkie czynniki majace wplyw na trwato$¢ potagczenia
w cementowej endoprotezoplastyce, nalezy stwierdzi¢, ze cement na osnowie poli-
metakrylanu metylu (PMMA) jest komponentem sztucznego stawu, charaktery-
zujagcym sie najmniejszg sztywnoscig i wytrzymatoscig. Jest zatem najstabszym
ogniwem w uktladzie endoproteza-cement-kos¢. W warunkach aktywnos$ci ruchowej
pacjenta cement podlega oddziatywaniu obcigzen cyklicznych, generujacych
naprezenia $ciskajace, rozciggajace i $cinajgce. Wazne wiec jest, aby naprezenia
w cemencie podczas eksploatacji sztucznego stawu w organizmie cztowieka nie
przekraczaty wartosci naprezen niszczacych [8, 15, 65].

2.4. Zdolno$¢ cementu do ttumienia drganh

W wielu przypadkach cztowiek przebywa pod dziataniem wibracji i jego ciato
narazone jest na drgania, ktére wywierajg na nie szkodliwy wptyw [63]. Szczegdlnie
eksploatowany w narzedziu ruchu cztowieka jest staw biodrowy, ktéry przystosowany
jest do przenoszenia stosunkowo duzych obcigzeh statycznych i dynamicznych [73],
Zastgpienie w nim czesci naturalnych komponentéw sztucznymi, wykonanymi
np. ze stopow metali, ceramiki czy polimeréw, wprowadza zaburzenia w uktadzie
nosnym i procesach biologicznych [47, 63, 171, 193, 240], Aby poréwnac¢ witasnosci
thumigce komponentow sztucznego stawu z wiasnosciami thumigcymi  kosci,
przeprowadzono badania tlumienia drgan na prébkach z kos$ci, cementu oraz
polietylenu. W tym celu w pracach [8, 193, 240] dokonano préby adaptacji techniki
DMTA (Dynamie Mechanical Thermal Analysis), stosowanej do badania witasnosci
ttumigcych, niemetalowych tworzyw. Pomiary przeprowadzono w Instytucie
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Przemystu Tworzyw i Farb w Gliwicach, przy wykorzystaniu aparatury PL-DMTA
Mk 1l firmy Polymer Laboratories, na prébkach przygotowanych ze zdrowej
wieprzowej kosci korowej i ggbczastej, cementu CMW1 oraz polietylenu pobranego
z rzeczywistej panewki endoprotezy. Badania prowadzono w temperaturze 36,6°C
(309,75 K) przy rozcigganiu, sciskaniu i zginaniu. Zakres czestotliwosci odksztatcen
o0 sinusoidalnie zmiennym przebiegu ustalono w granicach od 0,03 do 30 Hz, gdyz
z punktu widzenia wptywu na cztowieka obcigzen udarowych i wibracji przedziat
niskich czestotliwosci uznaje sie za najwazniejszy [63, 193, 240]. Wyznaczono
wartosci tangensa katoéw strat, reprezentujgce zdolnosci tlumigce poszczegélnych
tworzyw [90, 207, 212], Wartosci tangensa katéw strat dla cementu CMW1
poréwnywalne sg z odpowiednimi wartosciami dla cementéw Palacos R, Simplex P,
Zimmer LVC, Zimmer Regular, Osteobond oraz CMW 3, wyznaczonymi w pracy [90]
przy uzyciu aparatury DMTA, w temperaturze 25°C (298,15 K) i przy czestotliwosci
5Hz. Wyniki pomiaréw tangensa katéw strat stanowily podstawe do wyznaczenia
zaleznosci logarytmicznego dekrementu tlumienia drgan (w polskojezycznym
brzmieniu powinno by¢ ,,dekrementu drgann”) badanych tworzyw od czestotliwosci
(rys. 2.6) [8, 193],

W przyjetym zakresie czestotliwosci zdolnosci ttumigce badanych materiatow,
tzn. kosci korowej, gabczastej, cementu oraz polietylenu, sg do siebie zblizone i sg
zarazem wyzsze ok. 100-200-krotnie od zdolnosci tlumiagcych stopéw tytanu i stali
nierdzewnej, stosowanych na trzpienie, a takze na zewnetrzne panewki w endo-
protezach stawu biodrowego [8, 193, 212].

Wyniki przeprowadzonych badaf pozwalajg wnioskowaé, ze wprowadzenie
pomiedzy ko$¢ i metalowy trzpien endoprotezy warstwy cementu na bazie
polimetakrylanu metylu lub innego materiatlu o podobnych do kosci wiasnosciach
thumigcych, korzystniejszych niz w przypadku metalu, moze tagodzi¢ przecigzenia
statyczne i dynamiczne oraz tylko w pewnym stopniu amortyzowac drgania [8]. Nie
zabezpiecza bowiem dostatecznie kosci przed przenoszeniem obcigzeA dynamicznych.
Zdolnos¢ thumienia drgan majg ptyny o duzej lepkosci [207]. Ptynem spetniajagcym to
zadanie w naturalnym stawie jest maz stawowa, dostosowujgca swg lepko$¢ do zmiany
obcigzenia [218, 232, 266-268], Przy wykorzystaniu endoprotez o powszechnie
stosowanych rozwigzaniach konstrukcyjnych, sztuczny staw biodrowy pozbawiony
jest funkcjonalnego odpowiednika chrzastki i mazi stawowej. Wprowadzenie miedzy
gtowe endoprotezy a ko$¢ miednicy polietylenowej panewki, mocowanej za pomocg
cementu, réwniez nie rozwigzuje problemu tlumienia drgan, co sprawia, ze kazdy krok
dla cztowieka ze sztucznym stawem biodrowym jest urazem. Wiasnosci tlumigce
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polietylenu, a takze cementu akrylowego zblizone do witasnosci kosci sg niewystar-
czajace do przejecia funkcji chrzastki i mazi stawowej [73, 218, 240, 266]. Obcigzenia
dynamiczne przenoszone sg przez komponenty sztucznego stawu na kosci.

Niedostateczne tlumienie drgan w sztucznym stawie moze przyspieszaé procesy
obluzowania oraz zuzycia wszystkich jego komponentow [11, 193, 250], W celu
zapewnienia oczekiwanej biofunkcjonalnosci sztucznego stawu biodrowego, a tym
samym zwiekszenia jego trwatosci, nalezatloby wprowadzi¢ do niego element
z materialu o znacznie wiekszej zdolnosci ttumienia drgan niz dotad stosowane
materiaty, tak aby obcigzenia dynamiczne nie byly przenoszone z peing
intensywnoscia przez elementy sztucznego stawu na kos¢ [8, 11, 250].

Zginanie

- Kos¢ korowa
-Koé¢ gabczasta
-Cement CMW1
-PE-Panewka

Czestotliwos$¢ (Hz)

Czestotliwo$¢ (Hz)

Czestotliwos¢ (Hz)

Rys. 2.6. Wartosci logarytmicznego dekrementu ttumienia drgan w funkcji czestotliwosci dla nieme-
talowych komponentéw sztucznego stawu biodrowego [8,193]

Fig. 2.6. Values of logarithmic damping decrement in the function of frequency for non-metallic
components of artificial hip joint [8,193]



34

2.5. Modyfikacje sktadu chemicznego cementow

Kierunki poprawy wiasnosci uzytkowych cementéw kostnych obejmujg w swym
zakresie zmiang ich wihasnosci fizykochemicznych i mechanicznych przez chemiczng
i fizyczna modyfikacje [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 sg cementy ze zmniejszonym, niz w standar-
dowych cementach, udziatem procentowym monomeru metakrylanu metylu (MMA).
Podejmowane sg rowniez proby jego zamiany na polimetakrylan etylu. Tg droga
uzyskano na przyktad nizszg temperature utwardzania opracowanego cementu
Boneloc [238] w poréwnaniu do temperatury utwardzania cementu Palacos, ale
kosztem obnizonych wiasnosci wytrzymatosciowych. Na Swiecie i w kraju byty i sg
prowadzone badania nad opracowaniem nowego cementu, niebedgcego kompozytem
polimerowym, jak np. cement fosforanowy [58] czy wapniowo-fosforanowy [272], Ze
wzgledu na niskie wiasnosci wytrzymatoSciowe cementy takie mogg by¢ jednak
stosowane gtdwnie do wzmocnienia kotwiczenia implantéw lub uzupetniania ubytkéw
kostnych [8].

Najczesciej podejmowane sg préby poprawy wiasnosci wytrzymatosciowych
polimerowego cementu kostnego przez wprowadzanie do niego domieszek
niepodlegajacych polimeryzaciji, takich jak: wiékna weglowe, poliuretanowe i stalowe
lub proszek apatytowy i tworzywo szklano-ceramiczne (witroceram) [8, 46, 170, 182,
222, 261, 276], Przyktadowo, w pracy [248] uzyskano wzrost odpornosci na pekanie
i wytrzymatosci zmeczeniowej cementu na osnowie PMMA (Zimmer) przez dodanie
do niego widkien tytanowych. Dodatek wiékien weglowych do skfadu podstawowego
cementu kostnego powodowat przedtuzenie czasu polimeryzacji do prawie godziny
i z tego powodu cement taki nie znalazt zastosowania klinicznego. Autorzy pracy
[261] donosza o pomys$inych wynikach klinicznych stosowania do wypetniania
ubytkéw po resekcji ztosliwych guzéw kosci oraz w alloplastyce stawéw biodrowych
cementu na bazie PMMA domieszkowanego réwnoczesnie widknami weglowymi
i proszkiem apatytowym.

Resztki cementu kostnego pozostawione w tkankach miekkich lub wokot protezy
wywotlujg odczyny z wytworzeniem ziarniny, ktéra fatwo ulega uwapnieniu, co
prowadzi do ograniczenia ruchomosci protezowanego stawu [171]. Ma to szczegdlne
znaczenie w zabiegach rewizyjnych, kiedy po usunieciu protezy mozliwe jest ponadto
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powstawanie miejscowego odczynu zapalnego. Z tych powodéw w celu poprawy
aseptyki zabiegu stosuje sie cementy zmieszane z antybiotykiem [53, 103, 189, 251].

KIERUNKI POPRAWY WEASNOSCI UZYTKOWYCH
CEMENTOW KOSTNYCH

Rys. 2.7. Kierunki poprawy wiasnosci uzytkowych cementéw kostnych [8,12]
Fig. 2.7. Ways of improvements of bone cements properties [8,12]

Omawiajac sposoby poprawy wiasnosci uzytkowych cementéw kostnych, nalezy
réwniez wspomnieé¢ o udoskonaleniach techniki operacyjnej z uzyciem cementu.
W organizmie cztowieka inicjacja polimeryzacji zachodzi na ,cieplejszej” granicy
miedzyfazowej, ktorg jest granica cement-ko$¢. Zdaniem autorow pracy [59]
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powoduje to skurcz cementu w kierunku od trzpienia protezy do kosci. W celu
polepszenia struktury cementu, warunkujacej jego odporno$¢é na zmeczeniowe
pekanie, podjeto prébe zmniejszenia porowatosci na granicy miedzyfazowej cement-
proteza, proponujgc podgrzewanie trzpienia do 44°C (317,15 K) w czasie implantaciji,
a takze mieszanie cementu w prézni. Pomiary temperatury dokonane podczas
eksperymentéw in vitro pokazaly, ze zmiany temperatury trzpienia w zakresie od
temperatury pokojowej do 44°C (317,15 K) powodowaly mato znaczgcy wzrost
temperatury kosci. Podgrzewanie trzpienia wywotato szybszg inicjacje polimeryzacji
na granicy cement-trzpien, co spowodowato redukcje porowatosci na tej granicy. Aby
zniwelowac¢ efekt skurczu cementu po implantacji i dobrze zakotwiczy¢ go
w mikroporach i mikropeknieciach tkanki kostnej, korzystne jest formowanie cementu
pod cisnieniem [222, 255, 277].

W Swietle prezentowanych w literaturze dotychczasowych osiagnie¢ nalezy
stwierdzi¢, ze wybor kierunkéw poprawy wiasnosci uzytkowych cementéw kostnych
na bazie PMMA nadal pozostaje zagadnieniem otwartym na rdézne rozwigzania.

Przysztosciowym kierunkiem medycznych zastosowan polimerdw jest tworzenie
kompozytéw polimeru z réznymi domieszkami w celu otrzymania biomateriatow
o wymaganych wiasnosciach fizykochemicznych i mechanicznych. Modyfikacja
cementdw kostnych na bazie PMMA obejmuje, oprécz dodawania antybiotyku w celu
poprawy ich wiasnosci biologicznych (poprawy aseptyki zabiegéw rewizyjnych),
réwniez domieszkowanie cementdéw czastkami ceramicznymi, jak Al20s3, w celu
poprawy wiasnosci fizycznych. Autor pracy [179] zwraca uwage, ze tworzenie
kompozytéw polimeru z ceramika i polimeru z widknami weglowymi jest jednym
z podstawowych kierunkéw, w ktorych prowadzone sg badania w wielu osrodkach na
Swiecie.

Ceramika tlenkowa A1203, jako materiat bioobojetny, stosowana jest na réznego
rodzaju implanty, w tym w konstrukcjach endoprotez stawow. Materiaty ceramiczne
okazuja sie by¢ stabilne pod wzgledem wytrzymatosci w bardzo szerokim zakresie
temperatury [171,195], Zatem, dodatek proszku ceramicznego do cementu moze
obnizy¢, szkodliwg dla tkanek, temperature jego utwardzania oraz zmniejszy¢ skurcz
polimeryzacyjny, przy zachowaniu dotychczasowych charakterystyk mechanicznych.

Dodatek Al203 do cementu na osnowie PMMA wptywa na wzrost wspétczynnika
przewodnictwa  temperaturowego  utworzonego  kompozytu.  Wspdtczynnik
przewodnictwa temperaturowego a bowiem dla Al203 wynosi 32,4 x 10'3 m2h
(9 x 10'6nr/s) [195,224] ijest znacznie wyzszy niz dla PMMA, dla ktérego waha sie
w granicach 0,1 + 15 x 103 nr/h (0,03 * 0,4 x 106 m2s) [221, 224], Réwniez
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wspotczynnik przewodnictwa cieplnego X dla ceramiki jest wyzszy niz dla polimeréw,
i tak dla Al203 wspo6tczynnik X wynosi 29 30 W/(mK) [195], podczas gdy dla
PMMA jest rowny 0,19 W/(mK) [221], Czastki Al20s, niebiorgce udziatlu w procesie
polimeryzacji, mogg odbiera¢ czes¢ ciepta polimeryzacji MMA.

Modyfikacje cementu kostnego ceramikg realizowano w pracach [4-6, 8, 29, 32,
34-36, 41, 115] przez dodanie Al20s w postaci dwoch rodzajéw proszku: o granulacji
10-20 pm oraz 0,3 pm. Pierwszy proszek charakteryzuje sie rozmiarami czastek
poréwnywalnymi z rozmiarami sktadnika proszkowego cementu. W przypadku
czastek o mniejszych rozmiarach, przy tym samym udziale masowym, wieksza jest
powierzchnia graniczna pomiedzy czastkami a osnowa. Wieksza zatem powinna by¢
predko$¢ pochtaniania ciepta przez takie czastki.

Jednak, spos6b modyfikacji cementu powinien stworzy¢ takie warunki, aby przy
zmianie warunkéw oddawania ciepta nie spowodowat pogorszenia charakterystyk
wytrzymatoSciowych i trwatosci cementu. Twarde czastki dodane do osnowy
polimerowej (PMMA), ktéra jest materiatem kruchym, powodujg umocnienie
kompozytu i wzrost jego modutéw sprezystosci, zgodnie z regutg mieszanin [116].
Czastki lokujg sie w przestrzeniach pomiedzy taricuchami polimeru, uniemozliwiajac
ich przemieszczanie sie. Wraz ze wzrostem adhezji czastek do osnowy polimerowej
moze wzrosng¢ odpornos$¢ na pekanie kompozytu dzieki temu, ze energia bedzie
zuzywana w gtownej czesci na zmiane kierunku pekania pomiedzy czastkami. Ilo$¢
domieszki w cemencie nie moze by¢ zbyt duza, gdyz zwieksza lepko$¢ cementu w
fazie przygotowania, obejmujgcej proces mieszania sktadnikébw oraz w fazie
implantacji, utrudniajac proces implantacji cementu do kosci. Doswiadczalnie
wykazano, ze udziat masowy domieszki nie powinien przekracza¢ kilku procent [8].

Domieszka proszku Al203 moze dodatkowo hamowa¢ kurczenie sie masy cementu
w procesie polimeryzacji. Wspotczynnik liniowej rozszerzalnosci cieplnej dla Al203
wynosi bowiem a = 7,4 7,6 x 10'6 K'1 [195] i jest generalnie mniejszy niz dla
PMMA, dla ktérego przyjmuje warto$¢ a = 60 x 10'6 K"1[221], Zjawisko skurczu
cementu chirurgicznego ma wplyw' na trwato$¢ potaczenia kos¢-cement-implant.
Whyniki badan witasnosci fizykochemicznych oraz mechanicznych cementéw kostnych
modyfikowanych czgstkami Al2Os prezentowane sg w pracach [4, 5, 8, 29, 33-37, 41,
52, 115, 196],

Podejmowano réwniez proby modyfikacji cementu kostnego domieszkami czastek
tytanu [50], a takze hydroksyapatytu [6, 51, 276],

W Swietle prezentowanych w literaturze dotychczasowych osiggnie¢ w obszarze

biomateriatow nalezy stwierdzi¢, ze biomateriatami o perspektywicznym znaczeniu
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dla chirurgii sa materialy weglowe. Swiadczy o tym duza liczba publikacji
odzwierciedlajgcych kierunki prowadzonych badarn poznawczych oraz obserwacji
klinicznych tej grupy biomateriatéw. Jak podaje literatura [171], dotychczasowe
osiggniecia inzynierii biomedycznej z zakresu zastosowania implantacyjnych
materiatow weglowych w chirurgii rekonstrukcyjnej sg pozytywne. Aktualne
mozliwosci technologiczne pozwalaja na modyfikowanie struktury materiatéw
weglowych, poczawszy od krystalicznej (grafit) przez przejSciowe (wegiel
turbostratyczny) do struktury bezpostaciowej (wegiel szklisty) [17, 60, 171].

Wegiel szklisty jest otrzymywany z materiatu organicznego na drogach pirolizy
i karbonizacji do 1200°C. Prekursorem moze by¢ zywica, pak, usieciowane polimery.
Wegiel szklisty charakteryzuje sie szklistym przetomem i daje sie tatwo polerowac;
przewodzi ciepto i prad elektryczny, jest odporny na wysokie temperatury. Mimo ze
jego budowa strukturalna rézni sie od typowej struktury substancji bezpostaciowych
szklistych, to niektore jego cechy, takie jak krucho$¢ czy brak porowatosci otwartej,
wystepowanie mikroporéw zamknietych, nieprzepuszczalno$¢ dla gazéw sg podobne
jak dla substancji szklistych [60, 92]. Wegiel szklisty charakteryzuje sie doskonatg
biozgodnoscig. Porowata posta¢ wegla szklistego petni funkcje konstrukcji dla
wrastania kosci. Jego mechaniczne wiasnosci sg odpowiednie dla petnienia funkcji
strukturalnego substytutu kosci w obszarach, w ktérych oddziatujg naprezenia
Sciskajgce. Autorzy prac [234, 235] donosza, ze badania wrastania kosci w pory
implantu z wegla szklistego w organizmach doswiadczalnych krélikdw juz po
3 tygodniach ujawnity nowo utworzong ko$¢ w porach. Po 12 tygodniach ilo$¢ tkanki
kostnej osiagneta maksimum, kiedy to 45% objetosci catkowitej poréw zawierato
w sobie tkanke kostng. Wrastanie kosci do implantu weglowego wzrasta z czasem
ijest najbardziej intensywne w obszarach kontaktu implantu z ko$cig korowg lub
beleczkami kosci gabczastej. Jednocze$nie zwieksza sie gesto$¢ kosci. Nie
zaobserwowano niepomysinych reakcji tkankowych [88, 234, 235].

Poréwnanie wi#asnosci cieplnych  PMMA oraz wegla szklistego pozwala
whnioskowaé, ze przez modyfikacje cementu kostnego weglem szklistym jest mozliwe
obnizenie maksymalnej temperatury uktadu polimeryzujacego, a takze zmniejszenie
skurczu [10, 18, 29, 30, 221, 224], Dodatek wegla szklistego w postaci proszku do
cementu na bazie PMMA zwieksza wspotczynnik przewodnictwa cieplnego 2
utworzonego kompozytu. Wspotczynnik ten dla wegla szklistego miesci sie
w przedziale A= 188 220 W/mK, podczas gdy jego wartos¢ dla PMMA jest rowna A
= 0,19 W/mK. Czastki wegla szklistego moga zatem odbiera¢ czes¢ ciepta podczas
polimeryzacji MMA. Domieszka wegla szklistego moze ponadto hamowac kurczenie
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sie masy cementu w procesie polimeryzacji. Wspotczynnik liniowej rozszerzalnosci
cieplnej a dla wegla szklistego wynosi bowiem a = (1,5 - 3,0) x 106 K'1i jest
mniejszy niz dla PMMA, dla ktérego jest rowny a = 60 x 10'6K'! [221, 224].

Wiasnosci cieplne materiatdbw stosowanych jako domieszki modyfikujgce do
cementu obok wiasnosci cieplnych PMMA - gtéwnego sktadnika cementu kostnego -
zestawiono w tabeli 2.2.

Tabela 2.2

Wiasnosci cieplne PMMA oraz wybranych domieszek
do cementéw [221, 224]

Wspotczynnik Wspdtczynnik
przewodnictwa liniowej
Materiat cieplnego rozszerzalnosci
ateria cieplnej
X [W/mK]
a [K-1
PMMA 0,19 60 x 10-6
Al203 29-30 7,4-7,6 x 10-6
Wegiel szklisty 180-220 1,5-3,0 x 10-6
Tytan 41 11,1 x 10-6

Sposréd analizowanych domieszek i ich wiasnosci w poréwnaniu do wiasnosci
PMMA, najbardziej obiecujacg z punktu widzenia oddziatywania na organizm okazuje
sie byé domieszka wegla szklistego. Bioragc pod uwage wszystkie cechy wegla
szklistego, w pracach [7, 10, 17, 19, 21, 22, 24, 25, 28-30, 127, 140-142, 214] podjeto
probe zastosowania tego materiatu do modyfikacji cementu kostnego na bazie PMMA.

Wybrane gatunki cementéw (Palacos R, Palamed, a nastepnie Biomet Plus)
domieszkowano weglem szklistym w postaci proszku o granulacji 25-160 pm. Wegiel
szklisty otrzymano metodg karbonizacji zywicy fenolowo-formaldehydowej F-110
w temperaturze 1100°C, przy zachowaniu $ciSle okre$lonych warunkdw przyrostu
temperatury. W celu uzyskania wegla szklistego uzyto zywicy w postaci
rozkawatkowanej. Po procesie karbonizacji kawatki te podlegaty mieleniu w mitynie
udarowo-nozowym do postaci proszkowej. Wielko$¢ czagstek wegla szklistego dobrano
tak, aby byta ona porownywalna z wielkos$cig ziarna proszku polimerowego cementu
kostnego (rys. 2.8 i 2.9).
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Rys. 2.8. Zdjecia wegla szklistego w postaci proszku przy powiekszeniu: 100-krotnym i 1000-krotnym
[7,17,142]
Fig. 2.8. Photos of glassy carbon in the form of powder with magnification: 100x and 1000x [7,17,142]

Rys. 2.9. Zdjecia proszku polimerowego PMMA cementu kostnego przy réznym powiekszeniu: 100-
krotnym i 1000-krotnym z oznaczong czastkg proszku PMMA (1) i czastka dwutlenku
cyrkonu (2) [7,17,142]

Fig. 2.9. Photos of polymer powder PMMA bone cement with various degrees of magnification: 100x
and l00OOx the marked particle of PMMA powder (1) and particle zirconium dioxide (2)
[7,17,142]

Proszek wegla szklistego najpierw mieszano z proszkiem polimerowym cementu,

a nastepnie proszek z ptynem monomerowym. Prdbki do badan mechanicznych

zmeczeniowych wykonano metodg prézniowego mieszania, a prébki do badan

statycznych i innych - metoda recznego mieszania. Wegiel 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 weglem szklistym w ilosci 1 g na opakowanie, co
odpowiada 1,6% mas. i 2 g (3,1% mas.).

Wyniki przeprowadzonych badan sg przedmiotem nastepnych rozdziatdw monografii.



3. KRYTERIA JAKOSCI CEMENTOW KOSTNYCH
DO ZASTOSOWAN ORTOPEDYCZNYCH

Stabilno$é sztucznego stawu, czesto utozsamiang z trwatoscig, ktora jest jednym
z warunkéw oczekiwanej biofunkcjonalnosci, w dtugim okresie determinujg cechy
materiatowe, geometryczne i dynamiczne (obcigzenia) konstrukcji endoprotezy oraz
ich sprzezenie z organizmem cztowieka [8, 11, 44, 77, 78, 80, 101] (rys. 3.1).

Badania wzajemnych biomechanicznych relacji kos$¢-implant moga byé
realizowane zaréwno w warunkach naturalnych - na uktadach rzeczywistych, jak i na
modelach. Ocena kliniczna sztucznego stawu wymaga obszernych obserwacji bliskich
i odlegtych wynikow wykonywanych zabiegéw. W S$rodowisku lekarskim panuje
poglad, ze zebranie odlegtych wynikéw leczeniajest trudne [44, 145, 246, 247],

Staw biodrowy nalezy do biomechanizmoéw, ktorym przypisuje sie trzy stopnie
swobody (trzy obroty bez uwzglednienia odksztatcenn sprezystych) przy
przenoszonym, ztozonym stanie obcigzenia. Stan obcigzen i stopnie swobody
warunkujg trudnosci przy projektowaniu cech geometrycznych i materiatowych
stosowanego implantu [8, 79]. W celu okre$lenia najistotniejszych wymagan
stawianych sztucznym stawom biodrowym niezbedne jest zastosowanie metod badan
teoretycznych i eksperymentalnych. Poniewaz przeprowadzanie eksperymentéw na
cztowieku jest procesem trudnym, dtugotrwatym i ze wzgledéw etycznych nalezy je
ogranicza¢, wiec podstawowe badania przeprowadza sie na modelach fizycznych
i numerycznych [66, 80, 193, 240],
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Obiekt - sztuczny staw

Rys. 3.1. Schemat oceny biofunkcjonalnosci sztucznego stawu [8, 11,44]
Fig. 3.1. Evalution of biofunctional properties of an artificial hipjoint [8, 11,44]

Modele powinny by¢ budowane na podstawie zasad podobieAstwa (np. podo-
bieAstwa: geometrycznego, czasu, kinematycznego, dynamicznego, wiasnosci
fizycznych) i odpowiadac rzeczywistemu uktadowi pod wzgledem jego cech, ktére sg
istotne dla badanego zagadnienia. Utworzony model jest prostszy (,idealniejszy”) od
uktadu rzeczywistego i dlatego tatwiej poddaje sie studiom analitycznym. Tworzac
model uktadu, przyjmuje sie wiele przyblizonych zatozen, jak np.: pomijanie matych
wptywow, zatozenie, ze badany uklad nie powoduje zmian w otaczajgcym go
Srodowisku, zastepowanie parametrow roztozonych przez parametry skupione,
zaktadanie prostych liniowych zalezno$ci miedzy zmiennymi fizycznymi opisujacymi
przyczyny i skutki, zatozenie, ze parametry fizyczne nie zmieniajg sie w czasie,
unikanie nieokreslonosci i pomijanie szumow [66]. Badania eksperymentalne
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i teoretyczne na modelach biomechanicznych umozliwiajg realizowanie wielu takich
przypadkéw obciazen kosci udowej i odpowiadajgcych im przemieszczen,
odksztatcen, naprezen oraz trwato$ci sztucznego stawu biodrowego, ktére bytyby
niemozliwe do zrealizowania na uktadzie rzeczywistym. Oprocz tego przyspieszaja
one uzyskanie obiektywnych wynikéw. Daje to mozliwos¢ weryfikacji réznorodnych
koncepcji konstrukcyjnych oraz opracowan statystycznych [66, 79, 80]. Zatem proces
identyfikacji obiektu, jakim jest staw biodrowy z zaimplantowang endoproteza
i cementem chirurgicznym, powinien obejmowaé nastepujace etapy: modelowanie,
eksperyment, weryfikacje i estymacje [66]. Ustalenie odpowiedniej metodyki badan
zwigzane jest z okreSleniem warunkow kryterialnych w celu iloSciowej oceny
wiasciwosci uktadu biomechanicznego, jaki stanowi sztuczny staw biodrowy. Dotyczy
to zarowno oceny jego stabilnosci, trwatosci, jak i w efekcie biofunkcjonalnosci przy
zastosowaniu nowych rozwigzan konstrukcyjnych endoprotez (rys. 3.1) [8, 11, 44],

Aby wyniki badan byty miarodajne w ocenie trwatosci uktadu biomechanicznego
kos¢-cement-implant, a w nim cementu kostnego, powinny uwzgledniaé
oddziatywanie czynnikéw mechanicznych i biologicznych oraz relacje pomiedzy nimi.
Metodyka oceny wiasnosci uzytkowych cementéw kostnych powinna opiera¢ sie na
kryteriach, ktdre jednoczesnie zawierajg cechy mozliwe do ujecia ilosciowego, jakimi
sg np. wilasnosci mechaniczne oraz cechy o charakterze jakosciowym, jak
np. biozgodnos$¢. Nie jest mozliwe jednoczesne spetnienie wszystkich kryteriow na
najwyzszym poziomie. Istnieje zatem potrzeba opracowania metodyki i odpowiedniej
procedury postepowania, ktora bedzie zawierata niezbedne wartoSci graniczne
kryteriéw przyjetych do oceny [15].

Konwencjonalne badania witasnosci uzytkowych cementu kostnego sprowadzajg
sie gtownie do badania procesu polimeryzacji oraz podstawowych wiasnosci
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 obejmujg, obok badania procesu polimeryzacji cementu
(rys. 3.2), wyznaczenie wytrzymatosci na S$ciskanie (rys. 3.3), wytrzymatosci na
zginanie, ktérg sie wyznacza w prébie 3- lub 4-punktowego zginania (rys. 3.4), a takze
modutu sprezystosci w warunkach zginania (rys. 3.5) [147], Przeprowadza sie réwniez
probe udamosci. Cement kostny charakteryzuje sie okoto 2-3-krotnie wyzsza
wytrzymatoscig na $ciskanie niz na rozcigganie [8, 171]. Wiasnosci te majg szczeg6lne
znaczenie dla trwatosci potgczenia kosé-cement-proteza w warunkach eksploatacji
sztucznego stawu. W obszarach cementu, w ktdrych oddziatujg naprezenia
rozciggajace, tatwiej moga sie rozwija¢ pekniecia niz w obszarach oddziatywania
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naprezen sciskajgcych. Cement kostny charakteryzuje sie niskg udarnoscig [8, 142],
W zwigzku z tym wykazuje on sktonnos¢ do stochastycznego pekania pod wptywem
niewielkich obcigzert dynamicznych. W literaturze zwraca si¢ uwage na sktonnos$¢ do
fragmentacji i wykruszania sie cementu podczas uzytkowania sztucznego stawu
biodrowego. Cement kostny charakteryzuje sie matg odpornoscig na pekanie -
wspdtczynnik Kic nie przekracza 2 MPa m12 [99, 155, 156], Zatem krytyczny
wspotczynnik intensywnosci naprezen i udarno$é, réwniez nie sg odpowiednim
kryterium oceny trwatos$ci cementu kostnego.

o g
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Rys. 3.2. Temperatura oraz czas utwardzania cementéw kostnych, okreslone zgodnie z norma
1SO 5833 [147]
Fig. 3.2. Setting data for bone cements, determined according to 1SO 5833 protocols [147]
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Rys. 3.3. Wytrzymato$¢ na $ciskanie cementdw kostnych, okre$lona zgodnie z normg I1SO 5833
[147, 263]

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

Rys. 3.4. Wytrzymato$¢ na zginanie cementéw kostnych, okre$lona zgodnie z normg 1SO 5833
[147, 263]
Fig. 3.4. Bending strength of bone cements, determined according to ISO 5833 protocols [147, 263]
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Rys. 3.5. Modut sprezystosci przy zginaniu cementéw kostnych, okreslony zgodnie z norma 1SO 5833
Fig. 3.5. I?Eiﬁgﬁg?;r]]oduli ofbone cements, determined according to ISO 5833 protocols [147, 263]

Od cementu kostnego, tak jak od wszystkich implantow, oczekuje sie, aby
zachowywat swoje wilasnosci przez diugi okres. Jednak w miare uptywu czasu od
implantacji nastepuje tendencja spadku jego wytrzymato$ci mechanicznej. Majg na to
wpltyw  procesy starzenia sie tego materiatu, dodatkowo przyspieszone
oddziatywaniem $rodowiska organizmu. Prowadzi sie wiec badania wilasnosci
mechanicznych cementu po wygrzewaniu w temperaturze 37°C (310,15 K) oraz po
moczeniu w roztworze Ringera, a takze po naswietlaniu promieniami rentgenowskimi
w takich warunkach, jak przy prze$wietlaniu pacjentow [8, 27, 142, 147, 263],
Graniczne wartosci podstawowych witasnosci mechanicznych, jak wytrzymato$¢ na
$ciskanie, zginanie, rozcigganie, moduly sprezystosci przy zginaniu i rozciaganiu
polimerowego cementu, nie moga jednak stanowié wystarczajgcego Kryterium oceny
trwatosci tego materiatu. Charakteryzuja sie bowiem duzymi rozrzutami i nie
pozwalajg dostatecznie dobrze wykaza¢ oddziatywania réznych czynnikéw, jak
temperatura, $rodowisko organizmu, promieniowanie rentgenowskie, w warunkach
obcigzen zmiennych podczas uzytkowania sztucznego stawu [8, 15]. Konieczne jest
zastosowanie metod badania wilasnosci cementéw kostnych z uwzglednieniem
symulacji warunkdéw ich obcigzania podczas dtugiego okresu eksploatacji.

W celu oceny mechanicznego zachowania sie kosci udowej ze wszczepiong
cementowg endoprotezg, w warunkach aktywnos$ci ruchowej pacjenta, rozwijane sg
metody badan z zastosowaniem dynamicznego obcigzenia cyklicznego. Mozliwos¢
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oszacowania stabilnosci implantu w warunkach cyklicznego obcigzenia przy
ok. 106+ 107 cykli jest szczegllnie wazna, gdyz przyjmuje sie, ze pacjent wykonuje
rocznie 106 podwdjnych krokéw, a wiec pojedynczych 2 x 106 [147]. W zwigzku
ztym prowadzone sg proby zmeczeniowe wysokocyklowe dla cementu
chirurgicznego. Wyznacza sie krzywe Wadhlera dla 107cykli obcigzen. O ile jednak dla
metali mozna wyznaczy¢ wytrzymato$¢ zmeczeniowg na podstawie wykresow
Wohlera, o tyle dla polimeréw taka graniczna warto$¢ naprezen nie istnieje. Wykresy
Wohlera dla cementu maja charakter liniowy - pokazujg tylko spadek naprezen wraz
ze wzrostem liczby cykli [147, 263], Wyniki takie pozwalajg jedynie na poréwnanie
wartosci naprezen niszczacych dla okreslonej liczby cykli dla badanych materiatow
(rys. 3.6) [147, 263],

Rys. 3.6. Poréwnanie wynikéw badan zmeczeniowych (krzywe Wdhlera) dla cementu Palacos R,
mieszanego recznie i prézniowo (Soltesz i Ege 1993) [147]
Fig. 3.6. Comparison of fatigue results (Wohler curve) for Palacos R, both hand and vacuum mixed

(Soltesz and Ege 1993) [147]

Cement kostny, jako kompozycja polimerowa, jest klasycznym przyktadem ciata
lepkosprezystego, podobnie jak kos$¢. Wiasnosci fizykochemiczne i mechaniczne
takich materiatébw zmieniajg sie w czasie. Zjawiskami typowymi dla materiatéw
lepkosprezystych, w tym polimeréw, sg zjawiska petzania i relaksacji. Podejmowane
sg préby budowania krzywych pelzania dla cementu chirurgicznego przy statych
poziomach naprezenia (rys. 3.7) [147], Ma to duze znaczenie kliniczne, gdyz
odksztatceniu cementu, spowodowanemu petzaniem, towarzyszy osiadanie trzpienia
endoprotezy.
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Rys. 3.7. Wartosci odksztatcenia przy petzaniu badanych réznych cementéw kostnych [147]
Fig. 3.7. Creep values of the various bone cements tested [147]

Dla praktyki klinicznej szczegdlnie wazne jest oszacowanie warto$ci odksztatcenia
cementu i osiadania protezy w czasie eksploatacji, a wiec w warunkach obcigzen
cyklicznych. W ciggu doby u typowego pacjenta ze sztucznym stawem biodrowym
wystepujg okresy aktywnosci ruchowej oraz odpoczynku. Wiazg sie one odpowiednio
ze zmieniajagcymi sie charakterystykami obcigzenia stawu, a w nim cementu jako
jednego z jego komponentéw. Zjawisko niszczenia cementu podczas ruchu cztowieka
odbywa sie pod dziataniem cyklicznych zmian obcigzen o duzych wartosciach, a wiec
mozna je z duzym prawdopodobienistwem okresli¢ jako zmeczenie w zakresie matej
liczby cykli. Majac to na wzgledzie, w pracach [4-16, 19-26, 28, 29, 39, 42-44, 49,
142, 241] podjeto probe oceny zachowania sie cementu w sztucznym stawie
biodrowym, stosujagc metode badan zmeczenia niskocyklowego. Przeprowadzone
badania wykazaty, ze pomimo zmeczeniowego charakteru przetomu znaczna cze$é
prébek ulegata peknieciu w sposob losowy, w wyniku dajgc liczbe cykli do
zniszczenia Nf obarczong duzymi rozrzutami. Z tego powodu stwierdzono, ze liczba
cykli do zniszczenia nie moze stanowi¢ kryterium oceny trwato$ci cementu kostnego.
Zatozono, ze za to kryterium mozna przyjag¢ wartosci odksztatcen granicznych
uzyskane z rejestracji procesu cyklicznego petzania podczas badan zmeczeniowych
niskocyklowych. Zagadnienie to obejmujg rozdziaty 7 i 8.



4. WEASNOSCI MECHANICZNE |1 BIOLOGICZNE CEMENTU
ZDOMIESZKA ANTYBIOTYKU

Powszechne stosowanie zabiegdéw alloplastyki stawow, szczeg6lnie biodrowych,
wiaze sie z coraz czestsza potrzebg wykonywania zabiegdw rewizyjnych. Gidéwna
przyczyng powiktan jest nadal nierozwigzany problem adaptacji sztucznego stawu do
biologicznych wiasnosci kosci [65, 81, 103, 163, 171, 255]. Dla celéw wymiany
stawéw zaleca sie uzywanie cementéw zmieszanych z antybiotykiem. Wiekszos$¢
fabrycznie produkowanych cementéw zawiera wmieszany antybiotyk, ktérym na ogoét
jest gentamycyna, a w niektdrych cementach erytromycyna, kolistyna, tobramycyna
lub vancomycyna [147, 255, 263, 264]. Gentamycyna jako antybiotyk stosowana jest
od dawna, a badania bakteriologiczne dowodza, ze skuteczno$¢ oddziatywania tego
antybiotyku na flore bakteryjng jest coraz mniejsza. Taki stan rzeczy powoduje, ze
chirurg niejednokrotnie sam produkuje réznego rodzaju mieszanki cement-antybiotyk.
Jako dodatki do cementu coraz czesciej stosuje sie domieszki roznego rodzaju
antybiotykéw z tzw. nowych generacji, jak np. cefalosporyny czy antybiotyk beta-
laktamowy [53, 103, 189, 251, 255, 264], W zwigzku z tym istnieje koniecznos$é
prowadzenia badahn majgcych na celu sprawdzenie, czy antybiotyk zmieszany
z cementem nie traci swoich wilasnosci bakteriostatycznych oraz czy stosowane
odmiany cementu z dodatkiem réznych antybiotykéw bedg rézni¢ sie wiasnosciami
mechanicznymi.

Wiasnosci  mechaniczne cementéw z dodatkami antybiotykéw sg istotne
w przypadku, gdy stosowane sg one w charakterze implantéw tymczasowych,
tzw. spacer6w, przeznaczonych do tymczasowego zastgpienia protezy stawu wyjetej
w wyniku procesu septycznego [18, 121, 226]. Spacery, wykonane z cementu
gentamycynowego albo cementu z tobrainycyng lub vancomycyng, uwalniajg
antybiotyk do otaczajgcych tkanek, leczac w ten sposéb infekcje. Spacery majg
znormalizowane w#asnosci mechaniczne i farmakologiczne. Nalezy je  wyjaé
najpozniej po uptywie 6 miesiecy od daty ich zatozenia.



50

Zadaniem spaceréw jest:

- zachowanie przestrzeni stawowej i zapewnienie mozliwos$ci poruszania sie¢ pacjenta
z czeSciowym obcigzeniem konczyny,

- skuteczne miejscowe uwalnianie antybiotyku,

- umozliwienie tatwiejszego zabiegu ponownego zatozenia implantu,

- skrécenie czasu rekonwalescencji po interwencji chirurgiczne;j.

Stosowane sg spacery typu G oraz K. Spacer G ksztaltem przypomina gtowe kosci

udowej. Stanowi on konstrukcje nos$ng wykonang ze stali nierdzewnej AISI 316L

z cementem domieszkowanym antybiotykiem (rys. 4.1) [226]. Spacer G zaktadany jest

do kanatu kosci udowej po usunieciu poprzedniego implantu. Spacer K przypomina

dopasowang kiykciowa endoproteze stawu kolanowego. Skilada sie z dwdch

niezaleznych elementéw, potagczonych przegubowo. Spacer K zaktada sie na ktykciach

udowych oraz ptytkach piszczelowych, po usunieciu poprzedniego implantu. Obie

czesci kotwiczy sie za pomocg cementu kostnego [18, 121, 226],

Rys. 4.1. Spacer} G i K [226]

Fig. 4.1. Spacers G and K [226]

Spacery stawdw biodrowego oraz kolanowego moga by¢ wykonane jako statyczne lub
mobilne. Statyczne spacery impregnowane antybiotykiem zapewniajg stabilnos¢
poczatkowg konczyny podczas fazy leczenia antybiotykiem i pozwalajg stosowac duze
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dawki antybiotykéw. Spacery mobilne sg tak skonstruowane, aby zapewni¢ ruchy
stawow podczas okresu przejsciowego miedzy etapami operacji pierwszym i drugim.
Na rysunkach 4.2 oraz 4.3 przedstawiono przyktadowe spacery kolana i biodra [121].

Rys. 4.2.

Fig. 4.2.

Pooperacyjne zdjecia 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 kanatach kosci
udowej i piszczelowej [121]

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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Rys. 4.3. Spacer G. Zdjecie przed operacjg (A) i zdjecie rentgenowskie po operacji (B),
przedstawiajace mobilny spacer przed i po implantacji. Spacer wykonano z 80,0 g cementu,
4,8 g tobramycyny i 4,0 g vancomycyny. Szybkowigzacy cement (=20 g), zawierajacy 1,2 g
tobramycyny i 1,0 g vancomycyny, dodano do formowanej powierzchni przed wtozeniem
spacera do kosci udowej, aby umozliwi¢ fatwag rekonstrukcje w drugiej fazie, poniewaz
zamocowanie pozostato w proksymalnej czesci kosci udowej [121]

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 badar wiasnosci
mechanicznych cementéw kostnych domieszkowanych antybiotkiem w poréwnaniu
do wiasnosci mechanicznych tych samych cementéw bez antybiotyku. Badania
prowadzono na cementach kostnych stosowanych w praktyce klinicznej w kraju. Do
wybranych gatunkéw cementéw (opakowanie 40,0 g proszku i 20 ml ptynu)
wprowadzano domieszki antybiotykéw, takich jak: antybiotyk beta-laktamowy,
cefalosporyna drugorzedowa oraz cefalosporyna trzeciorzedowa w ilosci od 1g do 3 g
substancji w proszku, poczatkowo rozpuszczanej w 2 ml wody redestylowanej,
a w nastepnych badaniach w postaci krystalicznej. W celu okreslenia podstawowych
wiasnosci mechanicznych przeprowadzono statyczne proby zginania, $ciskania oraz
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probe udamosci. Wyznaczone wartosci wytrzymatosci na zginanie, sciskanie, moduty
sprezystosci przy zginaniu i S$ciskaniu oraz wartosci udarnos$ci zestawiono na
rysunkach 4.4 -4.8 [8, 245], Na podstawie przeprowadzonych badan mozna
stwierdzi¢, ze wprowadzenie do cementu CMW1 antybiotyku spowodowato

(w wiekszosci przypadkow) nieznaczne obnizenie jego wasnosci mechanicznych.
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Rys. 4.4. Whasnosci  wytrzymatoSciowe cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami:
A - antybiotyk beta-laktamowy, Bl - cefalosporyna drugorzedowa, Cl - cefalosporyna
trzeciorzedowa [8, 245]

Fig, 4.4. Strength properties of CMW1 cement with antibiotic admixtures: A - beta iaktams,

Bl -11 generation cefalosporin, CI - 1ll generation cephalosporin [8, 245]
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Rys. 4.5. Wartosci modutéw sprezystosci cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami:
A - antybiotyk beta-laktamowy, Bl - cefalosporyna drugorzedowa, Cl - cefalosporyna
trzeciorzedowa [8, 245]

Fig. 4.5. Modulus of elasticity for CMW /1 cement with antibiotic admixtures: A - beta laktams,
Bl - Il generation cefalosporin, CI - 11l generation cefalosporin [8, 245]
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Rys. 4.6. Udamo$¢ cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami: A - antybiotyk beta-
iaktamowy, Bl - cefalosporyna drugorzedowa, Cl - cefalosporyna trzeciorzedowa [8, 245]

Fig. 4.6. Impact strength of CMW1 cement with antibiotic admixtures: A - beta laktams,
B 1—I generation cefalosporin, CI - 11l generation cephalosporin [8, 245]
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Rys. 4.7. Wiasnosci wytrzymatoSciowe cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami:
B2 - cefalosporyna drugorzedowa (1,5 g proszku), B3 - cefalosporyna drugorzedowa (3 g
proszku), C - cefalosporyna trzeciorzedowa (2 g proszku) [8]

Fig. 4.7. Strength properties of Palacos R cement with antibiotic admixtures: B2 - Il generation
cefalosporin (1,5 g of a powdered substance), B3 - Il generation cefalosporin (3 g of

a powdered substance), C - 11l generation cefalosporin (2 g ofa powdered substance) [8]
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Rys. 4.8. Wartosci modutéw sprezysto$ci cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami:
B2 - cefalosporyna drugorzedowa (1,5 g proszku), B3 - cefalosporyna drugorzedowa (3 g
proszku), C - cefalosporyna trzeciorzedowa (2 g proszku) [8]

Fig. 4.8. Modulus of elasticity for Palacos R cement with antibiotic admixtures: B2 - Il generation
cefalosporin (1,5 g of a powdered substance), B3 - Il generation cefalosporin (3 g of
a powdered substance), C - Il generation cefalosporin (2 g ofa powdered substance) [8]
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Domieszka antybiotyku CIl (cefalosporyna trzeciorzedowa) do cementu CMW1
spowodowata niewielki wzrost jego modutu sprezystosci Ec przy S$ciskaniu oraz
wytrzymatosci na zginanie Rg (rys. 4.4 i 4.5). Udamos¢, dla wszystkich materiatéw
niska, wahata sie w niewielkich granicach, ulegajac obnizeniu dla cementu CMW1
z domieszky antybiotyku Bl (cefalosporyna drugorzedowa) (rys. 4.6) [8]. Cement
kostny jest wrazliwy na wilgo¢ - absorbuje on wode w procesie podobnym do dyfuzji.
Jak podaje literatura [154], wilgotny cement ma okoto 3% nizszg wytrzymato$é niz
suchy. Dodanie zatem 1 g antybiotyku rozpuszczonego w 2 ml wody redestylowanej
mogto spowodowac efekt obnizenia wiasnosci wytrzymatosciowych cementu. Z tego
powodu w dalszych badaniach do cementu o nazwie fabrycznej Palacos dodawano
jedynie sproszkowane antybiotyki w ilosci: 1,5g9,2g 13 g.

Dodatek antybiotykéw B2 (cefalosporyna drugorzedowa w ilosci 15 g),
B3 (cefalosporyna drugorzedowa w ilosci 3 g) i C (cefalosporyna trzeciorzedowa
w ilosci 2 g) do cementu Palacos R wptynat w sposob réwnie mato znaczacy najego
wytrzymato$¢ na sciskanie Rc i zginanie Rgoraz na moduty sprezystosci Er, Eci Eg
wyznaczone odpowiednio w warunkach rozciggania, $ciskania i zginania (rys. 4.7
i 4.8). Warto$¢ wytrzymatosci na Sciskanie Rc cementu Palacos R praktycznie
pozostata na statym poziomie, niezaleznie od rodzaju i ilosci dodanego antybiotyku
(rys. 4.7). Po dodaniu antybiotyku C niewielkiemu obnizeniu ulegta wytrzymatos¢ na
zginanie Rg (rys. 4.7) oraz moduty sprezystosci Er i Ec, wyznaczone odpowiednio
w warunkach rozciggania i $ciskania (rys. 4.8) [8].

W literaturze [147, 263] prezentowane sg rowniez wyniki badan zmeczeniowych
cementéw kostnych z antybiotykami. Przyktadowe wykresy zalezno$ci naprezenia od
liczby cykli dla réznych cementéow i antybiotykéw przedstawiono na rysunkach
4.9-4.11 [147,263].
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Rys. 4.9. Krzywe Wohlera dla cementow kostnych o wysokiej lepkosci (bez antybiotykow
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 cementéw kostnych o $redniej lepkosci podczas mieszania (bez
antybiotykow 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 cementow kostnych o niskiej lepkosci (bez antybiotykéw
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 badan zmeczeniowych, przedstawione w postaci krzywych Wohlera

(rys. 4.9-4.11), wskazujg na pogorszenie wytrzymatosci zmeczeniowej wybranych

cementéw po dodaniu do nich antybiotykow.

Przedstawione w niniejszym rozdziale (powyzej) witasnosci mechaniczne
cementéw otrzymano w wyniku badania probek suchych, wykonanych po otrzymaniu
zaprojektowanych kompozycji. W celu przewidywania trwatosci sztucznych stawéw
z cementowymi endoprotezami, istotne sa badania oddziatywania $rodowiska
organizmu oraz czasu przebywania cementow w tym Srodowisku na charakterystyki
mechaniczne cementéw.

Szczegdlnie wazne jest zbadanie czasu uwalniania antybiotyku z cementu po
implantacji w organizmie oraz sprawdzenie, w jakim stopniu cement po wyptukaniu
antybiotyku przez ptyny fizjologiczne zachowuje swoje charakterystyki mechaniczne.

W pracach [4, 5, 241, 242, 245] przedstawiono wyniki badan bakteriologicznych
cementdw CMW1 oraz Palacos R zmieszanych z antybiotykami, ktore
przeprowadzono na prébkach w postaci kuleczek o $rednicy 5 mm, ktére umieszczano
na szalkach Petriego z testowymi szczepami bakterii. Zastosowano metode iloSciowg
badania wrazliwosci bakteryjnej, polegajaca na pomiarze strefy zahamowania wzrostu
bakteryjnego. Badania realizowano na probkach uzyskanych bezposrednio po
domieszkowaniu cementu antybiotykiem oraz po uptywie wybranych przedziatow
czasowych, w zakresie od kilku dni do 6 miesiecy od implantacji w organizmie

doswiadczalnych krolikow.
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W przypadku cementu CMW1 najego 40,0 g sktadnika proszkowego zastosowano
nastepujace domieszki:
A - antybiotyk beta-laktamowy (1,2 g substancji w proszkui 2mlaqua destilata),
B - cefalosporyna drugorzedowa (1 g substancji w proszkui 2mlaqua destilata),
C - cefalosporyna trzeciorzedowa (1 g substancji w proszku i 2mlaqua destilata).
Wyniki pomiarow strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego szczepow bakteryjnych
Staphylococcus aureus (gronkowiec ztocisty) oraz Escherichia coli (pateczka
okreznicy) bezposrednio po domieszkowaniu przedstawiono w tabeli 4.1 [4, 245].

Tabela 4.1

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

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

Wyniki badan dowodza, ze antybiotyki A (beta-laktamowy), B (cefalosporyna
drugorzedowa) i C (cfalosporyna trzeciorzedowa) w potgczeniu z cementem kostnym
zachowujg swoje wiasnosci bakteriostatyczne [4, 245],

W pracach [4, 8, 241] przeprowadzono badania bakteriologiczne cementu
domieszkowanego antybiotykiem bezposrednio po jego otrzymaniu oraz po uplywie
31 6 miesiecy od implantacji w organizmie krélika. Materiatem do badan byt cement
kostny Palacos R bez domieszki oraz z dodatkiem antybiotyku, ktérym byla
cefalosporyna trzeciorzedowa - ceftriakson. Do 40,0 g komponentu proszkowego
cementu dodawano 2 g antybiotyku w postaci sproszkowanej, a nastepnie mieszano
z plynem. W badaniach witasnosci bakteriostatycznych wykorzystano najczesciej
wystepujace szczepy bakterii: Staphylococcus aureus (gronkowiec ziocisty),
Pseudomonas aeruginosa (pateczka ropy biekitnej), Escherichia coli (pateczka
okreznicy), Klebsiella pneumoniae (bakteria zapalenia ptuc - szczep kliniczny
wrazliwy na ceftriakson). Zastosowano, podobnie jak w poprzednich pracach, metode
iloSciowg badania wrazliwosci bakteryjnej probek, polegajagcg na pomiarze strefy
zahamowania wzrostu bakteryjnego. Badano probki cementu bezposrednio po
wymieszaniu z antybiotykiem oraz po uptywie 3 i 6 miesiecy od jego implantacji
w organizmie krdlika. Na lokalizacje implantacji cementu w'ybrano podkretarzowy
odcinek kosci udowoj.
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Wyniki pomiaréw strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego 4 szczepow
bakteryjnych w probkach bezposrednio po otrzymaniu cementu Palacos R
domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedowg przedstawiono w tabeli 4.2 [4, 8, 241].

Tabela 4.2

Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w prébkach cementu Palacos R
domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedowg bezposrednio po jego otrzymaniu,
w stosunku wagowym 1:20 [4, 8, 241]

Lp. Rodzaj szczepu bakteryjnego Masa probki Strefa zahamowania
cementu
(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

Przyktadowe strefy zahamowania wzrostdw bakteryjnych dla wybranych szczepow
bakteryjnych, bezposrednio po domieszkowaniu cementu antybiotykiem oraz po
3 miesigcach od jego implantacji w organizmie krélika, pokazano na rysunkach 4.12,
4.1314.14 [4, 8, 241].
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Rys. 4.12. Strefa zahamowania wzrostu Pseudomonas aeruginosa (30 mm) bezposrednio po
domieszkowaniu cementu Palacos R cefalosporyng trzeciorzedowsg [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. Slad strefy zahamowania wzrostu Escherichia coli (2 mm) po 3 miesiacach od implantacji
cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedows [4, 241]
Fig. 4.13. Remnand of 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 miesigcach od
implantacji cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedowg [4,241]

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

Na podstawie wynikow badan bakteriologicznych mozna stwierdzié, ze
w poczatkowej fazie implantacji domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedows
cementu Palacos R w tkance kostnej ma on wyraznie zaznaczone cechy dziatania
bakteriostatycznego, a z uptywem czasu zdolnosci te zanikajg. Po 3 miesigcach od
implantacji domieszkowanego cementu w organizmie krélika strefe zahamowania
wzrostu bakteryjnego obserwowano jedynie dla szczepu bakterii Escherichia coli
i wynosita ona 2 mm (rys. 4.13). Dla pozostatych szczepéw bakteryjnych widoczny
byt brak strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego (rys. 4.14). Po 6 miesigcach od
implantacji domieszkowanego antybiotykiem cementu w organizmie krélika
w zadnym przypadku nie wykazano strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego [4,
8, 241],

Przeprowadzone badania po uptywie 3 i 6 miesiecy od implantacji okazaty sie
niewystarczajgce dla okreslenia kinetyki uwalniania sie antybiotyku z cementu
w organizmie. W kolejnych pracach [5, 242] realizowano wiec dalsze badania
w odstepach kilkudniowych od implantacji, aby okresli¢ czasokres utrzymywania sie
zdolnosci bakteriostatycznych antybiotyku w domieszkowanym cemencie kostnym.
Badano cement Palacos R z domieszkg antybiotyku, ktérym byta cefalosporyng
trzeciorzedowa. Podobnie jak w poprzednich pracach, do 40,0 g komponentu

proszkowego cementu dodawano 2 g antybiotyku w postaci proszkowej, a nastepnie
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mieszano z ptynem. Badano cement z antybiotykiem po uptywie 4, 7 dni, 2, 3 oraz
4 tygodni od jego implantacji w organizmie krélika, stosujgc metode iloSciowg oceny
wrazliwosci bakteryjnej probek, polegajaca, podobnie jak we wszystkich poprzednich
przypadkach, na pomiarze strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego.

Wyniki pomiaréw strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego 3 szczepow
bakteryjnych w prébkach cementu Palacos R, zmieszanego z cefalosporyng
trzeciorzedowg po réznym czasie od implantacji w organizmie krolika przedstawiono
odpowiednio w tabelach od 4.3 do 4.7. Strefy zahamowania wzrostéw bakteryjnych po
uptywie 4 tygodni od implantacji zmniejszyty sie do okoto 20 mm (rys. 4.15), podczas
gdy dla zblizonej masy prébek cementu bezposrednio po otrzymaniu miaty Srednice
réwne okoto 30 mm [5, 242].

Tabela 4.3

Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w prébkach cementu Palacos R
z domieszka cefalosporyny trzeciorzedowej w stosunku 1:20
po 4 dniach od implantacji w organizmie krélika [5, 242]

Rodzaj szczepu Masa probki cementu Strefa zahamowania
bakteryjnego @) (mm)
Escherichia coli 0,35 31
Klebsiella pneumoniae 0,40 30
Staphylococcus aureus 0,45 32
Tabela 4.4

Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w probkach cementu Palacos R
z domieszkg cefalosporyny trzeciorzedowej w stosunku 1:20
po 7 dniach od implantacji w organizmie krélika [5, 242]

Rodzaj szczepu Masa probki cementu Strefa zahamowania
bakteryjnego (@) (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 prébkach cementu Palacos R
z domieszkg cefalosporyny trzeciorzedowej w stosunku 1:20
po 2 tygodniach od implantacji w organizmie krélika [5, 242]

Rodzaj szczepu Masa probki cementu Strefa zahamowania
bakteryjnego (@) (mm)
Escherichia coli 0,25 24
Klebsiella pneumoniae 0,80 42
Staphylococcus aureus 0,40 23
Tabela 4.6

Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w prébkach cementu Palacos R
z domieszkg cefalosporyny trzeciorzedowej w stosunku 1:20
po 3 tygodniach od implantacji w organizmie kroélika [5, 242]

Rodzaj szczepu Masa probki cementu Strefa zahamowania
bakteryjnego ©) (mm)
Escherichia coli 0,30 24
Klebsiella pneumoniae 0,40 27
Staphylococcus aureus 0,30 14
Tabela 4.7

Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w prébkach cementu Palacos R
z domieszkg cefalosporyny trzeciorzedowej w stosunku 1:20
po 4 tygodniach od implantacji w organizmie krélika [5, 242]

Rodzaj szczepu Masa probki cementu Strefa zahamowania
bakteryjnego Q) (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 domieszka cefalosporyny trzeciorzedowej [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 wykazaty, ze po uptywie miesiaca od implantacji w orga-
nizmie krélika cefalosporyna trzeciorzedowa w potgczeniu z cementem kostnym
Palacos R zachowuje swoje wiasnosci bakteriostatyczne w przypadku wszystkich
testowych szczepdw bakterii (rys. 4.15, tabela 4.7). Mozna byto jedynie zauwazy¢, ze
strefy zahamowania wzrostow bakteryjnych po uptywie 4 tygodni byly nieco
mniejsze, niz odpowiadajgce im strefy mierzone po 4 dniach od implantacji
(tab. 4.3-4.7). Obserwowany, wydtuzony okres dziatania w organizmie krolika
antybiotyku zmieszanego z cementem jest korzystnym wynikiem. Fakt, ze
w poczatkowej fazie implantacji w tkance kostnej cementu zmieszanego z antybio-
tykiem ma on wyraznie zaznaczone cechy dziatania bakteriostatycznego, ktore
obnizajg sie z uptywem czasu dopiero powyzej 4 tygodni, ma wedtug lekarzy istotne
znaczenie kliniczne. Miejscowa aplikacja antybiotykdw i powolny proces ich
uwalniania z cementu umozliwiajg uzyskanie znacznej koncentracji antybiotykéw
w ognisku zapalnym przez czas potrzebny do jego wyjatowienia i przebudowy ubytku
tkanki kostnej [189, 242, 264], Fakt, ze po uptywie 6 miesiecy od implantacji do
organizmu cementu zmieszanego z antybiotykiem jego zdolnosci oddziatywania
bakteriostatycznego catkowicie zanikajg Swiadczy o tym, ze antybiotyk w tym czasie
ulega wyptukaniu przez ptyny fizjologiczne. Ma to istotne znaczenie dla wiasnosci
mechanicznych cementu [147, 263], Po wyptukanych czgstkach antybiotyku pozostajg
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bowiem w cemencie pory, ktore obnizajg jego wiasnosci wytrzymatosciowe
i zwiekszajg sktonnos¢ do kruchego pekania [8, 242],

W celu okres$lenia mechanicznych charakterystyk cementu Palacos R z dodatkiem
antybiotyku w pracach [4, 5, 8, 241] przeprowadzono prébe statyczng S$ciskania,
zginania i rozciggania oraz badania niskocyklowe. Aby sprawdzi¢, w jaki sposob
oddziatuje wilgotne, stone S$rodowisko organizmu na charakterystyki mechaniczne
cementu kostnego, probki przed badaniami przetrzymywano w soli fizjologicznej
0 temperaturze okoto 30°C (303,15 K) przez okres od 3 do 6 tygodni. Odniesienie
stanowity wyniki analogicznych badan tych samych materiatow, realizowanych
w warunkach pokojowych (suche prébki, temperatura okoto 20°C) [4, 5, 241],

Probe statyczng Sciskania probek w ksztatcie prostopadtoscianu (10 x 10 x 30 mm)
przeprowadzono zgodnie z normg PN-83/C-89031 na maszynie wytrzymatosciowej
FPZ-10, stosujac predkos$é¢ obcigzania 6 mm/min i przetozenie 20. Na podstawie
wynikow badan wyznaczono wytrzymato$é na Sciskanie Rc cementu oraz modut
sprezystosci Ecprzy Sciskaniu.

Prébe statyczng zginania przeprowadzono zgodnie z normg PN-79/C-89027, na
maszynie wytrzymatosciowej FPZ-10, stosujagc predkos¢ obcigzania 6 mm/min
1przetozenie 20. Wymiary probek przyjeto wedtug normy DIN (50 x 6 x 4 mm).
Na podstawie wynikéw badan wyznaczono wytrzymato$¢ na zginanie Rgcementu oraz
modut sprezystosci Egw warunkach zginania.

Modut Younga cementu wyznaczono realizujac prébe statyczng rozciggania
z doktadnym pomiarem wydiuzen probek o przekroju kotowym (d = 85 mm) na
maszynie serwohydraulicznej MTS-810, przy sterowaniu odksztatceniem. Wykorzys-
tano ekstensometr o bazie 25 mm i zakresie odksztatcen e = 0,02.

Badania zmeczeniowe niskocyklowe prowadzono na maszynie serwohydraulicznej
MTS-810, przy sterowaniu przemieszczeniem. Prébki o przekroju kotowym i $rednicy
85 mm, wykonane z cementu metodg wytlaczania, poddawano obcigzeniom
rozciggajacym, zmieniajgcym sie wedtug cyklu trojkatnego od zera do maksymalnej
sity 1000 N, z czestotliwoscig -0,25 Hz. Utrzymywano stala wartos¢ zakresu
przemieszczenia Av = 0,5 mm [4, 8, 241].

Srednie wyniki z co najmniej 3 pomiaréw podstawowych wiasnoéci fizycznych
cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszkg antybiotyku po przetrzymywaniu
w soli fizjologicznej, w porownaniu do odpowiednich wiasnosci wyznaczonych na
prébkach przetrzymywanych w warunkach pokojowych, przedstawiono na rysunkach
416 i4.17 [5, 8, 241],
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Rys. 4.16. Wiasnosci wytrzymatosciowe (Rgs, Rcs) cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszka
antybiotyku (A - cefalosporyna trzeciorzedowa) po przetrzymywaniu w soli fizjologicznej
w poréwnaniu do wiasnosci wytrzymatosciowych suchego cementu (Rg Ro):
Rg- wytrzymatos$é na zginanie, Rc- wytrzymato$¢ na Sciskanie [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 wynikow badan stwierdzono, ze przetrzymywanie
prébek przez okres 3 tygodni w soli fizjologicznej o temperaturze 30°C spowodowato
nieznaczne obnizenie wytrzymatosci na zginanie i na $ciskanie cementu w poréwnaniu
do odpowiednich wartosci wytrzymatosci suchego cementu (rys. 4.16). Modut
sprezystosci wyznaczony w warunkach zginania po przetrzymywaniu prébek w soli
fizjologicznej ulegt obnizeniu, a modut sprezystosci wyznaczony w warunkach
Sciskania ulegt nieznacznemu podwyzszeniu. WartoSci modutu Younga ulegly
niewielkiemu wzrostowi na skutek przetrzymywania cementu w soli fizjologicznej
(rys. 4.17). Nalezy jednak zaznaczy¢, ze wszystkie wartosci wiasnosci fizycznych

cementu Palacos R obnizyly sie po dodaniu do niego antybiotyku.
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Rys. 4.17. Wartosci modutow sprezystosci (Es, Egs, Ecs) cementu Palacos R bez domieszki oraz
z domieszka antybiotyku (A - cefalosporyna trzeciorzedowa) po przetrzymywaniu w soli
fizjologicznej w poréwnaniu do modutdéw sprezystosci suchego cementu (E, Eg Eo):
E - modut Younga, Eg- modut sprezystosci przy zginaniu, Ec- modut sprezystosci przy
Sciskaniu [241]

Fig. 4.17. Modulus of elasticity (Es, Eg, 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) of the dry cement: Eg- modulus of elasticity at
bending test, Ec- modulus of elasticity at compression test [241]

Obserwowane zmiany wartosci wiasnosci  wytrzymatosciowych cementu
moczonego w soli fizjologicznej wahaly sie w granicach od kilku do kilkunastu
procent, co zgodne jest z danymi podawanymi w literaturze [144, 153, 277], Wplyw
na te zmiany mialy: $rodowisko, temperatura oraz czas. Celowe zatem bytoby
przeprowadzenie badafn witasnosci mechanicznych cementu kostnego z domieszkg
antybiotyku po kondycjonowaniu w soli fizjologicznej przez okres od 3 do 6 miesiecy.

Interpretacje  wynikéw badain nalezy wigza¢ ze strukturg materiatu.
Przeprowadzone w pracach [5, 8, 38] badania mikroskopowe przetoméw probek po
badaniach zmeczeniowych oraz analiza sktadu chemicznego w mikroobszarach
przetomow, przy wykorzystaniu mikroskopu skaningowego Hitachi S-4200
ze spektrometrem dyspersji energii VVoyager, potwierdzity wystepowanie zjawiska
penetracji soli fizjologicznej w gigb materiatu probki oraz wyptukiwanie przez sol
antybiotyku (rys. 4.18a i b). O fakcie tym Swiadczyly tez wystepujace na przetomach
prébek obrzeza o zmienionym kolorze [8, 242],
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Rys. 4.18a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos R z domieszkg antybiotyku (cefalosporyna
trzeciorzedowa), kondycjonowanej w soli fizjologicznej, po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych; zdjecie z obszaru na brzegu prébki; 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 pierwiastkow w cemencie Palacos R
z domieszkga antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzedowa) w mikroobszarze powierzchni A
przetomu prébki przedstawionej narys. 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 zmeczeniowe niskocyklowe prdbek
z cementu Palacos R bez domieszki oraz z domieszka cefalosporyny trzeciorzedowej
po kondycjonowaniu w soli fizjologicznej przez okres 6 tygodni wykazaty, ze ich

przetrzymywanie w soli fizjologicznej nie spowodowato utraty jego wiasnosci
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lepkosprezystych. Dla wszystkich probek zarowno moczonych w soli, jak i suchych
rejestrowane zaleznosci obcigzenia prébki od przemieszczenia wraz ze wzrostem
liczby cykli miaty charakter petli histerezy. Zapoczatkowanie ztomu zmeczeniowego
zachodzi zazwyczaj na powierzchni elementu, szczeg6lnie w miejscach rys, pekniec,
uszkodzen mechanicznych. Zatem w prébkach kondycjonowanych w soli fizjolo-
gicznej udziat w pekaniu zmeczeniowym mialy zapewne por} powstate wskutek
wyplukania czastek antybiotyku. Mogto to mie¢ wptyw na losowy charakter pekniec,
lecz nie na whasnosci lepkosprezyste materiatu. Z tego punktu widzenia celowe bytoby
przeprowadzenie badan zmeczeniowych probek z cementu zmieszanego z anty-
biotykiem po wytrzymaniu w roztworze soli fizjologicznej przez okres od 3 do
6 miesiecy. Jednak ze wzgledu na maly udziat masowy domieszki (4,8% masy
proszku) lepkosprezystos¢ cementu kostnego determinuje osnowa, ktérg w badanym
cemencie jest polimetakrylan metylu (PMMA). Ma to istotne znaczenie dla
biofunkcjonalnosci sztucznego stawu, gdyz tzw. powr6t poodkszatceniowy, bedacy
cecha lepkosprezystosci materiatu [91], pozwala, przy stosowaniu przerw w realizacji
obcigzenia, na jego regeneracje, a ta warunkuje dostateczng trwato$¢ sztucznego stawu
[8, 241,242].



5. WPLYW MODYFIKACJI CEMENTOW KOSTNYCH NA SKURCZ
| TEMPERATURE POLIMERYZACJI

Na skutek réznicy gestosci monomeru i polimeru polimeryzacja monomeru
zachodzi z kontrakcjg objetosci, wywotujagca skurcz polimeryzacyjny materiatu.
W procesie polimeryzacji nie w catosci monomer ulega polimeryzacji. Na skutek
wprowadzenia w trakcie recznego mieszania i urabiania cementu znacznych ilosci
powietrza, a takze odparowania w miare uptywu czasu pewnych ilosci monomeru,
spolimeryzowany, utwardzony cement kostny wykazuje porowato$¢ rzedu 1-10%
[144, 277], Istniejace w cemencie pory powodujg obnizenie jego wiasnosci
wytrzymatosciowych i odpornosci na pekanie.

Polimeryzacja cementu jest procesem egzotermicznym, a w przypadku
polimeryzacji MMA do PMMA wydziela sie ciepto w ilosci ok. 54428 J/mol.
Powoduje to podwyzszenie temperatury formowanego cementu kostnego. Wzrost
temperatury polimeryzacji zalezy od generowanego i odprowadzanego w czasie
polimeryzacji ciepta. 1los¢ wydzielanego ciepta zalezy od stezenia monomeru w masie
cementu kostnego, natomiast szybko$é wydzielania ciepta od uktadu inicjujaco-
inhibitujacego i temperatury masy [277]. Z medycznego punktu widzenia wysoka
temperatura polimeryzacji cementu, znacznie przekraczajaca temperature koagulacji
biatka, jest niekorzystna, gdyz moze prowadzi¢ do martwicy tkanek [144].

Badania  procesu  polimeryzacji cementu  chirurgicznego  prowadzono
i prezentowano w wielu pracach, jak na przyktad [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
obejmujg zaréwno wyniki obliczen teoretycznych zmiennych w czasie rozktadow
temperatury w warunkach procesu polimeryzacji cementu kostnego, jak i wyniki
eksperymentalnych badan realizowanych na prébkach z cementéw o sktadach
fabrycznych oraz modyfikowanych, a takze na modelach laboratoryjnych sztucznych
stawdéw z roznymi cementami.
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5.1. Rozklad temperatury polimeryzacji cementu w uktadzie ko$¢-cement-
proteza na podstawie modelu numerycznego

W roznych osrodkach realizowane sa badania dotyczace okreslenia wptywu
warunkéw polimeryzacji cementu na bazie PMMA, wystepujgcych w organizmie, na
uzyskanie trwatego potaczenia cementu z tkanka kostng. Opis przeptywu ciepta
w modelach uktadu proteza-cement-ko$¢ mozna znalez¢ np. w pracach [6, 125, 172,
200, 201, 204, 227, 228, 276]. Najczesciej do opisu zjawiska wymiany ciepta podczas
procesu polimeryzacji cementu chirurgicznego implantowanego do organizmu stosuje
sie metode elementow skonczonych (MES). W pracach [6, 200, 201, 276]
wykorzystano w tym celu oprogramowanie finny ALGOR oraz program do
projektowania komputerowego CAD Alibre Design, ktorym postuzono sie w celu
zdefiniowania geometrycznych cech rozpatrywanego obiektu. Cechy geometryczne
modelu zdefiniowano na podstawie pomiaroOw preparatu rzeczywistej kosci udowej.
Przeprowadzono wstepne pomiary wymiaréw zewnetrznych kosci, a nastepnie
wykonano jej woskowy odlew. Odlew przecigto ptaszczyznami prostopadtymi do osi.
Na tej podstawie wyznaczono doktadne wymiary przekrojow poprzecznych, ktére
wykorzystano przy budowie modelu trojwymiarowego. W modelu wyodrebniono trzy
strefy, odpowiadajgce wiasnosciom: tkanki kostnej, cementu i endoprotezy. Ksztatt
iwymiary modelu implantu przyjeto tak, jak dla endoprotezy cementowej
KERAMED, ktérej rozmiar dobrany zostat stosownie do cech preparatu. Tak
zbudowany model nastepnie zaimportowano do programu MES, w ktérym utworzono
model dyskretny o liczbie weztow rownej 48724 (rys. 5.1) [6, 200, 201, 276],

W procesie modelowania przyjeto dwa rodzaje warunkow brzegowych. Na
zewnetrznej powierzchni kosci oraz odstonietych cze$ciach metalowego trzpienia
zadano warunek brzegowy |1l rodzaju, odpowiadajacy konwekcyjnej wymianie ciepta
z zadanym odpowiednim wspodtczynnikiem przejmowania ciepta i temperaturg
otoczenia [178]. Warto$¢ wewnetrznego zrodta ciepta byta wyznaczona na podstawie
badan eksperymentalnych [204]. Wiasnosci termofizyczne kosci, cementu i metalu,
przyjete na podstawie literatury [227, 256], zestawiono w tabeli 5.1. Zatozono, ze
wiasnosci te nie zalezg od temperatury. Warunki brzegowe zestawiono w tabeli 5.2.
Obliczenia wykonano dla stanu nieustalonego. Zatozono idealne potgczenie kosci
z cementem.
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Rys. 5.1. Model dyskretny uktadu ko$¢-cement-trzpien z widoczng siatkg elementéw skonczonych [s,

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

Tabela 5.1
Wiasnosci termofizyczne przyjete w modelu [227, 256]
Materiat Gestos¢ Przewodnosc¢ cieplna Ciepto wiasciwe
p (kg/m3) X (W/m K) ¢ (J/kg K)

Kos¢ 1000 0,3 300
PMMA 1300 0,2 1460

Metal 8300 0,47 520

Tabela 5.2

Przyjete w modelu warunki brzegowe [178, 276]

POWLzrgc(;hn'a Warunek brzegowy Ill rodzaju - TP=3TC, a = 150 (W/nrK)

Powierzchnia Warunek brzegowy Il rodzaju - Tp=27°C, «=60 (W/m2K)
trzpienia

Rysunek 5.2 przedstawia wyznaczone pole temperatury w kosci udowej z trzpieniem

endoprotezy w opracowanym modelu [6,200, 201, 276].
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Rys. 5.2. Rozktad temperatury w modelu ukladu kos$¢-cement-trzpien w plaszczyznie symetrii
trapienia, ktora pokrywa sie z ptaszczyzng przechodzaca przez o$ szyjki kosci udowej oraz
0$ kosci 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 ofthe femoral neck and the
axis of the femur at the time t = 100 (s) [6, 200, 201, 276]

Przedstawione ujecie modelowe wykorzystane zostato w celu ilosciowego opisu
materiatowych uwarunkowan proceséw adaptacyjnych implantow mocowanych
z uzyciem cementu chirurgicznego. W obliczeniach réznicowano miedzy innymi ilo$¢
cementu wokot trzpienia endoprotezy. Przeprowadzona analiza umozliwita
wyznaczenie potozenia obszardw najbardziej narazonych na niekorzystne
oddziatywanie podwyzszonej temperatury. W kazdym przypadku sa one
zlokalizowane w otoczeniu wierzchotka trzpienia endoprotezy. Na podstawie
rozktadéw temperatury opracowano nastepnie lokalne charakterystyki jej zmian
w czasie, w okres$lonych punktach modeli [6, 200, 276], Na rysunku 5.3 przedstawiono
zmiany w czasie temperatury tkanki kostnej na granicy pomiedzy tkankg a cementem
w punkcie o najwyzszej temperaturze dla roéznych grubosci warstwy cementu,
w zakresie od 1 mm do 7 mm, i w zwigzku z tym r6znej iloSci cementu w obszarze

konca trzpienia endoprotezy.



Czas, t(s)

Rys. 5.3. Wykresy zaleznosSci temperatury tkanki kostnej od czasu w punkcie 0 najwyzszej
temperaturze w poblizu wierzchotka trzpienia, wyznaczone dla réznych grubosci warstwy
cementu kostnego [6,200, 276]
Fig. 5.3. Diagrams of the bone tissue temperature dependence on time, at the point of highest
temperature near the tip of the stem, designated for the different thickness of the layer of the
bone cement [6, 200, 276]
Temperatura w tym punkcie zalezy od grubosci warstwy cementu, gdyz ilos¢
wydzielonego ciepta w procesie polimeryzacji zalezy od masy cementu. Temperatura
osigga najwyzsza warto$¢ po okoto 110 sekundach od chwili przyjetej za poczatek
procesu. Podobne charakterystyki opracowano dla punktéw potozonych w goérnej
czesci trzpienia, w czesci srodkowej oraz ponizej konca trzpienia. Wyniki obliczen dla
grubosci warstwy cementu rownej 3 mm przedstawiono na rysunku 5.4 [6, 201, 276].
Na tej podstawie zostaly wyznaczone maksymalne warto$ci temperatury, ktore
zgodnie z przyjetym modelem moze lokalnie osiggac tkanka kostna.

Warto$¢ temperatury, ktérg moze osiagna¢ tkanka kostna zalezy od odlegtosci
wierzchotka trzpienia od elementu zamykajgcego kanat szpikowy, tzw. korka. Dgzac
do wyznaczenia wptywu iloSci cementu w otoczeniu wierzchotka implantu na
zjawiska destrukcji tkanki kostnej, przyjeto model opisany w pracach [6, 200, 276],
w ktorym zréznicowano wielko$¢ tego obszaru wypetnionego cementem. Jako
parametr okreslajacy ilos¢ cementu skupionego w otoczeniu wierzchotka przyjeto jego
odlegtos¢ od elementu zamykajacego kanat szpikowy, ktoérg oznaczono literg ,,h”. Przy
zatozeniu stalej grubosci warstwy cementu na pozostatej powierzchni trzpienia

wykonane zostaty obliczenia dla kilku przyjetych wartosci wymiaru ,,h”.



75

Czas, t (S)

Rys. 5.4. Zaleznos¢ temperatury od czasu polimeryzacji cementu kostnego wyznaczona w modelu
numerycznym dla grubos$ci warstwy cementowej 3 mm oraz wysokosci ,,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]

Wartosci temperatury w zaleznosci od grubosci warstwy cementu zestawiono na
rysunkach 5.5 i 5.6. Z przedstawionych wynikéw obliczer widac, ze juz przy grubosci
warstwy cementu rownej 5 mm w kosci moga pojawi¢ sie obszary o temperaturze
przekraczajgcej temperature koagulacji biatka, przyjmowang jako réwna 56°C
(329,15 K)[ 158, 2207,

Rys. 5.5. Wplyw grubosci warstwy cementu na temperature tkanki kostnej obliczong w potowie
wysokosci trzpienia [6, 200, 276]

Fig. 5.5. Influence of the cement layer thickness on the bone tissue temperature at half of the stem
height [6, 200, 276]
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Rys. 5.6. Wptyw grubosci warstwy cementu na maksymalne wartosci temperatury kosci pod
trzpieniem oraz w cemencie [6, 200, 276]

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

Jak wynika z obliczen przeprowadzonych w pracach [6, 200, 201, 276], w kosci
udowej wystepuje lokalny wzrost temperatury w otoczeniu wierzchotka trzpienia
endoprotezy, gdzie czesto dochodzi do przekroczenia temperatury koagulacji biatka.
Wielko$¢ obszaru, w ktdrym nastepuje zniszczenie tkanki kostnej zalezy od ilosci
cementu ponizej wierzchotka trzpienia. Podczas zabiegu operacyjnego nalezatoby
wiec zwroci¢ uwage na precyzyjne wykonanie otworu pod implantowany trzpien.
Skutki biologiczne nadmiernego wzrostu temperatury nakfada¢ sie mogg w tym
miejscu  z niejednorodnym rozkladem naprezen w warstwowym ukladzie
biomechanicznym endoproteza-cement-kosé, a szczegllnie z lokalnymi naciskami
sztywnego wierzchotka trzpienia na ostabiong tkanke kostng podczas diugotrwatego
uzytkowania endoprotezy.

5.2. Wptyw modyfikacji sktadu chemicznego na temperature polimeryzacji
cementu na podstawie analiz matematycznych

W pracach [5, 8, 196] przeprowadzono analize rozktadu temperatury w polimery-
zujagcym cemencie kostnym, modyfikowanym czgstkami ceramicznymi, w odniesieniu
do przypadku cementu niemodyfikowanego. Celem obliczeri zmiennych w czasie
rozktadéw temperatury w warunkach procesu polimeryzacji byta ocena wptywu
domieszki ceramiki na maksymalng temperature polimeryzacji.
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Obliczenia przeprowadzono, modelujgc warstwe cementu w postaci piyty
o okreslonej grubosci. Pole temperatur w ptycie o grubosci 2b wyznaczono przy
zatozeniu warunkoéw brzegowych | rodzaju [205,233] w postaci funkcji zmian
temperatury w czasie:

T(x =+b) =f (1) (5.1)

Zatozono warunek poczatkowy w formie:

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

Rownanie przewodnictwa cieplnego zapisano dlaprzypadku oddziatywania
objetosciowego zrédta ciepta:

dT/dt =a V2T +qv/(cp), (5.3)
gdzie:
a - wspotczynnik dyfuzyjnosci cieplnej,
p - gestosc,
T- temperatura,
t- czas,

gvjest w tym wypadku wydajnoscia zrodta ciepta, odniesiona do jednostki objetosci:

qv=qp, (5.4)

gdzie q - wydajno$¢ zrédta ciepta odniesiona do jednostki masy, zmienna w czasie.

Na tej podstawie otrzymuje sie:

dT/dt=aV2T+ql/c (5.5)

Nastepnie mozna zapisa¢:

g/c =D(t), (5.6)
awiec:
dT/dt =aV2T+ D (t) (5.7)
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Poszukuje sie rozwigzania réwnania (5.7) w postaci:
T=f{t)+uxt)

Pochodna po czasie w réwnaniu (5.5) dana bedzie za pomocg wzoru:

dT/dt= f (t) +du/dt,

natomiast druga pochodna temperatury po x wyrazi sie zaleznoscia:

d2T/dx2=d2u/dx2

Na tej podstawie uzyskuje sie:

du/dt- ad2u/dx2- f (t) +D ()

Poszukiwana funkcja u powinna spetniaé¢ warunki:

i u(x=zb)=0
Iw(/ =0)=F(x)-F(0)

(5.8)

(5.9)

(5.10)

(5.11)

Przyjeto, ze rozwigzanie rownania (5.11) mozna przedstawi¢ w postaci szeregu [181,

233]:
u= (t) cos Si (x/b),
H

gdzie

Si=[(2i-1)/2] -k (i=1,2,...)

(5.13)

Nastepnie zatozono, ze temperatura powierzchni zewnetrznej jest stata. Wowczas

otrzymuje sie:

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

gdzie Tpjest temperaturg powierzchni.

(5.14)
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W takim przypadku rownanie przewodnictwa cieplnego mozna zapisac jako:

du/dt = ad2u/ dt2+D (1)

Przedstawiajgc D(t) w formie szeregu, uzyskuje sie:
D(t) = £BcosSi (x/b)
H

Wspotczynniki Bi mozna zapisac jako:

b b
Bi = [JD (t) cosdi (x/b) dx]/[\cos i (x/b) dx]
b b

Po wykonaniu catkowania wylicza sie:

Bi=[2 (-4 D(t)] / Si

Podstawiajgc rownanie (5.16) oraz (5.13) do réwnania (5.15), otrzymuje sie:

(t) cosSi (x/b) =-a/b2 (t) S2cosSi (x/b) + ™ BecosSi (x/b)

M /=1

1l
-

Rownanie to bedzie spetnione wowczas, gdy:

Ai(t) + (a/b? Si2Ai(t) = Bi

Rozwigzaniem réwnania (5.20) jest zaleznos$¢:

Ai(t) = Ciexp(- Sr at/b) + exp(- Si2at/b? Jexp (Si2at/b?d Bidt
0

State Ci mozna wyznaczy¢ z warunku poczatkowego (t=0):

Fix) - f(0) = ¢ C, cosSi (x/b)
H

(5.15)

(5.16)

(5.17)

(5.18)

(5.19)

(5.20)

(5.21)

(5.22)
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Biorgc pod uwage zaleznosé¢ (5.14), otrzymuje sie:
F(x)-Tp=¢C, cosSi (x/b)
=)

Dla tak zapisanego szeregu wspotczynniki C; wyznacza sie z zaleznosci:

-b

Ci={| [F(X)- TQ cosSi (x/b)dx}/{ J cos2Si (x/b)dx }

(5.23)

(5.24)

Przyjmujac nastepnie, ze temperatura poczatkowa jest stata na przekroju plyty:

F(x)=To, po scatkowaniu otrzymuje sie:

Q =[2(-DiH (To- TA]/Si

Wstawiajac réwnanie (5.25) oraz (5.18) do réwnania (5.21), uzyskuje sie:

Ai(t) = exp(- Si2at/bd-[2(-1)i+(To- Tp]/Si +

+{[2(-1)41] /Si Yexp(- Si2at/bd «j exp(S? at/bdD(t)dt

o

Kolejnym etapem jest wprowadzenie do réwnania (5.26) wartosci D(t).
Przyjmujac nastepujacg posta¢ D(t):

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

gdzie Kg, € - wspétczynniki,
otrzymuje sie:

Ai(t) = exp(- Si2at/b? [2(-1)i+,(TO- TP1/Si +

+{[2(-1)'~ /Si}exp(- Sr at/bd'[Kq(Si2a/b2e)] [exp(Sc at/b2- <pt)-]

(5.25)

(5.26)

(5.27)

(5.28)
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Na tej podstawie:

n
u = ""jAj (t) cosoi (x/b) oraz
H
T=TP+ "¢ A, (t) cosoi (x/b) (5.29)

1=1

W celu zamodelowania rozktadu temperatury wzdtuz grubosci probki, w czasie
procesu polimeryzacji cementu, przyjeto rownanie przewodnictwa cieplnego
w nastepujacej postaci (5.5):

dT/dt=uV2T+ q/c,

gdzie:
a- wspotczynnik dyfuzyjnosci cieplnej (przewodnictwa temperaturowego),

g - wydajnos¢ zrodia ciepta odniesiona do jednostki masy, zmienna w czasie,

c - ciepto wiasciwe,

T - temperatura,

t - czas.

Wyznaczono zmienng w czasie wydajnos¢ zrodta ciepta. W tym celu przyjeto, ze
ciepto polimeryzacji MMA do PMMA wynosi 60 kJ/mol. Poniewaz masa czasteczki
PMMA wynosi 100 g (5 czastek wegla po 12 g, 2 czastki tlenu po 16 g, 8 czastek
wodom po 1g), wiec ciepto polimeryzacji jest rowne:

g = 60 kd/mol «(1 mol/l 00 g) = 0,6 kJ/g = 600 kJ/Kkg.

Zatozono, ze ciepto polimeryzacji g jest emitowane w wigkszosci w pierwszej
czesci okresu polimeryzacji, w ktdérej temperatura wzrasta. W pozostatej czesci
temperatura maleje w wyniku wymiany ciepta z otoczeniem. Czas szybkiego wzrostu
temperatury dla cementu wynosi od 8 do 12 minut.
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Przyjeto, ze g/c mozna przedstawi¢ w postaci zaleznosci:

g/c - D(t) = Kgexp(-¢et), (5.30)

gdzie:

Kqg (K/min) - wspotczynnik,

e (I/min) - wspotczynnik,

t (min) - czas.
Wspotczynniki Kqi e dobrano na podstawie wynikéw eksperymentalnych, przyjmujac
czas catkowitej polimeryzacji rowny tp ~ 25 minut (1500 s).

Catkujac réwnanie (5.30) po wspoétrzednej t, otrzymano:

1P

JK,, exp(-(pt)dt = - (Kg/e) [exp(-etp - 1] (5.31)
0

Zatem:

q/c = (Kde) [1 - exp(-etp] (5.32)
Przyjmujgc wartosci:

tp= 25 min (1500 s),

e = 0,11 I/min (0,183 x 102 1/s),
q = 600 kJ/kg,

¢ = 2,2 ki/(kg K),

oszacowano wartos¢ Ka\
Kg~qge/c =30 K/min. (0,5 K/s)

Nastepnie przeprowadzono obliczenia zmiany temperatury polimeryzacji cementu
w czasie wzdtuz grubosci prébki, przyjmujac wartos¢ wspoétczynnika przewodnictwa
temperaturowego a ~ 1 x 10° mZmin (0,16 x 10'6 nr/s). Zakres wartosci
wspoltczynnika a, podawany w literaturze [221,224], dla polimeréw wynosi od
0,1 x 10'3nr/h (0,03 x 10'6nr/s) do 1,5 x 10'3m2h (0,4 x 10'6 m2s). Wyniki obliczen
przedstawiono odpowiednio na rysunku 5.7 [8,196].

Przyjeto, ze domieszkg ceramiczng modyfikujagcg cement kostny jest proszek
A1203. Dodatek proszku A1203 do cementu na osnowie PMMA wpltywa na zmiang
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wspotczynnika Kq przez zmiane ciepta wiasciwego ¢ powstalej mieszaniny

sktadnikéw, zmianeg ciepta polimeryzacji g, gestosci p (na podstawie wzoru q = qv/p)
oraz na zmiane wspotczynnika przewodnictwa temperaturowego a utworzonego
kompozytu. Stwierdzono, ze domieszka Al20s do cementu w ilosci 5% udziatu
objetosciowego w gtéwnej mierze wplynie na zmiane maksymalnej temperatury
polimeryzacji przez wzrost wspdtczynnika a kompozytu PMMA -  Al20s.
Wspotczynnik przewodnictwa temperaturowego bowiem dla Al20s jest okoto 100-
krotnie wyzszy niz dla PMMA i wynosi 32,4 x 10'3m2h (9 x 10'6 nr/s) [195, 224],
Przy zatozeniu ze wspotczynnik a dla kompozytu bedzie 2-krotnie wiekszy niz dla
PMMA, a wiec bedzie rdwny 2 x 10'5m2min (0,3 x 10‘6m2Ss), obliczona maksymalna
temperatura uktadu polimeryzujacego bedzie nizsza okoto 30%, co przedstawiono na
rys. 5.8 1 5.9 [8, 196],

Przyjecie w obliczeniach dwéch wariantéw temperatury zewnetrznej powierzchni:
pokojowej 19°C (292,15 K) oraz podwyzszonej 37°C (310,15 K) uzasadniony byt
faktem, ze podczas implantacji cement z jednej strony bezposrednio styka sie
zmetalowg endoproteza o temperaturze pokojowej, a z drugiej z zywg Kkoscig
o temperaturze organizmu cztowieka. W przedstawionym modelu obliczeniowym

powyzsze warunki brzegowe procesu polimeryzacji symulowano oddzielnie.
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Rys. 5.7. Rozktady temperatury w funkcji wzglednej grubosci warstwy cementu po réznych 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 domieszkg AI203 (2) w modelu o temperaturze powierzchni

zewnetrznej 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 Al203 admixtures (2) into a model at the temperature of the outer

surface 19°C (292,15 K) [8, 196]
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Rys. 5.9. Zmiana maksymalnej temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu kostnego bez
domieszki (1) oraz z domieszkg AI203 (2) w modelu o temperaturze powierzchni
zewnetrznej 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 of the outer
surface 37°C (310,15 K) [8, 196]

Otrzymane w wyniku przeprowadzonych obliczen rozklady temperatury'
w polimeryzujgcym cemencie niemodyfikowanym oraz po modyfikacji powinny by¢
zweryfikowane doswiadczalnie celem sprawdzenia, czy wprowadzenie do cementu
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domieszki o wspotczynniku przewodnictwa temperaturowego a wiekszym niz
w przypadku PMMA istotnie spowoduje, ze maksymalna temperatura utwardzania
utworzonego kompozytu bedzie nizsza niz niemodyfikowanego cementu. W zwigzku
z tym, nastepny rozdzial 5.3 poswiecono prezentacji eksperymentalnych badan
procesu polimeryzacji cementéw, przy wykorzystaniu réznych opracowanych modeli
i stanowisk laboratoryjnych.

5.3. Weryfikacja doswiadczalna wptywu domieszek na skurcz i temperature
polimeryzacji cementow

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

Pierwsze badania, ktérych celem byto okreslenie podstawowych parametrow
polimeryzacji oraz skurczu liniowego, przeprowadzono na cemencie 0 nazwie
fabrycznej Palamed 40 bez domieszki oraz z domieszkami w ilosci 2 g na 40 g
sktadnika proszkowego cementu. Zastosowano nastepujace rodzaje domieszek:

C - antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzedowa),
D - Al20s3 0 granulacji 0,3 pm,

E - Al20s o granulacji 10-20 pm,

F - wegiel szklisty o granulacji 10 pm.

W pracy [5] badania prowadzono w formie metalowej o temperaturze poczatkowej
37°C (310,15 K). W poprzednich pracach [4, 8] badania realizowano wprowadzajac
cement kostny w postaci p6tptynnej do metalowej formy o temperaturze poczatkowej
19°C (292,15 K) oraz o temperaturze podwyzszonej do 37°C (310,15 K). Wybér tych
dwoch wariantéw badan uzasadniony byt faktem, ze podczas implantacji cement bez-
posrednio z jednej strony styka sie z metalowg endoprotezg o temperaturze pokojowej,
awiec ok. 19°C (292,15 K), a z drugiej strony z zywa koscig o temperaturze organiz-
mu cztowieka, czyli ok. 37°C (310,15 K). Badania, ktére miaty charakter wstepny,
przeprowadzone dla tych dwdch warunkéw brzegowych oddzielnie, wykazaty, ze
wzrost temperatury formy do temperatury organizmu spowodowat szczegélnie niebez-
pieczny dla tkanek wzrost temperatury polimeryzacji cementu, przekraczajgcej 100°C
(373,15 K). Z tego powodu dalsze badania wptywu domieszek na proces polimeryzacji
cementu prowadzono w podgrzewanej formie.
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Do badan wykorzystano urzadzenie do analizy krzepniecia i swobodnego skurczu
liniowego odlewdw kompozytowych, zaprojektowane i wykonane w Katedrze
Technologii Stopéw Metali i Kompozytéw Politechniki Slaskiej [217]. Stanowisko
badawcze do analizy krzepniecia i swobodnego skurczu liniowego, oznaczone
symbolem SL-PG3, skladato sie z ptyty podstawowej z zamocowanymi czujnikami
tensometrycznymi, wielofunkcyjnego  zestawu pomiarowego MC-201 oraz
komputerowego zestawu do rejestracji, analizy i wizualizacji uzyskanych wynikdw
(rys. 5.10).

Rys. 5.10. Schemat stanowiska do badania procesu polimeryzacji i skurczu liniowego cementow
kostnych: 1- forma metalowa z wnekg cylindryczng o $rednicy 15 mm, 2 - stéf, 3 - plyta
robocza, 4 - czujniki tensometryczne, 5 - koncowki grafitowe (zatopione w probce),
6 - ukfad wlewowy, 7 - termoelementy (1,2 lub 3), 8 - $ruba regulacyjna (zerowanie
luzéw), 9- modut analogowo-cyfrowy, 10 - komputerowy zestaw do rejestracji,
wizualizacji i analizy wynikéw, 11 - plyta izolacyjna, 12 - element grzejny (1000 W),
13 - czujnik temperatury formy metalowej (Pt 100), 14 - blok sterujgco-regulacyjny
temperatury formy metalowej, P - cisnienie z jakim byt wtryskiwany cement kostny do
wneki formy odlewniczej [5]

Fig. 5.10. Scheme of the system to study the process of 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 of 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 of which
the bone cement was injected into foundry mould cavity [5]
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Badania prowadzono w formie metalowej o S$rednicy wneki 15 mm i diugosci
pomiarowej 170 mm. Do formy wprowadzano cisnieniowo, w postaci poOiptynnej,
cement kostny Palamed 40, modyfikowany domieszkami. Prébki cementu
przygotowywano przy wykorzystaniu aparatury do prézniowego mieszania, firmy
BIOMET-MERCK. Domieszki w postaci proszku A1203, antybiotyku lub wegla
szklistego w pierwszej kolejnosci mieszano z komponentem proszkowym cementu.

W badaniach wykorzystano metode ATSD, tzn. metode umozliwiajaca
réwnoczesng rejestracje zmian temperatury i skurczu liniowego oraz analize
rozniczkowg uzyskanych wynikéw (rys. 5.11) [5].

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

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

Rejestracji temperatury dokonywano na wielokanalowym module MC-201

z wykorzystaniem termoelementu NiCr-NiAl. Temperature poczatkowg formy

odlewniczej mierzono przy wykorzystaniu zestawu EMT 302 z czujnikami NiCr-NiAl.

Wykorzystujagc programy komputerowe SKULIN i ANALDTA, dokonano analizy

réwnoczesnie rejestrowanych przebiegéw zmian skurczu liniowego i temperatury

polimeryzacji. Rejestrowano krzywe stygniecia T = f(t) (zmiany temperatury

polimeryzacji) i krzywe skurczu liniowego S =f(t) w czasie do 4 godzin. Widok

prébek po badaniach przedstawiono narys. 5.12 [5],
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Rys. 5.12. Probki ze zmodyfikowanych cementéw po badaniach skurczu i temperatury polimeryzacji
Fig. 5.12. Samples modified cements after shrinkage and polymerization temperature studies

Odczytane z zarejestrowanych wykresow wartosci maksymalnej temperatury
polimeryzacji i catkowitego czasu polimeryzacji oraz wartosci skurczu liniowego
koncowego po 4 godzinach badania materiatow przedstawiono w tabeli 5.3 oraz na
rysunkach 5.13 i 5.14 [5].

Tabela 5.3

Wyniki badan temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego cementu kostnego
PALAMED 40 bez domieszki oraz z domieszkami w formie o temperaturze
poczatkowej 37°C (310,15 K) [5]

Maksymalna temperatura Czas polimeryzacji Skurcz
Badany materiat polimeryzacji Trex (K) t{s) Iin’iowy
koncowy
S(%)
PALEMED 40 383,95 (110,8°C) 813 (13*33**) 1,06
PALEMED 40 371,95 (98,8°C) 833 (13'53") 0,78
+A1203 (0,3 gm)
PALEMED 40 378,85 (105,7°C) 959 (15'59”) 0,74
+A1203 (10-20 gm)
PALEMED 40 371,95 (98,8°C) 1361 (22°4™) 0,70
+ wegiel szklisty
(ok. 10 gm)
PALEMED 40 375,3 (102,15°C) 486 (8°06”) 1,06

+ antybiotyk



Rys. 5.13.

Fig. 5.13.

Rys. 5.14.

Fig. 5.14.
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PAL 40 PAL PAL 40+E PAL 40+F PAL
40+D 40+C

Koncowy skurcz liniowy cementu Palamed 40 z domieszkami po 4 godzinach w metalowej
formie o temperaturze poczatkowej 37°C (310,15 K): D - AI203 (0,3 pm), E - AI203
(10-20 pm), F - wegiel szklisty (10 pm), C - antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzedowa) [5]
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 - AI203 (0,3 pm), E - AI203
(10-20 pm), F - glassy carbon (10 pm), C - antibiotic (Ill generation cefalosporin) [5]

Maksymalna temperatura polimeryzacji cementu Palamed 40 z domieszkami w metalowej
formie o temperaturze poczatkowej 37°C (310,15 K): D - AI1203 (0,3 pm), E - AI203 (10-
20 pm), F - wegiel szklisty (10 pm), C - antybiotyk (cefalosporyna trzeciorzedowa) [5]
Maximum polymerization temperature of Palamed 40 cement with admixtures in a metal
mould at the initial temperature of 37°C (310,15 K): D - AI203 (0,3 pm), E - AI203 (10-
20 pm), F - glassy carbon (10 pm), C - antibiotic (I1l-generation cefalosporin) [5]

Na podstawie przeprowadzonych badan widaé, ze domieszka ceramiki do cementu

chirurgicznego na bazie PMMA powoduje zmniejszenie skurczu liniowego prébek

o okoto

30%. Zjawisko to mozna wytlumaczy¢ faktem, ze domieszka proszku

ceramicznego do cementu spowodowata zmniejszenie procentowej zawartosci

monomeru w catej masie cementu, a takze wypetnienie tej masy czastkami cera-

micznymi, hamujgcymi kurczenie sie¢ masy cementu. Wspotczynnik liniowej rozsze-

rzalnosci cieplnej dla A1203 w temperaturze 293-770 K wynosi a= 7,4 ‘m7,6 x 10'6K'1
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[195] i jest generalnie mniejszy niz dla polimerdw, dla ktorych, jak podaje literatura
[224], waha sie w granicach 4 550 x 10"6K'l, przy czym dla PMMA wspdtczynnik
rozszerzalnos$ci cieplnej wynosi a = 60 x 10'6 K'1[224], Wspotczynnik rozszerzalnosci
cieplnej dla wegla szklistego jest jeszcze mniejszy niz dla A1203 iwynosi a = 15 -
3x 106 K'1[221], Z tych tez powodow najlepsze wyniki, tzn. najwieksze obnizenie
skurczu liniowego probek, bo az o 34%, uzyskano dla cementu Palamed 40
domieszkowanego weglem szklistym (tab. 5.3, rys. 5.13). Domieszka antybiotyku do
cementu Palamed 40 nie wptyneta na warto$¢ skurczu liniowego prébek.

Zaznaczy¢ nalezy, ze doktadnos$¢ pomiarowa urzadzenia, na ktérym realizowano
badania byta wystarczajagco duza do oceny uzyskanych wynikow. Pomiar skurczu
obarczony jest btedem pomiarowym czujnikow tensometrycznych, ktory zgodnie
z katalogiem producenta waha sie w granicach 0,01 - 0,5%, a takze btedem wielo-
funkcyjnego zestawu pomiarowego. Wykorzystujac zaleznosci teorii btedéw i uwzgle-
dniajagc btedy pomiarowe toréw pomiarowych obliczono, iz $redni blgd pomiaru
skurczu wynosi + 0,005% na 1% badanego skurczu, co oznacza, ze zmierzony skurcz
liniowy, wynoszacy na przyktad 2% w rzeczywistosci moze by¢ wiekszy lub mniejszy
0 0,01%, tzn. miesci sie w granicach 1,99  2,01%. W prowadzonych badaniach
nalezy uwzgledni¢ btad komputera - jest to warto$¢ stata, réwna potowie najmniejszej
rejestrowanej wartosci. Najmniejsza rejestrowana warto$¢ czasu wynosi 0,5 sekundy,
natomiast najmniejsza rejestrowana warto$¢ temperatury to 1°C. Wynika to
z rejestracji komputerowej, ktora warto$¢ liczbhowg przedstawia w postaci bitdw. Taki
wiasnie btad wprowadza proces digitalizacji pomiaru. Komputer bowiem tylko
rejestruje sygnat, a dziatania na liczbach wprowadzonych z btedem o wartosciach
podanych wyzej prowadzi bezbtednie.

Przedstawiona metoda badawcza (stanowisko oraz metodyka analizy) nazwana
zostata w skrécie metodg ATSD (Analysis Temperature and Shrinkage Derivative).
taczy ona metode analizy rézniczkowej krzywej stygniecia (znang jako metoda ATD)
z analizg rézniczkowej krzywej rownoczesnie rejestrowanego swobodnego skurczu
liniowego.

Wszystkie domieszki do cementu Palamed 40 wptynely na niewielkie zmniejszenie
maksymalnej temperatury uktadu polimeryzujacego. Najlepsze efekty uzyskano dla
wegla szklistego oraz proszku A1203 o granulacji 0,3 pm. Zjawisko to spowodowane
bylo tym, ze wspotczynnik przewodnictwa cieplnego zaréwno dla wegla szklistego,
jak idla A1203 jest duzo wiekszy niz dla PMMA i wynosi odpowiednio: dla wegla
szklistego - X = 180-220 W/mK, dla A1203 - X =29-30 W/mK, dla PMMA - X =
0,19 W/mK [195,221], W przypadku domieszki proszku Al20s o granulacji 10-20 pm
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efekt zmniejszenia temperatury polimeryzacji byt mniejszy (tab. 5.3, rys. 5.14).
Wykazano wiec, ze w procesie wymiany ciepta waznym czynnikiem jest wielko$¢
dodawanych czastek. Przy tym samym udziale masowym domieszki ilo§¢ dodawanych
czastek moze byC¢ rézna, w zaleznosci od ich wymiaru. Wielko$¢ sumarycznej
powierzchni czastek ma zatem wplyw na odprowadzanie ciepta na granicy czastka-
osnowa, co objawia sie oddziatywaniem na maksymalng temperature polimeryzacji
modyfikowanego cementu.

Dosy¢ wyrazne obnizenie skurczu oraz temperatury polimeryzacji po
wprowadzeniu ceramiki do cementu na bazie PMMA jest zjawiskiem korzystnym
zarbwno z punktu widzenia destrukcji tkanki kostnej, jak i lepszego potaczenia
cementu, zaréwno z koscig, jak i z endoproteza.

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

Badania realizowano dwoma metodami. Pierwsza polegata na pomiarze
temperatury polimeryzacji w zaleznosci od czasu w warunkach objetych normg
ISO 5833 [191]. Polimeryzujacy cement znajdowat sie w zamknietej formie
wykonanej z wysokoczasteczkowego polietylenu (UHMWPE) o wewnetrznych
wymiarach: $rednicy 60 mm i wysokos$ci 6 mm. Temperature polimeryzacji mierzono
za pomocg termopary typu K (NiCr-NiAl). Termopare o S$rednicy 05 mm
wprowadzano przez otwér znajdujacy sie w dnie formy do wnetrza formy na
wysoko$¢ 3 mm. Badania temperatury polimeryzacji w formie przeprowadzono
w temperaturze pokojowej 23°C (296,15 K).

Aby zamodelowa¢ wptyw $rodowiska organizmu na proces polimeryzacji cementu
przeprowadzono takze badania polimeryzacji tych samych cementéw w probdéwkach
zanurzonych w wodzie podgrzanej do temperatury 37°C (310,15 K). Probéwki miaty
Srednice 10 mm, termopare za$ umieszczano w $rodku masy cementowej. Ksztak
i objetos¢ masy cementowej w probéwce byly zblizone do masy cementu ponizej
konca trzpienia endoprotezy w ko$ci udowej. Stanowiska pomiarowe stuzgce do
wyznaczania temperatury polimeryzacji w formie i probéwce pokazano odpowiednio
na rysunkach 5.15 i 5.16 [7, 142],
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Rys. 5.15. Stanowisko pomiarowe stuzace do wyznaczenia temperatury polimeryzacji cementu
kostnego w formie zgodnie z normg 1SO 5833 oraz forma do badan [7, 142]

Fig. 5.15. Measurement system used to designate the polymerization temperature of the bone cement
into a form according to 1SO 5833 standard and the test form [7, 142]

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

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

Do rejestracji wynikow zastosowano komputer z oprogramowaniem Catman 3.1
wraz ze wzmacniaczem pomiarowym. Rejestrowano wyniki pomiaru temperatury
polimeryzacji w funkcji czasu badanych cementéw Biomet Plus i Biomet V niemody-
fikowanych oraz modyfikowanych weglem szklistym. Na rysunkach 5.17 i 5.18 przed-
stawiono wybrane krzywe polimeryzacji cementow Biomet Plus oraz Biomet V, uzys-
kane w wyniku badan przeprowadzonych w formie zgodnie z normg 1SO 5833. Na ry-
sunkach 5.19 i 5.20 pokazano krzywe polimeryzacji tych cementéw uzyskane z badan
przeprowadzonych w probéwce 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 domieszka wegla szklistego w formie o temperaturze 23°C (310,15 K), zgodnie z norma
1SO 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 domieszka wegla szklistego w formie o temperaturze 23°C (310,15 K), zgodnie z norma
1SO 5833 [7, 142]

Fig. 5.18. Change of polymerization temperature in course of 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 domieszkg wegla szklistego w probowce 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]

BiometVBiometV+2,75%wag.C BiometV+5,35%wag.C

czas (s)

Rys. 5.20. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Biomet V bez domieszki oraz
z domieszka wegla szklistego w probowce zanurzonej w wodzie o temperaturze 37°C
(310,15 K), [7, 142]

Fig. 5.20. Change of 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 badan zalezno$ci temperatury polimeryzacji od czasu, wykonanych
w formie zgodnie z normg ISO 5833 oraz w probdwce zanurzonej w wodzie
o temperaturze 37°C (310,15 K) dowodzg, ze po domieszkowaniu cementdw kostnych
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Biomet Plus i Biomet V weglem szklistym maksymalna temperatura polimeryzacji
moze ulec obnizeniu. Na wykresach uzyskanych z badan polimeryzacji cementdw
w probowkach zaobserwowano przesuniecie sie w strone mniejszych czasow
krzywych polimeryzacji dla cementéw modyfikowanych weglem szklistym
w stosunku do cementow niemodyfikowanych (rys. 5.19 i 5.20). Oznacza to skrécenie
czasu utwardzania sie cementéw kostnych Biomet Plus i Biomet V po wprowadzeniu
domieszki wegla szklistego. Im wiekszy jest udziat wegla szklistego, tym krotszy jest
czas do osiggniecia lepkosci cementu, odpowiedniej do aplikacji podczas zabiegu
operacyjnego, co stwierdza sie szczegOlnie na przykladzie cementu Biomet V
domieszkowanego 5,35% wag. wegla szklistego (rys. 5.20). Na podstawie wynikow
badan polimeryzacji cementéw kostnych, przeprowadzonych w formie, zgodnie
z normg ISO 5833, nie zaobserwowano wyraznego efektu skracania sie czasu
utwardzania dla cementéw domieszkowanych weglem szklistym. Jest to
prawdopodobnie spowodowane mniejszym odprowadzaniem ciepta polimeryzacji
cementu kostnego w przypadku badan przeprowadzonych w zamknietej formie,
wykonanej z UHMWPE, w poréwnaniu ze szklang probowka, a takze mniejsza masg
probki stosowanej do badan.

Wyniki, ktore uzyskano z krzywych T = / (t) (temperatura polimeryzacji w funkcji
czasu) dla cementu Biomet Plus oraz dla Biomet V, rejestrowanych podczas badan
realizowanych w probdwce 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
i5.5 [7,142], Czas utwardzania tset odpowiada punktowi przegiecia na krzywej T=f(t),
zgodnie z normg ISO 5833 (rys. 5.21) [191], Wielko$¢ Ts, odpowiada temperaturze
utwardzania, okreslanej jako $rednia temperatura wyznaczona pomiedzy temperaturg
maksymalng a temperaturg otoczenia. Wzor, na podstawie ktérego wyznacza sie
temperature utwardzania cementu kostnego zgodnie z normg ISO 5833 [191] ma

nastepujaca postac:

gdzie:
Tnax- maksymalna temperatura polimeryzacji,

Tat - 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 weglem szklistym [7, 142]

Biomet Plus + 1,6% mas.

Parametry Biomet Plus wegla szklistego
probdéwka forma probéwka forma

Tnax (°C) 93 87 85 81

t sei (s) 279 714 262 695

Tee, (°C) 65 55 61 52
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Tabela 5.5
Parametry polimeryzacji cementu Biomet V niemodyfikowanego
i po modyfikacji weglem szklistym [7, 142]
BiometV + Biomet V +
Biomet V 2,75% mas. 5,35% mas. wegla
Parametry wegla szklistego szklistego

probowka forma probéwka fonna probdéwka fonna

Tjax (°C) 73 57 69 52 66 39
t st (S) 377 1219 353 1301 334 1223
Tst (°C) 55 40 53 37 51 3l

Uzyskane parametry procesu polimeryzacji cementow niemodyfikowanych oraz
modyfikowanych weglem szklistym potwierdzajg korzystny wptyw domieszki wegla
szklistego do polimerowego cementu na obnizenie szkodliwej dla tkanek, wysokiej
temperatury utwardzania. Jednocze$nie nalezy mie¢ na wzgledzie, ze im wiekszy jest
udziat masowy domieszki, tym wprawdzie efekt obnizenia maksymalnej temperatury
polimeryzacji jest wiekszy, ale zarazem krdtszy jest czas utwardzania modyfikowa-
nego cementu oraz wieksza jest, zaobserwowana w badaniach [7, 142], lepkos$¢
cementu. Efekt ten moze by¢ niekorzystny z punktu widzenia procesu implantacji
cementu do kosci, szczegOlnie przy uzyciu aplikatora, pod zwiekszonym cisnieniem.

Badania skurczu itemperatury polimeryzacji cementu kostnego na modelach
laboratoryjnych uktadu endoproteza-cement-ko$¢

W celu okre$lenia wptywu domieszek modyfikujagcych cement chirurgiczny na
bazie PMMA na skurcz i temperature ukiadu polimeryzujgcego zbudowano,
prezentowany w pracach [6, 52, 276], warstwowy model laboratoryjny, zastepujacy
rzeczywisty uktad biomechaniczny: endoproteza-cement-ko$¢ (rys. 5.22). Warstwe
endoprotezy modelowat krazek ze stali nierdzewnej HI7 o grubosci 9 mm i $rednicy
65 mm, a warstwe kosci - kragzek wykonany z zywicy epoksydowej o grubosci 6 mm
isrednicy 51 mm. Pomiedzy tymi warstwami umieszczono gumowy pierscien
owysokosci 7 mm i Srednicy wewnetrznej 51 mm, ktéry napetniano cementem.
Cement do badan przygotowywano tak jak do implantacji, stosujgc metode
prozniowego mieszania sktadnikow. Domieszki w postaci proszku mieszano najpierw
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ze skiadnikiem proszkowym cementu, a nastepnie proszek z ptynem. W celu
okre$lenia skurczu polimeryzujgcego cementu dokonywano pomiaru odksztatcen
probki cementu za pomocg czujnika przemieszczen DD1 firmy HBM, umieszczonego
w osi symetrii uktadu. Pomiar temperatury realizowano w dwdéch miejscach uktadu -
na zewnetrznym brzegu metalowego kragzka oraz na granicy styku modelu kosci
i cementu, stosujac termopary typu K (NiCr-NiAl). Do rejestracji wynikoéw badan
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 of cement [6, 52, 276]

Materiatem do badan byt cement o nazwie fabrycznej Palamed bez domieszek oraz

z nastepujgcymi domieszkami:

proszek Al203 o granulacji 0,3 pm w ilosci 3,2% mas.,

hydroksyapatyt o granulacji 45-160 pm w ilosci 3,2% mas.,

wegiel szklisty o granulacji 10-160 pm w ilosci 1,6% mas. oraz 3,2% mas,

czastki tytanu o wielkosci 25-150 pm w ilosci 3,2% mas.

Wykresy zmiany temperatury polimeryzacji oraz skurczu liniowego w czasie
w modelu warstwowym uktadu endoproteza-cement-ko$¢ (rys. 5.22) dla cementu
Palamed bez domieszki przedstawiono na rysunku 5.23, a z domieszkami czastek
modyfikujacych na rysunkach od 5.24 do 5.27. Uzyskane warto$ci maksymalnej
temperatury polimeryzacji cementu, maksymalnej temperatury metalowej plytki
modelujgcej endoproteze oraz wartosci skurczu liniowego kohAcowego 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 ukfadu endoproteza-cement-kos¢ [6, 52, 276]

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

Rys. 5.24. Zmiana temperatur}' polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palamed
z domieszka tytanu w warstwowym modelu uktadu endoproteza-cement-kos¢ [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 domieszka Al203 w warstwowym modelu uktadu endoproteza-cement-kos¢ [6, 52, 276]

Fig. 5.25. Change of polymerization temperature and linear shrinkage in course of time for Palamed
cement with Al203 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 domieszka hydroksyapatytu w warstwowym modelu uktadu endoproteza-cement-kos$¢
[6, 52, 276]

Fig. 5.26. Change of polymerization temperature and linear shrinkage in course of time for Palamed
cement with hydroxyapatite admixture in the layer model of 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 domieszka wegla szklistego w warstwowym modelu uktadu endoproteza-cement-ko$é
[6, 52, 276]

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

Otem p.metalu

Rys. 5.28. KoAcowy liniowy skurcz, maksymalna temperatura polimeryzacji cementéw oraz
maksymalna temperatura metalowej ptytki w warstwowym modelu uktadu endoproteza-
cement-ko$¢ [6, 52, 276]

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

Wprowadzone do cementu na osnowie PMMA domieszki w bardzo niewielkim
stopniu  wplynety na obnizenie skurczu liniowego otrzymanych kompozytow
(rys. 5.28), przy czym najkorzystniejsze wyniki uzyskano w przypadku modyfikacji
cementu czastkami tytanu (rys. 5.24). Te niewielkie zmiany skurczu mogty by¢
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spowodowane zbyt matym udziatem masowym (do 3,2%) dodawanych domieszek.
Masa domieszki przekraczajgca 2 g na 40 g skiadnika proszkowego cementu
powoduje jego znaczne zageszczenie. Zwiekszona lepkos¢ cementu moze utrudniac
jego implantacje do foza kostnego pod cisnieniem. Zastosowanie domieszki wegla
szklistego i tytanu spowodowalo obnizenie maksymalnej temperatury ukiadu
polimeryzujacego, w przypadku tytanu o 13°C (rys. 5.24, 5.27 i 5.28). Dla proszku
Al203 oraz hydroksyapatytu nie zaobserwowano korzystnej zmiany temperatury
(rys. 5.28 oraz 5.25 i 5.26). Przyczyng tego mégt by¢ wplyw otaczajgcego $rodowiska
na matg mase badanych prébek polimeryzujagcego cementu. W dalszych badaniach
nalezatoby wyeliminowa¢ wptyw temperatury otoczenia na wyniki badan.

W celu przeprowadzenia badan procesu polimeryzacji cementu chirurgicznego
w warunkach symulujacych srodowisko jego implantacji do organizmu, zbudowano
model laboratoryjny sztucznego stawu biodrowego z oryginalng endoproteza,
przedstawiony w pracach [s, 51, 201, 276]. Model kosci udowej z odpowiednim
kanatem do wklejenia endoprotezy wykonano z  zywicy poliestrowej
ESTROMAL 14LM-01. Przy zapewnieniu wszystkich parametrow techniki
kotwiczenia endoprotezy w kosci, jak w czasie przeprowadzania operacji, do kanatu
modelu kosci implantowano endoproteze Wellera o dtugosci trzpienia 130 mm, przy
zastosowaniu cementu chirurgicznego o nazwie fabrycznej Palacos R.

W modelu kos$ci nawiercano wcze$niej 3 otwory wierttem o $rednicy 1 mm, w ktére
wprowadzano termopary typu K (NiCr-NiAl) o $rednicy drutu 0,25 mm. Termopary
usytuowane byly tak, ze pozwalaly rejestrowaé temperature polimeryzujacego
cementu na granicy styku z ,koscig” w okolicy gornej czesci trzpienia endoprotezy,
Srodka trzpienia oraz na dole, ponizej konca trzpienia. Model sztucznego stawu
biodrowego ze schematem rozmieszczenia termopar do pomiaru temperatury
polimeryzacji cementu oraz stanowisko badawcze przedstawiono na rys. 5.29 [s, 51,
201,276],
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W arstw

cementu

Forma z zywicy

Rys. 5.29. Widok stanowiska badawczego do pomiaru temperatury polimeryzacji cementéw (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 of the cements (a) and the
model of artificial hip joint with a marked measuring points (b) [6, 51, 201, 276]

Jako material modelujacy kos$¢ zastosowano zywice, gdyz zywica charakteryzuje
sie wlasnosciami cieplnymi zblizonymi do odpowiednich wiasnosci kosci (tabela 5.6).
Wspotczynnik  przewodnosci cieplnej X dla zywicy poliestrowej  wynosi
02 0,4 W/(m K), a X kosci waha sie w granicach 0,26 + 0,60 W/(m K). Ciepto
wihasciwe zywicy poliestrowej, wynoszace ¢ = 1200 + 2400 J/(kg K) jest
poréwnywalne z cieptem wiasciwym kosci, dla ktoérej jest réwne c - 1260 +
2370 J/(kg K). Zywica ma réwniez gesto$¢ zblizong do gestosci kosci: gesto$é p
zywicy waha sie w granicach 1100 + 1400 kg/m3, a gesto$¢ p kosci - w granicach
1000 + 2900 kg/m3[224, 227],

Tabela 5.6
Wiasnosci cieplne kosci i zywicy poliestrowej [224, 227]
Materiat Wspétczynnik Ciepto wiasciwe Gestosc¢
przewodnosci cieplnej ¢ (I/kg K) p (kg/m3
X(W/m K)
Kos¢ 0,26 + 0,60 1260 + 2370 1000 + 2900

Zywica poliestrowa 0,20 + 0,40 1200 + 2400 1100+ 1400
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Aby zrealizowa¢ symulacje warunkow brzegowych préby polimeryzacji,
zblizonych do panujacych w organizmie, model kosci przed implantacjg endoprotezy
wytrzymywano w wodzie o temperaturze 36°C (309,15 K) az do momentu uzyskania
réownomiernego rozkladu temperatury. Nastepnie wklejano do modelu metalowy
trzpien endoprotezy o temperaturze pokojowej. Model sztucznego stawu pozostawat
caty czas w szklanym pojemniku wypetnionym wodg o temperaturze 36°C (309,15 K)
az do zakonczenia pomiaru temperatury polimeryzujagcego cementu. Stanowisko
badawcze (rys. 5.29), ktdrego zasadnicza czeScig byt model sztucznego stawu
biodrowego z zamocowanymi termoparami, wyposazone byto we wzmacniacz
pomiarowy oraz komputer z oprogramowaniem CATMAN 3.1. Zestaw pomiarowy
umozliwiat rejestracje zmiany temperatury polimeryzujgcego cementu w czasie,
mierzong za pomocg termopar [6, 51, 276].

Na rysunkach od 5.30 do 5.34 przedstawiono przykiadowe wykresy zmiany
temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R oraz dla cementu Palacos R
z domieszkami odpowiednio Al203, wegla 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 domieszkg Al203
w modelu sztucznego stawu biodrowego [6, 51, 276]

Fig. 5.31. Change of polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with Al203
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 domieszkg wegla
szklistego w modelu sztucznego stawu biodrowego [6, 17, 51, 276]

Fig. 5.32. Change of polymerization temperature in course of time for Palacos R cement with glassy
carbon admixture in the model of artificial hipjoint [6, 17, 51, 276]



106

Palacos R- 40 +Ti

ogwa @

o
Qe

Czast (s)

Rys. 5.33. Zmiana temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R z domieszka 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 of artificial hip joint [6, 51, 276]

Palacos R - 40 + Hydroksyapatyt

the A0 N °O

Czas t(s)

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

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

Na podstawie uzyskanych wynikéw pomiarow temperatury polimeryzacji cementu
chirurgicznego implantowanego do modelu sztucznego stawu biodrowego mozna
stwierdzi¢, ze zaproponowana metoda laboratoryjnych badan przeptywu ciepta
zapewnia dostatecznie dobrg symulacje warunkéw brzegowych procesu polimeryzacji

zachodzgcego w organizmie. Zmiany temperatury polimeryzacji cementu w czasie
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zarejestrowane w roznych punktach modelu, wzdtuz dtugosci trzpienia endoprotezy,
wykazaty okres$long prawidtowos$¢ (rys. 5.30-5.34). Najnizsza temperature (ponizej
60°C) polimeryzujacy cement osiggat w okolicy gornej czesci trzpienia endoprotezy.
Jest to uzasadnione najwiekszg mozliwoscig odprowadzania ciepta przez metalowg
endoproteze do otaczajgcego $rodowiska o temperaturze pokojowej. Glowa
endoprotezy w badaniach modelowych, podobnie jak w zabiegu operacyjnym na tym
etapie polimeryzacji, jest odkryta, a nawet czesto celowo ochtadzana przez chirurga.
Wyzszg temperature, niebezpieczng dla tkanek, na granicy styku z koscig, osiggat
polimeryzujacy cement na wysokosci $rodka trzpienia. W tym miejscu mozliwosé
odprowadzania ciepta do otoczenia jest juz ograniczona. W najnizszym punkcie,
ponizej konca trzpienia, polimeryzujacy cement styka sie juz tylko z ,koScig”.
Z powodu braku mozliwosci odprowadzania ciepta przez metalowy trzpien
endoprotezy cement osiagat maksymalng temperature polimeryzacji wyzszg niz 80°C
(rys. 5.30).

Z pordéwnania uzyskanych doswiadczalnie wykresow zmiany temperatury
polimeryzacji w czasie dla cementu Palacos R (rys. 5.30) oraz dla cementu Palacos R
z domieszkg 3,2% mas. wegla szklistego (rys. 5.32) wynika, ze dodatek wegla
szklistego do cementu na osnowie PMMA spowodowat obnizenie jego maksymalnej
temperatury polimeryzacji o okoto 19%. Podobne wyniki uzyskano w przypadku
modyfikacji cementu Palacos czastkami Al20s, tytanu oraz hydroksyapatytu
(rys. 5.31,5.33, 5.34).

Zaproponowana metoda badania przeptywu ciepta w opracowanym laboratoryjnym
modelu uktadu biomechanicznego proteza-cement-ko$¢ moze by¢ wykorzystywana do
badania wptywu rodzaju domieszki i jej udzialu masowego na temperature
polimeryzacji modyfikowanych cementéw chirurgicznych. Badania przeptywu ciepta
w opracowanym modelu uktadu biomechanicznego proteza-cement-ko$¢ umozliwiaja
eksperymentalng weryfikacje proponowanej w pracach [4-8, 10, 17, 29, 30, 32, 34-37,
41,50, 52, 140, 141, 196, 201,214, 276] modyfikacji sktadu chemicznego cementu.



6. WPLYW MODYFIKACJI STRUKTURY CEMENTOW KOSTNYCH
NA WELASNOSCI MECHANICZNE

W celu okreSlenia podstawowych wiasnosci mechanicznych cementéw
domieszkowanych czgstkami modyfikujagcymi realizuje sie dla projektowanych
kompozytéw polimerowych, tak jak dla cementdw standardowych, proby statyczne
Sciskania i zginania, rzadko prébe statyczna rozciggania, czasami przeprowadza sie
probe udamosci. Préby S$ciskania i zginania cementéw chirurgicznych objete s
normami: 1SO 5833: 2002 ,Implants for surgery - Acrylic resin cements” oraz
ASTM F 451 - 08 ,Standard Specification for Acrylic Bone Cement” [190, 191].
Poniewaz cementy kostne nalezg do grupy kompozytéw polimerowych, wiec dla tego
rodzaju materiatbw mozna przeprowadza¢ proby mechaniczne wedtlug norm
obowiagzujgcych dla tworzyw sztucznych. Dlatego tez pierwsze serie badan
podstawowych wiasnosci mechanicznych w pracach [4-6, 8, 32, 41, 46, 115, 242]
przeprowadzano zgodnie z normami dla tworzyw sztucznych [116].

Prébe statyczng Sciskania probek w ksztatcie prostopadios$cianu (10x10x30 mm)
realizowano zgodnie z normg PN-83/C-89031 na maszynie wytrzymatosciowej
Instron4469 oraz na maszynie wytrzymatosciowej FPZ 10, stosujgc do pomiaru
odksztatcen czujnik indukcyjny o przetozeniu 400. Predko$¢ obciazania wynosita 1,7 x
10'4 m/s. Na podstawie wynikow badan wyznaczono wytrzymato$¢ na Sciskanie Re
cementu oraz modut sprezystosci Ecprzy Sciskaniu.

Prébe statyczng trdjpunktowego zginania realizowano zgodnie z norma
PN-79/C-89027, na maszynie wytrzymatosciowej Instron 4469 oraz na maszynie
wytrzymatosciowej FPZ 10, stosujgc predkos$¢ obcigzania 0,8 x 104 m/s. Wymiary
probek przyjeto wedtug normy DIN (6x4x50 mm). Na podstawie wynikow badan
wyznaczono wytrzymato$¢ na zginanie Rg oraz modut sprezystosci Eg w warunkach
zginania.

Prébe statyczng rozciggania przeprowadzono wedlug normy PN-81/C-89034 na
probkach o wymiarze 6 x 4 x 40 mm. Badania realizowano na maszynie wytrzymato-

Sciowej Instron 4482. Na podstawie wynikow badan wyznaczono wytrzymato$¢ na
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rozcigganie Rm oraz modut Younga Er, przy rozcigganiu cementu Simplex P
modyfikowanego A1203. Modut Younga przy rozcigganiu modyfikowanych cementéw
CMW1 oraz Palacos R wyznaczono, realizujgc probe statyczng rozciggania
z doktadnym pomiarem wydtuzen prébek o przekroju kotowym (d = 85 mm,
L = 60 mm) na maszynie serwohydraulicznej MTS-810, przy sterowaniu odksztat-
ceniem. Wykorzystano ekstensometr o bazie 25 mm i zakresie odksztatcen e = 0,02.

Prébe udamosci cementu metodg Charpy’ego przeprowadzono zgodnie z norma
PN-81/C-89029, wykorzystujagc miot udarowy RESIL 50. Do badan zastosowano
prébki o wymiarach 6x4x50 mm.

Aby sprawdzi¢, w jaki spos6b oddziatuje wilgotne, stone srodowisko organizmu na
charakterystyki mechaniczne cementu chirurgicznego, dodatkowo przeprowadzono
badania na prébkach, ktére utrzymywano w soli fizjologicznej (0,9% roztworze NacCl)
0 temperaturze okoto 30°C (303,15 K) przez okres od 3 do 6 tygodni.

Srednie wartoéci podstawowych wiasnoéci mechanicznych badanych cementéw
bez domieszki oraz modyfikowanych proszkiem Al203 przedstawiono w tabeli 6.1 [50].

Dodatek proszku Al203 o granulacji 10-20 pm wpiynat w pewnym stopniu na
zmiane wiasnosci mechanicznych badanych cementéw chirurgicznych. Wartosci
modutu sprezystosci wyznaczonego w warunkach zginania wzrosty wraz ze
zwiegkszeniem udzialu masowego proszku Al20s zarbwno w przypadku cementu
CMW1, jak i Palacos R z Gentamycyna. Dodatek Al20s w cemencie CMW1
spowodowat niewielki wzrost jego wytrzymatosci na $ciskanie Rc oraz na zginanie Rg
w poréwnaniu do cementu bez domieszki. W przypadku cementu Palacos R
z Gentamycyng zaobserwowano nieznaczny wzrost wytrzymatosci na Sciskanie oraz
obnizenie wytrzymatosci na zginanie probek z Al20s. W przypadku obu rodzajéw
cementow ogolnie niska udamos$¢ wzrosta po dodaniu Al20s. W przypadku cementu
Simplex P wiasnosci wytrzymatosciowe Rm Rc i Rg ulegty obnizeniu przy duzych
zawartosciach domieszki Al203 (9% mas. i 13% mas.). Moduly sprezystosci
zmodyfikowanego cementu wyznaczone w warunkach rozciggania, S$ciskania
1zginania na ogot wzrosty nieznacznie we wszystkich wariantach domieszki Al203.

Z punktu widzenia zastosowania Kklinicznego istotne sg zmiany wilasnosci
wytrzymatosciowych modyfikowanego cementu przy niewielkich dodatkach A1203,
tzn. 2 g na 40 g komponentu proszkowego cementu (4,8% mas.). Kompozyt
z zawartoscig wieksza niz 2 g domieszki na 40 g sproszkowanego sktadnika cementu
jest trudniejszy do formowania. Efekt ten moze mie¢ niekorzystny wplyw na

zakotwiczenie modyfikowanego cementu w porach kosci.



110

Oczekujgc wzrostu odpornosci na pekanie modyfikowanego cementu,
w charakterze domieszki zastosowano superczysty (99,99%), drobnoziarnisty proszek
Al203 o granulacji 0,3 pm. Modyfikowany w taki sposéb cement Palacos R nie
wykazywat jednak wyraznie korzystniejszych wilasnosci wytrzymatosciowych
w poréwnaniu do cementu niemodyfikowanego. Efekt ten moze by¢ spowodowany
trudnosciami zwigzanymi z roéwnomiernym rozprowadzeniem proszku Al20s3
w proszkowym komponencie cementu. Czasteczki drobnoziarnistego proszku tlenku
glinu na skutek przyciggania elektrostatycznego wykazujg tendencje do #gczenia sie
w konglomeraty, tworzac na przetomie skupiska, co ma wptyw na badane wiasnosci
mechaniczne [8].

Obserwowane zmiany wartosci wilasnosci  wytrzymatoSciowych cementu
kondycjonowanego w soli fizjologicznej wahaly sie w granicach od kilku do
kilkunastu procent i byty zbiezne z danymi podawanymi w literaturze [144, 153, 277].
Wplyw na te zmiany wiasnosci miaty zapewne: Srodowisko soli, temperatura oraz
czas. O penetracji soli w glab prébek swiadczyty, wystepujace na przetomie, obrzeza
0 zmienionym kolorze.

Ze wzgledu na coraz powszechniejsze stosowanie w medycynie materiatéw
weglowych w kolejnych pracach [7, 10, 17, 19, 21, 22, 24, 25, 28-30, 51, 127, 140-
142, 214] w charakterze modyfikujgcej domieszki wprowadzono do cementu wegiel
szklisty, ktorego cechy omdwiono juz w rozdziale 2.

W pracach [7, 142] cement kostny Biomet Plus modyfikowano weglem szklistym
w ilosci Igi 2g na cate opakowanie, co odpowiada 1,6% mas. oraz 3,1% mas.

Aby sprawdzi¢, w jaki sposob srodowisko organizmu oraz kontrolne przeswietlania
(RTG) pacjentow oddzialuja na charakterystyki mechaniczne cementu, dodatkowo
przeprowadzono badania na prébkach, ktore poddawane byty nastepujgcym procesom:

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

2. Naswietlaniu promieniami rentgenowskimi w warunkach odpowiadajacych
przeswietlaniu pacjentow po protezoplastyce catkowitej biodra. Jednoczes$nie
probki poddawano ekspozycji na promieniowanie RTG (5-krotnie) w odstepach
1-dniowych (facznie 20 ekspozycji na kazda probke) z odlegtosci 1 m.
Zastosowano dawki: 10 razy 75kV/25mAs oraz 10 razy 77kV/32mAs.
Ekspozycja wykonywana byta na prébki, pomiedzy ktérymi a lampg RTG
umieszczona byta warstwa wody o grubosci 3 cm w woreczku foliowym,
imitujaca pochtanianie promieni RTG przez tkanki cztowieka.
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Uzyskane wyniki badan miaty stanowi¢ podstawe do oceny mozliwosci zastosowania
w ortopedii cementéw modyfikowanych weglem szklistym.
Tabela 6.1

Podstawowe wiasnosci mechaniczne cementdw chirurgicznych bez domieszki
i z domieszka ceramiki [8]

Materia! Rm Rs Rc Er Eg Ec Rgs ReS Ers Egi Ecs an
(MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (MPa) (J/m2)
CcMw1 20,0 52,7 85,3 3559,0 3474,7 2082,0 - - - - - 1162,4
CMW1 + Al203 54,5 88,9 3554,5 21947 15248

(10-20 pm; 49-9% mas.)

CMW1 +A 1202 56,2 88,3 3886,8 1948,5 1615,8
(10-20 jim;

69-13% mas.)

Palacos R z “ 68,4 70,5 3092,5 1379,0 1038,2
Gentamycyng l

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

z Gentamycyng + Al203

(10-20 [im;

49-9% mas.)

Palacos R z 51,0 79,6 3504,0 2556,0 1728,0
Gentamycyng + E2

(A1203 - 10-20 pm;

69-13% mas.)

Simplex P 32,0 58,2 93,6 2759,0 3172,0 1961,2 - - - - - -
Simplex P + Al203 68,6 84,2 3334,2 1987,2

(10-20 jim;

29-4,8% mas.)

Sintplex P + A1203 554 86,3 3287,0 2067,0

(10-20 prn;

49-9% mas.)

Simplex P + Al1203 26,0 53,5 83,1 3242,0 3398,3 18622

(10-20 pm;

69-13% mas.)

Palacos R - 70,4 74,9 2740,7 2093,0 10940 61,7 62,2 2772,2 1920,2 1202,0 -
Palacos R + A1203 69,2 72,0 2932,2 2307,7 10072 64,4 81,5 29625 1971,0 1066,3
0,3 pm;

29-4,8% mas.)

W celu wyznaczenia charakterystyk podstawowych witasnosci mechanicznych
cementu kostnego przeprowadzono badania, zgodnie z normg ISO 5833,
wykorzystujgc maszyne Instron 4469. Statyczng prdébe Sciskania przeprowadzono na
probkach w ksztatcie walca o wymiarach 12x6 mm, stosujac predkos$¢ obcigzania
10 mm/min. Na podstawie wynikdw badan wyznaczono wytrzymato$¢ na Sciskanie Rc
cementu kostnego oraz modut sprezystosci Ec przy sciskaniu.
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Prébe tréjpunktowego zginania przeprowadzono na probkach o wymiarach
3,3x10x50 mm z predkoscig obcigzania 5 mm/min, przy rozstawie podp6r 40 mm. Na
podstawie wynikdw badan wyznaczono wytrzymato$¢ na zginanie Rg oraz modut
sprezystosci Egprzy zginaniu cementu kostnego.

Udamos$¢ probek o wymiarach 3,3x10x50 mm przeprowadzono na miocie
Charpy’ego o energii uderzenia 6 J i rozstawie podpdr 40 mm.

Wyniki uzyskane z przeprowadzenia préb mechanicznych, zgodnie z normg
ISO 5833, dla cementu Biomet Plus przed i po modyfikacji fizycznej weglem
szklistym w ilosci 1,6% mas. przedstawiono na rysunkach od 6.1 do 6.5 [7, 142]. Na
wykresach poziomg linig zaznaczono zakres, powyzej ktdrego powinna miescic¢ sie
dana warto$¢ badanej wiasnosci mechanicznej. Wedlug zalecen [147, 191]
wytrzymatos$¢ na zginanie powinna wynosi¢ wiecej niz 50 MPa, modut sprezystosci na
zginanie powinien by¢ wiekszy od 1800 MPa, a wytrzymato$¢ na Sciskanie wieksza
od 70 MPa.

m stan wyjsciowy Opo roztworze Ringera npoRTG

rh -r-

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

Rys. 6.1. Wytrzymato$¢ na Sciskanie Rc cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego weglem
szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

Fig. 6.1. Ultimate compressive strength Rc of Biomet Plus cement with glassy carbon admixture
(1,6% mas.) [7, 142]
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I stan wyj$ciowy O po roztworze Ringera O po RTG

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

Rys. 6.2. Modut sprezystosci przy S$ciskaniu Ec cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego
weglem 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]

O stan wyj$ciowy O po roztworze Ringera O po RTG

'_\
A o © o
o o o &

1

N
o

= MBAS Hzd g g’ P

o

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

Rys. 6.3. Wytrzymato$¢ na zginanie Rg cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego weglem
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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I stan wyjSciowy O po roztworze Ringera O po RTG
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Biomet Plus Biomet Plus +1,6%wag. C

Rys. 6.4. Modut sprezystosci przy zginaniu Eg cementu kostnego Biomet Plus domieszkowanego
weglem szklistym (1,6% mas.) [7, 142]

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

Istan wyjsciowy 0O po RTG O po roztworze Ringera
4000

=5 3000

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

Rys. 6.5. Udamo$¢ cementu Biomet Plus domieszkowanego weglem 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 wynikéw badan mozna stwierdzi¢, ze wartosci
wszystkich badanych wilasnosci mechanicznych mieszczg sie w zalecanych
standardach [147, 191]. Uzyskane roznice w warto$ciach podstawowych wiasnosci
mechanicznych prébek w stanie wyjsciowym, moczonych w roztworze Ringera lub
poddawanych promieniowaniu RTG, w pracy [142] probuje sie ttumaczy¢ na
podstawie danych literaturowych, co przedstawiono ponizej. Cement Biomet Plus po
starzeniu w roztworze Ringera wykazat wiekszg wytrzymatos¢ na S$ciskanie niz
w stanie wyjsciowym (rys. 6.1). W pracy [142] sugeruje sie, ze Srodowisko mokre,
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jakim byt roztwor Ringera, mogto wywotac¢ efekt uplastycznienia. Wyjasnienie tego
zjawiska mozna znalez¢ w pracy [265], w ktorej stwierdza sig, ze w przypadku probek
przechowywanych w $rodowisku mokrym wydziela sie zwiekszona ilos§¢ monomeru.
Wigze sie to albo z procesem jego wyptukiwana, albo z zachodzeniem dalszego
procesu polimeryzacji. W pracy tej [265] wytlumaczono wzrost wytrzymatosci na
Sciskanie cementu kostnego po starzeniu w $Srodowisku mokrym, jakim byta woda,
wiasnie uwalnianiem monomeru dziatajgcego jak plastyfikator. Domieszka wegla
szklistego w ilosci 1,6% mas. w cemencie Biomet Plus spowodowata spadek
wytrzymatosci na $ciskanie w stosunku do materiatu bez domieszki, ale mogto to by¢
spowodowane niejednorodnoscig struktury materiatu prébek (pory). Wahania wartosci
modutu sprezystosci przy S$ciskaniu cementu modyfikowanego (rys. 6.2) sg tak
niewielkie, iz mozna uzna¢, ze mieszcza sie w granicach rozrzutu. Wytrzymato$é na
zginanie cementu Biomet Plus zmalata po promieniowaniu RTG o 23%, a po
moczeniu w roztworze Ringera o 32% w stosunku do materialu w stanie wyjsciowym
(rys. 6.3). Spadek wytrzymatosci na zginanie o 13% cementu kostnego moczonego
w wodzie przez tydzien w temperaturze 37°C potwierdzono w pracy [164]. Spadek
wytrzymatosci na zginanie pod wptywem dziatania promieniowania protonowego iy
opisano w pracy [146]. Autorzy wyjasniaja, iz bez wzgledu na rodzaj dziatajacego
promieniowania po naswietlaniu cementu PMMA nastepuje rozpad taincucha zaréwno
w powietrzu, jak i w prézni. Proces ten wigze sie z mniejsza odksztatcalnosScia
materiatu. W wyniku rozpadu taricucha nastepuje spadek masy czagsteczkowej oraz
powstajg produkty rozpadu, ktére zawierajg monomer, woddr, dwutlenek wegla,
metan i propan [69, 111, 236, 237], W przypadku cementu Biomet Plus domieszko-
wanego weglem szklistym (1,6% mas.) wytrzymato$¢ na zginanie réwniez ulegta
obnizeniu po promieniowaniu RTG i po moczeniu w roztworze Ringera, ale
w niewielkim stopniu. Modut sprezystosci przy zginaniu dla cementu Biomet Plus po
promieniowaniu RTG zmniejszyt sie o 33%, a po moczeniu w roztworze Ringera
040% (rys.6.4). Oznacza to, iz po starzeniu nastapit wzrost plastycznosci cementu
w wyniku wydzielajgcego sie monomeru. W literaturze [164] stwierdza sie spadek
wartosci modutu sprezystosci przy zginaniu o 52% po moczeniu probek w wodzie
o temperaturze 37°C w porownaniu do temperatury pokojowej. Autorzy prac [104,
157] stwierdzaja, iz absorpcja $rodowiska wodnego powoduje obnizenie modutu
sprezystosci przy zginaniu zarbwno w temperaturze pokojowej, jak i w temperaturze
organizmu. Dla cementu Biomet Plus domieszkowanego weglem szklistym w ilosci
1,6% mas. warto$¢ modutu sprezystosci przy zginaniu zardbwno po promieniowaniu
RTG, jak i po moczeniu w roztworze Ringera zmniejszyta sie o okoto 20%. Udamos¢
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cementu Biomet Plus (rys. 6.5) po modyfikacji weglem szklistym zmniejszyta sie
w stosunku do cementu niemodyfikowanego, co mozna wytlumaczyé mniejszg
zdolnoscig do odksztatcen plastycznych otrzymanego kompozytu. Zaréwno
w przypadku cementu niemodyfikowanego, jak i modyfikowanego mozna
zaobserwowacé wzrost wartosci udamosci po starzeniu, zaréwno w roztworze Ringera,
jak i pod wplywem promieniowania RTG. W przypadku materiatdbw moczonych
w roztworze Ringera mozna to wytlumaczy¢ wnikaniem cieczy wraz ze wzrostem
czasu starzenia, powodujacej ich uplastycznienie. Pod wptywem za$ promieniowania
prawdopodobnie wydziela sie monomer, oddziatujacy jak plastyfikator [69, 142, 236,
237]. Niskie wartosci udamosci otrzymane dla badanych cementow mieszcza sie
w zakresie warto$ci udamosci dla réznych gatunkéw cementdw prezentowanych
w literaturze [147], Rozrzuty tych warto$ci od okoto 2 kJ/m2 do okoto 8 kJ/m2
thumaczy sie réznym stopniem spolimeryzowania cementéw.

Przedstawione wyniki badan podstawowych charakterystyk mechanicznych
cementéw niemodyfikowanych oraz modyfikowanych $wiadczg o tym, ze graniczne
wartosci wytrzymatosciowe, takie jak: wytrzymato$¢ na Sciskanie, zginanie oraz
moduty sprezystosci, wyznaczone w warunkach statycznego S$ciskania i zginania,
a takze udamos$¢ charakteryzuja sie znacznymi rozrzutami, zaleznymi od struktury
probek, gdyz cement jest materiatem porowatym, a nawet od stopnia spolimery-
zowania cementéw. Wplyw na te wartosci takich czynnikoéw, jak temperatura,
Srodowisko i promieniowanie RTG w warunkach jednokrotnego zadziatania
obcigzenia jest niejednokrotnie niejednoznaczny. Symulacja oddziatywania obcigzania
cementu jako komponentu w sztucznych stawach, w dtugim okresie ich uzytkowania
przez pacjentéw, wymaga zastosowania metody badan zmeczeniowych w warunkach
uwzgledniajgcych wptyw Srodowiska organizmu.



7. WEASNOSCI CEMENTOW KOSTNYCH W WARUNKACH
ZMIENNYCH OBCIAZEN

Podczas uzytkowania sztucznych stawéw, szczegOlnie biodrowych, w ktérych
endoprotezy mocowane sg za pomocg cementu kostnego, cement podlega procesowi
cyklicznego obcigzania, ktory prowadzi do jego zmeczeniowego pekania,
a w konsekwencji do obluzowania endoprotez [70, 72, 99, 100, 119, 155, 187, 258,
265]. Jak podaje literatura [70], aktywnos¢ ruchowa cztowieka wynosi osiem tysiecy
krokow na dzien, co oznacza osiem tysiecy cykli dziennie, a trzy miliony cykli na rok.
Kumulacja uszkodzer warstewki cementu w sztucznym stawie biodrowym zwigzana
jest z roznymi warunkami obcigzania, np. podczas chodzenia, siedzenia czy
wchodzenia po schodach. Zaobserwowano, ze wchodzenie po schodach jest rodzajem
aktywnosci o najwiekszej czestotliwosci wykonywania w czasie dnia przez pacjentéw
i najwiekszym poziomie zadawanych obcigzen, znacznie wiekszym niz podczas
chodzenia. Dodatkowo, podczas tej aktywnosci ruchowej oddziatujg najwieksze
obcigzenia skretne na proteze [7, 105, 142, 173], Zagadnienie trwatosci sztucznego
stawu biodrowego, jako stawu najbardziej obcigzonego, wigze sie bezposrednio
z czasem bezpiecznego i sprawnego funkcjonowania w warunkach oddziatywania
zmiennych obcigzen, po uptywie ktdrego nastapi zniszczenie jednego z najbardziej
obcigzonych komponentéw lub takie jego trwate odksztatcenie, ktére uniemozliwi
funkcjonowanie implantu. Zjawisko niszczenia potgczenia biomechanicznego
trzpienia endoprotezy z koscig udowa podczas ruchu cztowieka odbywa sie pod
dziataniem cyklicznych zmian obcigzen o duzych wartosciach i matych czestosciach,
awiec mozna je z duzym prawdopodobieristwem okresli¢ jako zmeczenie w zakresie
matej liczby cykli. Wyznaczone w takich badaniach warto$ci czasu granicznego tf
i granicznej liczby cykli Nf mogtyby stanowi¢ kryterium oceny trwatosci obiektu
mechanicznego w warunkach jego eksploatacji. Jednak ze wzgledu na skale réznic
w zjawiskach zachodzacych w procesach niszczenia obiektdéw mechanicznych
i biomechanicznych, a takze trudnosci w realizacji procesu identyfikacji w badaniach
biomechanicznych, w ktdrych przedmiotem identyfikacji bytby cztowiek, wielkosci tf



118

i Nf nie mogg by¢ wprost przyjete za kryterium oceny trwatosci obiektu
biomechanicznego, jakim jest sztuczny staw biodrowy. Z tych powoddw w pracy [80]
wprowadzono pojecie tzw. wzglednej trwatosci. Przyktadem badan wzglednej
trwatosci sg zastosowane do oceny cementowej endoprotezoplastyki badania
zmeczeniowe niskocyklowe, ktorych wyniki przedstawiono w pracach [31, 49, 79,
247]. Pozwolity one przeanalizowa¢ na modelu mechanizm zapadania sie trzpienia
endoprotezy Wellera wraz z ostong cementowg. Badania te przeprowadzono dla
dwoch technik cementowania endoprotezy w kosci udowej - dotychczas stosowanej
i stabilno-odcigzeniowej [243, 246, 247], wyznaczajac liczbe cykli do zniszczenia
modeli sztucznego stawu biodrowego. Za objawy zniszczenia modelu przyjeto
widoczne oznaki przemieszczenia endoprotezy w rurce oraz zniszczenia cementu
i rurki modelujgcej ko$¢. Dodatkowe wzmocnienie kotwiczenia mechanicznego za
pomocg czopow z cementu kostnego w stabilno-odcigzeniowej metodzie
cementowania endoprotezy spowodowato zwiekszenie trwatosci niskocyklowej
modelu sztucznego stawu biodrowego ponad 50-krotnie. Uzyskane wyniki sg
dowodem na to, ze modelowe badania niskocyklowe umozliwiajg ocene trwatosci
ruchowej trzpienia endoprotezy oraz ocene trwatosci potgczenia endoproteza-kosc.

W cementowej endoprotezoplastyce cement jest waznym i zarazem najstabszym
komponentem sztucznego stawu. Jak wykazano powyzej, sposrdd wielu cech cementu
kostnego, ktére wptywajg na trwato$¢ endoprotezoplastyki, dla klinicznej weryfikacji
protezy najbardziej istotne sg te cechy, ktére uzaleznione sg wprost od oddziatywania
cyklicznych obcigzen zaréwno w krotkim, jak i dtugim czasie, zwigzanymi z okresami
aktywnosci ruchowej oraz okresami odpoczynku. Wigzg sie one odpowiednio ze
zmieniajacymi sie charakterystykami obcigzenia stawu, a w nim cementu jako jednego
z komponentow. Zjawisko niszczenia cementu podczas ruchu cztowieka odbywa sie
zatem pod dziataniem cyklicznych zmian obcigzen o duzych wartosciach. Majac to na
wzgledzie, do oceny trwalosci cementu jako komponentu sztucznego stawu
biodrowego w pracach [4-8, 10, 13, 14, 17, 20-26, 28, 29, 39, 42-44, 80, 139]
zastosowano metode zmeczenia niskocyklowego.

Na trwato$¢ sztucznego stawu biodrowego, zwtaszcza w przypadku cementowego
kotwiczenia komponentéw endoprotezy, majg znaczny wptyw procesy reologiczne.
Cement kostny, jako kompozyt polimerowy, w modelowym ujeciu jest klasycznym
przyktadem ciata lepkosprezystego. ROwniez ko$¢ mozna traktowac jako materiat
lepkosprezysty. Wtlasnosci  fizykochemiczne i mechaniczne takich materiatow
zmieniajg sie w czasie. W réwnaniach reologii, oprécz tensora naprezen, tensora
odksztatcen, temperatury i czasu, mogg wystepowac czasowe operatory rozniczkowe
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i catkowe tensorow stanu odksztatcenia i naprezenia oraz pewne dodatkowe,
charakterystyczne parametry reologiczne stanu, szczeg6lnie gdy na proces pelzania
naktada sie wibracja, obcigzenia zmienne itp. [80, 95, 123, 160, 161, 269-271],
W zwigzku z wiasnosSciami Teologicznymi wiezéw z materiatdbw kotwiczacych
endoproteze w kanale kosci udowej zagadnienie oceny trwatosci sztucznego stawu
biodrowego jest ztozone.

W warunkach obcigzenia zaréwno statycznego, jak i dynamicznego, zmieniajgcego
sie cyklicznie w cemencie, ktory jest materiatem lepkosprezystym, zachodza zjawiska
reologiczne. Podstawowym z nich jest wzrost odksztatcen w warunkach petzania
cementu [135]. Odksztatcenia kumulujgce sie podczas okresu aktywnos$ci pacjenta
maja tendencje do powrotu do stanu wyjsciowego podczas okresu odpoczynku [165].
Zjawisko to powtarza sie dopoki w cemencie nie wystgpig zmiany uniemozliwiajace
funkcjonowanie implantu. Wyniki badan przedstawione w pracach [165, 260]
wskazujg na to, ze odksztatceniu cementu, spowodowanemu petzaniem, towarzyszy
osiadanie trzpienia endoproptezy, a generowanie naprezen promieniowych
i obwodowych w otaczajgcej cement kosci korowej wywotuje remodeling kosci. To
z kolei moze spowodowac wigksze petzanie cementu i osiadanie trzpienia protezy. Dla
praktyki klinicznej bardzo wazne jest oszacowanie wartosci odksztatcenia cementu
i osiadania protezy w czasie eksploatacji. Catkowita bowiem wielko$¢ osiadania
protezy w cemencie po wielu latach jej uzytkowania ma wplyw na trwatosc
cementowej endoprotezoplastyki.

Materiat lepkosprezysty, ktéry w warunkach obciazenia cyklicznego, majac
swobode przemieszczen, petza, przy ograniczonej swobodzie przemieszczen bedzie
relaksowat. Wykazana w pracy [8] sktonno$¢ do cyklicznej relaksacji podczas
obciazania cementu chirurgicznego oraz jego powrotu do stanu poczatkowego po
kilkugodzinnym odcigzaniu ma bardzo duze znaczenie dla biofunkcjonalnosci
sztucznego stawu biodrowego. Te cechy cementu sprawiajg bowiem, Ze u pacjenta po
okresie aktywnosci ruchowej, podczas ktorej cement zrelaksowat, w okresie
odpoczynku nastepuje ,regeneracja” materiatu i moze on by¢ ponownie obcigzany
sitami o wartosciach jak na poczatku catego procesu.

Podczas realizacji badan zmeczeniowych niskocyklowych w materiatach
sprezystych zazwyczaj jest obojetne, czy obcigzenie jest zadane w postaci naprezenia
czy odksztatcenia (niezalezno$¢ wiasnosci materiatu od czasu). Dla materiatow
lepkosprezystych spos6b obcigzenia stanowi podstawowy czynnik. Prostszy
i pewniejszy w obliczeniach jest przypadek obcigzenia kinematycznego, a wiec
zadania obcigzenia w postaci odksztatcenia [269]. Przy przytozeniu zmiennego



120

obcigzenia lub przy odksztatcaniu w sposéb okresowo zmienny lepkosprezystos$é
nazywa sie dynamiczng. W lepkosprezystych materiatach, przy okresowych zmianach
odksztatcenia, zmienia sie takze naprezenie i wystepuje przesuniecie faz miedzy
odksztatceniem i naprezeniem. Z tego powodu w kazdym cyklu tworzy sie tzw. petla
histerezy [8, 86, 91, 93, 249, 269].

Majac na uwadze fakt, ze w materiatach lepkosprezystych zaleca sie wywotywanie
obcigzenia w postaci zadanego odksztatcenia (wymuszenie kinematyczne), w bada-
niach zmeczeniowych niskocyklowych prowadzonych w pracach [4, 5, 8, 22, 39, 42]
ustalono sposob obcigzania probek z cementu kostnego polegajacy na sterowaniu
przemieszczeniem sitownika maszyny. Zatozono, ze utrzymywanie statej wartosci
zakresu przemieszczenia bedzie posrednio wptywac na utrzymywanie statej wartosci
zakresu odksztatcenia probki, a sita bedzie sie zmienia¢ wraz ze wzrostem liczby
cykli. W pézniejszych probach badania prowadzono w warunkach sterowania
odksztatce-niem, przy wykorzystaniu ekstensometru do pomiaru odksztatcen probki.
Taki spos6b realizacji badan zmeczeniowych pozwolit na zamodelowanie zjawiska
cyklicznej relaksacji. Badania zmeczeniowe niskocyklowe prowadzono na maszynie
serwo-hydraulicznej MTS-810. Maszyna wyposazona jest w system cyfrowego
sterowania TestSTAR Il. W celu zapewnienia doktadnego zbierania wartosci sity,
przemie-szczenia i odksztatcenia wykorzystywany jest program TestWARE SX
Pomiaru odksztatcen dokonywano za posrednictwem ekstensometru o bazie 25 mm
i zakresie odksztatcen e = 0,02.

Zmiane odksztatcenia w badaniach zamodelowano trojkatnym  cyklem
o czestotliwosci 0,25 Hz (rys. 7.1). Niska czestotliwos¢ badan zmeczeniowych
spowodowata, ze podczas cyklicznego obcigzania probek nie zauwazono wzrostu ich
temperatury. Pozwolito to na pominiecie wptywu efektéw cieplnych na wiasnosci
cementu. W badaniach przyjeto taki spos6b odksztatcania i zarazem obcigzania
cyklicznego prébek, ktéry wywotuje naprezenia zmienne w obszarze naprezen
rozciggajacych - najbardziej niekorzystnych dla cementu, bo prowadzacych do jego
pekania i wykruszania sie. W uktadzie biomechanicznym endoproteza-cement-kos¢
dominujagcym stanem naprezen sg naprezenia styczne na granicy fazowej pomiedzy
komponentami. Jednak, jak juz nadmieniono w rozdziale 2, w obszarze proksymalnym
oddziatujg naprezenia rozciggajgce w cemencie, generowane od zginania sztucznego
stawu biodrowego, powodujgce wykruszanie sie cementu i przez to prowadzace do
obluzowania endoprotezy (rys. 7.2).
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Rys. 7.1. Trojkatny cykl odksztatcen i przemieszczen w badaniach zmeczeniowych
Fig. 7.1. Triangle shaped cycle of displacements and strains in fatigue tests

] I v

Rys. 7.2. Modele mechanizmu obluzowania trzpienia: la - zapadanie sie trzpienia w ostonie
cementowej, Ib - zapadanie sie trzpienia wraz z ostong cementowa, Il - obrot trzpienia
wokot osi oznaczonej punktem, Il - obrét trzpienia wokét osi w proksymalnym obszarze
(ozaczony punktem), IV - ,,zmeczeniowe zginanie wspornikowe” [8, 65]

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

Wykonane z cementu probki o przekroju kotowym i $rednicy 85 mm (dtugosé
bazy pomiarowej L = 60 mm) poddawano obcigzeniom rozciggajagcym, zmieniajagcym
sie w cyklu od zera do maksymalnej sity 1000 N. W czasie badan rejestrowano

wykresy zaleznosci obcigzenia F probki od przemieszczenia v sitownika lub od
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odksztatcenia 6. Dla wszystkich probek z cementdéw, zaréwno niemodyfikowanych,
jak i modyfikowanych, rejestrowane zaleznosci zmiany obcigzenia od przemieszczenia
lub odksztatcenia miaty charakter petli histerezy. Podczas prowadzonych badan
zmeczeniowych zaobserwowano zjawisko cyklicznej relaksacji naprezen, objawiajgce
sie okresowym zmniejszaniem sie sity AF wraz z liczbg cykli N , przy utrzymywaniu
statej amplitudy przemieszczenia Av lub odksztatcenia Ae. Przykladowe wykresy
uzyskane dla cementu Palamed przedstawiono na rysunku 7.3.

odksztatcenie

Rys. 7.3. Przyktadowe petle histerezy ze wzrastajagcg liczbg cykli rejestrowane w badaniach
zmeczeniowych niskocyklowych prébek 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 mozna tlumaczy¢ tym, ze lepkosprezystosc,
bedaca cechg polimeréw, nie jest zwykla sumg wiasnosci sprezystych Hooke’a
i lepkich Newtona. Zawiera ona jeszcze trzeci skiadnik, ktorym jest zjawisko
nieelastycznosci. Polega ono na tym, ze odwracalne odksztatcenie ma dwie skfadowe:
jedng - ,,natychmiastowg”, przebiegajagcg w czasie krotszym od czasu doswiadczenia
i drugg - opOzniong, ktéra na powr6t do stanu wyjsciowego wymaga czasu rzedu
minut, godzin lub nawet dtuzszego. Odpowiedz polimeru na dziatanie sily
deformujacej (np. $cinajacej) bardzo zalezy od temperatury i zmienia sie od sprezystej
dla krotkich czaséw dziatania do lepkiej dla czaséw dtugich. Szybko$é ustalania
deformacji zalezy od struktury polimeru i dynamiki ruchu molekularnego [216].

Z Kklinicznego punktu widzenia osiadania trzpienia endoprotezy podczas
dtugotrwatego uzytkowania sztucznego stawu biodrowego podstawowym zjawiskiem
reologicznym w cemencie jest wzrost odksztatcen w warunkach petzania. Zjawisko
cyklicznego pefzania cementu zamodelowano, prowadzac badania zmeczeniowe
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niskocyklowe przy sterowaniu obcigzeniem (wymuszenie dynamiczne), ktorych
wyniki przedstawiono w pracach [6, 7, 10, 13, 14, 17, 20, 21, 23, 25, 26, 142, 139].
Zmiane obcigzenia réwniez zamodelowano cyklem tréjkatnym o czestotliwosci
0,25 Hz (rys. 7.4). Przyjeto dwa poziomy wartosci maksymalnych naprezen
rozciggajacych: 6mex= 17 MPa, co stanowi ok. 50% wytrzymatosci na rozcigganie oraz
6mex = 26 MPa, a wiec ok. 90% wytrzymatosci na rozcigganie Rmcementu [4, 5, 8].

Rys. 7.4. Trojkatny cykl obcigzen w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych
Fig. 7.4. Triangle shaped cycle of load in low cycle fatigue tests

Podczas prowadzonych badan obserwowano zjawisko cyklicznego petzania
cementu, objawiajace sie przemieszczaniem sie petli histerezy (przyrost odksztatcenia)
oraz zmniejszaniem ich kata pochylenia wraz z liczbg cykli. Zjawisko pochylania petli
histerezy opisuje sie zmiang dynamicznego modutu sprezystosci wraz ze wzrostem
liczby cykli. Wartosci dynamicznego modutu sprezystosci wyznaczono na podstawie
siecznych przeprowadzonych przez petle histerezy. Przyktadowe wyniki badan wraz
z obliczonymi warto$ciami dynamicznego modutu sprezystosci po liczbie cykli
rownej odpowiednio: 1, 1000, 2000, 3000 i 4000 dla cementéw czystego oraz
modyfikowanego przedstawiono na rysunkach od 7.5 do 7.7. Zmiane dynamicznego
modutu sprezystosci wraz z liczba cykli N dla cementu czystego oraz po modyfikacji
weglem szklistym i tytanem przedstawiono na rys. 7.8. Badania prowadzono do
zniszczenia probek, uzyskujac wartosci trwatosci Nf (rys. 7.9) [6, 7, 10, 21, 23, 142].
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Rys. 7.5. Przyktadowe petle histerezy po réznej liczbie cykli zarejestrowane podczas badan
zmeczeniowych niskocyklowych prébek z cementu Palamed; 6nm= 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 of the Palamed cement samples; dw = 26 MPa [6, 7, 21, 142]
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Rys. 7.6. Przyktadowe petle histerezy po roznej liczbie cykli zarejestrowane podczas badan
zmeczeniowych niskocyklowych prébek  z cementu Palamed z domieszkg tytanu;
¢Wr = 26 MPa [6, 7, 21]

Fig. 7.6. Flisteresis loops after a different number of cycles recorded in the course of low cycle fatigue
tests of the Palamed cement samples with titanium admixture; tw =26 MPa [6, 7,21]
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Rys. 7.7. Przyktadowe petle histerezy po roéznej liczbie cykli zarejestrowane podczas badan
zmeczeniowych niskocyklowych prébek z cementu Palamed z domieszka wegla szklistego;
6mex = 26 MPa [6, 7,21, 142]

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

21, 142]
Wyznaczenie wartosci dynamicznego modutu sprezystosci
— Palamed40+TYTAN —o— Palamed40 —o—Palamed40+WEGIEL
Q _ :
Liczba cykli N

Rys. 7.8. Zmiana dynamicznego modutu sprezystosci Ej wraz z liczbg cykli N cementu chirurgicznego
Palamed niemodyfikowanego oraz modyfikowanego domieszkg tytanu i wegla 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 badan zmeczeniowych niskocyklowych prébek z cementu Palamed czystego oraz
modyfikowanego tytanem i weglem szklistym (N/ - $rednia liczba cykli do zniszczenia dla
danej serii prébek) [20,23]

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

Na podstawie uzyskanych wynikow badan stwierdzono, ze wartosci trwatosci Nf
nie moga stanowi¢ wystarczajgcego kryterium oceny badanych cementéw z powodu
losowego charakteru pekania probek, ktére zawierajag wewnatrz pory, chociaz
najwiekszag liczbe cykli do zniszczenia uzyskano dla prébek z cementu
modyfikowanego weglem szklistym (rys. 7.9).

Na podstawie wykresow petli histerezy widac, iz cement domieszkowany weglem
szklistym wykazuje mniejsze odksztatcenia w poréwnaniu z cementem bez domieszki
oraz cementu z domieszkg tytanu (rys. 7.5, 7.6, 7.7). Réwniez dynamiczny modut
sprezystosci Ed  tak modyfikowanego cementu wykazuje najwyzsze wartosci
w poréwnaniu do warto$ci Ed pozostatych badanych materiatéw (rys. 7.8). Stanowi to
podstawe do wnioskowania, ze domieszka w postaci wegla szklistego dodana do
cementu kostnego ogranicza jego cykliczne pelzanie. Zostato to potwierdzone
krzywymi cyklicznego petzania, uzyskanymi z wartosci granicznych odksztatcen
cementu dla petli histerezy przy wzrastajgcej liczbie cykli, a wiec przy wzrastajgcym
czasie (rys. 7.10). Z krzywych przedstawionych na rysunku 7.10, uzyskanych dla
cementu Biomet Plus wida¢, iz predkos¢ petzania dla cementu po modyfikacji weglem
szklistym ulegta zmniejszeniu z § = 610'81/s do e = 410'81/s. Z medycznego punktu
widzenia ograniczenie procesu petzania cementu podczas uzytkowania sztucznego
stawu moze by¢é korzystne z powodu ograniczenia procesu osiadania trzpienia
endoprotezy w cemencie.
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Rys. 7.10. Krzywe cyklicznego petzania otrzymane dla cementéw Biomet Plus i Biomet Plus po
modyfikacji weglem szklistym; 6max= 26 MPa [7, 17, 24, 142]

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

7.1. Wptyw Srodowiska roztworu Ringera

W celu symulacji oddziatywania warunkéw panujacych w organizmie cztowieka,
awiec zaréwno obecnosci ptynéw ustrojowychJak itemperatury organizmu, przepro-
wadzono badania zmeczeniowe niskocyklowe na probkach z cementu kostnego
niemodyfikowanego i modyfikowanego weglem szklistym po starzeniu w roztworze
Ringera o temperaturze 37°C (310,15 K) przez okres 10 tygodni. Badania zmecze-
niowe prowadzono przy takich samych parametrach jak dla prébek w stanie wyjscio-
wym - przy naprezeniach rozciggajgcych aomax= 17 MPa oraz anex= 26 MPa [7, 142],

Wszystkie materiaty po moczeniu w roztworze Ringera, poddane obcigzeniom
zmeczeniowym zachowaly cechy lepkosprezyste. Krzywe uzyskane z badan
zmeczeniowych niskocyklowych w ukfadzie naprezenie-odksztatcenie miaty' ksztatt
petli histerezy. Zaobserwowano takze zjawisko przemieszczania sie petli histerezy
oraz zmniejszanie sie kata pochylenia wraz ze wzrostem liczby cykli. Badany cement
kostny Biomet Plus domieszkowany weglem szklistym (1,6% mas.) po moczeniu
w roztworze Ringera wykazat wyzszg warto$¢ dynamicznego modutu sprezystosci

w poréwnaniu z cementem bez domieszki (rys. 7.11). Cement modyfikowany po
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moczeniu w roztworze Ringera zachowat zdolno$¢ do pelzania poréwnywalng do
cementu w stanie wyijsciowym (rys. 7.12). Swiadczy to o tym, ze domieszka wegla
szklistego w cemencie kostnym ograniczyta postep procesu starzenia rowniez

w Srodowisku symulujgcym srodowisko organizmu [7, 17, 142],

—®— Biomet Plus - roztw6r Ringera
+ BiometPlus+1,6%wag.C - roztwér Ringera

liczba cykli N

Rys. 7.11. Zmiany dynamicznego modutu sprezystosci Ed w zaleznosci od liczby cykli N dla
cementéw Biomet Plus i Biomet Plus modyfikowanego weglem szklistym (1,6% mas.) po
starzeniu w roztworze Ringera o temperaturze 37°C; fw = 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 petzania otrzymane dla cementéw chirurgicznych Biomet Plus
i Biomet Plus modyfikowanego weglem 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. Wplyw naswietlania promieniami RTG

Aby sprawdzi¢, jakie mogg by¢ skutki naswietlania cementu kostnego promieniami
RTG w czasie kontrolnych badan rentgenowskich pacjentéw, przeprowadzono
réwniez badania zmeczeniowe niskocyklowe prébek z cementu kostnego w stanie
niemodyfikowanym i po modyfikacji weglem szklistym (o udziale 1,6% mas.),
naswietlanych promieniami RTG wedlug procedury opisanej w rozdziale 6.,
tzn. stosujagc po 20 ekspozycji promieniowania na kazdg probke (jak przy
przeSwietlaniu pacjentéw). Badania zmeczeniowe prowadzono przy takich samych
parametrach jak w przypadku prébek w stanie wyjsciowym i po starzeniu w roztworze
Ringera. Cement kostny po promieniowaniu rentgenowskim zachowat charakter
materialu  lepkosprezystego. Krzywe uzyskane z badan zmeczeniowych
niskocyklowych w uktadzie naprezenie-odksztatcenie réwniez miaty ksztatt petli
histerezy. Zaobserwowano takze zjawisko przemieszczania sie petli histerezy oraz
zmniejszanie sie kata pochylenia wraz ze wzrostem liczby cykli.
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Promieniowanie RTG ograniczyto wyraznie zdolno$¢ odksztatcania sie materiatu
w poréwnaniu ze Srodowiskiem mokrym, w ktorym cement kostny jest bardziej
podatny na pefzanie. Cement kostny niemodyfikowany po promieniowaniu RTG
wykazat wyzsza wartos¢ dynamicznego modutu sprezystosci w poréwnaniu
z cementem modyfikowanym (rys. 7.13). Promieniowanie RTG spowodowato,
ze cement kostny niemodyfikowany stat sie¢ kruchy. Monomer wydzielajacy sie
podczas rozpadu taricucha polimerowego cementu kostnego pod wpltywem dziatania
promieni RTG prawdopodobnie zdazyt wyparowaé, nie dajac efektu uplastycznienia.

Na podstawie krzywych cyklicznego petfzania, skonstruowanych dla badanych
cementéw (rys. 7.14), mozna stwierdzi¢, iz cement Biomet Plus domieszkowany
weglem szklistym zachowat lepsze witasnosci lepkosprezyste po promieniowaniu RTG
niz cement bez domieszki. Wynika stad, ze domieszka w postaci wegla szklistego
ograniczyta postep procesu starzenia, zachodzacy pod wptywem promieniowania RTG
[7, 17, 142].

Biomet Plus po RTG —A— Biomet Plus+1,6%wag.C po RTG

6000
“% A
'S iS ennn *>------- "

: w Vo i [y P ——— *

E w
N> 4UUU
2 0 le N A
E +
A N U
© 3

2000

0 5000 10000 15000 20000 25000 30000
liczba cykli N

Rys. 7.13. Zmiany dynamicznego modutu sprezystosci w zaleznosci od liczby cykli dla cementow
Biomet Plus i Biomet Plus modyfikowanego weglem szklistym (1,6% mas.) po promienio-
waniu RTG; 6, =17 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 petzania cementéw chirurgicznych Biomet Plus i Biomet Plus
domieszkowanego weglem szklistym (1,6% mas.) po promieniowaniu RTG; 6max=17 MPa
[7, 17, 142]

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

Przeprowadzone badania cementéw kostnych w warunkach obcigzen zmiennych
pozwolity na sformutowanie ponizszych wnioskow.

Do oceny trwatosci cementu kostnego stosowanego do mocowania endoprotez
stawow mozna wykorzysta¢ metode badan zmeczenia niskocyklowego ze wzgledu na
zmeczeniowy charakter oddziatywan w tym materiale podczas ruchu cztowieka.

W warunkach obcigzenia zmeczeniowego niskocyklowego cement na osnowie
PMMA, modyfikowany domieszkg wegla szklistego wykazywat mniejsza predkosc
cyklicznego petzania w poréwnaniu do cementu bez domieszki.

Z medycznego punktu widzenia oczekuje sie zatem zwiekszenia trwatoSci mocowania
endoprotezy stawu biodrowego, gdyz mniejsze odksztalcenia cementu w procesie
petzania wigza sie z mniejszym osiadaniem trzpienia protezy.

Cement modyfikowany weglem szklistym po starzeniu w $rodowisku roztworu
Ringera oraz po naswietlaniu promieniami RTG w wiekszym stopniu zachowat swe
wiasnosci  lepkosprezyste niz cement bez domieszki. Zatem domieszka wegla
szklistego ograniczyta postep procesu starzenia cementu chirurgicznego.



8. MATEMATYCZNY OPIS ZJAWISK REOLOGICZNYCH
W CEMENCIE

Zjawiska reologiczne, jak procesy relaksacji i petzania w materiatach
lepkosprezystych, opisywane sg réwnaniami konstytutywnymi, zwigzanymi
z odpowiednimi modelami mechanicznymi. Za pomocg analitycznych funkcji
lepkosprezystosci, odpowiednio dobranych dla danych modeli, mozna aproksymowac
wyniki badan eksperymentalnych. Pozwala to na przewidywanie zmiany wartosci
naprezen oraz odksztatcen po réznych okresach [64, 91, 116, 117, 123, 216, 269]. Jest
to szczegdlnie istotne w przypadku cementu kostnego diugotrwale eksploatowanego
w sztucznym stawie biodrowym.

Na rysunku 8.1 przedstawiono model opisujagcy zaréwno zjawisko petzania, jak
i relaksacji [64, 269].

Rownanie rézniczkowe opisujgce ten model ma posta¢ [269]:

o+ [tJ/E + (>i+)i)E] a + (Glil/EED) a =t)s + (rjrji/Ei) e, (8.1)

gdzie:

a—naprezenie,

e - odksztatcenie,

E - modut Younga,

tj - wspotczynnik lepkosci.
Kropka nad danym symbolem oznacza pochodng po czasie, dwie kropki - drugg
pochodng po czasie.

Przyjmujac za zmienng niezalezng naprezenie a, otrzymuje sie rozwigzanie w postaci:

e = (1/E) {(a (t) + yylo, J g (v) exp [- (t-v)/vi] dv + /v Jer (v) dv)}, (8.2)
0 0



133

gdzie zastosowano jednorodne wartosSci poczatkowe dla t = 0 oraz wprowadzono

oznaczenia:
y/ = E/Ei, v=3JE M = tji/Ei, (8.3)

v-jest zmienng catkowania, wielkosci v i q-sg czasami sprezystego nastepstwa [269].

Rys. 8.1. Model mechaniczny odpowiadajacy w przyblizeniu odksztalcalnosci polimeréw pod
wptywem naprezen zewnetrznych: A - odksztalcenie sprezyste natychmiastowe,
B - odksztatcenie sprezyste op6znione, C - odksztatcenie plastyczne (lepkie) [64, 91, 269]

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

Wykorzystujac wyniki wiasnych badan eksperymentalnych cyklicznej relaksacji
cementow kostnych, podjeto probe opisu tego zjawiska za pomocg funkcji
matematycznych, co zostato przedstawione w pracach [5, 8, 9, 13]. Obliczenia
przeprowadzono postugujac sie komputerowym programem matematycznym
»Mathcad 7 Professional”.

Do opisu zjawiska relaksacji wykorzystano model Wiecherta, przyjmujagc w nim
liczbe elementéw n=1. Model Wiecherta uwzglednia efekt natychmiastowego powrotu
odksztatcenia sprezystego. Og6lne réwnanie, ktére opisuje model Wiecherta ma

posta¢ [117]:

a(t) = so E«, + €0 'YJEi exp(-t/vi) (8.4)
H
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Przy zatozeniu ze «=1, rownanie (8.4) przyjmuje postac:

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

gdzie:
eo- odksztatcenie,
Ex, Ei - moduty sprezystosci podtuznej,
i]- wspotczynnik lepkosci,
t- czas,
ui = r)/Ei.

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

Rys. 8.2. Model Wiecherta dla liczby elementow n=I

Fig. 8.2. Model of Wiechert for number of elements n=I

Aby opisa¢ zjawisko cyklicznej relaksacji, we wzorze (8.5) wprowadzono
odpowiednie wielkosci, zalezne od czasu. Zatem w miejsce eo wprowadzono
nastepujgce réwnanie, modelujgce cykl odksztatcerr zastosowany w badaniach ekspe-

rymentalnych:
eo (0 =ksa{1,55 + arcsin[sin(co(t+3))]}, (8.6)

gdzie:
ea = 0,005 - amplituda odksztatcenia;
dla dtugosci probki 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,
o =nil- czestosé¢ kotowa (I/s),
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dla przyjetego w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cyklu
o czestotliwos$ci/=0,25 I/s czestos¢ kotowa wynosi: co= 2nf=2n 0,25 I/s =
w2 /s,
t- czas (s),
k = 0,65 - stata (wspotczynnik dopasowujacy wartosci Ae do zatozonych
w badaniach eksperymentalnych) [5,8],
Rysunek 8.3 przedstawia wykres zamodelowanego za pomocg réwnania (8.6) cyklu
odksztatcen. Wykres ten jest zgodny z wykresem cyklu przemieszczen (odksztatcen)
stosowanym w badaniach eksperymentalnych, przedstawionych w pracach [5, 8].

0,015 -i

0,005 S ——
0 2 4

L{O)]

Rys. 8.3. Model cyklu odksztatcenn w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cementu kostnego
wedtug réwnania (8.6)
Fig. 8.3. Model of deformation cycle at fatigue tests for bone cement according to equation (8.6)
W badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cementu wraz z liczbg cykli
zmieniat sie modut sprezystosci Ed (na rys. 8.2 - modut Ei). Zatozono, ze zmiany te
w zaleznosci od czasu t (a zarazem od liczby cykli), majg charakter liniowy i opisano

je réwnaniem:

Ei =Ed- CtEd, (8.7)
gdzie:
C - wspotczynnik,
¢¢-dynamiczny modut sprezystosci przy rozcigganiu,

t- czas.

Wspotczynnik C = 000000312 wyliczono na podstawie zarejestrowanych
wykreséw zaleznosci sity F od przemieszczenia Av. We wzorze (8.5) przyjeto
rowniez, ze Ex = Ed. Warto$¢ dynamicznego modutu sprezystosci Ed cementu
wyznaczono na podstawie wynikéw badan uzyskanych przy wykorzystaniu aparatury
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PL-DMTA Mk Il, firmy Polymer Laboratories, przy rozcigganiu dla czestotliwosci
/ = 0,25 I/s. Do obliczen przyjeto: £«, = Ed = 1700 MPa [8, 194], Wartos¢
wspotczynnika lepkosci ;/ cementu kostnego, potrzebng do obliczenia naprezen
wedtug réwnania (8.5) przyjeto opierajac sie na danych literaturowych [224, 269],
wedtug ktdrych wspétczynnik lepkosci dla wiekszosci polimerow waha sie
w granicach 105 1010 MPa s. Poniewaz cement kostny jest ciatem statym, wiec do
obliczen przyjeto warto$¢ wspotczynnika lepkosci rdwng gornej granicy podawanego
zakresu wartos$ci, a wiec *=1010MPa s.

Przy uwzglednieniu powyzszych zatozen i przyjetych wartosci parametrow
réwnanie modelujace zjawisko cyklicznej relaksacji przyjeto nastepujaca postac:

a(t) =A {eo (t) Ed + £0 (t) (Ed-C Ejt)exp [-1(Ej- CEdt)/ ]}, (8.8)

gdzie:
Bo (t) = 0,65 £a { 1,55 + arcsin[sin(co({+3>))]},
Ea - 0,005,
Ed= 1700 MPa,
i]= 1010MPa s,
C =0,000000312 I/s,
O="12 /s,
A = 0,511 (wspotczynnik dopasowujacy poczatkowe wartosci a do wartosci
<= 17,6 MPa w badaniach eksperymentalnych, przy Av = 0,6 mm).

Na rysunku 8.4 przedstawiono uzyskane wykresy zaleznosci a = f(t) dla przedziatu
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 wedtug réwnania
(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 obliczen a(t) wedtug réwnania (8.8) wskazujg, ze po czasie t = 200000 s,
odpowiadajgcemu liczbie cykli N = 50000, naprezenie Aa spada z wartosci
17,622 MPa do wartosci 16,813 MPa, czyli o Aa = 0,809 MPa, co odpowiada
spadkowi sity o AF = 47 N, w przyblizeniu porownywalnym z wynikami badan
eksperymentalnych, ktére uzyskano w pracach [5, 8].

Zjawisko cyklicznego petzania cementdw kostnych niemodyftkowanych i modyfi-

kowanych weglem szklistym, jakie obserwowano w badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych, opisano matematycznie w pracach [7, 17, 24, 141, 142]. Temat ten
stanowi! kontynuacje i uscislenie zagadnienia realizowanego wcze$niej w pracach [5,
8, 9, 13], Obliczenia przeprowadzono przy wykorzystaniu programu matematycznego
»Mathcad 14”. Wykorzystujac model reologiczny standardowy, oceniono wplyw
domieszki wegla szklistego na wielkos¢ odksztatcenia w warunkach cyklicznego
petzania.

Ogdlne rdwnanie opisujace model standardowy ma nastepujacg posta¢ [117]:

£(t) = cK)/E'/+Jé(c70/£:,.)[l-exp(-//u,.)]}+cr0/" (8.9)

Przy zatozeniu ze n=I réwnanie (8.9) przyjmuje postac:

£(t) = a0/E/+(a0/E,.)[I-exp(-(/oi)] +(xG//i, (8.10)
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gdzie:
<Jo- naprezenie,
Ei, Ei - moduly sprezystosci podtuznej,
i]- wspdtczynnik lepkosci,
t- czas,
Ul=Ij/EL

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

Rys. 8.5. Model standardowy dla liczby elementow n=I

Fig. 8.5. Standard model for number of elements n=I

Aby zbudowa¢ model matematyczny zjawiska cyklicznego petzania, we wzorze (8.10)
wprowadzono odpowiednie wielkosci naprezeri i modutu zalezne od czasu. W miejsce

gowprowadzono wiec nastepujgce réwnanie, modelujgce cykl naprezen:

a0(t) = Aaa{l55+ arcsin[sin(Cy(r + 3))1}, (8.11)
gdzie:

<= 12,9 MPa - amplituda naprezenia dla prébki o Srednicy d=9 mm i przyjetej
sile Fmex=1640 N (Fmm=0), naprezenie zlcr= 25,8 MPa, a wiec Ga
=Aa/2=\2,9 MPa,

=0,5rt I/s - wartos¢, jakg przyjeto w badaniach zmeczeniowych nisko-
cyklowych,

t- czas,

A =0,641 - stata dopasowujagca wartosci Aa do zatozonej wartosci Acr=25,8 MPa.
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Wykres cyklu naprezen zamodelowanego za pomocg rownania (8.11) przedstawiono
narysunku 8.6 [7, 17, 24, 141, 142],

Rys. 8.6. Model cyklu naprezen w badaniach zmeczeniowych cementu chirurgicznego wediug
réwnania (8.11)
Fig. 8.6. Model of stress cycle at fatigue tests for surgical cement according to equation (8.11)

W réwnaniu (8.10) za Ei przyjeto dynamiczny modut sprezystosci Ej(t).
Roéwnanie modelujgce zjawisko cyklicznego petzania cementu kostnego przyjmuje
nastepujacg postac¢ [7, 17, 24, 141, 142]:

e(t) =<0(t)/E, +(cro(t)/Ed(t)){1-exp[-tEI(t)/7j]} +crO(t)t/r] (8.12)

W rownaniu (8.12) za Ei przyjeto dane Ed dla pierwszego cyklu obcigzenia. Dla
cementu Biomet Plus przyjeto Ei=4165 MPa, a dla cementu Biomet Plus
modyfikowanego weglem szklistym £/=4502 MPa. Za Ed(t) przyjeto funkcje Ed(t),
zgodnie z rysunkiem 8.7. Dla cementu, jak dla polimeru w stanie statym, przyjeto
/7=1010MPas.



140

mBiomet Rus *Biomet Rus+3,1%wag.C

4600
36
? E 4400
E T Ej = 4*10'rt2- 0,0128t + 4505,9
38
E Ig,4000
\CN.E% E, = 3*10'712- 0,0174t + 4170,8
£ 2T 3800
w
3600

4000 8000 12000 16000 20000
czas t(s)

Rys. 8.7. Zalezno$¢ dynamicznego modutu sprezystosci od czasu dla cementow Biomet Plus i Biomet
Plus modyfikowanego weglem 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 (3,1% mas.) [7, 17, 24, 141, 142]

Uzyskane wedtug rownania (8.12) zaleznosci e = f(t) dla przedziatu czasu t do

200 000 s przedstawiono na rysunku 8.8. Wykresy te obrazujg zjawisko cyklicznego

petzania cementéw chirurgicznych niemodyfikowanego oraz modyfikowanego

weglem szklistym.

Rys. 8.8. Wykresy cyklicznego petzania cementdéw chirurgicznych Biomet Plus niemodyfikowanego
(a) i modyfikowanego weglem szklistym (b) dla modelu standardowego wedtug réwnania
(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 petzania w cemencie
dobrze opisuje wyniki badan zmeczeniowych w przedziale czasu t do 4105s, ktory
odpowiada zakresowi badan zmeczeniowych niskocyklowych. W przypadku duzych

wartosci t wykorzystywane zaleznosci tracg sens fizyczny.
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Na podstawie wynikow obliczen stwierdzono korzystny wptyw domieszki wegla
szklistego na zjawisko petzania w cemencie. Wegiel szklisty zmniejsza przyrost
odksztatcen w czasie, ograniczajgc petzanie materiatu. Z medycznego punktu widzenia
oczekuje sie zatem zwiekszenia trwato$ci mocowania endoprotezy stawu biodrowego,
gdyz mniejsze odksztatcenia cementu w procesie pefzania wigzg sie z mniejszym
osiadaniem trzpienia.

Aproksymowanie uzyskanych w pracy wynikéw badan na catkowity czas
uzytkowania cementu w organizmie czlowieka jest trudny. Cement Kkostny
eksploatowany jest w sztucznym stawie biodrowym przez wiele lat w warunkach
losowych przebiegow naprezen i odksztatcen. Modelowanie obcigzen cementu
w sztucznym stawie biodrowym, przy zastosowaniu metody badan zmeczeniowych
niskocyklowych uwzglednia tylko oddziatywanie naprezen o0 najwyzszych
wartosciach. Zatem, stosowane dla modeli kryteria trwatosci, granicznych wartosci
odksztatcen czy naprezen sa bardziej ostre, niz mogtyby byé stosowane dla
rzeczywistych obiektow. Poza tym sposéb uzytkowania i w zwigzku z tym obcigzania
sztucznego stawu, a w tym cementu jako jednego z komponentéw, jest indywidualng
cechg pacjenta - jego aktywnosci ruchowej oraz czynnikéw fizjologicznych [8].



9. MECHANIZMY PEKANIA CEMENTOW KOSTNYCH

Prognozowanie zachowania sie cementow kostnych z  modyfikujagcymi
domieszkami wymaga poznania mechanizméw pekania, uwarunkowanych ich
mikrostrukturg. W tym celu w pracach [4-8, 23, 36, 37, 38, 40] wykorzystano metody
mikroskopii skaningowej i mikroanalizy rentgenowskiej. Zastosowanie pierwszej
pozwolito na ocene struktury mikroobszarow powierzchni przetomoéw probek
modyfikowanych cementéw, drugiej za$ na identyfikacje elementéw struktury
modyfikowanych cementow przez badanie wystepowania pierwiastkow chemicznych
w wybranych mikroobszarach.

Probki do badan mikroskopowych wycinano z przetoméw prébek cementu po
badaniach mechanicznych - w pierwszym etapie po badaniach statycznych zginania
i rozciggania, a nastepnie po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych. Pierwsze
badania wykonywano przy uzyciu mikroskopu skaningowego JSM 35, firmy JEOL
z analizatorem dyspersji energii LINK (Wielka Brytania), przy standardowych
warunkach pradowo-napieciowych energetycznego wzbudzania mikroobszaréw
warstwy powierzchniowej prébek. Prébki przed badaniami przemywano w wodzie
destylowanej i alkoholu etylowym, a nastepnie po osuszeniu pokrywano warstewka
ztota w napylarce prozniowej JEE 4C, firmy JEOL (Japonia). Charakterystyczne
wyniki badan identyfikacji pierwiastkbw w mikroobszarach oraz struktur)'
powierzchni przetom6éw cementow przedstawiono w pracach [4, 40, 244], W drugim
etapie realizowano badania strukturalne cementéw na mikroskopie skaningowym
Hitachi S-4200 ze spektrometrem dyspersji energii Voyager, a kolejne badania na
mikroskopie skaningowym Hitachi S-3400 N, wyposazonym w system mikroanalizy
rentgenowskiej EDS, firmy Thermo Noran z oprogramowaniem SYSTEM SIX. Probki
przed badaniami napylano cienkg warstwg wegla. Badaniom poddawano gtownie
przetomy probek po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych. Obseiwacje, przy
uzyciu mikroskopu stereoskopowego OLYMPUS MPUS SZX9, przetoméw probek
z cementu Palamed bez domieszki oraz modyfikowanego weglem szklisty™ i tytanem
po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych pozwolity uzna¢, ze charakter
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pekniecia we wszystkich przypadkach byt kruchy z widocznymi strefami
zmeczeniowymi (rys. od 9.1 do 9.3) [6].

Rys. 9.1. Przetom prébki z cementu Paiamed po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych
Fig. 9.1. Fracture surface of Paiamed cement after low cycle fatigue tests

Rys. 9.2. Przetom prébki z cementu Paiamed z domieszka tytanu po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych
Fig. 9.2. Fracture surface of Paiamed cement with titanium admixture after low cycle fatigue tests

Rys. 9.3. Przetom prébki z cementu Paiamed z domieszkg wegla szklistego po badaniach
zmeczeniowych niskocyklowych

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

W cemencie chirurgicznym, ktory jest kompozytem polimerowym, gdzie osnowe
stanowi PMMA, a zbrojeniem sg napetniacze w postaci czastek ZrO?, a takze
wprowadzane dodatkowo czastki A1203, tytanu lub wegla szklistego, te twarde czastki
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lokujg sie w przestrzeniach pomiedzy tancuchami polimeru i powodujg umocnienie
materiatu. Objawia sie to wzrostem modutdw sprezystosci, wyznaczonych
w warunkach rozciggania, Sciskania oraz zginania [8, 117]. Jak podaje literatura
dotyczaca mikromechanizmow pekania stopéw metali [188], czastki innej fazy
(wtracenia, wydzielenia) stanowig zarodki pustek. Poniewaz sg znacznie twardsze niz
otaczajacy je materiat (osnowa), wiec nie odksztatcaja sie wraz z nim i nastepuje
proces oddzielenia obcej czastki od osnowy, bedacy jednoczes$nie procesem nukleacji
pustki wokot wtracenia. Pustki te rosng wraz z zewnetrznym obcigzeniem. Wokot nich
nastepuje koncentracja naprezen oraz intensyfikacja proceséw ptyniecia plastycznego.
Jesli w obcigzonym ciele znajduje sie pekniecie, to na skutek koncentracji naprezen
przed jego frontem procesy wzrostu i tgczenia sie pustek sg tam bardziej intensywne
niz w innych miejscach. W efekcie obserwuje sie wzrost pustek, tgczenie sie ich ze
sobg i z gtdwnym ,magistralnym” peknigeciem. Proces ten jest widoczny na
przetomach pod mikroskopem.

Przy rownomiernym rozcigganiu probek ksztatt zagtebien jest symetryczny, w miare
rébwnomierny. Lezg one w plaszczyznie prostopadtej do kierunku zewnetrznych
naprezen rozciggajacych. Na dnie indywidualnych zagtebien zaobserwowaé¢ mozna
czastki wtracenia lub wydzielenia, ktore daty poczatek danej pustce [188],

Analogiczny do opisanego sposob pekania zaobserwowano w przypadku probek
zcementu chirurgicznego po  badaniach  zmeczeniowych  niskocyklowych
w warunkach obcigzenn rozciggajagcych. Na obrazach przetomdw widoczne byly
wgtebienia, w ktorych czesto widoczne byty czastki napetniacza (tlenek cyrkonu, tytan
wegiel szklisty, czastki A1203) [5, 6, 8],

Przyktadowe obrazy powierzchni przetoméw zmeczeniowych prébek z cementu
niemodyfikowanego oraz modyfikowanego proszkiem tytanu, wegla szklistego,
a takze A1203 wraz z widmami energetycznymi zidentyfikowanych pierwiastkow,
otrzymane w pracach [5, 6, 8], przedstawiono odpowiednio na rysunkach od 9.4 do 9.7.
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Rys. 9.4. Przetom prébki cementu Palamed po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych oraz
widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastkbw w mikroobszarach

oznaczonych punktami 1i2 [6]
Fig. 9.4. Fracture surface of Palamed cement after low cycle fatigue tests and energy spectrum EDS of

identified elements on the microarea 1and 2 [6]
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Rys. 9.5. Przetom probki cementu Palamed z domieszka tytanu po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych oraz widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastkow
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 of identified elements on the microarea 1, 2 and 3 [6]
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Rys. 9.6. Przetom prébki
zmeczeniowych niskocyklowych oraz widma rentgenowskie EDS zidentyfikowanych
pierwiastkow w mikroobszarach oznaczonych punktami | i2 [6]
Fig. 9.6. Fracture surface of Palamed cement with glassy carbon admixture after low cycle fatigue
tests and energy spectrum EDS of identified elements on the microarea land 2 [6]
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Rys. 9.7. Przetom probki cementu Palamed z domieszkg Al203 (0,3 pm) po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych oraz widmo rentgenowskie EDS zidentyfikowanych pierwiastkow
w mikroobszarze oznaczonym punktem 1 [5]

Fig. 9.7. Fracture surface of Palamed cement with A1203 (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
dotyczacej wystepowania pierwiastkbw w mikroobszarach wybranych elementéw
struktury mozna stwierdzi¢, ze pekanie cementu najczesciej nastepowato na granicy
faz osnowa-czastka napelniacza, ktorym byt tlenek cyrkonu, skupiska czastek
drobnoziarnistego proszku Al20s (0,3 pm) lub czastka tytanu (rys. 9.4-9.7).
W cemencie domieszkowanym weglem szklistym stwierdzono wystepowanie poréw
i duzych skupisk wegla w postaci kulek. Materiat ten pekat przez czastki wegla
i tlenku cyrkonu lub na granicach miedzyfazowych - osnowa-tlenek cyrkonu [6, 23].



10. WERYFIKACJA IN VIVO REAKCJI ORGANIZMU NA IMPLANTY
Z CEMENTU MODYFIKOWANEGO WEGLEM SZKLISTYM

Aby modyfikowane cementy kostne spetnialty wymogi dopuszczenia do badan
klinicznych, powinny by¢é poddane badaniom biotolerancji. Badania takie
prowadzono, wszczepiajac zwierzetom doswiadczalnym cement modyfikowany
proszkiem A1203 oraz cement modyfikowany weglem szklistym. Na te badania
eksperymentalne uzyskano zezwolenia Lokalnej Komisji Etycznej ds. Doswiadczen na
Zwierzetach. Badania realizowano na krélikach rasy biaty nowozelandzki
w pomieszczeniach hodowlanych oraz bloku operacyjnym Centrum Medycyny
Do$wiadczalnej Slaskiego Uniwersytetu Medycznego w Katowicach.

W pierwszej serii badan, wykonywanych w ramach pracy badawczej [4],
a opisanych w pracy [8], grupie 10 krolikdw wszczepiono in situ do trzonu kosci
udowej cement kostny Palacos R. Na lokalizacje implantacji cementu wybrano
odcinek podkretarzowy kosci udowej. Grupe 5 kréolikow poddano zabiegowi
wszczepienia cementu Palacos R z domieszkg proszku Al203 o granulacji 0,3 pm
w ilosci 2 g na 40,0 g sktadnika proszkowego cementu, przyjmujac okres obserwacji
krolikow 6 miesiecy. Grupe 5 krélikéw poddano zabiegowi wszczepienia cementu
Palacos R bez domieszki. Kroliki te stanowity grupe kontrolng i ich okres obserwacji
rowniez wynosit 6 miesiecy. Doswiadczalne krdéliki poddano badaniom polegajgcym
na obserwacji temperatury, masy og6lnej organizmu, badaniu krwi, sekcyjnym
okresleniu masy narzaddéw wewnetrznych i preparatéw z kosci udowej w okolicy
wszczepu. Na podstawie obserwacji i uzyskanych wynikéw badan nie stwierdzono
uogélnionego procesu zapalnego w zadnej z badanych grup krélikéw. Biorac pod
uwage mase o0go6lng organizmu, nie zaobserwowano waznego wplywu
implantowanego cementu modyfikowanego i niemodyfikowanego na organizm
zwierzat. Nie zaobserwowano réwniez istotnych zmian w badaniu po$miertnym
narzadow wewnetrznych dla obu grup krolikéw. Pozwala to wnioskowaé, ze implanto-
wany cement modyfikowany ceramikg nie wykazuje szkodliwego oddziatywania
ogdlnego [8],
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Dla obu grup krolikow przeprowadzono badania histopatologiczne narzadéw
wewnetrznych, tzn. watroby, $ledziony i nerek oraz preparatow z kosci udowej
w okolicy wszczepu, celem okreslenia wptywu domieszki do cementu na miejscowg
reakcje organizmu. Badania przeprowadzono w Zaktadzie Diagnostyki Patomorficznej
w Sosnowcu. Do badania pobrano wycinki narzagdéw wewnetrznych oraz ko$¢ udowa.
Wycinki narzadéw wewnetrznych po utrwaleniu w roztworze wodnym 10%
zobojetnionej formaliny opracowywano rutynowg technikg parafinowg, a uzyskane
preparaty barwiono hematoksyling i eozyna.

Kos$¢ udowg otwierano wzdtuz osi diugiej, odstaniajagc jame szpikowg. Usuwano
znajdujgce sie w niej wypetnienie i pobierano wycinki z granicy pomiedzy koscig
a wypetnieniem. Wycinki kostne odwapniano metodg Tris i nastepnie opracowywano
rutynows technika parafinowg. Uzyskane preparaty barwiono hematoksyling i eozyna,
metodg Masson oraz wg Gordon.

Wyniki badafn pokazaty identyczny obraz histopatologiczny dla zwierzat
z cementami niemodyfikowanym i modyfikowanym w przypadku narzadéw
wewnetrznych. W grupie zwierzat, ktérej wszczepiono cement niemodyfikowany
btona tagcznotkankowa izolowata wypetnienie od kosci i resztek szpiku, podczas gdy
w przypadku cementu modyfikowanego byla ona grubsza, nieregularna i obserwo-
wano w niej liczniejsze komarki limfoidalne. W szpiku kostnym obecnym pomiedzy
kosScig zbitg a wypetnieniem obserwowano rozlegte obszary martwicy, ktére wystagpity
zarowno w przypadku implantacji cementu niemodyfikowanego, jak i modyfiko-
wanego domieszka Al203 [8] (rys. 10.1 i 10.2).

Na podstawie uzyskanych wynikéw badan reakcji organizmu zwierzat na wszczepy
ze zmodyfikowanych cementow kostnych mozna byto wiec stwierdzié, ze dodatek do
cementu czastek materiatu o dobrej biotolerancji, jakim jest ceramika Al20s3 , sprawia,
iz tak utworzony kompozyt charakteryzuje sie nie gorszg biotolerancjg niz cement bez
domieszki. Mozna uznaé, ze przedstawione w pracach [4, 8] metody badan sq
wystarczajagce do weryfikacji in vivo modyfikowanych kompozytéw polimerowych,

przeznaczonych do zastosowania w chirurgii kostnej.
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Rys. 10.1. Widoczny obszar szpiku z jednej strony sasiadujacy z blaszka kosci zbitej, a z drugiej
z ciggta, cienka btong tacznotkankowa. Implantacja cementu niemodyfikowanego; okres
obserwacji 6 miesiecy; 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 ogniskowg martwicg. Implantacja cementu
modyfikowanego domieszka Al203; okres obserwacji 6 miesiecy; 120 x [4, 8]
Fig. 10.2. Visible bone marrow area with central necrosis. Implantation of cement modified with
Al203 admixture; observation period 6 months; 120 x [4, 8]
Poniewaz na podstawie wynikéw badafn charakterystyk fizykochemicznych
i mechanicznych cementéw na bazie PMMA modyfikowanych réznymi domieszkami
uznano, ze najkorzystniejszym sposobem modyfikacji fizycznej cementow jest

dodawanie proszku wegla szklistego, wiec w kolejnej pracy badawczej [7]
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przeprowadzono weryfikacje in vivo tak opracowanych kompozytéw polimerowych.
Wyniki badan zaprezentowano w pracy [17], co przedstawia sie ponizej.
Badaniami objeto 15 krélikow rasy biaty nowozelandzki. Badang populacje
podzielono na trzy grupy po 5 sztuk w kazdej, zgodnie ze schematem.
e | - 5 krolikbw - ubytek kostny wypelniony cementem polimerowym
niemodyfikowanym - czas obserwacji 6 miesiecy.
e Il - 5 krélikow - ubytek kostny wypetniony cementem modyfikowanym
weglem szklistym (3,1% mas.) - czas obserwacji 3 miesiace.
Il - 5 krolikéw - ubytek kostny wypetniony cementem modyfikowanym
weglem szklistym (3,1% mas.) - czas obserwacji 6 miesiecy.

Zabieg operacyjny przeprowadzono w infuzyjnym znieczuleniu og6lnym
z wykorzystaniem preparatow Bioketan (do premedykacji) oraz Tiopental
(znieczulenie o0gdlne). Procedura zabiegowa polegata na odstonieciu okolicy
podkretarzowej nasady blizszej kosci udowej lewej. W miejscu tym wytworzono,
w sposéb eksperymentalny ubytek kostny penetrujacy do jamy szpikowej. Do tego
celu wykorzystano wiertarke stomatologiczng. Tak powstate ubytki kostne wypetniono
odpowiednim materiatem, zgodnym =z podziatem opracowanym na podstawie
zatwierdzonych procedur. Po uzyskaniu efektu catkowitego wypetnienia ubytku
kostnego rane pooperacyjng zamykano szwem pietrowym. Rany pooperacyjne
zabezpieczano opatrunkiem mieszanym z wykorzystaniem Neomycyny w aerozolu
oraz opatrunku na bazie aluminium, powlekajagc rane preparatem Alu-Spray.
W okresie obserwacyjnym prowadzono stalg obserwacje lekarsko-weterynaryjng, az
do momentu germinacji. Zabieg germinacji w planowanym terminie przeprowadzono
z wykorzystaniem preparatu Morbital. Po zatrzymaniu czynnos$ci zyciowych
przystepowano do pobrania kosci udowej i zabezpieczania pobranego materiatu
w utrwalaczu, celem przekazania do dalszych badan ianaliz (rys. 10.3).
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Rys. 10.3. Ko$¢ udowa krolika z implantowanym cementem modyfikowanym weglem szklistym

Fig. 10.3. 'I[Ee 1er]bbit femur with implanted cement modified with glassy carbon [7, 17]

W Pracowni Badan Mikroskopowych ,,DIAGNO-MED” w Siemianowicach
Slaskich przeprowadzono badanie zmian histopatologicznych tkanek pobranych od
zwierzat doswiadczalnych. Badania histopatologiczne wykonano wykorzystujac tkanki
wszystkich badanych krélikow wedtug identycznej procedury laboratoryjnej.

Pobrane fragmenty tkankowe utrwalono w sposob standardowy w zbuforowanym
10% roztworze formaliny. Wycinki pobierano z miejsca wszczepienia cementu.
W pierwszej kolejnosci wycieto tkanki miekkie z okolicy miejsca wszczepu. Elementy
kostne przecieto pitkag wiosowg w potowie dtugosci wszczepu, pozostawiajgc potowe
wszczepu do dalszych badan. Pobrane fragmenty kostne poddano procesowi
odwapnienia w preparacie Décalcifier I, firmy Surgipeth (EDTA + Hydrochloric
acid). Proces odwapnienia trwat od 48 do 72 godzin. Po odwapnieniu preparaty kostne
i tkanki miekkie poddano dalszej obrébce w mikroprocesorze tkankowym ASP300
firmy Leica. Nastepnie zatopiono je w bloczki parafinowe i skrojono na mikrotomie
rotacyjnym firmy Leica. Wykonane preparaty barwiono hematoksyling i eozyna
wsposéb standardowy i po nakryciu poddano ocenie w mikroskopie $wietlnym. Opis
preparatow histologicznych przeprowadzono, dzielac je na dwie grupy: tkanki miekkie
i tkanke kostng. Wybrane obrazy mikroskopowe fragmentdéw miesni, kosci i szpiku po
3oraz po 6 miesigcach od implantacji cementu modyfikowanego weglem szklistym
przedstawiono na rysunkach od 10.4 do 10.7 [7,17], Dla poréwnania na rysunku 10.8
przedstawiono przyktad obrazu mikroskopowego fragmentu kosci, miesni i szpiku po
6 miesigcach od implantacji do organizmu krélika cementu niemodyfikowanego.
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Rys. 10.4. Fragmenty miesni oraz miodej tkanki %acznej bez wyraznego nacieku zapalnego
(witoknienie). Nieduze skupiska cementu otoczone sg drobnymi pasmami tkanki tgcznej bez
odczynu zapalnego. Ponadto w tkance tgcznej widoczne sg niewielkie ogniska widknienia.
Implantacja cementu modyfikowanego; okres obserwacji 3 miesigce; 100 x [7, 17]

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

Rys. 10.5. Fragment kos$ci i szpiku z widocznymi bezpostaciowymi fragmentami cementu (wrazenie
jakby kos$¢ otoczyta cement). Implantacja cementu modyfikowanego; okres obserwacji
3 miesigce; 100 x [7, 17]

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

obserwacji 6 miesiecy; 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 kosci zbitej z drobnymi ogniskami barwnika (cementu) na brzegach jednego
zwycinkow bez wyraznych zmian mikroskopowych. Implantacja cementu modyfiko-

wanego; okres obserwacji 6 miesiecy; 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 kosSci zbitej, szpiku, miegsni i tkanki tacznej bez zmian mikroskopowych.
Implantacja cementu niemodyfikowanego; okres obserwacji 6 miesiecy; 100 x [7]

Fig. 10.8. A piece of 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 uzyto kosci udowe krélikdw (rasy biaty nowozelandzki)
ze wzgledu na podobienstwo struktury kostnej tych zwierzat do tkanki kostnej
organizmu cztowieka. Pomimo réznic, takich jak wielko$¢ makroskopowa, inny rodzaj
unaczynienia, szybszy metabolizm, zgodnie z literaturg zmiany struktury i funkcji
kosci krolika pod wptywem roznych czynnikbw mozna z pewnym przyblizeniem
interpolowaé na warunki zachodzace w organizmie cztowieka [211].

Szczegblnie waznym zjawiskiem, odkrytym i opisanym w 1950 roku przez
szwedzkiego badacza prof. Br&nemarka [62], jest zjawisko osteointegraciji,
definiowane jako strukturalne i funkcjonalne potaczenie pomiedzy zywag tkankg kostng
a powierzchnig implantu. Zastosowanie dodatku wegla szklistego, celem modyfikacji
wiasnosci fizykochemicznych i mechanicznych cementu chirurgicznego, jest waznym
kierunkiem badan nad polepszeniem jego funkcji, w tym osteointegracji. Opisywane
w literaturze badania nad zastosowaniem materialtdbw weglowych konczyly sie
wynikami potwierdzajagcymi ich pozytywny wplyw na poprawienie wiasnosci
implantdw. Stosowane dodatki weglowe (wegiel szklisty, widkna weglowe) polepszaja
osteointegracje uzytych wszczepow [68, 131, 234, 235]. Widkna weglowe, zwilaszcza
0 matych wymiarach (ponizej 100 nm) zwiekszajg proliferacje osteoblastow oraz
wptywajag na ich funkcje, czego wynikiem jest wzrost poziomu fosfatazy alkalicznej
lzwigkszenie ilosci poza-komorkowego wapnia [131]. Reakcje tkankowe na wszczepy
zawierajgce wegiel szklisty nawet po roku po ich implantacji do tkanki kostnej krolika,
w ocenie pod mikroskopem $wietlnym, byty znikome [108]. Swiadczy to o tym,
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materiat ten moze by¢ skiadnikiem implantow, ktérych zadaniem jest diugotrwate
petnienie funkcji w organizmie. Zastosowanie wegla szklistego jako wszczepu do
tkanek miekkich (oczodotu) takze nie wywotuje miejscowej reakcji tkankowej
w badaniu histopatologicznym prébek zwierzecych, ale co wazne nie wptywa na
parametry krwi [138]. Wiasnosci wegla szklistego okazaty sie na tyle przydatne, ze
wykorzystuje sie go do pokrywania powierzchni najnowszych implantow
dentystycznych (Trabecular Metal-Dental Implants), ktére imitujg strukture
i wtasciwosci kosci ggbczastej [68].

Wyniki badan mikroskopowych preparatéw histopatologicznych pobranych
z krolikow doswiadczalnych, przeprowadzonych w ramach pracy [7], nie wykazaty
cech $wiadczacych o zwiekszonym nasileniu proceséw patologicznych (niewielkie
odczyny zapalne opisywane sg takze w literaturze [211]). Zaréwno w preparatach
tkanek miekkich, jak i w tkance kostnej obu grup badanych oraz grupy kontrolnej
zaohserwowano podobne obrazy histologiczne. Réznice w grupach | i Il dotyczyty
jedynie wystepowania barwnika pochodzacego z implantowanego wegla szklistego.
W kazdej z badanych grup (doswiadczalnych i kontrolnej) stwierdzono wystepowanie
tkanki kostnej ze zwiekszong iloscig i pogrubieniem beleczek kostnych,
charakterystycznych dla procesow gojenia sie [7, 17].

Z pobranych kosci udowych krélikbw dodatkowo wycieto probki kosci
zcementem do badan na mikroskopie skaningowym. Probki suszono, a nastepnie
napylano ztotem. Badania prowadzono za pomocg mikroskopu elektronowego skanin-
gowego HITACHI S-4200 (z emisjg potowa), stosujac napiecie przyspieszajace 15 kV.

Obserwacji obrazéw preparatdw na granicy ko$é-cement dokonywano po 3 oraz po
6 miesigcach od implantacji modyfikowanego weglem szklistym cementu do
organizmu krolika.

Wykorzystujac system EDS (spektroskopii promieniowania rentgenowskiego
z dyspersja energii) firmy Noran (System Six), w pracy [7] zbadano rozmieszczenie
pierwiastkéw C, P, Ca na powierzchni przekrojéw preparatéw, co zaprezentowano
w pracy [17].

Obrazy mikroskopowe powierzchni granicy miedzyfazowej pomiedzy koscig
acementem modyfikowanym weglem szklistym po 3 i 6 miesigcach od implantacji
modyfikowanego cementu wykazaly przemieszczanie sie czastek wegla do kosci lub
wrastanie tkanki kostnej do porow wegla (szeroka strefa granicy miedzyfazowej), co
pokazujg ponizsze zdjecia (rys. 10.9 - 10.11) [7, 17, 28],

Swiadczy to o korzystnym oddziatywaniu domieszki wegla w cemencie na jego
wiasnosci biologiczne.
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Rys. 10.9. Obraz mikroskopowy powierzchni granicy miedzyfazowej pomiedzy koscig a cementem
modyfikowanym weglem szklistym po 3 miesigcach od implantacji modyfikowanego
cementu do organizmu krélika [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 miedzyfazowej pomiedzy koscig a cementem
modyfikowanym weglem szklistym po 6 miesigcach od implantacji modyfikowanego
cementu do organizmu krélika [7, 17]

Fig. 10.10. Scanning electron microscopy photographs of the boundary between bone and cement
modified with glassy carbon after 6 months being in organism rabbit [7, 17]
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Rys. 10.11. Rozmieszczenie pierwiastkbw C, P, Ca na powierzchni przekrojow preparatéw kosci
z cementem modyfikowanym weglem szklistym po 6 miesigcach od implantacji

modyfikowanego cementu do organizmu krélika [7, 17]

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



11. CEMENTY BIODEGRADOWALNE

Druga, bardzo wazng grupg cementdw chirurgicznych, obok cementow
stosowanych do mocowania endoprotez stawdw, sg cementy przeznaczone do
czasowego uzupetniania ubytkow kostnych, ktére po spetnieniu swych funkcji ulegajg
biodegradacji w organizmie. Materiat biodegradowalny dzieki swej podatnosci na
degradacje w warunkach fizjologicznych ulega resorpcji, umozliwiajgc tym samym
regeneracje tkanki kostnej [126, 167],

Dostepne na rynku biodegradowalne cementy sg przeznaczone gtéwnie do
zastosowan ortopedycznych jako wypetniacze ubytkéw i przestrzeni kostnych,
niemajacych zasadniczego znaczenia dla stabilnosci struktury kostnej. Ubytki te moga
by¢ ubytkami kostnymi utworzonymi chirurgicznie lub spowodowanymi urazowymi
uszkodzeniami kos$ci. Biodegradowalne cementy produkowane sg jako substancje
sktadajace sie przewaznie z dwuwodnego siarczanu wapnia (w 60%) oraz z hydroksy-
apatytu (w 40%) [175].

Przyktadem takiego cementu jest CERAMENT, produkowany przez szwedzka
firme BONESUPPORT AB, w 60% sktadajagcy sie z dwuwodnego siarczanu wapnia
(CaSCL x 2H20) i w 40% z hydroksyapaytu (Caio(P04)¢(OH)2) oraz C-TRU (joheksol)
jako czynnika kontrastowego. CERAMENT™| BONE VOID FILER jest cera-
micznym substytutem kosci, gtéwnie przeznaczonym do zastosowarn ortopedycznych,
stuzacym do wypetniania pustych przestrzeni lub szczelin, ktére nie majg wptywu na
stabilno$¢ struktury kostnej i sg zlokalizowane w uktadzie szkieletowym,
np. w konczynach, kregostupie i miednicy. Wspomniane ubytki kostne mogg powstac
samoistnie, w wyniku zabiegu chirurgicznego, obrazeh urazowych kosci w trakcie
pierwotnej i rewizyjnej operacji lub mogg by¢ ubytkami kostnymi powstatymi wokot
zaimplantowanych elementow. Cement ten ulega resorpcji i zostaje zastgpiony przez
naturalng ko$¢ pacjenta podczas procesu gojenia. Przebudowuje sie w dwdch,
wzajemnie uzupetniajacych sie, etapach. Siarczan wapnia ulega stopniowej resorpcji
w ciggu kilku miesiecy po implantacji, umozliwiajgc wrastanie naturalnej tkanki
kostnej, podczas gdy hydroksyapatyt stanowi dtugotrwate rusztowanie dla komérek
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osteogennych. Cecha osteokonduktywno$ci cementu przejawia sie w procesie,
w ktorym siarczan wapnia wraz z wbudowanymi czgsteczkami hydroksyapatytu
tworzy rusztowanie, stymulujgce powstanie nowej tkanki kostnej, a stopniowa
resorpcja siarczanu wapnia pozwala na kontrolowany przerost tkanki kostnej.
Bioaktywnos$¢ cementu polega na tym, ze unikalne proporcje siarczanu wapnia
i hydroksyapatytu sprzyjajg spontanicznemu wytrgcaniu sie nanokrystalicznego
apatytu na powierzchni materiatu, przez co zwieksza sie bezposredni kontakt miedzy
implantem i koscig. Cement ten charakteryzuje sie wiasnosciami mechanicznymi
identycznymi z wiasnosciami kosci ggbczastej. Wartosci wytrzymatosci na Sciskanie
sa w granicach kilku (5-8) MPa [175]. Krysztaty hydroksyapatytu, tworzac
dtugookresowe rusztowanie dla komorek osteogennych, utrzymuja odpowiednig
wytrzymato$¢ kosci, nawet we wczesnej fazie leczenia. Cement jako wstrzykiwalny
substytut kostny stabilizuje ztamania, zapobiegajagc mikroruchom w miejscu ztamania,
a w konsekwencji zmniejsza dolegliwosci bdlowe. CERAMENT™| SPINE SUPPORT
jest przeznaczony do wertebroplastyki trzondw kregowych, np. w przypadku
osteoporotycznych ztaman kompresyjnych. Wstrzykiwany pod kontrolg RTG
zmniejsza bol oraz ryzyko ztaman sasiadujacych kregbw. CERAMENTM G zawiera
antybiotyk (gentamycyne), ktdry pobudza i chroni proces zrostu kostnego. Uwalnianie
i miejscowe dostarczanie gentamycyny zapobiega kolonizacji bakterii wrazliwych na
gentamycyne, wspomagajac gojenie kosci [175].

Innym rodzajem biodegradowalnego cementu jest kompozyt, w ktérym gtownymi
sktadnikami sg: siarczan wapnia (w 75%) oraz fosforan wapnia (w 25%). Przykfadem
jest cement PRO-DENSE, skiadajacy sie z 75% CaSCU oraz 25% CaPC>4 [176]. Ten
substytut kosci przeznaczony jest do wstrzykiwania w otwarte pory i szczeliny kosci,
ktére nie sg kluczowe dla stabilnosci struktury ukiadu kostnego, jak konczyny,
kregostup, miednica. Cement w postaci pasty moze by¢ wchioniety i zastepowac kosci
podczas procesu gojenia. Utwardzona pasta oddziatuje tylko jako tymczasowy $rodek
no$ny, a nie ma na celu zapewnienia konstrukcyjnego podparcia. Podczas procesu
gojenia cement jest resorbowany i zastepowany koscig. Cement ten charakteryzuje sie
wytrzymatoscig na $ciskanie rdwng okoto 40 MPa po 2 godzinach od wymieszania,
awiec ma stosunkowo dobrg wytrzymatos¢ mechaniczng w grupie cementow
biodegradowalnych.

Oméwione cementy charakteryzujg sie temperaturg utwardzania 39°C, a wiec nie
uszkadzajagcg okolicznych tkanek, w tym naczyn krwiono$nych. Cechy tych
biodegradowalnych cementow - ich biokompatybilnos¢, a takze mechaniczna wytrzy-
matos$é porownywalna z wytrzymatoscig kosci gabczastej sprawiajg, ze podejmowane
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sg préby innowacyjnego leczenia przy ich pomocy jatowej martwicy gtowy kosci
udowej. Metoda wypetniania przestrzeni martwiczych cementem kostnym zostata
wprowadzona w 1993 roku przez Hemigou [106]. Polega ona na usunieciu zmian
martwiczych i podaniu w to miejsce biodegradowalnego cementu kostnego. Jednakze
do tej pory dane kliniczne sg niewystarczajgce do wydania rekomendacji dla tej
metody leczenia [106, 107].

Nowym, obiecujgcym, biodegradowalnym cementem jest przedstawiony
w literaturze  cement, ktérego  gtéwnym  skladnikiem jest (orto)fosforan
(tréj)wapniowy, charakteryzujacy sie biokompatybilnoscia wykazang w badaniach
in vivo na krdlikach, rokujacy nadzieje na zastosowanie w charakterze sztucznej
kosci [143].

Do szybkiej rekonstrukcji kosci i naprawy urazébw oraz patologicznych
uwarunkowan opracowywane sg kompozycje cementowe bioaktywne i szybko
biodegradowalne na bazie krzemianu wapnia i siarczanu wapniowego, ktérych dobra
biodegradacje wykazano in vivo na krélikach [162],

W pracy [262] przeprowadzono badania in vivo, implantujgc do cylindrycznych
defektow w kosciach owiec alpejskich cztery rodzaje biodegradowalnych cementow:
dwa cementy na bazie dwuhydratu dwuwapniowego fosforanu, cement napetniony
uwodnionym wiéknem apatytowym, cement na bazie siarczanu wapnia. Wyniki badan
wykazaty wysoka biokompatybilnos¢ wszystkich cementéw, przy czym predkos¢ ich
resorpcji byla rézna. Zatem mozna proponowaé ich zastosowanie w przypadkach
réznych, specyficznych, klinicznych i mechanicznych wymagan.

Jak wynika z przedstawionych przykitadéw biodegradowalnych cementéw, ich
cechg najbardziej istotng, obok biokompatybilnosci, jest szybkos$¢ resorpcji
w organizmie, uwarunkowana szybkoscig wzrostu kosci, tak aby nowo utworzona
kos¢ po biodegradacji cementu byta zdolna do przejecia funkcji przenoszenia
obcigzen. Z tego powodu podstawowymi metodami badan takich cementéw powinny
by¢ badania szybkos$ci degradacji opracowanych kompozycji, najpierw w sztucznym
Srodowisku organizmu, a nastepnie w warunkach in vivo na zwierzetach
doswiadczalnych.



12. PODSUMOWANIE

Przedstawiona w monografii metodyka badan doswiadczalnych, ktorych
przedmiotem sg cementy chirurgiczne zaréwno te o oryginalnym skiadzie
chemicznym, stosowane w praktyce Kklinicznej, jak i modyfikowane r6znymi
domieszkami w celu poprawy ich wiasnosci biologicznych i fizykochemicznych, moze
stuzy¢ do opisu ilosciowego i jakosciowego cech materiatowych kompozytowych
cementéw, ktére decydujg o ich przydatnosci w chirurgii kostnej.

Kryteria stosowane do oceny wiasnosci uzytkowych cementow, ujete w normach
ISO 5833 oraz ASTM F 451-08 sg niewystarczajgce do oceny przydatnosci klinicznej
modyfikowanych lub nowych cementéw. W miare uptywu czasu od implantacji
cementu zmniejsza sie jego wytrzymato$é mechaniczna na skutek procesu starzenia sie
materiatu, intensyfikowanego oddziatywaniem $rodowiska organizmu. Istotnego
znaczenia zatem nabierajg badania w sztucznym S$rodowisku organizmu, a takze
badania in vivo na zwierzetach doswiadczalnych. Dotyczy to w szczegdlnym stopniu
cementéw z domieszkag antybiotyku, zaréwno tych przeznaczonych do mocowania
implantéw, jak i cementéw biodegradowalnych, stosowanych do uzupetniania
ubytkéw kostnych, jak i petnigcych funkcje nosnikéw lekéw. Badania symulacyjne
oddziatywania Srodowiska organizmu powinny obejmowac nie tylko analizy wtasnosci
biologicznych cementéw, jak biokompatybilnos¢ czy predkos¢ degradaciji,
w przypadku cementdw biodegradowalnych, ale réwniez badania ich trwatosci
mechanicznej.

W przypadku cementéw stosowanych do mocowania implantdw wazne sg metody
badan trwatosci z zastosowaniem dynamicznego obcigzenia cyklicznego, symulujace
oddziatywania w cemencie w warunkach aktywnosci ruchowej pacjenta.
Przedstawione w monografii wyniki badan dowodza, ze do oceny trwatosci cementu
kostnego stosowanego do mocowania endoprotez stawow mozna stosowa¢ metode
badari zmeczenia niskocyklowego ze wzgledu na zmeczeniowy charakter oddziatywan
w tym materiale podczas ruchu cztowieka. Ta metoda badan pozwala modelowac
i analizowa¢ zjawiska reologiczne w cemencie, ktéry jako kompozyt polimerowy
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wykazuje cechy materiatu lepkosprezystego. Szczeg6lne znaczenie dla zjawiska
osiadania trzpienia endoprotezy stawu biodrowego w cemencie podczas dtugotrwatego
uzytkowania sztucznego stawu ma wielko$¢ odksztatcenn w procesie cyklicznego
pelzania cementu. Badania zmeczeniowe mozna realizowaé réwniez w sztucznym
Srodowisku organizmu, stosujgc np. roztwor Ringera oraz podwyzszong temperature.

Oceniajac  w Swietle przedstawionych w monografii  wynikow badan
modyfikowanych réznymi domieszkami cementéw kostnych, mozna stwierdzi¢, ze
najkorzystniejszy zestaw wiasnosci fizykochemicznych oraz biologicznych uzyskuje
sie przez modyfikacje cementdw na bazie PMMA weglem szklistym.

W warunkach obcigzenia zmeczeniowego niskocyklowego cement modyfikowany
drobnoziarnistym proszkiem wegla szklistego wykazuje mniejszg predkosé
cyklicznego petzania w poréwnaniu do cementu bez domieszki. Z medycznego punktu
widzenia mozna zatem oczekiwa¢ zwiekszenia trwatosci mocowania endoprotezy
stawu biodrowego, gdyz mniejsze odksztatcenia cementu w procesie petzania wiaza
sie z mniejszym osiadaniem trzpienia protezy. Cement modyfikowany weglem
szklistym po starzeniu w S$rodowisku roztworu Ringera oraz po naswietlaniu
promieniami RTG w wiekszym stopniu zachowuje swe lepkosprezyste wiasnosci niz
cement bez domieszki. Wynika z tego, ze domieszka wegla szklistego wplywa na
ograniczenie postepu procesu starzenia cementu kostnego.

Wyniki badan procesu polimeryzacji modyfikowanych cementéw dowodza, ze
domieszka wegla szklistego moze obnizy¢ szkodliwg dla tkanek maksymalng
temperature polimeryzacji. Dodatek wegla szklistego do oryginalnego skiadu
chemicznego cementu zwieksza jednak lepko$¢ modyfikowanego cementu oraz skraca
czas jego utwardzania. Oznacza to konieczno$¢ zwiekszenia szybkosci wprowadzania
cementu kostnego do kanatu kosci podczas zabiegu implantacji protezy oraz problemy
przy wprowadzaniu cementu pod cisnieniem, przy uzyciu podajnika. Z doswiadczen
wynika, ze maksymalna ilos¢ domieszki proszku wegla nie moze przekroczy¢ 2 g na
40,0 g skfadnika proszkowego cementu, co stanowi 3,1% mas. Dalsze prace nad
modyfikacjg cementu proszkiem wegla szklistego w celu stworzenia mozliwosci
zastosowania takiego materialu w praktyce klinicznej wymagajg ingerencji
w oryginalny skfad chemiczny, opracowany przez firmy produkujgce cementy.

Korzystng adaptacje w organizmie cementu modyfikowanego weglem szklistym
potwierdzajg wyniki badan preparatéw histologicznych pobranych z doswiadczalnych
krolikéw, ktérym  zaimplantowano tak zmodyfikowany cement. Zaréwno
w preparatach tkanek miekkich, jak i w tkance kostnej nie stwierdzono cech
Swiadczgcych o zwiekszonym nasileniu procesdéw patologicznych. Ponadto obrazy
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mikroskopowe powierzchni granicy miedzyfazowej pomiedzy koscig i cementem
modyfikowanym weglem szklistym po 3 i 6 miesigcach od implantacji
modyfikowanego cementu wykazaly przemieszczanie sie czastek wegla do kosci lub
wrastanie tkanki kostnej do poréw wegla. Swiadczy to o korzystnym oddziatywaniu
domieszki wegla w cemencie najego wiasnosci biologiczne.
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CEMENTY W CHIRURGII KOSTNEJ

Streszczenie

W monografii podjeto probe uporzadkowania metod oraz wynikow badan
wiasnosci uzytkowych cementdéw kostnych stosowanych w chirurgii ortopedycznej,
z uwzglednieniem symulacji procesow ich polimeryzacji w chwili implantacji oraz
warunkdw obcigzania podczas dtugiego okresu eksploatacji. Przeprowadzona analiza
charakterystycznych witasnosci cementow pozwala stwierdzi¢, ze stosowane
w praktyce klinicznej polimerowe cementy kostne nie speiniajg wszystkich stawianych
im wymogow ze wzgledu na biofunkcjonalno$¢ sztucznych stawoéw, szczeg6lnie pod
wzgledem wiasnosci fizykochemicznych, mechanicznych, jak réwniez biologicznych
(wysoka temperatura utwardzania, toksyczno$¢ monomeru). Brak tez jest
kompleksowej metody oceny wiasnosci uzytkowych tych materiatéw, uwzgledniajacej
konieczno$¢ spetnienia przez nie wielu wymagan o charakterze biologicznym,
chemicznym i wytrzymatoSciowym. Obowigzujgce normy ISO i ASTMF sg
niewystarczajgce do oceny przydatnosci cementow w praktyce klinicznej. Z tego
powodu podejmowane sg prace w kierunku poprawy witasnosci cementéw na bazie
PMMA przez ich modyfikacje fizyczna, polegajacg na dodawaniu réznych domieszek
wplywajgcych na zmiane wiasnosci cieplnych oraz wytrzymatoSciowych, przy
wykorzystaniu metod badan symulujgcych oddziatywania zmiennych obcigzen,
uwzgledniajac oddziatywanie srodowiska organizmu.

W monografii skoncentrowano sie¢ na modyfikacji cementdw na bazie PMMA
antybiotykami w celu poprawy ich wiasnoSci biologicznych oraz modyfikacji
czastkami ceramicznymi, gtownie A1203 i wegla szklistego w celu poprawy wiasnosci
fizykochemicznych. Przeprowadzono badania wptywu modyfikacji cementow
kostnych na skurcz itemperature polimeryzacji.

Do oceny trwatoSci cementéw chirurgicznych zastosowano metode badan
zmeczenia niskocyklowego ze wzgledu na zmeczeniowy charakter oddziatywan
w tych materiatach podczas ruchu cztowieka. Ta metoda badan pozwala modelowac
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i analizowa¢ zjawiska reologiczne w cemencie, ktory jest materiatem
lepkosprezystym. Szczegbélng uwage zwrécono na modyfikacje polimerowego
cementu proszkiem wegla szklistego. Wykazano, ze cement modyfikowany weglem
szklistym charakteryzuje sie nizszg temperaturg utwardzania, mniejszg sktonnoscia do
cyklicznego pefzania, podlega wolniejszym procesom starzenia w S$rodowisku
roztworu Ringera oraz po naswietlaniu promieniami RTG w porownaniu do cementu
niemodyfikowanego. Przeprowadzono badania biologiczne in vitro cementu
z antybiotykiem oraz dokonano weryfikacji in vivo reakcji organizmu krolika na
wszczepy z cementu z antybiotykiem oraz cementu modyfikowanego czastkami wegla
szklistego, a takze czastkami A1203. Wyniki badan preparatow histologicznych,
pobranych z doswiadczalnych krélikéw, potwierdzity korzystng adaptacje
modyfikowanych cementéw w organizmie.

Przedstawiona w monografii kompleksowa metodyka badarn doswiadczalnych
kompozytowych cementéw na bazie PMMA moze stuzy¢ do opiséw jakoSciowego
i iloSciowego ich cech materiatowych, ktére decydujg o przydatnosci tych
biomateriatow w chirurgii kostnej do mocowania endoprotez stawow.



CEMENTS IN BONE SURGERY

Abstract

This monograph attempts to order methods and results of the research on useful
properties of 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 of 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 of 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 of 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 A1203 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 of low cycle
fatigue was used on account of the fatigue character of 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 of 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 A1203 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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