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1. WPROWADZENIE

Osiagniecia nauk technicznych, a w szczeg6lnoSci inzynierii materiatowej, znajduja
coraz czeSciej zastosowanie w medycynie. Z rozwojem implantologii zwigzana jest
konieczno$¢  stosowania nowych  materiatbw o odpowiednich  w#asciwosciach
fizykochemicznych, zgodnych biologicznie z tkankami cztowieka. W chirurgii kostnej
osobng, duzg grupe stanowig tworzywa petnigce funkcje biomateriatdw na uzupeinienia
ubytkéw kostnych. | tak, w osteo-, kranio- i artroplastyce znalazlty zastosowanie tworzywa
polimerowe, weglowe oraz ceramiczne. W ortopedii i traumatologii najczesciej stosowanymi
biomateriatami w celu mocowania endoprotez stawéw sg cementy kostne nalezgace do grupy
kompozytéw polimerowych [95,97,134,175].

Polimery w chirurgii kostnej zaczeto wykorzystywaé z chwilg podjecia pierwszych
préb ich aplikacji w medycynie [97]. Zastosowanie medyczne polimeréw jest bardzo
szerokie, przyktadowo w chirurgii czaszki, na szwy chirurgiczne, protezy wigzadet, elementy
zespalajace, a takze w praktyce stomatologicznej [46,71,76,95,97,126,131]. Jak podaje
literatura [175], dzieki Chamleyowi, ktéry w 1960 roku wprowadzit metode ustalania
endoprotez za pomoca zywicy metakrylanu metylu, nastapit rozwdj nowoczesnej alloplastyki
stawu biodrowego, a po zastosowaniu akrylowego cementu kostnego wyniki tej metody
operacyjnej ulegty znacznej poprawie. Nadal jednak pozostaje nie rozwigzany problem
odtworzenia peinej biofunkcjonalnosci przez elementy sztucznego stawu z materii
nieozywionej [23,26,32,37,67,78,95,116,117,157,160].

Stosowane w monografii pojecie biofunkcjonalno$ci wprowadzone zostalo juz we
wczedniejszych pracach realizowanych w Zespole prof. Tadeusza Lambera. Koniecznos¢
zdefiniowania tego pojecia wynikata z braku w literaturze, zar6wno technicznej, jak
i medycznej, okre$len ujmujacych réznorodnos$¢ czynnikéw decydujacych o zachowaniu sie
implantu w organizmie cztowieka.

Warunkiem petnej biofunkcjonalnosci naturalnego stawu biodrowego, Kktéra
zapewniataby miedzy innymi:

- niezawodng prace stawu w warunkach nawet ekstremalnych obcigzen,

- bezbdlowag mobilnosé przez dtugi czas, czyli tzw. trwato$¢ (zywotnos$é) stawu,
- szybkanaturalngregeneracje uszkodzonych lokalnie tkanek kostnych i innych,
- tlumienie drgan i wibracji, amortyzacje przeciazen i udaréw,

jest prawidtowy stan wszystkich sprzezonych ze sobgjego elementéw.

W  przypadku zadziatania czynnikéw patologicznych  (zewnetrznych lub
wewnetrznych) lub po implantacji endoprotezy zmianie ulega przestrzenny uktad reakcji
w narzgdzie ruchu cztowieka. Powoduje to, zwtaszcza w przypadku powiktan po
endoprotezoplastyce, réznorodne zaburzenia w biofunkcjonalno$ci sztucznego stawu
biodrowego lub nawet jego catkowitg dysfunkcje. W zwiazku z tym we wspdiczesnej
implantologii stawu biodrowego dazy sie do takiego odtworzenia uszkodzonych struktur, by
zapewniaty w okre$lonym zakresie niektére z wymienionych witasciwosci, jakie ma naturalny
staw biodrowy [42].

Stabilno$¢ sztucznego stawu w dtugim okresie czasu, utozsamiang czesto z trwatoscia,
bedacgjednym z warunkéw oczekiwanej biofunkcjonalnos$ci, determinujg cechy materiatowe,
geometryczne i dynamiczne (obcigzenia) konstrukcji endoprotezy oraz ich sprzezenie
z organizmem cztowieka [19,39,40,42,59] (rys. 1.1). Przez stabilno$¢ obiektu fizycznego,
jakim jest sztuczny staw, rozumie sie jego zdolno$¢ do powrotu do stanu réwnowagi,
z ktérego zostat wytrgcony pod wptywem przemijajagcego pobudzenia. Pojecie dynamicznych
cech konstrukcyjnych przyjeto, wzorujgc sie na pracach prof. Janusza Dietrycha, dotyczacych



teorii konstrukcji. W o0g6lnym przypadku cechy te mozna rozumie¢ jako obcigzenia
zewnetrzne [39,40].

Obiekt - sztuczny staw

Rys.1.1. Czynniki wptywajgce na trwatos$¢ sztucznego stawu [59]
Fig. 1.1. Factors affecting the durability o fan artificialjoint [59]

Cement kostny jest bardzo waznym komponentem wplywajagcym na trwatosé
sztucznego stawu. Obecnie produkowane sg na $wiecie rézne gatunki cementéw kostnych,
z ktérych wiele stanowig samopolimeryzujace masy akrylowe, formowane w czasie operacji
z mieszaniny sproszkowanego polimeru i ptynnego monomeru. Skiadnikiem polimerowym
jest zazwyczaj polimetakrylan metylu (PMMA). Ciektym sktadnikiem monomerowym jest
najczes$ciej metakrylan metylu (MMA), a niekiedy jego mieszaning z innymi monomerami
akrylowymi. Sktad chemiczny cementéw kostnych, rodzaj materiatbw wyjsciowych, sposéb
formowania i przebieg polimeryzacji, ktdéra zachodzi w tozu kostnym, decydujg o ich
wiasciwos$ciach [77,84,144,175].

Stosowane w chirurgii kostnej cementy akrylowe nadal jeszcze niedostatecznie
spetniajg stawiane im wymagania jako biomateriatlom dla endoprotezoplastyki: odpowiedniej
sprezystosci, wysokiej wytrzymatosci zmeczeniowej, odpornosci na pekanie, zdolnos$ci do
ttumienia drgan, odpornosci na $cieranie, biotolerancji [27,32,38,50,57,84,92,134,146,162-
164]. Liczne wady cementéw chirurgicznych, jak na przyktad: wysoka krucho$¢, mata
wytrzymato$§¢ zmeczeniowa, toksyczno$¢, prowadzg do powstawania obluzowaA pomiedzy
cementem i ko$cig oraz pomiedzy cementem i proteza, a takze tworzenia sie odczynu
zapalnego i alergicznego u pacjentow. Cementy kostne charakteryzujg sie wciaz jeszcze
niedostateczng zgodnosciag biologiczna, niekorzystnymi wiasciwosciami
wytrzymato$ciowymi, sktonnos$cig do ulegania degradacji, wysoka temperaturg wigzania,
prowadzacag do uszkodzenia termicznego tkanek [15,20,77,84,95,134,175]. Na skutek réznicy
gestosci polimeru i monomeru polimeryzacja cementu zachodzi z kontrakcja objetosci,
wywotujgca skurcz polimeryzacyjny materiatu, rzedu 1-5%. Spolimeryzowany, utwardzony
cement kostny wykazuje porowato$¢ w granicach 1-10% [20,28,77,175].

Kierunki poprawy wtasciwosci uzytkowych cementéw chirurgicznych sprowadzaja sie
do zmiany ich witasciwosci fizycznych na drodze modyfikacji sktadu chemicznego [144]. Na
Swiecie i w kraju prowadzone sg badania majace na celu znalezienie innego cementu
chirurgicznego, nie bedacego kompozytem polimerowym (np. cementy fosforanowe) [27].
Najczesciej jednak podejmowane sa proby poprawy wiasciwosci wytrzymatosciowych
cementu akrylowego poprzez wprowadzanie do niego domieszek, takich jak: widékna
weglowe, poliuretanowe i stalowe lub proszek apatytowy [15,94,134,165].

Powszechne stosowanie zabiegéw alloplastyki stawdw, szczeg6lnie biodrowych,
wigze sie z coraz czestszg potrzebg wykonywania zabiegéw rewizyjnych. W zabiegach
chirurgicznych wymiany stawéw wskazane jest stosowanie cementéw 2z zawartoscia
antybiotyku. W fabrycznie produkowanych cementach stosowane sg takie antybiotyki, jak
siarczan gentamycyny (Palacos R) Ilub mieszanina erytromycyny i kolistyny (AKZ)
[109,175]. Poniewaz skuteczno$¢ oddzialtywania tych antybiotykow na flore bakteryjng jest
coraz mniejsza, chirurg podczas zabiegu operacyjnego sam przygotowuje mieszanki cement-
antybiotyk. Jako dodatki do cementu uzywane sg domieszki réznego rodzaju antybiotykéw
0 szerokim spektrum dziatania [21,61,156]. Stosowane odmiany cementu, w tym z dodatkiem
antybiotykéw, moga rézni¢ sie wiasciwosciami fizycznymi.

Pomimo wielu nowych rozwigzan konstrukcji endoprotez, w dalszym ciggu
endoprotezoplastyka z uzyciem cementu jest jednym z podstawowych zabiegéw w leczeniu
chirurgicznym stawdw. Cement stosowany jest takze w wielu innych zabiegach
chirurgicznych, polegajacych na uzupetnianiu ubytkéw tkanki kostnej. Uzasadnione jest
zatem prowadzenie prac nad dalszym doskonaleniem cementu, opracowaniem nowych
cementéow w celu poprawy zar6wno ich wi#asciwosci mechanicznych, jak i zgodnosci
biologicznej, a takze zwiekszenia ich trwatosci.

Cementy chirurgiczne, bedace w wiekszo$ci kompozytami polimerowymi, po
zwigzaniu spajajg proteze z koscig [26]. Cechy zatem, jakie wykazuja one wraz z uptywem
czasu w warunkach oddziatywania zmiennych obcigzeh, mogg mie¢ wptyw na trwatosé
biomechaniczng sztucznego stawu. Z tych powoddéw istotne znaczenie majg badania
wiasciwosci uzytkowych cementéw w warunkach symulujagcych ich zachowanie sie
w organizmie cztowieka.

W pracy podjeto probe okreSlenia relacji pomiedzy warunkami obcigzenia cementu
a wiasciwosciami biomechanicznego uktadu, na przyktadzie stawu biodrowego po
cementowej endoprotezoplastyce. Dokonano takze préby modyfikacji cementéw
chirurgicznych w celu poprawy ich wtasciwosci fizycznych. Prébe te oparto na opracowanej
metodyce oceny cech uzytkowych, a uzyskane wyniki zweryfikowano badaniami in vivo.



2. STUDIUM AKTUALNEGO STANU ZAGADNIENIA
2.1. Zastosowanie kompozytéw polimerowych w medycynie

Wprowadzenie do praktyki medycznej polimeréw stanowito znaczny postep
w dziedzinie biomateriatéw. W chwili obecnej kompozyty polimerowe sg wykorzystywane
w wiekszo$ci obszarobw medycyny. Kompozyty polimerowe stanowig potgczenie
organicznego spoiwa z tzw. napeiniaczami (zbrojenie nieorganiczne, organiczne lub
mieszane) oraz zespotem substancji dodatkowych (uktad inicjujgco-inhibitujacy, stabilizatory,
fotoinicjatory, barwniki itd.). Po spolimeryzowaniu spoiwa powstaje kompozyt, w ktérym
W organicznej osnowie sg rozmieszczone polidyspersyjne ziarna napetniacza [170].
Polimery syntetyczne stosowane w poczatkowym okresie na wszczepy do organizmu
byty pierwotnie wytwarzane w celach przemystowych. Dopiero p6zniej wszczepienie nowego
materiatu cztowiekowi poprzedzano wnikliwymi badaniami na zwierzetach. Do polimeréw
stosowanych w medycynie zalicza sie: zywice silikonowe, politetrafluoroetylen (teflon),
polipropylen, polimetakrylan metylu, poliestry nasycone i nienasycone, polietyleny oraz
poliuretany. Liczbe polimeréw syntetycznych stosowanych jako implanty ograniczaja
znacznie takie cechy, jak: bioprzyswajalno$¢ i odporno$¢ na degradacje w $srodowisku tkanek
[72,95,131].
Bioragc pod uwage reakcje tkanki kostnej na implanty, Osborne podzielit materiaty
stosowane w endoprotezoplastyce na nastepujgce grupy [55,119]:
biotolerancyjne (cement kostny, stale nierdzewne),

- bioinertne (tlenek glinu, materiaty weglowe),
bioaktywne (ceramiczny fosforan wapnia, tworzywo szklano-ceramiczne ,witroceram”,
hydroxyapatyt ceramiczny).

Woprowadzone przez Chamleya do mocowania endoprotez stawdw cementy kostne
naleza do najczes$ciej stosowanych w ortopedii i traumatologii kompozytéw polimerowych.
Na $wiecie wytwarzanych jest wiele gatunkéw cementéw kostnych, ktérych producentami sg
miedzy innymi 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.

Cementy kostne nalezg do grupy samopolimeryzujagcych mas akrylowych. Sg
kompozycjami dwusktadnikowymi, sktadajagcymi sie z oddzielnie pakowanego sktadnika
proszkowego (polimeru) i sktadnika ciektego (monomeru). Skfadnikiem polimerowym jest
zazwyczaj polimetakrylan metylu (PMMA), a w niektérych 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 utamkéw do kilkuset mikrometréow. Integralng czescia
sktadnika proszkowego jest inicjator procesu polimeryzacji, np. nadtlenek benzoilu w ilosci
od 0,5% (Palacos) do 3% (CMW) - a niekiedy $rodek cieniujagcy do badan radiologicznych
w postaci siarczanu baru (AKZ, Acrybond, CMW) lub dwutlenku cyrkonu (Palacos R,
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 skfad ciektego monomeru wchodzi zawsze inhibitor,
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najczesciej w ilosci okoto 50-75 ppm i przyspieszacz typu lll-rzedowej aminy, najczesciej
N,N-dimetylo-p-toluidyny (DMPT), w ilosci od 0,6% (Palacos) do 2,7% (Simplex-P)
[77,175]. Akrylowe cementy kostne, po zmieszaniu obu skiadnikéw, polimeryzuja wedtug
mechanizmu rodnikowego. W trakcie formowania cementu kostnego zachodzi kolejno wiele
proceséw fizycznych i chemicznych, w wyniku ktérych otrzymuje sie strukture wzajemnie
splatanych tancuchéw akrylowych [75,77].

Wymogi stawiane polimerom stosowanym w medycynie zwigzane sa z rodzajami

kontaktu, jakie mogg one mie¢ z organizmem, a mianowicie:

kontakt krotkotrwaty (pojemniki, cewniki, wzierniki),

kontakt czasowo-penetrujgcy (dreny, saczki, sztuczna nerka, ptucoserce, otoczki do

lekéw),

kontakt ciggty (implanty, kleje kostne, protezy naczyniowe) [95,97].
Cement kostny nalezy do grupy biopolimeréw syntetycznych, majacych kontakt ciggty
z organizmem i mozna go traktowac jako implant. Jak podaje literatura [97], idealny implant
mozna zdefiniowa¢ jako materiat, ktéry charakteryzuje sie takimi witasciwosciami
chemicznymi i dynamicznymi na powierzchniach fazowych, jakie umozliwiajg realizowanie
pozadanych 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 zdolno$¢ nietoksycznej degradacji w S$rodowisku
fizjologicznym oraz resorbcyjne, tzn. implanty z materiatéw o zdolno$ciach umozliwiajgcych
ich resorpcje przez srodowisko biologiczne (rys.2.1) [95,97,131].

Rys. 2.1. Rodzaje i wspbtzalezno$¢ réznego typu biopolimeréw [97]
Fig. 2.1. Types and correlation o fvarious biopolymers [97]

Cement chirurgiczny na bazie PMMA mogtby kwalifikowaé sie do grupy
biopolimeréw inertnych (bioobojetnych), ale w literaturze [77,95,97,175] zwraca sie uwage,
ze czesto sam polimerjest materiatem inertnym, natomiast zawarte w nim dodatki w postaci
katalizatoréow, stabilizatoréw, zmiekczaczy, barwnikéw itp. mogg uczyni¢ go materiatem
toksycznym. W cementach chirurgicznych toksyczne wiasSciwo$ci wykazuje monomer -
metakrylan metylu (MMA) [77,95,97,144,175]. Dlatego cement kostny, zgodnie
z klasyfikacjag biomateriatbw wedtug Osbome’a, zalicza sie do grupy materiatéw

biotolerancyjnych.
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Cementy akrylowe stosowane sg w takich dziedzinach chirurgii kostnej, jak:

- kranioplastyka (uzupetnianie ubytku kosci czaszki),
osteoplastyka (uzupetnianie ubytku kosci),
artroplastyka (usuniecie przeszkéd ograniczajagcych ruchy w stawach i wytworzenie
nowych powierzchni stawowych),

- chirurgia szczekowa (np. do zespalania ztamanej zuchwy),

- neurochirurgia (do zespalania i usztywniania kregow),
chirurgia ortopedyczna (w osteosyntezie patologicznych ztaman kosci, a przede
wszystkim do zamocowania protez w endoprotezoplastyce stawu biodrowego, tokciowego
i kolanowego) [26,32,46,71,76,95,123,126,134,135,175].

Reakcja organizmu na implant ukierunkowana jest na usuniecie go jako ciata obcego.

Jedli nie jest to mozliwe, wystepuje jeden z nastepujacych proceséw:

wchtanianie (rozpuszczanie w ptynach fizjologicznych),

oddzielanie (odczyn zapalny i tendencje do wydalenia),

otorbienie (otoczenie przez tkanke bliznowatg i torebke tgcznotkankowa),
- mozliwo$¢ organizacji (wrastanie tkanki tgcznej w porowate ciato obce) [95,97,138].
Jak podaje literatura medyczna [28,49,134] dotyczaca stosowania cementu akrylowego, istota
powodzenia alloplastyki cementowej w duzym stopniu zalezy od mechanicznego zazebiania
sie  wypustek cementu w t{ozysku kostnym. Histologicznie nigdy nie stwierdzono
bezposredniej integracji tkanki kostnej z cementem. Pomiedzy nimi wytwarza sie warstwa
graniczna w postaci btony tacznotkankowej zdolnej do przenoszenia duzych obcigzen.

W zaleznosci od funkcji i przeznaczenia biomateriatdw —na elementy endoprotez, do
ich mocowania, czy tez w celu uzupetniania ubytkéw tkanki kostnej - powinny one
charakteryzowaé¢ sie takimi wiasciwosciami, jak np. wysoka wytrzymato$¢ zmeczeniowa
i odporno$¢ na pekanie, zdolno$¢ do ttumienia drgan, odporno$¢ na $cieranie, odporno$¢ na
korozje, biotolerancja, ktore zapewnig spetnienie odpowiednich wymogoéw
biofunkcjonalno$ci implantu w organizmie cztowieka.

2.2. Zastosowahie kompozytéw polimerowych w endoprotezoplastyce stawow

Kompozyty polimerowe w postaci cementéw kostnych szczegdlng role odgrywaja
w zabiegach endoprotezoplastyki stawow, gtdwnie biodrowego i kolanowego.

Catkowita endoprotezoplastyka biodra jest aktualnie najczes$ciej wykonywanym
zabiegiem w obrebie stawéw cztowieka [1,21,35,78,100,121,134,137,139,158]. Obecnie
kazdego roku na S$wiecie implantowanych jest okoto 800 tys. stawoéw biodrowych [26].
Pomimo ze stworzone juz zostaty mozliwos$ci zastosowania endoprotez dostosowanych do
anatomicznego ksztattu kosci udowej, wytworzonych z nowych materiatéw o korzystnych
wiasciwosciach  fizykochemicznych, zgodnych biologicznie z tkankami czlowieka
[1,55,100,119,121,123,137], w celu zakotwiczenia w kosci komponentow wielu typow
endoprotez nadal konieczne jest uzycie cementu chirurgicznego [15,19,20,26,32,49,59,
60,91,95,101,134]. Protez cementowych wszczepia sie znacznie wiecej niz bezcementowych.
Orientacyjne proporcje liczby wszczepianych endoprotez cementowych do bezcementowych
wynoszgjak 3 do 2 [26].

W pracy [59] zamieszczono dane dotyczace zabiegéw endoprotezoplastyki w Polsce.
W latach 1994-1995 wystano do 147 os$rodk6éw ortopedycznych ankiete dotyczaca rodzaju
i liczby zatlozonych endoprotez stawu biodrowego, okresu obserwacji oraz liczby i rodzaju
obluzowan. Na ankiete odpowiedziato 13% oS$rodkéw, w ktérych w ciggu 20 lat (okres
obserwacji wynosit od 1/2 roku do 20 lat) zatozono tgcznie 5124 endoprotezy stawu
biodrowego, co daje $rednig liczbe ok. 256 protez rocznie. Przy zatozeniu ze testowanych 19
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o$rodkéw ortopedycznych (4 kliniki i 15 szpitali) stanowi grupe reprezentatywng, mozna
uzna¢, ze dane dotyczace liczby wszczepionych w ciggu 20 lat endoprotez
w Polsce beda odpowiednio ok. s-krotnie wieksze (a wiec ok. 2000 protez rocznie).

W okresie 20 lat zatozono w badanych os$rodkach tacznie 4809 endoprotez
cementowych, co stanowi 93,85% calkowitej sumy 5124 endoprotez, natomiast
bezcementowych znacznie mniej, bo tylko 315, co stanowi 6,15% og6lnej sumy. Endoprotezy
bezcementowe zaczeto w Polsce stosowaé znacznie pézniej niz cementowe - najdtuzszy
zanotowany okres obserwacji wynosit 11 lat.

W ciggu 20 lat zaobserwowano w sumie 219 obluzowan, wymagajacych zabiegu
reendoprotezoplastyki, co stanowi ok. 4,3% zatozonych endoprotez. Tak niski odsetek
niepowodzen zabiegu endoprotezoplastyki nalezy ttumaczy¢ tym, ze wyniki uzyskano na
podstawie badania pacjentéw, ktérzy zgtaszali sie z objawami dolegliwosci, wymagajacymi
powtdrnej operacji. Los pacjentéw, ktérzy nie zgtaszali sie na kontrolne badania, nie jest
w petni znany. Odsetek obluzowan endoprotez bezcementowych wynosit
ok. 6% (19 obluzowan na 315 zatozonych endoprotez) i byt wiekszy niz endoprotez
cementowych, dla ktérych wynosit ok. 4,2% (200 obluzowan na 4809 zatozonych
endoprotez). Ws$r6d wyszczegdlnionych rodzajéw obluzowan w przypadku endoprotez
cementowych najwiecej, bo 56% byto obluzowan trzpienia, w tym 32% - na granicy trzpien-
cement, 24% - na granicy cement-ko$¢, a obluzowan panewki zanotowano 44%.

Przedstawione wyniki stanowig oszacowanie, ktére opiera sie na niewielkiej bazie
danych. Uzyskanie bardziej precyzyjnych wynikéw wymagatoby przeprowadzenia dalszych
badan.

Wyniki przeprowadzonej ankiety wykazaty, ze spos$réd wszczepionych w Polsce
endoprotez stawu biodrowego najwiecej, bo 4237 tgcznie w badanych o$rodkach stanowity
endoprotezy firmy ESCULAP, w tym 4087 cementowe, gtdwnie typu Wellera [59].

Z porownania otrzymanych wynikéw ankiety z danymi publikowanymi w literaturze
Swiatowej [1,26,55,73,74,119,121,135] wynika, ze stan endoprotezoplastyki w Polsce
zaréwno pod wzgledem liczby, jak ijakosci stosowanych endoprotez nie jest zadowalajacy,
a endoprotezoplastyka stawdw z uzyciem cementu kostnego jeszcze dtugo bedzie stosowana

w praktyce klinicznej.

gtowa
chrzastka (metal, ceramika)
torebka widknista ko$é
panewka (metal)

panewka

ko$¢ gabczasta polietylenowa

warstwa
przejéciowa
(np. cement,
hydroksyapatyt)

kos¢ korowa
trzpien (metal)

maz
stawowa kos$¢ korowa

Rys. 2.2. Schemat budowy stawu biodrowego: a) naturalnego, b) sztucznego [19,110,146]
Fig. 2.2. Diagram ofhipjoint construction: a) natural, b) artificial [19,110,146]
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Naturalny, zdrowy staw biodrowy ma ztozong budowe przy zréznicowanych
wiasciwosciach poszczeg6lnych tkanek, takich jak: ko$¢ korowa i gabczasta, chrzgstka, maz
stawowa, mieé$nie i wiezadta, warunkujacych peing jego biofunkcjonalnos$¢ (rys. 2.2 a). Po
implantacji endoprotezy struktura stawu biodrowego ulega zmianie. Dla rozwazan
analitycznych i modelowania w og6lnym przypadku mozna przyja¢, ze sztuczny staw
biodrowy stanowi warstwowy uktad komponentéw: endoproteza (metal, ceramika itp.),
warstwa przejsciowa (cement, hydroksyapatyt, polietylen itp.), warstwa graniczna, ko$¢
gabczasta, ko$¢ korowa (rys. 2.2 b), r6znigcych sie zaré6wno wtasciwos$ciami mechanicznymi,
jak i biologicznymi, zmieniajagcymi sie z uptywem czasu [2,19,32,36,110,119,146].

Podejmujac sie préby zamodelowania stawu, a w szczegdlnosci stawu biodrowego,
jako uktadu mechanicznego, nalezy uwzgledni¢ duzg liczbe zaréwno liniowych, jak
i nieliniowych elementéw, ktérych mechaniczne wtasciwoséci sg réznorodne dla kazdego
cztowieka oraz zmienne w czasie [19,29,30]. W zgodnej opinii lekarzy nie ma do tej pory
mozliwo$ci odtworzenia petnej biofunkcjonalnosci przez elementy sztucznego stawu
biodrowego [95]. Trwato$¢ eksploatacyjng sztucznego stawu, warunkujgcg jego
biofunkcjonalno$¢, determinujg cechy materiatowe, geometryczne i dynamiczne konstrukcji
endoprotezy oraz ich sprzezenie z organizmem cztowieka [16,19,33,39,42,59]. Ztozone
biomechaniczne problemy, zwigzane z projektowaniem endoprotez, mozna rozwigzywac
w oparciu o wspo6iprace chirurgéw ortopedéw, biologéw i inzynieréw. Kazda endoproteza
przed rozpoczeciem implantowania u pacjentéw powinna by¢ zatem oceniana z trzech
punktéw widzenia: mechanicznego, fizjologicznego i klinicznego [19,35].

W pracy [19], w oparciu o dane literaturowe, podjeto prédbe analizy zagadnienia
wptywu wazniejszych cech materiatowych i geometrycznych komponentéw endoprotezy
stawu biodrowego na procesy zwigzane z jej biofunkcjonalnoscia. Wieloletnie doswiadczenia
kliniczne i laboratoryjne w zakresie konstrukcji i doboru materiatu endoprotez pozwalajg na
sformutowanie takich wymogoéw stawianych materiatom, jak: odpowiednia sprezystos¢,
wysoka wytrzymato$§¢ zmeczeniowa, odporno$¢ na pekanie, zdolno$¢ do ttumienia drgan,
odpornos¢ na $cieranie, odporno$¢ na korozje, biotolerancja, bioaktywnosc¢.

Z punktu widzenia medycyny konstrukcje endoprotez powinny zapewnia¢ odpowiedni
zakres ruchu w stawie, przenoszenie obcigzen, odporno$¢ na przecigzenia, ttumienie drgan,
stymulacje masy kosci, odporno$¢ na zuzycie trybologiczne oraz odporno$é¢ na odczyny
alergiczne. Zwigzek pomiedzy cechami materialowymi i geometrycznymi endoprotezy
a czynnikami zwigzanymi z biofunkcjonalno$cig sztucznego stawu biodrowego
przedstawiono schematycznie na rys. 2.3 [16,19,26].

Badania nad doskonaleniem konstrukcji endoprotez stawu biodrowego zmierzaja
w kierunku anatomicznego dostosowania ich do indywidualnych przypadkéw schorzen.
Standardem pozostaje jednak nadal model catkowitej cementowej alloplastyki Charnleya,
a kolejne modyfikacje tej endoprotezy polegaja gtéwnie na zmianach wielkosci gtowy,
krzywizny, przekroju i dtugosci trzpienia lub dodawaniu kotnierza [16,32,60]. W nowych
modelach trzpieni eliminuje sie ostre krawedzie, gdyz powodujg one tworzenie obszaréw
o wysokiej koncentracji naprezen, co zwieksza ryzyko pekniecia cementu [32]. Jednoczes$nie
za$ dazy sie do zwiekszenia obszaru kontaktu miedzy trzpieniem i cementem lub koscia.
Jedng z metod stosowang w tym celu jest wytwarzanie na powierzchniach metalowych
warstw porowatych, np. sposobem plazmowego napylania [100,121,123,137].

Nie majednoznacznej opinii, czy wskazane jest zwiekszenie dtugosci trzpienia w celu
podwyzszenia trwato$ci mocowania. Istnieje zgodno$¢ co do tego, ze zakotwiczenie diugiego
trzpienia moze redukowaé naprezenia w kosci i cemencie w proksymalnym obszarze,
a poprzez to powodowaé osteoporoze wtérng [32] i zmniejszy¢ podparcie dla proksymalnej
czesci kolumny cementu. Przeciwnie, krétkie trzpienie sprzyjaja przekazywaniu wiekszego
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obcigzenia do proksymalnej czeici kosci udowej i cememu, co jest korzysm. dla koSci, ale
moze wptywaé na fragmentacje cementu i zniszczenie trzpienia [16,32,3 /].
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Kiedy obcigzona gtowa endoprotezy wykonuje ruch obrotowy w panewce, mamy do
czynienia z wystepowaniem momentu sity tarcia. Wzrost momentu sity tarcia moze wptywaé
na utrate stabilnosci trzpienia, masy cementowej i w efekcie na obluzowanie komponentu
udowego. Podczas wykonywania ruchu obrotowego o ten sam kat przez ukifad gtowa -
panewka w przypadku mniejszej glowy moment sity tarcia miedzy gtowga i panewka jest
mniejszy niz w przypadku wiekszej gtowy [32].

W aktualnym stanie zagadnienia sygnalizowane sg ciagle problemy dotyczace
niepowodzen w leczeniu alloplastyka [37,67,78,80,83,89,91,92,96,139,157,160,174]. Gt6wng
przyczyna niepowodzen jest nie rozwigzany problem adaptacji sztucznego stawu biodrowego
do biologicznych wtasciwosci kosci [80,82,83,95,113,114,116,139,160,174]. Poza tym
zrekonstruowany zesp6t tkankowy podlega starzeniu i zuzyciu, co prowadzi do ponownej
dysfunkcji [95]. W miare uptywu czasu od zabiegu zwieksza sie wiec liczba powikian.
Obejmuja one zmiany w miednicy, jak resorpcja kosci wokot cementu, migracja masy
cementowej i panewki, obluzowanie panewki, pekniecia panewki i cementu, zmiany w czesci
udowej, jak: deformacja, obluzowanie, pekniecie trzpienia endoprotezy, pekniecie
i fragmentacja masy cementowej, zmniejszenie lub zwigkszenie grubo$ci kory kostnej
w roznych obszarach wokét trzpienia, prowadzace do pekniecia koSci udowej
[32,37,60,67,96,160,174].

Wymienione niepowodzenia sg wynikiem, m.in. braku odpowiedniego sprzezenia
zwrotnego poszczeg6lnych elementéw sztucznego stawu z organizmem czlowieka.
Mozliwo$¢é osiggniecia takiego sprzezenia zwrotnego zalezy od spetnienia czterech
podstawowych zasad implantacyjnych Charnleya, a mianowicie:

stosowania materiatow fizjologicznie obojetnych,

zadowalajgcych konstrukcji endoprotez,

stabilnego osadzenia endoprotezy w kosci,
- poprawnej techniki operacyjnej [49,60,134,139,159].
Stabilne osadzenie endoprotezy w kosci zalezy zar6wno od konstrukcji endoprotezy, jak i od
zastosowanej techniki operacyjnej. W cementowej endoprotezoplastyce stawow cement
chirurgiczny jest bardzo waznym komponentem wchodzacym w skiad konstrukcji
endoprotezy. Cement, podobnie jak pozostate komponenty sztucznego stawu, przenosi
obcigzenia statyczne i dynamiczne podczas aktywnos$ci ruchowej pacjenta. Zatem, od
wiasciwoséci cementu chirurgicznego, a takze od techniki jego implantacji w organizmie
cztowieka w duzym stopniu zalezg stabilnos$¢ i trwato$¢ sztucznego stawu.

2.3. Wptyw techniki operacyjnej na trwatos¢ cementowej endoprotezoplastyki

Obluzowanie trzpienia endoprotezy jest nadal jednym z wystepujacych powiktan
endoprotezoplastyki. W literaturze [32,174], dotyczacej stabilnosci kotwiczenia endoprotez
przy uzyciu cementu kostnego, przedstawione sg rézne modele mechanizmu obluzowania
trzpienia, uwzgledniajgce zapadanie sie trzpienia w ostonie cementowej, zapadanie sie
trzpienia razem z ostong cementowa, obrdét trzpienia woko6t osi znajdujacej sie
w proksymalnym obszarze kos$ci udowej lub ponizej, obluzowanie na skutek zmeczenia
w warunkach zginania trzpienia sztywno zamocowanego w cze$ci dystalnej (rys. 2.4). Ostatni
z wymienionych rodzajéw obluzowania nazywany jest w literaturze angielskiej ,bending
cantilever fatigue”, co w swobodnym tlumaczeniu mozna zapisa¢ jako ,zmeczeniowe
zginanie wspornikowe” [32]. Dlatego celem zastosowania odpowiedniej techniki kotwiczenia
endoprotezy powinno byé wyeliminowanie badz ograniczenie obluzowania. Przyktadowo,
w endoprotezie Charnleya mozliwo$¢ dobrego upakowania cementu miedzy trzpieniem
i koscig korowga zapobiega zapadaniu sie trzpienia. W przypadku protezy Mullera cement
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stosowany jest tylko jako wypetniacz w obszarach, gdzie nie wystepuje kontakt trzpienia
z koscig. Zaréwno trzpienie endoprotez typu press-fit, jak i pokryte warstwa porowatg moga
by¢ takze kotwiczone przy uzyciu cementu (np. model Hedleya i Hunderforda), w wyniku
czego uzyskuje sie silne potaczenie trzpieA-cement-ko$é. Szczeg6lnie trudnym problemem
moze by¢ jednak usuniecie trzpienia podczas zabiegu realloplastyki [32,60]. Jedng z metod

zabezpieczenia stabilnoSci trzpienia endoprotezy Wellera jest zmodyfikowana metoda
stabilno-odcigzeniowa cementowego Kkotwiczenia trzpienia [151,152], polegajaca na
wzmocnieniu kotwiczenia mechanicznego za pomocg czterech czopéw z cementu,
usytuowanych w obszarze maksymalnych oddziatywan na trzpieh endoprotezy [136].

la Ib 1 HI v

Rys. 2.4. Modele mechanizmu obluzowania trzpienia: la-zapadanie sie trzpienia w ostonie
cementowej; Ib - zapadanie sie trzpienia wraz z ostong cementowa; Il -obrét trzpienia
wokat osi oznaczonejpunktem; I11-obrét trzpienia woko6t osi w proksymalnym
obszarze (ozn. punktem); 1V —,,zmeczeniowe zginanie wspornikowe ” [32]

Fig. 2.4. Mechanism ofmode ofloosening ofstem: la - subsidence ofstem in cement mantle;
Ib - subsidence o fcement mantle and stem; Il - medial stem pivot with center o faxis
o frotation o fstem illustrated by dot on stem; 111 - calcarpivot with axis o frotation
o fstem inproximal area illustrated by dot on stem; IV-bending cantileverfatigue [32]

Znaczny wptyw na niebezpieczenstwo obluzowania endoprotezy na granicy
miedzyfazowej trzpieri-cement lub kos¢-cement oraz pekniecia cementu ma grubo$¢ warstwy
cementowej, przylegajgcej do trzpienia. Jak podaje literatura medyczna [49], wyniki
obserwacji radiologicznych pacjentéw w dtugim okresie czasu od zabiegu wykazaty, ze
najbardziej stabilne zakotwiczenie trzpienia endoprotezy w ko$ci udowej uzyskuje sie przy

grubos$ci ostony cementowej 2 do 5 mm w obszarze proksymalnym kosci.
Obluzowanie i w konsekwencji niestabilno$¢ ruchowa elementéw endoprotezy jest

efektem zniszczenia warstwy granicznej endoproteza (cement)-ko$¢ o strukturze
uksztattowanej w procesie biologicznego tworzenia tkanki kostnej [115,134]. Proces
niszczenia zwigzany jest m.in. z w}asciwosciami fizykomechanicznymi wszystkich
komponentéw sztucznego stawu. W endoprotezoplastyce cementowej witasnie cement kostny
jest komponentem wywierajagcym szczegélny wplyw na trwato$¢ potaczenia proteza-cement

oraz cement-kos$¢.
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2.3.1. Dodatki w cemencie kostnym zwigzane z technikg operacyjng

Trwate zamocowanie endoprotez zalezy od doktadnos$ci wypetnienia catej wolnej
przestrzeni pomiedzy protezg a tkanka kostng i od penetracji cementu do przestrzeni istoty
gabczastej (endosteum) [134]. Spetnienie tego zadania jest zwigzane zaréwno
z wiasciwosciami fizycznymi cementu, jak i sposobem jego przygotowania do implantacji
oraz technika implantacji.
Do cementu kostnego, bedacego kompozycjg dwusktadnikowg (sproszkowany polimer
i ptynny monomer), wprowadzane sa rézne dodatki na poszczeg6lnych etapach jego
przygotowania od projektowania az do implantacji. Dodatki w cemencie mozna podzieli¢ na
nastepujace grupy:
dodatki wprowadzane na etapie projektowania skiadu chemicznego cementu kostnego
ijego fabrycznej produkcji;

- dodatki wprowadzane do cementu na etapie jego przygotowania i implantacji -
wynikajace z przyjetej techniki operacyjnej;
zanieczyszczenia wprowadzane do cementu w procesie operacyjnym w sposéb cze$ciowo
zalezny od chirurga;
dodatki modyfikujace sktad chemiczny cementéw kostnych - wprowadzane na etapie ich
przygotowania do implantacji w celu poprawy wtasciwos$ci fizycznych [64].

Cement kostny jako kompozyt polimerowy, najczesciej na osnowie PMMA, zawiera
w swoim skladzie chemicznym dodatki spetniajace okreslone funkcje w procesie
polimeryzacji lub modyfikujace jego wtasciwosci. | tak np., zastosowanie kopolimeru MMA
z innymi monomerami w sktadniku proszkowym cementu ma na celu zwiekszenie jego
plastycznos$ci i udarnosci. Do polimeru dodaje sie inicjator polimeryzacji oraz napetniacze

typu sole lub tlenki metali, np. tlenek tytanu i fosforan wapnia, umozliwiajgce sterowanie
temperaturg polimeryzacji. Do cementéw kostnych dodaje sie takze substancje stanowigce
kontrast rentgenowski [77,175].

W skiad ciektego sktadnika cementu kostnego wchodzg, oprécz monomeru, réwniez
inne zwigzki chemiczne typu aktywatory i inhibitory reakcji. Procesowi polimeryzacji
towarzyszy wyzwalanie ciepta.

Sktadniki cementu kostnego sg sterylizowane tlenkiem etylenu lub promieniowaniem
jonizujacym (proszek) i przez infiltracje (ciecz) [175]. Dodatek matych ilosci ,radio-
substancji” zmetniajagcej moze obniza¢ lepkos$é. Lepko$¢ ma duze znaczenie w procesie
operacyjnym. Cement mieszany recznie przykleja sie do rekawiczek. Cement wszczepiany za
pomocg aplikatora (pod cisnieniem) charakteryzuje sie bardzo matg lepkos$cig, co jest
korzystne dla jego zamocowania w kos$ci, ale istnieje niebezpieczefAstwo przenikania
monomeru do krwioobiegu. Przy stosowaniu cementu z aplikatora bardzo wazna jest
szybko$¢ zmiany lepko$ci w czasie oraz temperatura. Przy wzroScie temperatury otoczenia
zmniejsza sie czas polimeryzacji cementu, co powoduje, ze nalezy w krétszym czasie cement
implantowaé [84].

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, chirurg podczas zabiegu
operacyjnego sam przygotowuje mieszanki cement - antybiotyk. Jako dodatki do cementu
stosowane sg domieszki antybiotykéw nowych generacji o szerokim spektrum dziatania
[21,61,156]. Uzywane odmiany cementu z dodatkiem antybiotykéw mogg r6zni¢ sie

wiasciwosciami fizycznymi. W pracy [150] przedstawiono wyniki badan wtasciwosci
mechanicznych cementu CMW1 z antybiotykami: beta-laktamowym, cefalosporyna
drugorzedowa i cefalosporyng trzeciorzedowg. Stwierdzono, ze dodanie antybiotykéw
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spowodowato nieznaczne obnizenie wytrzymato$ci na zginanie i $ciskanie oraz modutéw
sprezystosci cementu. Cement kostny jest wrazliwy na wilgo¢ - absorbuje on wode w procesie
podobnym do dyfuzji. Wilgotny cement ma okoto 3% nizszg wytrzymato$¢ niz suchy [85].
Dodanie zatem 1 g antybiotyku rozpuszczonego w 2 ml wody redestylowanej moze
spowodowaé niekorzystny efekt obnizenia wytrzymato$ci cementu. Sugeruje sie zatem
domieszkowanie cementu antybiotykiem w postaci krystalicznej [64].

Sposrdéd zanieczyszczen wprowadzanych do cementu w czasie zabiegu operacyjnego
nalezy uwzgledni¢ te, ktére sa czesciowo zalezne od chirurga, a nalezg do nich domieszka
krwi i szczatki tkanki kostnej. Jak donoszg autorzy prac [85,89], zanieczyszczenia krwi
w cemencie powodujg obnizenie jego witasciwosci wytrzymatosciowych, a w badanych
prébkach wystepujag rozwarstwienia. Efekt ten moze by¢é w znacznym stopniu
wyeliminowany, je$li cement bedzie implantowany odpowiednio wczesnie i pod ciSnieniem
[85,89,135].

Podejmowane sg rowniez proby poprawy wilasciwosci fizycznych cementow
akrylowych  poprzez wprowadzenie modyfikujacych  domieszek do  fabrycznie
przygotowanych proporcji sktadnikéw [20,95,135,165].

Przy omawianiu dodatk6w wprowadzanych do cementu na etapie jego przygotowania
nalezy podkresli¢ role sposobu jego mieszania. Doktadne wymieszanie sktadnikow ma wpityw
na réwnomierne rozprowadzenie czastek domieszek w osnowie, co rzutuje istotnie na
wtasciwosci fizyczne cementu. Podczas mieszania recznego cementu mozna wprowadzic
znaczne iloSci powietrza, czego efektem jest jego porowato$¢é. Pory te, jak réwniez pory
powstate na skutek odparowania wewngtrz masy pewnych iloSci monomeru [175], moga
oddziatywa¢ jak koncentratory naprezen, obnizajagc odporno$é na pekanie cementu [28].
W pracy [175] autorzy podajg, Ze wirowanie cementu kostnego przed wprowadzeniem do
koéci zmniejsza jego porowato$¢ i zwieksza wytrzymato$¢ na zginanie o 24%,
awytrzymato$é zmeczeniowgaz 0 136%.

2.4. Warunki uzytkowania cementéw w chirurgii kostnej

Biopolimery stosowane w medycynie poddawane sg badaniom podobnym jak inne
tworzywa sztuczne. Badania takie prowadzone sa jako laboratoryjne, przedkliniczne
i kliniczne. Badania fizyczne i chemiczne determinujg wstepnie przydatnos$é tworzywa do
implantacji do $rodowiska biologicznego. Gtéwnie sprowadzajg sie do pomiaru witasciwosci
mechanicznych, odpornosci na zmeczenie oraz dziatanie $rodowiska biologicznego. Wybér
rodzaju i warunkéw badan zwigzany jest z przeznaczeniem funkcjonalnym wyrobu [95].

Analizujagc warunki uzytkowania kompozytéw polimerowych przeznaczonych do
mocowania endoprotez stawo6w, szczeg6lnie biodrowych, nalezy uwzgledni¢ rozktad
obcigzen w rozpatrywanym stawie, w ktérym dany kompozyt polimerowy (cement kostny)
stanowi element spajajacy proteze z koscig [26].

Staw biodrowy nalezy do biomechanizmdw, ktérym przypisuje sie trzy stopnie
swobody (trzy obroty bez uwzglednienia odksztatcen sprezystych) przy przenoszonym
ztozonym stanie obcigzenia. Stan obcigzen i stopnie swobody warunkujg trudno$ci przy
projektowaniu cech geometrycznych i materiatlowych stosowanego implantu [41]. W celu
okreslenia najistotniejszych wymagan stawianych sztucznym stawom biodrowym niezbedne
jest zastosowanie metod badah teoretycznych i eksperymentalnych. Poniewaz
przeprowadzanie eksperymentow na cztowieku jest procesem trudnym, diugotrwatym i ze
wzgledéw etycznych nalezy je ograniczaé, podstawowe badania przeprowadza sie na
modelach fizycznych i numerycznych [33,42,110,146]. Modele powinny byé budowane na
podstawie zasad podobiefstwa i odpowiada¢ rzeczywistemu uktadowi pod wzgledem jego
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cech istotnych dla badanego =zagadnienia. Badania eksperymentalne i teoretyczne na
modelach umozliwiajg realizowanie szeregu takich przypadkéw obcigzen kosci udowej
i odpowiadajacych im przemieszczen, odksztatcen, naprezen oraz trwato$ci sztucznego stawu
biodrowego, ktore bytyby niemozliwe do zrealizowania na uktadzie rzeczywistym. Oprécz
tego przyspieszajg uzyskanie obiektywnych wynikéw. Daje to mozliwo$é¢ weryfikacji
réznorodnych koncepcji konstrukcyjnych oraz opracowarn statystycznych [33,41,42]. Tak
wiec proces identyfikacji obiektu, jakim jest staw biodrowy z zaimplantowang endoproteza
i cementem chirurgicznym, powinien obejmowaé nastepujace etapy: modelowanie,
eksperyment, weryfikacje i estymacje [33]. Ustalenie odpowiedniej metodyki badan zwigzane
jest z okres$leniem warunkéw kryterialnych w celu iloSciowej oceny wtasciwosci uktadu
biomechanicznego, jaki stanowi sztuczny staw biodrowy. Dotyczy to zar6wno oceny jego

stabilnosci, trwatosci, jak i w efekcie biofunkcjonalnosci przy zastosowaniu nowych
rozwigzan konstrukcyjnych endoprotez [41] (rys. 2.5) [19].

Obiekt - sztuczny staw

Rys. 2.5. Schemat oceny biofunkcjonalnosci sztucznego stawu [19]
Fig. 2.5. Evolution o fbiofunctional properties o fan artificial hipjoint [19]
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2.4.1. Rozklad obcigzen i naprezen w sztucznym stawie biodrowym

Gtéwnym problemem zwigzanym 2z konstrukcjg endoprotezy jest mechanizm
przenoszenia obcigzenia w potaczeniu stawowym. Po implantacji endoprotezy ulega zmianie
przestrzenny uktad obcigzen [42]. W zwigzku z tym odmienny od naturalnego jest rozkiad
naprezen w kos$ci udowej oraz miednicy. Rozktad naprezen w komponentach sztucznego
stawu zalezy zaréwno od cech geometrycznych endoprotezy, jak i od rodzaju
i whasciwos$ci materiatu, z ktdrego jest ona wykonana.

Materiatami stosowanymi do wytwarzania endoprotez sg: stopy metali, materiaty
ceramiczne, tworzywa sztuczne [26,32,95]. Generalnie trzpien wykonany z metalu, jako duzo
sztywniejszy niz ko$¢, redukuje naprezenia w koSci podczas normalnej aktywnoS$ci pacjenta.
Efekt ten nazywany jest ekranowaniem naprezen [35,37,62,74]. Zjawisko ekranowania
naprezen ma negatywne konsekwencje, wymuszajac adaptowanie sie kosci do nowych
warunkéw. Objawia sie to remodelingiem kos$ci, zwigzanym z redukcjg gestosci kosci
i grubosci kory kostnej w obszarach odprezonych, zwykle w proksymalnej cze$ci kosci
udowej, podczas gdy inne obszary, jak np. okolice trzpienia moga stawaé sie polami
koncentracji naprezen [23,35]. Badania modelowe [25] wykazujg wptyw usztywnienia kosci
w czeSci podkretarzowej na rozktad naprezen po wszczepieniu endoprotezy. Badania
i obserwacje kliniczne [67,174] po implantacji réznych rodzajéw endoprotez potwierdzaja
miejscowe przyrosty grubos$ci warstwy korowej trzonu w sgsiedztwie trzpienia protezy lub tez
zmniejszenie grubos$ci pierwotnej warstwy korowej w zaleznos$ci od tego, czy dany obszar
koséci jest przecigzony, czy niedocigzony. Zjawiska te mogag prowadzi¢ w efekcie do
obluzowania [67,148,174], a nawet ztamania trzonu kosci udowej [96].

Przyczyng powstawania niekorzystnego dla kosci rozktadu naprezen w komponentach
sztucznego stawu, w przypadku cementowej endoprotezoplastyki, sa wtasciwosci metalu
i cementu kostnego. Metal, z ktérego wykonuje sie miedzy innymi trzpienie endoprotez do
kotwiczenia przy uzyciu cementu, nie dopasowuje sie do biologiczno-sprezystych
witasciwosci  kosci, gdyz charakteryzuje sie zbyt wysokim modutem sprezystosci
[32,157,159]. Zmniejszenie modutu sprezysto$ci trzpienia obniza w nim naprezenia,
a zwieksza je w proksymalnej czesci masy cementowej, ktéra przenosi obcigzenia do
otaczajacej kosci. Zdaniem lekarzy przenoszenie obcigzen do kosci jest pozadane, poniewaz
zapewnia fizjologiczng stymulacje masy kosci i zapobiega osteoporozie [32]. Wysoki modut
sprezystos$ci trzpienia w pewnych przypadkach tez uwazany jest za korzystny, poniewaz moze
on redukowaé naprezenia w cemencie w obszarze proksymalnej czes$ci kosci udowej.
Jednakze ko$¢ bedzie wdwczas niedostatecznie obcigzona, a to moze prowadzi¢ do jej zaniku
[32,68]. W efekcie moze to byé przyczyng mikroruchéw trzpienia endoprotezy,
prowadzacych do obluzowania.

Duze znaczenie przy przenoszeniu obcigzen z trzpienia endoprotezy do kosci maja
wiasciwosci sprezyste cementu. Modut Younga cementu kostnego jest kilkakrotnie nizszy niz
modut kosSci korowej [26,32,84,95] (rys. 2.6) [32]. Po polimeryzacji cement kostny
z polimetakrylanu metylu jest twardym, kruchym materiatem. W obszarze naprezen
$ciskajacych ma on korzystne cechy ze wzgledu na biofunkcjonalno$¢ sztucznego stawu
biodrowego. Niekorzystne cechy natomiast wykazuje w obszarze naprezen rozciggajacych
(niskie warto$ci wytrzymatosci na zginanie i na rozciaganie). Oddziatywanie naprezen
rozciggajacych zaznacza sie szczeg6lnie w ostonie cementowej w proksymalnym obszarze
uktadu kosé-cement-proteza [15,17,32,84].

W celu oceny przydatnos$ci roznych konstrukcji endoprotez realizowane sg badania na
modelach sztucznych stawéw, w warunkach symulujagcych oddziatywanie obcigzen
w organizmie cztowieka podczas jego aktywnosci ruchowej.
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W literaturze [24,25,35,42,43,74,105,115,122] podawane sg wyniki badan
biomechanicznych realizowanych na modelach numerycznych i fizycznych sztucznego stawu
biodrowego. W celu pomiaru stabilno$ci granicy miedzyfazowej kos$¢-implant rozwijane sg
metody biomechaniczne in vitro, jak np. metoda elastooptyczna, tensometrii rezystancyjnej,
holografia plamkowa, pozwalajace okre$la¢ dosSwiadczalnie przemieszczenia, odksztatcenia
i naprezenia w kosci udowej z endoprotezami oraz bez endoprotez przy réznych sposobach
obcigzenia. Przyktadowo, w pracy [122] przedstawiono rozkiad naprezeA w modelu koSci
udowej, uzyskany za pomocg metody elastooptycznej. W pracy [115] dokonano oceny
stabilnosci ruchowej endoprotezy Wellera na podstawie wynikéw obliczen numerycznych,
gdzie za kryterium poréwnania dwoéch metod cementowego kotwiczenia trzpienia
endoprotezy przyjeto wielko$ci przemieszczen punktéw charakterystycznych. W pracy [24]
prezentowane sg wyniki badan wytezenia ko$ci udowej w réznych symulowanych warunkach
obcigzen, przy zastosowaniu metody elementdw skoriczonych oraz analizy przemieszczen
przy zastosowaniu holografii plamkowej. Wykazano, ze wszczepienie endoprotezy powoduje

znaczne zwiekszenie sztywno$ci nasady blizszej kosci udowej.

Rys. 2.6. Wartosci modutu sprezystosci E komponentdw sztucznego stawu biodrowego (szare pola
wskazujg zakres E dla kazdego materiatu) [15,32]
Fig. 2.6. Modulus ofelasticity o fthe artificial hipjoint components (the gray areas indicate range ofE
for each materiat) [15,32]

Badania eksperymentalne przeprowadza sie na modelach z wykorzystaniem kosci
udowej pobranej ze zwtok ludzkich lub tez kos$ci sztucznej. Modele kos$ci wykonane
z materialu kompozytowego pozwalajg utrzymaé jednolita geometrie oraz state
charakterystyki mechaniczne w wielu prébach, co ma wptyw na odtwarzalno$¢ potozenia
elementéw sztucznego stawu podczas badan i ocene powtarzalnosci wynikéw [35,62]. Za
pomocg stosowanych miernikdw przemieszczen i odksztalcen rejestrowane sg jednak tylko
odksztatcenia sprezyste. Ko$¢ jest materiatem lepkosprezystym, podatnym w czasie badan
rowniez na petzanie. Jako efekt mechanicznego zmeczenia martwej kosci, podobnej do wielu
materiatdw kompozytowych, wystepuje stopniowy ubytek sztywnos$ci i wytrzymatosci
[62,105]. Czynniki te sprawiajg, ze poréwnanie warto$ci bezwzglednych wynikéw pomiaréw
eksperymentalnych dla réznych metod jest trudne.
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Dzieki rozwojowi technik komputerowych coraz wiekszego znaczenia nabieraja
metody numerycznego modelowania zachowania sie implantdw w organizmie cztowieka.
Wykorzystujagc metode elementéw skonczonych, mozna analizowaé i prognozowac
wiasciwosdci implantdw na modelach, symulujgc warunki ich uzytkowania w organizmie
cztowieka. Szczeg6lne znaczenie majg badania wptywu rozktadu naprezen w komponentach
sztucznych stawdw na procesy obluzowania endoprotez w r6znych symulowanych warunkach
obcigzen. Dotyczy to w szczeg6lnoSci sztucznego stawu biodrowego, ktéry powinien by¢
przystosowany do prznoszenia najwiekszych obcigzeA spos$réd wszystkich stawow
cztowieka. Przyktadowo, w pracach [50,94,162,163], na podstawie badahn modelowych
metodg elementéw skonczonych, wykazano, ze zbyt  wysokie naprezenia
w cemencie prowadzg do obluzowania trzpienia endoprotezy w kosci udowej. Obluzowanie
moze by¢ inicjowane zniszczeniem cementowej ostony, co zwigzane jest z procesem utraty
wigzania na granicy miedzyfazowej trzpiefi-cement w catkowitej alloplastyce biodra. W pracy
[50] badano czynniki wptywajgce na odksztatcenia cementu w poblizu udowego komponentu
endoprotezy. Wtasciwos$ci materiatu, warunki brzegowe i warunki obcigzenia dla tworzonego
modelu numerycznego ustalono w oparciu o wyniki eksperymentalnych pomiaréw
odksztatcen w kosci udowej pobranej ze zwtok. Stwierdzono, ze czynnikiem, ktéry powoduje
wzrost odksztatcen wewngtrz masy cementu w poblizu kofca trzpienia protezy, jest zbyt
cienka warstwa ostony cementowej. Stosowano trzpienie o $rednicy przekroju cylindrycznego
w granicach od 5 do 14 mm z przyrostem wymiaru wynoszagcym 1 mm, w zwigzku z czym
grubo$¢ warstwy cementu wynosita odpowiednio od 5,0 do 0,5 mm z przyrostem wymiaru
wynoszacym 0,5 mm. Zmniejszenie odksztatcen w cemencie w poblizu kofAca trzpienia
mozna uzyska¢ poprzez zastosowanie bardziej elastycznego trzpienia i tworzenie grubszych
oston cementowych [50].

Obluzowanie implantu kotwiczonego w kosci przy uzyciu cementu moze rozpoczynaé
sie na granicy miedzyfazowej trzpien-kos¢ lub trzpien-cement. W pracy [162] badano
mechanizmy, ktére odgrywaja role w procesie utraty wigzania na granicy miedzyfazowej
trzpien-cement. Analizowano, jak proces ten postepuje z uptywem czasu. Zastosowano
numeryczny model, w ktérym zatozono state obcigzenie gtowy endoprotezy stawu
biodrowego i 3 sity miesni, opisujagc w ten sposébjednga faze chodu (rys. 2.7) [162].

Rys.2.7. Model numeryczny uktadu proteza-cement-kos¢ [162]
Fig. 2.7. Thefinite element model o fthe prosthesis cement bone structure [162]
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Stwierdzono, ze utrata wigzania na granicy cement-proteza rozpoczyna sie w obszarze
konica trzpienia i proksymalnym, a nastepnie rozprzestrzenia sie na catg granice
miedzyfazowg. Naprezenia w cemencie powoli wzrastajg w czasie az do konica procesu do
poziomu warto$ci dwukrotnie wyzszych niz na poczatku. Na podstawie wynikéw badan

(rys. 2.8, 2.9, 2.10) wykazano, ze za utrate wigzania na granicy miedzyfazowej cement-
proteza odpowiedzialnajest sktadowa naprezen stycznych.

_pelne_ 25 _% utr_aty 50 % utraty 75 % utraty calkowita
wigzanie wigzania wigzania wigzania utrata
wigzania

Rys. 2.8. Naprezenia styczne na granicy miedzyfazowej trzpieri-cement w réznych
stadiach procesu utraty wigzania [162]
Fig. 2.8. The shear stresspatterns at the stem cement interface at various stages
in the debondingprocess [162]

MT" lii»"
petne 25 % utraty 50 % utraty 75 % utraty catkowita
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Rys. 2.9. Rozktad naprezen rozciggajacych w ostonie cementowej w réznych stadiach procesu utraty

wigzania na granicy miedzyfazowej trzpien-cement [162]
Fig. 2.9. The tensile stress distribution in the cement mantle at various stages
in debondingprocess [162]
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Podczas catego procesu utraty wiazania, wystepujace naprezenia $ciskajgce
i rozciggajace w cemencie byly duzo mniejsze niz odpowiednie statyczne wytrzymatosci.
Sktadowa naprezenia stycznego osiggneta warto$¢ okoto 6 MPa, poréwnywalng z warto$cia
statycznej wytrzymatoS$ci na Scinanie granicy miedzyfazowej trzpieri-cement (rys. 2.10) [162].

Procent utraty wigzania (%)

Rys. 2.10. Udziatnaprezerh (normalnych i stycznych) w zaleznosci od wskaznika zniszczenia
rejestrowany podczas procesu utraty wigzania na granicy trzpien-cement [162]
Fig. 2.10. The contribution o fthe stress (normal and shear) to the maximalfailure index
during the debonding process [162]

Modele sztucznych stawéw, w zalezno$ci od zatozonych warunkéw brzegowych
obcigzen, uwzgledniaja cechy istotne rzeczywistych uktadéw w sposéb bardziej lub mniej
doktadny. Poniewaz modelowanie warunkéw panujgcych w rzeczywistym stawie na granicy
miedzyfazowej trzpien endoprotezy-cement jest trudne, w badaniach najczesciej zaktada sie,
ze cement i trzpien sg zwigzane lub tez brak jest wigzania miedzy tymi komponentami, ale
wystepuje miedzy nimi tarcie. W pracy [94] podjeto prébe okres$lenia wptywu tarcia na
granicy miedzyfazowej trzpief-cement na warto$¢ naprezen w ostonie cementowej
endoprotezy stawu biodrowego. Badano 3-wymiarowe modele numeryczne cementowanych
komponentéw udowych, w ktérych przyjmowano granice miedzyfazowg zwigzang oraz nie
zwigzang, w ktorej wystepuje tarcie pomiedzy trzpieniem i warstwg cementu (rys. 2.11).
Wyznaczono dla obu przypadkéw maksymalne naprezenia gtéwne w warstwie cementowej
(rys. 2.12). Aby przedstawi¢ na rysunku wewnetrzng powierzchnie ostony cementowej,
usunieto elementy trzpienia i granicy miedzyfazowej. Na podstawie wynikéw badan
stwierdzono, ze maksymalne naprezenia gtéwne w proksymalnej ostonie cementowej
w przypadku uwzglednienia tarcia byly znacznie wyzsze niz w przypadku zalozonej
zwigzanej granicy trzpien-cement. Dla analizowanego modelu naprezenia rozciggajagce w
ostonie cementowej przy wystepowaniu tarcia na granicy faz wynosity okoto 10,8 MPa i byty
wyzsze niz wytrzymato$¢ zmeczeniowa cementu. Naprezenia rozciggajace w ostonie
cementowej dla modelu ze zwigzang granicg faz nie przekraczaly wytrzymatosci
zmeczeniowej cementu i wynosity okoto 7,5 MPa. Zdaniem autoréw przedstawionej
pracy [94] zniszczenie ostony cementowej w proksymalnej czesci kosci udowej moze byé
inicjowane utratg wigzania na granicy miedzyfazowej trzpien-cement.

Przedstawione w pracach [50,94,162,163] wyniki badan modelowych dowodza, ze
zniszczenie ostony cementowej jest jedng z gtéwnych przyczyn niepowodzenia zabiegu
alloplastyki cementowej, polegajacego na obluzowaniu endoprotezy. To zniszczenie ostony
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cementowej jest zazwyczaj inicjowane utratg wigzania na granicy miedzyfazowej trzpien-
cement. Proces utraty wigzania na granicy proteza-cement rozpoczyna sie w obszarze konca
trzpienia i proksymalnym, rozprzestrzeniajagc sie na catg granice miedzyfazowg. Z rozwojem

tego procesu zwigzany jest wzrost naprezen w cemencie, przy czym za utrate wigzania
odpowiedzialnajest sktadowa naprezen stycznych.

Rys. 2.11. Widok modelu cementowego komponentu w lewejproksymalnej cze$ci kosci udowej:
(A) widok $rodkowy, (B) widok czotowy przedni, (C) przekréj modelu [94]
Fig. 2.11. Medial (A) andfrontal (B) views o fcementedfemoral component in a leftproximal
femur, (C) cross-sections o fthe model [94]
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Rys. 2.12. Maksymalne naprezenia gtéwne w ostonie cementowej dla przypadkéw,
gdy granica miedzyfazowa trzpien-cementjest: zwigzana (A i B)
oraz nie zwigzana z uwzglednieniem tarcia (C i D) [94]
Fig. 2.12. Maximum principal stresses in the cement mantlefor the bonded (A and B)
and baseline Coulombfriction (C and D) stem-cement interface cases [94]
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Aseptyczne obluzowania implantowanych endoprotez potgczone sg z obecnoSciag
ubytkéw kostnych. Niezaleznie od typu endoprotezoplastyki (cementowy, bezcementowy,
hybrydowy) proces powstawania aseptycznych obluzowan réznych implantéw stawu
biodrowego jest procesem, w ktérym decydujgcg role odgrywajag wzajemnie ze sobg
powigzane czynniki biologiczne i mechaniczne. Obserwacje kliniczne [67,80,83] dowodzg, ze
implantacja endoprotezy  wywotuje lokalne zmiany demineralizacyjne, ktérych
morfologicznym objawem jest stopniowy zanik tkanki kostnej. Przyczyng tych zmian jest
odmienny od naturalnego rozkiad naprezen w kosci. Rozklad naprezen w komponentach
sztucznego stawu biodrowego, z uwzglednieniem kosci udowej, w poréwnaniu do rozktadu
naprezeni w kosci udowej bez endoprotezy badano w pracy [81]. Analizowano przestrzenne
modele numeryczne kos$ci udowej prawidtowej oraz kosci udowej po implantacji trzpieni typu
Weller, Centrament i Parhofer-Monch (rys. 2.13).

(a) (b) (©) (d)

Rys. 2.13. Modele: a) koSci udowejprawidtowej, b) z trzpieniem Wellera, c) z trzpieniem
Centrament, d) z trzpieniem Parhofera-Méncha. Uwydatniono komponenty: ko$¢ korowa,
gabczasta, cement kostny i trzpien endoprotezy [81]

Fig. 2.13. Models of: a) regularfemur, b) with Weller stem, c¢) with Centrament stem, d) with
Parhofer-Ménch stem. Marked components: cortical bone,
spongy bone, bone cement and stem [81]

Obcigzenia modeli przyjeto zgodnie ze schematem Pauwelsa (rys. 2.14). W modelach
zatozono symetrie uktadu: ko$¢ udowa - trzpien endoprotezy oraz obcigzenie w ptaszczyznie
symetrii. Przyjeto nastepujgce wartoéci sit: M= 2214 N, R = 2878 N [22,81]. W modelach
koSci udowej prawidtowej oraz po implantacji trzpieni endoprotez wyznaczono, zgodnie
z hipoteza Hubera, rozkiady naprezen zastepczych, Kktoére przedstawiono na
rysunku 2.15 [81].

W wyniku badan symulacyjnych stwierdzono, ze implantacja 3 r6znych komponentow
udowych endoprotez prowadzi do odcigzenia ko$ci wzdtuz trzpienia i redystrybucji naprezen
we wszystkich strefach Gruena. Trzpienie, ktére sa elementami o najwiekszej sztywnosci
w badanych uktadach biomechanicznych: trzpieA-cement-ko$¢ korowa lub trzpien-kosc
korowa, przejmujg obcigzenie przenoszone w prawidtowym stawie przez ko$¢ korowag [81].
W uktadach tych elementem o najmniejszej sztywno$ci jest cement chirurgiczny na osnowie

PMMA.
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Rys.2.14. Model Pauwelsa - a) ko$¢ udowa z trzpieniem Wellera wptaszczyznie czotowej
i w rzucie aksonometrycznym z zaznaczonymi silami MZ2 i R/2 - b) [81]
Fig. 2.14. Pauwels model - a)femur with Weller stem infrontpiane
and in axonometric projection with marked M/2 and R/2forces - b) [81]

O [MPg]

@ (b) (©) (d)

Rys. 2.15. Rozktady naprezen zastepczych, wyznaczonych zgodnie z hipotezg Hubera, w modelach
kosci udowej obcigzonejzgodnie ze schematem Pauwelsa: a) prawidtowej,
b) z trzpieniem Wellera, c) z trzpieniem Centrament, d) z trzpieniem Parhofera-Mdncha.
Na rysunkach zaznaczono strefy Gruena [81]
Fig. 2.15. Distribution o freduced stress determined by Huber hypothesis in the models
offemur loaded according to Pauwels scheme: a) regular, b) with Weller stem,
c) with Centrament stem, d) with Parhofer-Monch stem.
Gruen zones marked in the diagram [81]

Relacje pomiedzy rozktadem naprezen w otoczeniu kompoOnentdw endoprotezy
i stanem tkanki kostnej badano w pracach [44,45,80,82,83,113,114,116]. Stan tkanki kostnej
oceniano za pomocga badan densytometrycznych, wykonywanych po zabiegu chirurgicznym.

W celu okres$lenia rozktadu naprezen w kosci udowej i miednicy stosowano metode
elementéw skoriczonych.
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Przyktadowo, w pracy [80] badano metodg densytometryczng zmiany mineralne
w koséci udowej po implantacji 51 endoprotez cementowych z koinierzem typu Weller
i 51 bezkotnierzowych typu Centrament oraz 53 bezcementowe z kotnierzem typu Parchofer-
Moénch. Po 18 miesigcach od badania wyjsciowego stwierdzono u wszystkich chorych
obnizenie zawarto$ci wapnia (BMC) i jego gestoSci mineralnej (BMD) w kazdej
z analizowanych stref Gruena kos$ci udowej.

W pracy [113] wykazano, ze warto$ci wzglednych zmian $rednich naprezen
wyznaczone dla poszczeg6lnych stref De Lee i Charnleya w czesci panewkowej modelu
numerycznego sztucznego stawu biodrowego majg wptyw na wtasciwosci materiatowe tkanki
kostnej. Wraz ze wzrostem gestosci kosci ro$nie miedzy innymi jej modutl Younga,
umozliwiajgc przenoszenie stopniowo zwiekszajacych sie obcigzen. Na podstawie wynikéw
badan stwierdzono, ze po poczatkowym okresie zaniku tkanki kostnej nastepuje stymulowany
polem naprezen jej przyrost az do osiggniecia stabilizacji po okresie 12 miesiecy. Autorzy
prac [63,113,117] podkreslaja, ze tkanka kostna wykazuje zdolnoSci adaptacyjne,
dostosowujgc swe witasciwosci mechaniczne do nowych warunkéw, powstatych w wyniku
implantacji endoprotezy.

Pomimo wielu kontrowersji wystepujacych w rozwigzywaniu probleméw
biomechanicznych wszyscy badacze zgadzajg sie z zasada, ze ,tylko silna zywa kos¢ jest
zdolna podpiera¢ mechanizm protezy”. W konsekwencji tego zgodnie z zgdaniem: ,trzpien
powinien by¢ wykonany dla kosci, a nie ko$¢ przygotowana dla trzpienia” autorzy pracy [1]
starali sie zbudowac trzpien o takim ksztalcie, aby zachowac jak najwiecej ,silnej kosci”.
Stato sie to mozliwe dzieki zastosowaniu technologii wspomaganej komputerem. Chirurg
planuje indywidualng dla kazdego pacjenta geometrie stawu (,,custom design”) na podstawie
konwencjonalnych badan rentgenowskich i doktadnych badain metoda tomografii
komputerowej. Wstepny ksztatt trzpienia jest wyznaczony przez wewnetrzny kontur kosci.
W szystkie etapy projektowania az do produkcji trzpienia ze stopu tytanu i implantacji oparte
sg na badaniach przy wykorzystaniu programu komputerowej symulacji implantacji. Autorzy
donoszg, ze w latach 1985-94 implantowano 3000 indywidualnych trzpieni mitodym,
aktywnym pacjentom, osiggajac doskonatg stabilno$¢ rotacyjng endoprotez [1,19].

Celem wszystkich badan zmierzajagcych do opracowania konstrukcji endoprotezy
dostosowanej do indywidualnych cech anatomicznych pacjenta jest osigganie diugotrwatej
stabilno$ci endoprotezy, czyli trwato$ci sztucznego stawu biodrowego w catym okresie
aktywnos$ci pacjenta, bez koniecznos$ci wykonywania zabiegu reendoprotezoplastyki [19].
Cel ten mozna osiggnaé, projektujgc cechy materiatowe i geometryczne endoprotezy tak, aby
rozktad naprezen w kos$ci po zabiegu endoprotezoplastyki byt jak najbardziej zblizony do
rozktadu naprezeh w kosci w naturalnym stawie.

2.4.2. Zdolno$¢ komponentéw sztucznego stawu biodrowego do ttumienia drgan

W wielu przypadkach cztowiek przebywa pod dziataniem wibracji i jego ciato
narazone jest na drgania, ktére wywierajg na nie szkodliwy wptyw [30]. Szczegélnie
eksploatowany w narzadzie ruchu cztowieka jest staw biodrowy, ktéry przystosowany jest do
przenoszenia stosunkowo duzych obcigzeh statycznych i dynamicznych [36]. Zastgpienie
w nim cze$ci naturalnych komponentéw sztucznymi (rys. 2 .2), wykonanymi np. ze stopdw
metali, ceramiki, czy polietylenu, wprowadza zaburzenia w uktadzie noSnym i procesach
biologicznych [16,30,95,110,146].

W celu okreSlenia wtasciwoséci tlumigcych komponentéw sztucznego stawu
biodrowego w pracach [110,146] dokonano préby adaptacji techniki DMTA (Dynamie
Mechanical Thermal Analysis), stosowanej do badania wi#asciwosci tlhumigcych
niemetalowych tworzyw. Pomiary przeprowadzono w Instytucie Przemystu Tworzyw i Farb
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w Gliwicach, przy wykorzystaniu aparatury PL-DMTA Mk Il firmy Polymer Laboratories, na
prébkach przygotowanych ze zdrowej wieprzowej kosci korowej i gabczastej, cementu
CMW 1 oraz polietylenu pobranego z rzeczywistej panewki endoprotezy. Wyznaczono
warto$ci tangensa katdw strat, reprezentujace zdolnos$ci ttumigce poszczegdlnych tworzyw
[51,120,124]. Wartosci tangensa katéw strat dla cementu CMW1 poréwnywalne s3
z odpowiednimi warto$ciami dla cementéw Palacos R, Simplex P, Zimmer LVC, Zimmer
Regular, Osteobond oraz CMW 3, wyznaczonymi w pracy [51] przy uzyciu aparatury
DMTA, w temperaturze 25°C (298,15 K) i przy czestotliwo$ci 5Hz. W pracach [110,146]
badania prowadzono w temperaturze 36,6°C (309,75 K) przy rozcigganiu, $ciskaniu
i zginaniu. Zakres czestotliwosci odksztatcen o sinusoidalnie zmiennym przebiegu ustalono
w granicach od 0,03 do 30 Hz, gdyz z punktu widzenia wptywu na cztowieka obcigzen
udarowych i wibracji przedziat niskich czestotliwos$ci uznaje sie za najwazniejszy
[30,110,146]. Wyniki pomiaréw tangensa katéw strat stanowity podstawe do wyznaczenia

zaleznos$ci logarytmicznego dekrementu ttumienia badanych tworzyw od czestotliwosci
(rys. 2.16) [110].

Zginanie

“ Ko$¢ korowa
- Ko$¢ gabczasta
-Cement CMW1

- PE-Panewka

Czestotliwos¢ (Hz)

Czestotliwos¢ (Hz)

Czestotliwos¢ (Hz)
Rys. 2.16. Wartos$ci logarytmicznego dekrementu ttumienia wfunkcji czestotliwosci
dla niemetalowych komponentdw sztucznego stawu biodrowego [110]
Fig. 2.16. Values o flogarithmic damping decrement in thefunction offrequency
for non-metallic components o fartificial hipjoint [110]
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W przyjetym zakresie czestotliwo$ci zdolnosci ttumigce badanych materiatéw, tzn.
kosci korowej, gabczastej, cementu oraz polietylenu, sa do siebie zblizone i sg zarazem
wyzsze ok. 100-200-krotnie od zdolnosci ttlumigcych stopéw tytanu i stali nierdzewnej,
stosowanych w endoprotezach stawu biodrowego [110,124].

Na podstawie przeprowadzonych badan mozna wyciggna¢ wnioski, ze wprowadzenie
pomiedzy ko$¢ i metalowy trzpien endoprotezy warstwy polimetakrylanu metylu lub innego
materiatu o podobnych do kosci wtasciwosciach tlumiacych, korzystniejszych niz
w przypadku metalu moze w pewnym stopniu tagodzi¢ przeciazenia statyczne i dynamiczne,
amortyzowaé¢ drgania i poprzez to zwiekszaé trwato$¢ sztucznego stawu [18,41,152]. Nie
rozwigzuje jednak w petni problemu ttumienia drgan w sztucznym stawie biodrowym. Nie
zabezpiecza bowiem dostatecznie koSci przed przenoszeniem obcigzen dynamicznych.
Zdolnos¢ ttumienia drgan majaptyny o duzej lepkosci [120]. Ptynem spetniajgcym to zadanie
w naturalnym stawie jest maZz stawowa, dostosowujgca swg lepko$¢ do zmiany obcigzenia
[130,140,166-168]. Przy wykorzystaniu endoprotez o powszechnie stosowanych
rozwigzaniach konstrukcyjnych sztuczny staw biodrowy pozbawiony jest funkcjonalnego
odpowiednika chrzgstki i mazi stawowej. Wprowadzenie miedzy gtowe endoprotezy i kos¢
miednicy polietylenowej panewki, mocowanej za pomoca cementu, rGwniez nie rozwigzuje
problemu tlumienia drgan, co sprawia, ze kazdy krok dla cztowieka ze sztucznym stawem
biodrowym jest urazem. Wtasciwosci ttumiace polietylenu, a takze cementu akrylowego,
zblizone do wtasciwos$ci kosci sg niewystarczajace do przejecia funkcji chrzastki i mazi
stawowej [36,130,146,166]. Obcigzenia dynamiczne przenoszone s poprzez komponenty
sztucznego stawu na kos$ci. Niedostateczne ttumienie drgan w sztucznym stawie moze
przyspieszaé procesy obluzowania oraz zuzycia wszystkich jego komponentéw [19,110,146].

W celu zapewnienia oczekiwanej biofunkcjonalno$ci sztucznego stawu biodrowego,
a tym samym zwiekszenia jego trwatosci, nalezaloby wprowadzi¢ do niego element
z materiatu o wyraznie zaakcentowanych wtasciwos$ciach lepkosprezystch, a zatem o znacznie
wiekszej zdolnosci ttumienia drgahn niz dotad stosowane materiaty, tak aby obcigzenia
dynamiczne nie byly przenoszone z petng intensywnoscig przez elementy sztucznego stawu
biodrowego na kos$¢ [19,146].

2.4.3. Stabilnos¢ i trwatos¢ sztucznego stawu biodrowego

Stabilno$¢ sztucznego stawu biodrowego zwigzana jest z ruchem wzglednym
sktadowych endoprotezy w stosunku do kosci w warunkach oddziatywania obcigzen
[1,35,62,74,105], co poglagdowo przedstawiono na rys. 2.17 [62]. Migracja panewki
i zapadanie sig trzpienia sg objawem ich obluzowania [32,35,37,60,73,101,174].

W celu oceny mechanicznego zachowania sie kosci udowej ze wszczepiong
endoprotezag, w warunkach aktywno$ci ruchowej pacjenta, rozwijane sg metody badan
z zastosowaniem dynamicznego obcigzenia cyklicznego. Mozliwo$¢ oszacowania stabilnosci
implantu w warunkach cyklicznego obcigzenia przy ok. 106 cykli, odpowiadajagcych kilku
miesigcom stosowania in vivo jest szczeg6lnie wazna, gdyz ta poczatkowa stabilnos$¢ jest
istotnym czynnikiem w procesie leczenia [105]. Badania in vitro nie mogg jednak
uwzglednia¢ fizjologicznych reakcji kosci, jak remodeling i osteoliza, na modyfikacje
obcigzenia i niestabilno$¢ implantu. Brak jest ponadto mozliwo$ci odtworzenia precyzyjnie
wzajemnego oddziatywania mie$ni oraz amortyzacji i ttumienia drgan. Fakty te sprawiajg, ze
warunki symulacyjne sg bardziej ostre niz naturalne warunki pracy stawu. Dzieki temu na
podstawie eksperymentalnych badan i obserwacji mozna przewidywaé¢ ,krotkotrwate”
i ,$redniotrwate” mechaniczne zachowanie sie in vivo konstrukcji ko$¢ - proteza [19,105].
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Rys. 2.17. Okreslenie wzglednego ruchu i migracji trzpienia endoprotezy w kosci [19,62]
Fig. 2.17. Determining a relative movement and migration o fthe endoprosthesis stem
in the bone [19,62]

Zagadnienie trwato$ci sztucznego stawu biodrowego wiaze sie bezposrednio z czasem
bezpiecznego i sprawnego funkcjonowania w warunkach oddziatywania zmiennych obcigzen,
po uptywie ktdrego nastapi zniszczenie jednego z najbardziej obcigzonych komponentéw lub
takie jego trwate odksztatcenie, ktére uniemozliwi funkcjonowanie implantu. Zjawisko
niszczenia potagczenia biomechanicznego trzpienia endoprotezy z koscigudowga podczas ruchu
cztowieka odbywa sie pod dziataniem cyklicznych zmian obcigzen o duzych warto$ciach,
a wiec mozna je z duzym prawdopodobienstwem okresli¢ jako zmeczenie w zakresie matej
liczby cykli [18,41,42,60,151,152]. Wyznaczone w takich badaniach warto$ci czasu
granicznego tf i granicznej liczby cykli Nfstanowigjedno z podstawowych kryteriow oceny
trwatosci obiektu mechanicznego w warunkach jego eksploatacji. Ze wzgledu na skale réznic
w  zjawiskach zachodzacych w procesach niszczenia obiektdw mechanicznych
i biomechanicznych, jak i trudnosci w realizacji procesu identyfikacji w badaniach
biomechanicznych, w ktérych przedmiotem identyfikacji bytby cztowiek, wielkosci tf i Nfnie
moga by¢ przyjete za kryterium oceny trwatosci obiektu biomechanicznego, jakim jest
sztuczny staw biodrowy. Z tych wzgledéw wprowadza sie pojecie tzw. wzglednej trwatosci
[42]. Przykiadem badan wzglednej trwato$ci sa zastosowane do oceny cementowej
endoprotezoplastyki badania zmeczeniowe niskocykliczne, ktérych wyniki przedstawiono
w pracach [18,41,152]. Pozwolitly one przeanalizowa¢ na modelu mechanizm zapadania sie
trzpienia endoprotezy Wellera wraz z ostong cementowg. W badaniach tych zatozono, ze
sama endoproteza nie ulega zniszczeniu zmeczeniowemu oraz cement nie odkleja sie od
trzpienia. Badania przeprowadzono dla dwéch technik cementowania endoprotezy w kosci
udowej - dotychczas stosowanej oraz stabilno-odcigzeniowej [148,151,152], wyznaczajac
liczbe cykli do zniszczenia modeli sztucznego stawu biodrowego. Za objaw zniszczenia
modelu przyjeto widoczne oznaki przemieszczenia endoprotezy w rurce oraz zniszczenia
rurki  modelujacej ko$¢ [16,18,41,42,152]. Dodatkowe wzmocnienie kotwiczenia
mechanicznego za pomocga czterech czopéw z cementu kostnego w stabilno-odcigzeniowej
metodzie cementowania endoprotezy spowodowalo zwiekszenie trwatosci niskocyklicznej
modelu sztucznego stawu biodrowego ponad 50-krotnie [2,18,19,41,42,152].

Modelowe badania niskocykliczne umozliwiajg ocene stabilno$ci ruchowej trzpienia
endoprotezy oraz ocene trwalosci potgczenia endoproteza-ko$¢ [2]. Wyznaczane przy
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zastosowaniu réznych metod badawczych kryteria oceny stabilno$ci i trwato$ci sztucznego
stawu biodrowego mogga stanowi¢ miarejego biofimkcjonalnosci [19].

2.4.4. Zachowanie sie cementu jako komponentu sztucznego stawu w warunkach
obcigzen zmiennych

Na trwato$¢ sztucznego stawu biodrowego, zwlaszcza w przypadku cementowego
kotwiczenia komponentéw endoprotezy, majg znaczny wptyw procesy reologiczne,
a szczeg6lnie petzanie. Cement kostny, jako kompozycja polimerowa, w modelowym ujeciu
jest klasycznym przyktadem ciata lepkosprezystego (rys. 2.18) [31,52,65,169]. Réwniez kos¢
mozna traktowa¢ jako materiat lepkosprezysty [54,158]. Wtasciwosci fizykochemiczne
i mechaniczne takich materiatbw zmieniajg sie w czasie, co ujmuja réwnania reologii
w formiejawnej. Na przyktad, tzw. réwnania stanu majg postac:

F (Qj€j, T,t) =0 (2.1)

gdzie: aj - tensor naprezenia,
e,j- tensor odksztatcenia,
T - temperatura,
t- czas.

Ponadto w réwnaniu tym moga wystepowaé czasowe operatory rézniczkowe i catkowe
tensoréw stanu odksztatcenia i naprezenia oraz pewne dodatkowe charakterystyczne
parametry reologiczne stanu, szczegélnie gdy na proces petzania naktada sie wibracja,

Rys. 2.18. Model mechaniczny odpowiadajacy w przyblizeniu odksztalcalnoscipolimeréw
pod wptywem naprezen zewnetrznych:
A - odksztatcenie sprezyste natychmiastowe, B - odksztatcenie sprezyste opéznione,
C - odksztatcenie plastyczne (lepkie) [31,52,169]
Fig. 2.18. Mechanical model corresponding roughly to deformability o fpolymers
under external stress influence:
A - immediate elastic strain, B - after-effect elastic strain,
C - plastic strain (viscous) [31,52,169]
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W literaturze [52] omawiane sg dwa typy odchylen w zachowaniu sie rzeczywistych
ciat od idealnych przypadkéw ciat sprezystych oraz lepkich. W pierwszych, odksztalcenie
w ciele statym lub predkos$¢ odksztatcenia w cieczy moga nie byé wprost proporcjonalne do
naprezenia, lecz zaleze¢ od niego w bardziej ztozony sposéb. W drugich, naprezenie moze
zaleze¢ réwnoczeénie i od odksztatcenia i od jego predkosci [118], a takze od wyzszych
pochodnych odksztatcenia po czasie. Takie zjawiska odzwierciedlajg spos6b zachowania sie
materiatu, ktory jest charakterystyczny réwnoczeénie dla cieczy i ciat statych i dlatego okre$la
sie go jako lepkosprezysty [52]. Osrodki lepkosprezyste traktuje sie zatem tak, jakby taczyty
w sobie dwa os$rodki: jeden o modelu ciata doskonale sprezystego i drugi o modelu cieczy
lepkiej. Efekty sprezyste podlegajg wiec prawu Hooke’a, a lepkie - prawu Newtona. Takie
uogo6lnienie liniowej teorii sprezysto$ci i mechaniki cieczy lepkiej nazywa sie liniowa teorig
lepkosprezystosci [66].

Istotnym zjawiskiem odr6zniajagcym lepkosprezysto$¢ od sprezysto$ci jest wyrazny
wptyw czasu trwania zjawiska. Czas dziatania obcigzenia ma wpltyw na wielkos¢
powstajagcych odksztatcen [66,169]. W literaturze [31] zwraca sie uwage, ze pod wplywem
dtugotrwatego obcigzenia obserwuje sie ptyniecie wielu polimeréw przy stosunkowo matych
naprezeniach, ktére stosowane krétkotrwale wywotujg odksztatcenie sprezyste.

Zjawiskami typowymi dla materiatdw lepkosprezystych, w tym polimeréw, sa
zjawiska petzania i relaksacji [48,52,65,66,86,92,118,127,169]. Oba zjawiska noszg tagcznie
nazwe zjawisk nastepstwa sprezystego i majg swoje charakterystyczne czasy [169]. Autor
pracy [171] podkres$la istnienie dwdch, wyraznie zaznaczonych mechanizméw odksztatcenia
polimeréw. Zwraca uwage, ze odksztatcenie postaciowe wywotane jest przegrupowaniem sie
tancuchéw czasteczek polimeru, podczas gdy zmiany objetoSciowe sg spowodowane przez
zmiany w objetosci swobodnej tworzywa. Te dwa procesy sg zalezne od czasu i zazwyczaj
wykazujg znacznie réznigce sie czasy sprezystego nastepstwa.

Zjawiska petzania i relaksacji, wystepujace w materiatach lepkosprezystych,
opisywane sg przez modele mechaniczne ciata i odpowiadajgce im réwnania konstytutywne.
Modelem opisujgcym zaréwno zjawisko petzania, jak i relaksacji jest model przedstawiony na
rysunku 2.18 [31,169]. R6wnanie rézniczkowe opisujgce ten model ma postac¢ [169]:

a +[rj/E + (tj+rji)/EJ o + (tII/EEi) a =rjs + (4§rji/Ei) s (2.2)

gdzie: a- naprezenie,
e - odksztatcenie,
E - modut Younga,
- wspotczynnik lepkosci.
Kropka nad danym symbolem oznacza pochodng po czasie, dwie kropki - druga
pochoda po czasie.

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

/ |
e = (L/E) {(a (t) + Wy, jer (v) exp [- (t-v)/iv,] dv + I/v Jer(v) dv)} 2.3
u 0

gdzie zastosowano jednorodne warto$ci poczgtkowe dlat= o0 oraz wprowadzono oznaczenia:
il = EIE,, v=T)E, o, =t]J/E, (2.4)

v —jest zmienng catkowania, wielkos$ci v i v, sg czasami sprezystego nastepstwa [169].

35

Mozliwosci zniszczenia polimeréw, do ktérych nalezy cement chirurgiczny, nalezy
przewidywa¢ w zaleznosci od poziomu przytozonych naprezen badz w trakcie przyktadania
obcigzenia, badZ tez po uptywie pewnego czasu. W przypadku zniszczenia
natychmiastowego, rozwazanego jako zjawisko zachodzace w czasie wielokrotnie krotszym
od czasu sprezystego nastepstwa badanego materiatu, badania mozna prowadzié¢
z pominieciem wplywu czasu na przebieg zjawiska. Jednocze$nie jednak proces musi
przebiega¢ na tyle powoli, aby mozna byto pomingé oddziatywania dynamiczne.
W przypadku proceséw diugotrwatych, zwilaszcza z udziatem zjawisk zachodzacych przy
obcigzeniach dynamicznych, wystepuje duza ztozono$¢ problemdédw. Zwigzane sg one ze
znaczng wrazliwo$cig tworzyw na zmiany temperatury, z wtasciwos$cia silnego rozpraszania
energii i czuto$ciag na oddziatywanie srodowiska [169].

W przypadku polimeréw rozr6éznia sie pojecia lepkosprezysto$ci, wymuszonej
elastycznos$ci, lepkiego przeptywu [53]. Podczas gdy w materiatach sprezystych zazwyczaj
jest obojetne, czy obciagzenie jest zadane w postaci naprezenia czy odksztatcenia
(niezalezno$¢ witasciwosci materiatu od czasu), dla materiatbw lepkosprezystych sposéb
obcigzenia stanowi podstawowy czynnik. Prostszy i pewniejszy w obliczeniach jest
przypadek obcigzenia kinematycznego, a wiec zadania obcigZzenia w postaci odksztatcenia
[169].

Przy przytozeniu zmiennego obcigzenia lub przy odksztatcaniu w sposéb okresowo
zmienny lepkosprezysto$¢ nazywa sie dynamiczng. W lepkosprezystych materiatach, przy
okresowych zmianach odksztatcenia, zmienia si¢ takze naprezenie i wystepuje przesuniecie
faz miedzy odksztatceniem i naprezeniem. Z tego powodu w kazdym cyklu tworzy sie tzw.
petla histerezy [48,52,53,154,169], co obserwowano w przypadku cementéw badanych
w pracach [9,12,13]. Powierzchnia petli histerezy odpowiada stratom energii przy lepkim
ptynieciu materiatu. Energia ta przemienia sie nieodwracalnie w ciepto i ulega rozproszeniu.
Przy matym przesunieciu fazowym udziat rozpraszanej energii réwna sie warto$ci tangensa
kata strat. W materialach o znacznym rozpraszaniu energii powstaja problemy wzrostu
temperatury materiatu wraz z odksztatceniem. Szczegdlnie problem ten nabiera wagi przy
rozpatrywaniu wtasciwosci zmeczeniowych polimeréw [48,52,53,169].

W lepkosprezystych materiatach, do ktérych nalezag kompozyty polimerowe, duze
znaczenie w zastosowaniu praktycznym ma prognozowanie zaleznej od czasu inicjacji
i propagacji peknieé¢ [90,129,142,161]. Zachowanie sie pekniecia w materiale o liniowej
lepkosprezystosci jest przedmiotem wielu analiz, w ktérych wykorzystuje sie rozwigzania
liniowej teorii sprezystosci [86,169]. W rozwiazaniach tych stan naprezenia przyjmuje sie za
niezmienny, w wyniku czego wspétczynnik intensywnos$ci naprezen pozostaje staty w czasie.
Tymczasem wspotczynnik intensywnos$ci naprezen jest zalezny od czasu, podobnie jak inne
wiasciwosci polimeréw, do ktérych zalicza sie modut relaksacyjny czy podatnos$¢ na petzanie.
Z tego powodu autorzy pracy [s8e] twierdzg ze charakterystycznym parametrem opisujagcym
inicjacje pekania polimeréw nie jest wspdtczynnik Kc, lecz catka Jc (t), ktéra wyraza zmiane
energii potencjalnej zwigzanag ze zmiang dtugosci pekniecia w warunkach obcigzenia
elementu.

Cement kostny jest kompozytem polimerowym na osnowie PMMA z réznymi
dodatkami w postaci czgstek napetniacza, antybiotykdw czy poréw powstatych podczas jego
urabiania. Przy analizowaniu zatem zachowania si¢ w warunkach obcigzern zmiennych
takiego materiatu nalezy uwzglednia¢ wptyw zawartych w nim czastek i pustek na inicjacje
peknie¢ zmeczeniowych.
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2.5. Wtasciwosci uzytkowe cementu jako kompozytu polimerowego
stosowanego w chirurgii kostnej

Biorgc pod uwage czynniki determinujace biofunkcjonalno$¢ sztucznego stawu
biodrowego (rys. 2.3), cementom kostnym stawiane sg wymagania: sprezystosci zbieznej ze
sprezystos$cig kosci, wysokiej wytrzymatosci zmeczeniowej, odpornosci na pekanie, zdolnosci
do tlumienia drgan, odpornosci na $cieranie, biotolerancji (rys.2.19). Na podstawie analizy
stanu wiedzy w obszarze dotyczacym biomateriatdw mozna stwierdzi¢, ze stosowane
w endoprotezoplastyce cementy niedostatecznie spetniajg powyzsze wymogi. Podstawowe
wady cementéw chirurgicznych, prowadzace do powstawania obluzowan pomiedzy
cementem i proteza, a takze pomiedzy cementem i koScig, czy tez odczynu zapalnego
i alergicznego u pacjentéw zestawiono na rys. 2.20 [20]. Cementy kostne charakteryzujg sie
wcigz jeszcze niedostateczng zgodnos$cig biologiczng, niekorzystnymi wilasciwosciami
wytrzymato$ciowymi, wysoka temperaturg wigzania, prowadzacg do uszkodzenia
termicznego  tkanek, skurczem polimeryzacyjnym 1-5%, porowato$ciag  1-10%
[77,95,134,175].

WYMAGANIA STAWIANE
CEMENTOM CHIRURGICZNYM

WEASCIWOSCI BIOFUNKCJONALNOSC
CEMENTU SZTUCZNEGO STAWU
CHIRURGICZNEGO BIODROWEGO
Sprezystos¢ zbiezna ze » Zdolno$¢ do przenoszenia
sprezystos$cig kosci obcigzer

Wysoka Wytr.zyma+0éé Stymulacja przyrostu
zmeczeniowa lub ubytku masy kosci

Odpornos¢ na pekanie

Duzy wspo6tczynnik Zdolnos$¢ do
L . > S .
ttumienia drgan ttumienia drgan

Odpornosé na $cieranie N > Wiasciwosci

trybologiczne

Duze
wspotczynniki tarcia

Odpornos¢ na

Biotolerancja e .
odczyny alergiczne

Rys. 2.19. Wymagania stawiane cementom kostnym ze wzgledu na biofunkcjonalnos$¢
sztucznego stawu biodrowego [20]
Fig. 2.19. Requirements madefor bone cements considering biofunctionality ofan artificial
hipjoint [20]
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WADY CEMENTOW CHIRURGICZNYCH

Rys. 2.20. Podstawowe wady cementdw kostnych [20]
Fig. 2.20. Basic disadvantages o fbone cements [20]

Zjawisko skurczu cementu podczas polimeryzacji powoduje powstawanie pustek
na granicach miedzyfazowych cement-trzpieA endoprotezy i cement-ko$¢. Moga one
wptywaé na obluzowanie endoprotezy. Jak podaje literatura [28], skurcz cementu wystepuje,
gdy gesto$¢ monomeru wzrasta podczas polimeryzacji z 0,943 kg/m3 do 1,28 kg/m3
powodujac 35% zmniejszenie objetosci. Poniewaz tylko 30% monomeru jest dodawana do
proszku, wiec catkowity skurcz jest rzedu 5%. ROwniez wystepujg termiczne zmiany
objetoSci spowodowane cieptem polimeryzacji. Rozszerzalno$¢ recznie mieszanego i
odlanego cementu wynosi 0,47x10%4/K. To daje zmiane objetosci w przyblizeniu 0,2% dla
zmiany temperatury 40°C (313,15 K), tj. z 77°C (310,15 K) do 37°C (350,15 K) podczas
ochtadzania warstwy cementu do temperatury ciata. Pecherze powietrzne w cemencie réwniez
rozszerzaja sie cieplnie, ale poniewaz cement ograniczony jest zjednej strony implantem, a z
drugiej koscig, zmiana objetosci cementu z powodu kompresji gazu jest mata. Tak wiec
porowatos$¢ na granicy faz jest powodowana przede wszystkim przez skurcz [28].
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Konwencjonalne badania mechaniczne cementu sprowadzaja sie gtdwnie do badania
wytrzymatosci na $ciskanie. Cement kostny charakteryzuje sie okoto 3-krotnie wyzszg
wytrzymatoscig na $ciskanie niz na rozcigganie [84,85,152]. Wtasciwosci te maja szczeg6lne
znaczenie dla trwato$ci potaczenia kosé-cement-proteza w warunkach eksploatacji sztucznego
stawu. W obszarach cementu, w ktérych oddziatujg naprezenia rozciggajace, moga tatwiej
rozwija¢ sie pekniecia niz w obszarach oddziatywania naprezen $ciskajacych. Zatem,
w obszarze naprezen $ciskajacych cement ma korzystniejsze cechy biofunkcjonalnosci.

Cement kostny charakteryzuje sie niskag udamos$cig. Przyktadowo, dla cementu
Palacos R wyznaczona w pracy [87] udamos$¢ wynosi a,, = 4,05 ki/m2. W zwigzku z tym
wykazuje on sktonno$¢ do stochastycznego pekania pod wptywem niewielkich obcigzen
dynamicznych. W literaturze [32,49,134] zwraca sie uwage na sktonno$¢ do fragmentacji
i wykruszania sie cementu podczas uzytkowania sztucznego stawu biodrowego. Z tego
powodu eliminuje sie ostre krawedzie w konstrukcjach endoprotez.

Oczekuje sie od cementu kostnego, jak od wszystkich implantéw, aby zachowywat
swoje whasciwosci przez dtugi okres czasu. Na podstawie badan przeprowadzonych w pracy
[84] stwierdzono, ze po poczagtkowym wzrosScie wytrzymatos$ci cementu w czasie od 7 do 14

dni od wymieszania nastepuje tendencja spadku jego wytrzymato$ci o okoto 5-10% po dwdch
latach (rys. 2.21) [15,84].

Predkos¢ odksztatcenia = 0.003 s'1

Rys. 2.21. Zalezno$¢ wytrzymato$ci na Sciskanie cementu kostnego od czasu [15,84]
Fig. 2.21. Compression strength versus time dependencefor bone cement [15,84]

Cement kostny, jako materiat lepkosprezysty, cechuje sie zmiennos$cig swych
charakterystyk mechanicznych w czasie oddziatywania obcigzen [51,92,164,173].
Przeprowadzone w pracy [173] badania cementu Simplex P wykazaty wystepowanie zjawiska
relaksacji naprezen, przy utrzymywaniu statego odksztatcenia na poziomie 1; 2,5 oraz 5 %.

Cement akrylowy, stosowany do kotwiczenia endoprotez catkowitych biodra, petza
w warunkach dynamicznego i statycznego obcigzenia. W wyniku tego nastepuje osiadanie
trzpienia endoprotezy oraz zmniejszenie sktadowych naprezenia w cemencie. To osiadanie
protezy jest uzaleznione réwniez od tarcia na granicy miedzyfazowej, a wiec w duzym
stopniu od chropowato$ci powierzchni protezy i struktury cementu [34,38,57,92,164].
Zjawisko osiadania protezy w cemencie pod wpltywem cyklicznego obcigzenia badano
w pracy [164] eksperymentalnie na metalowych modelach protezy w postaci stozka oraz
metodg elementéw skonczonych (MES). Modele poddawano osiowemu obcigzeniu
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zmieniajgcemu sie sinusoidalnie. Na podstawie wynikéw badan stwierdzono, ze wielko$¢
skokowego osiadania protezy w cemencie wraz z liczbg cykli obcigzenia zmniejsza sie ze
wzrostem wspoétczynnika tarcia na granicy miedzyfazowej proteza-cement (rys. 2.22)
[15,164]. Jak podaja autorzy pracy [164], wzrost wspdiczynnika tarcia z wartosci 0,25 do 0,5
prowadzi do obnizenia okoto 25% maksymalnych naprezen Von Misesa.

Rys. 2.22. Osiadanie stozkowych modeli trzpieni endoprotez w cemencie w zaleznosci od
liczby cykli dla réznych wspétczynnikéw tarcia na granicy stozek-cement [15,164]
Fig. 2.22. The stepwise subsidence o fthe taper within the cement mantle with a number
o floading cycles relative to the coefficient offriction at the taper-cement interface [15,164]

Przyczyng zniszczenia catkowitych endoprotezoplastyk cementowych biodra moze
by¢ zmeczeniowe pekanie cementu kostnego [27,28,34,107]. Cement kostny charakteryzuje
sie rdwniez niskim krytycznym wspdétczynnikiem odpornosci na pekanie (K/c <2 MPa m12
[58,87,88]. W pracach [47,107] wykazano, ze pekniecia w cemencie sg inicjowane na
pustkach, ktére oddziatujajak koncentratory naprezen, szczeg6lnie na granicy miedzyfazowej
cement-trzpien.

Na podstawie wynikdw badan ttumienia materiatdw, z ktérych wykonuje sie
komponenty sztucznego stawu biodrowego, mozna stwierdzi¢, ze warto$ci parametréw
charakteryzujacych zdolnosci ttumigce cementu sg zblizone do odpowiednich wartosci dla
kosci korowej, ggbczastej i polietylenu [51,106,110,133,146,155]. S3 one jednak zbyt mate,
aby zabezpieczy¢ kos$ci przed przenoszeniem obcigzeA dynamicznych ze stopu metalowego
protezy [120].

Uzasadnione zatem jest prowadzenie badan majgcych na celu poprawe wtasciwosci
uzytkowych stosowanych w chirurgii kostnej cementéw na osnowie PMMA, jak réwniez
opracowanie nowych cementdw o wiasciwosciach lepiej speiniajagcych stawiane im

wymagania.

2.5.1. Wptyw Srodowiska organizmu na charakterystyki mechaniczne cementu

Istotng niekorzystng cechg cementu jest jego sktonno$¢ do ulegania degradaciji,
polegajagca na utracie pierwotnych witasciwosci wraz z uptywem czasu w warunkach

oddziatywania srodowiska organizmu [15,20,77,85,95,134,175].
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Dla cementu chirurgicznego przeznaczonego do mocowania endoprotez stawow
istotne sgjego charakterystyki mechaniczne, szczegdlnie wyznaczone w warunkach obcigzen
zmiennych. Srodowisko organizmu wpiywa na te charakterystyki w rézny sposéb od chwili
implantacji cementu az po jego wieloletni okres uzytkowania. Do wazniejszych czynnikdéw
zwigzanych ze S$rodowiskiem organizmu, wywierajacych niekorzystny wplyw na takie
charakterystyki mechaniczne, jak: podstawowe  wiasciwosci  wytrzymatosciowe,
wytrzymato$¢ zmeczeniowa, odporno$¢ na pekanie, odporno$¢ na petzanie, naleza:
domieszka krwi i szczatki tkanki kostnej w cemencie, zwigzane z technikg zabiegu
operacyjnego, domieszka antybiotyk6éw, podwyzszona temperatura organizmu i plyny
fizjologiczne. Istotny wplyw na charakterystyki mechaniczne cementu ma dtugi okres czasu
jego przebywania w $rodowisku organizmu.

Jak podaje literatura [84,85,150,175], zmniejszeniu wskaznikéw wytrzymatosci
mechanicznej sprzyja: podwyzszona temperatura, wilgotno$é, starzenie, dodatek $rodka
cieniujagcego i antybiotykéw, niewtasciwa technika mieszania i ugniatania, spdznione
wprowadzenie cementu do koS$ci, zanieczyszczenia krwig i resztkami tkanek. Do
wymienionych czynnikéw nawiagzywanojuz w rozdziale 2 .3.1.

Wilgotno$é cementu w S$rodowisku organizmu wigze sie ze zdolnoscig chtoniecia
wody przez tworzywo. Cement, przebywajac w organizmie, narazony jest na oddziatywanie
ptynéw ustrojowych, ktoére penetrujg w gtgb materiatu. Dlatego zdolno$¢ chtoniecia wody
uznawana jest za jedno z kryteriow obojetnosci biologicznej tworzywa. Wiasciwos$¢ ta jest
$cisle zwiagzana z nasileniem odczynu tkanek oraz z trwato$cig tworzywa w organizmie.
Hydrofilnos¢ PMMA zwieksza sie z niejednorodnos$cia struktury wewnetrznej [77]. W pracy
[77] stwierdzono, ze w przypadku Palacosu K i Palacosu R zawarto$¢ napetniacza
spowodowata okoto 70% wzrost chtonno$ci wody oraz 20% spadek twardo$ci i udarnosci.
Przyczyng tego byto prawdopodobnie ostabienie oddziatywan miedzyczasteczkowych
i rozluznienie struktury polimeru. Spadek zawarto$ci monomeru w implantowanym
tworzywie wynika nie tylko z jego powolnej polimeryzacji, lecz jest takze skutkiem

wyptukiwania dyfundujacej czeSci monomeru przez ptyny tkankowe. Poniewaz
wyptukiwanie monomeru zachodzi na granicy faz, poza dziataniem toksycznym na tkanki,
zwieksza ono takze porowato$¢ implantowanego cementu. Oprécz monomeru wyptukiwaniu
ulega takze napetniacz [77]. Porowato$¢ cementu kostnego ma za$ szczegdlnie ujemny wptyw
na wskazniki wytrzymato$ci mechanicznej.

Reasumujac, mozna stwierdzi¢, ze nawet przy ciagtym doskonaleniu techniki
przygotowania i implantacji cementu negatywnie na jego mechaniczne charakterystyki

oddziatywaé bedg takie czynniki, jak: wilgo¢, podwyzszona temperatura i czas przebywania
w $rodowisku organizmu.

2.5.2. Kierunki poprawy wiasciwosci uzytkowych cementu

Kierunki poprawy witasciwosci uzytkowych cementéw chirurgicznych sprowadzaja sie
do zmiany ich wtasciwosci fizykochemicznych i mechanicznych na drodze modyfikacji
sktadu chemicznego (rys.2.23) [20]. W celu poprawy biotolerancji opracowywane sg cementy
ze zmniejszonym, niz w standardowych, udziatem procentowym toksycznego monomeru
metakrylanu metylu (MMA). Podejmowane sg réwniez proby jego zamiany na
polimetakrylan etylu. Na przyktad, tg drogg uzyskano nizsza temperature wigzania nowego
cementu Boneloc w poréwnaniu do temperatury wigzania cementu Palacos. Jednakze
pomimo zmniejszonej ilosci monomeré6w MMA w cemencie Boneloc wzrosta catkowita ilo$¢
uwolnionych w nim monomeréw. Jednocze$nie Boneloc wykazat obnizone wiasciwosci
wytrzymatosciowe [144]. Jak donosza autorzy pracy [144], cechy te mogty byé przyczynag

gorszego kotwiczenia endoprotez przy uzyciu cementu Boneloc w poréwnaniu do cementu
Palacos.
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Na Swiecie i w kraju prowadzone sa badania majagce na celu znalezienie innego
cementu chirurgicznego, nie bedacego kompozytem polimerowym. Przykiadowo, autorzy
pracy [27] proponujg zastosowanie dla celéw ortopedycznych opracowanego we wiasnym
zakresie cementu fosforanowego, skiladajacego sie z bioszkta i roztworéw wodnych
fosforanéw amonu. Stwierdzono, ze cement ten doskonale taczy kosci i porowatg ceramike,
a badania przeprowadzone na krélikach wykazaty jego dobrg biozgodno$¢ [27]. W pracy
[172] autorzy donoszg o opracowywaniu cementu na bazie fosforanu wapniowego. Cement
taki moze by¢ stosowany tylko do wzmocnienia kotwiczenia implantéw, gdyz po
4 tygodniach od implantacji zaobserwowano spadek jego wtasciwos$ci wytrzymatosciowych,
Swiadczacy o degradacji lub resorpcji cementu.

Najczesciej jednak podejmowane sg proby poprawy witasciwosci wytrzymatosciowych
cementu akrylowego poprzez wprowadzanie do niego domieszek, takich jak: witokna
weglowe, poliuretanowe i stalowe lub proszek apatytowy i tworzywo szklano-ceramiczne
(witroceran) [15,94,103,104,134,165]. W pracy [153] uzyskano wzrost odpornosci na pekanie
i wytrzymatosci zmeczeniowej cementu na osnowie PMMA (Zimmer) poprzez dodanie do
niego wiékien tytanowych. Dodatek wiékien weglowych do sktadu podstawowego cementu
kostnego (PMMA) powodowat przedtuzenie czasu polimeryzacji do prawie godziny i dlatego
cement taki nie znalazt zastosowania klinicznego. Mieszanie cementu (PMMA) nie tylko
z widknami weglowymi, ale takze z proszkiem apatytowym spowodowato, ze tak
zmodyfikowany cement charakteryzowat sie dobrg biotolerancja oraz wykazywat 3-4-krotnie
wyzszg wytrzymato$¢ mechaniczng od standardowych cementéw kostnych [165]. Autorzy
pracy [165] donoszg o pomys$inych wynikach klinicznych ze stosowaniem tak opracowanego
cementu do wypetniania ubytkéw powstatych po resekcji ztosliwych guzéw kos$ci oraz do
alloplastyki staw6w biodrowych. Jednak prace nad poprawg wtasciwos$ci tego cementu trwaja
nadal.

Autor pracy [97] sugeruje, ze tworzenie kompozytéw polimeru z ceramika i polimeru
z widknami weglowymi jest jednym z podstawowych kierunkéw, w ktérych prowadzone sg
badania w wielu o$rodkach na $wiecie. Z tych wzgledéw podjeto probe modyfikacji sktadu
chemicznego powszechnie stosowanych cementdw chirurgicznych poprzez dodanie ceramiki
Al1203 w postaci drobnoziarnistego proszku w celu poprawy jego wtasciwosci fizycznych.
Wyniki badan tak modyfikowanego cementu przedstawione sag w pracach [3-8,11,98].

Resztki cementu kostnego pozostawione w tkankach miekkich lub wokét protezy
wywotujg odczyny z wytworzeniem ziarniny, tatwo ulegajagcej uwapnieniu, co prowadzi do
ograniczenia ruchomosci protezowanego stawu [95]. Ma to szczegélne znaczenie w zabiegach
rewizyjnych, kiedy po usunieciu protezy mozliwe jest ponadto powstawanie miejscowego
odczynu zapalnego. Z tych powoddw w celu poprawy aseptyki zabiegu stosuje sie cementy
zmieszane z antybiotykiem [21,61,109,156].

Omawiajac sposoby poprawy witasciwosci uzytkowych cementéw kostnych, nalezy
rébwniez wspomnie¢ o udoskonaleniach techniki operacyjnej z wuzyciem cementu.
W organizmie cztowieka inicjacja polimeryzacji zachodzi na ,cieplejszej” granicy
miedzyfazowej, ktorg jest granica cement-ko$¢. Zdaniem autoréw pracy [28] powoduje to
skurcz cementu w kierunku od trzpienia protezy do kos$ci. W celu polepszenia struktury
cementu, warunkujgcej jego odporno$¢ na zmeczeniowe pekanie, w pracy [28] podjeto prébe
zmniejszenia porowato$ci na granicy miedzyfazowej cement-proteza, proponujac
podgrzewanie trzpienia do 44°C (317,15 K) w czasie implantacji, a takze mieszanie cementu
w prézni. Pomiary temperatury dokonane podczas eksperymentdw in vitro pokazaty, ze
zmiany temperatury trzpienia w zakresie od temperatury pokojowej do 44°C (317,15 K)
powodowaty mato znaczacy wzrost temperatury ko$ci. Podgrzewanie trzpienia wywotato
szybszg inicjacje polimeryzacji na granicy cement-trzpien, co spowodowato redukcje
porowato$ci na tej granicy. Aby zniwelowa¢ efekt skurczu cementu po implantacji i dobrze
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zakotwiczyé go w mikroporach i mikropeknieciach tkanki kostnej, korzystne jest formowanie
cementu pod cisnieniem [134,175].

KIERUNKI POPRAWY WEASCIWOSCI UZYTKOWYCH 3. PODSUMOWANIE STUDIUM ZAGADNIENIA
CEMENTOW CHIRURGICZNYCH

W zrost liczby pacjentéw do zabiegéw endoprotezoplastyki stawéw powoduje, ze
zainteresowanie badaczy koncentruje sie na optymalizacji konstrukcji implantéw. Problem
ten dotyczy w szczeg6lnym stopniu sztucznego stawu biodrowego, Kktory jest stawem
najcze$ciej implantowanym.

Aby uzyska¢é wymagang trwato$¢ sztucznego stawu biodrowego w warunkach
rzeczywistych, szczegblnego znaczenia nabierajg badania majgce na celu ustalenie podstaw
doboru zardbwno nowych materiatdow, konstrukcji endoprotez, jak i technik ich kotwiczenia
w kosci udowej. Metody badah uktadu biomechanicznego stosowane w celu oceny
przydatnosci réznych konstrukcji endoprotez, a takze rdéznych technik mocowania
endoprotezy w kosci zestawiono na rysunku 3.1 [19]. Badania wzajemnych
biomechanicznych relacji ko$¢ - implant realizowane moga byé zaré6wno w warunkach
naturalnych, na uktadach rzeczywistych, jak i na modelach. Ocena kliniczna sztucznego
stawu wymaga obszernych obserwacji bliskich i odlegtych wynikéw wykonywanych
zabiegow. W $rodowisku lekarskim panuje poglad, ze zebranie odlegtych wynikéw leczenia
jest trudne [78,134,152,160]. Dlatego w celu okreslenia stabilno$ci i trwato$ci kotwiczenia
endoprotezy w kos$ci duze znaczenie majg wyniki badan symulacyjnych sztucznego stawu,
przeprowadzanych na modelach. Proces niszczenia sztucznego stawu zwigzany jest, m.in.
z whasciwosciami fizykomechanicznymi wszystkich jego komponentéw. Na podstawie metod
numerycznych i eksperymentalnych stosowanych w mechanice materiatbw mozna budowa¢é
modele w celu analizy zachowania sie endoprotezy w organizmie cztowieka.

Analizujgc ruch cztowieka, mozna rozpatrywa¢ go z punktu widzenia teorii
mechanizméw jako uktad biomechaniczny o kilkuset stopniach swobody. Zdaniem autoréw
pracy [29] badanie zachowania sie takiego uktadu pod wptywem obcigzenn moze odbywac sie
poprzez budowe i analize w trzech kolejnych etapach nastepujagcych modeli: modelu
dynamicznego catego uktadu, modelu kinetostatycznego wybranego segmentu ciata, modelu
statycznego wybranego fragmentu poprzedniego modelu. Celem takiego procesu badan
modelowych jest wyznaczenie obszar6w koncentracji naprezehn i okre$lenie wynikajacych
z tego zagrozen dla organizmu cztowieka poddanego obcigzeniom dynamicznym.
Zastosowanie tej metody do modelowania standw mechanicznych sztucznego stawu
biodrowego pozwala na ocene biomechanicznych warunkéw stosowania i doboru
komponentéw endoprotez.

Badania biomechaniczne w tym obszarze zwigzane sg z budowg modelu fizycznego
i modelu numerycznego stawu naturalnego oraz sztucznego. Determinuje to metodyke badan
eksperymentalnych i teoretycznych. Istotg tych badan jest analiza przenoszenia obcigzen
miedzy réznymi typami protez i koscig. Aby wyniki badan byly miarodajne w ocenie
trwatosci uktadu biomechanicznego kos$é-implant, powinny uwzgledniaé oddziatywanie

Rys. 2.23. Kierunkipoprawy wiasciwosci uzytkowych cementéw kostnych [20] zaréwno czynnikéw mechanicznych, jak i biologicznych oraz relacje pomiedzy nimi [14].

Fig. 2.23. Ways o fimprovements o fbone cements properties [20] Granica miedzyfazowa ko$é-proteza w rzeczywistym uktadzie jest aktywna, co sprawia, ze
przenoszenie obcigzen w potgczeniu stawowym, w ktéorym implantjest duzo sztywniejszy niz
kos$¢, jest przyczyng remodelingu kosci, objawiajacego sie zmianami w tkance kostnej.

W Swietle przedstawionych dotychczasowych osiggnieé¢ nalezy jednak stwierdzié, ze o . o . ) ’ .
Zjawisko remodelingu kosSci analizowane moze by¢ przy zastosowaniu tzw. metody

wybor kierunkéw poprawy wiasciwosci uzytkowych kompozytéw na osnowie PMMA, . ° ) = C rooe ;
stosowanych w charakterze cementu w chirurgii kostnej, nadal pozostaje problemem modelowania ,funkcjonalnej adaptacji kosci” [79], zaktadajacej, ze pewna lokalna miara
otwartym na rézne rozwigzania. wielko$ci obcigzenia determinuje kierunek zmian w tkance kostnej. Schemat metodyki badan

trwatosci sztucznego stawu uwzgledniajgcej symulacje procesu ,funkcjonalnej adaptacji
kos$ci” przedstawiono na rysunku 3.2 [14].
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Fig. 3.1. Test methods & te biomechanical system [19]

Rys. 3.1. Metody badari uktadu biomechanicznego [19]
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Rys.3.2. Metodyka badan trwato$ci sztucznego stawu [14]
Fig. 3.2. Test methods ofthe artificialjoint durability [14]
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Badania sztucznych staw6w realizowane moga by¢ poprzez symulacje procesu
narastania przemieszczen protezy w Kkosci pod wplywem obcigzen odwzorowujacych
rzeczywiste oddziatywania podczas ruchu cztowieka. Modele sztucznych stawéw biodrowych
z ré6znymi rodzajami endoprotez poddawane sg statycznym oraz dynamicznym obcigzeniom,
symulujagcym chdéd cztowieka, bieg, wstawanie, upadek itp. w celu pomiaru stabilnosci
granicy miedzyfazowej ko$¢-implant. W modelach dos$wiadczalnych in vitro pomiaru
stabilno$ci zwigzanej z kohezja na granicy miedzyfazowej ko$¢-proteza dokonuje sie
najczesciej poprzez badanie ruchu wzglednego sktadowych protezy w stosunku do modelu
kosci pod obcigzeniem. WielkoScia mierzong jest w tym przypadku przemieszczenie
charakterystycznych punktéw implantu, np. wzdtuz osi dtugiej modelu kosci. Wyniki takich
pomiaréw ruchu wzglednego (zazwyczaj przemieszczenia lub obrotu) w dyskretnych
obszarach moga by¢ obarczone btedem, ktéry wynika z metodyki badan, nie uwzgledniajacej
lokalnych  odksztatcen, co ma szczegélne znaczenie w przypadku materiatdw
lepkosprezystych, jak ko$é czy cement chirurgiczny. Dlatego, obok metod eksperymentalnych
oceny trwatosci sztucznych stawéw, coraz wiekszego znaczenia nabiera metoda elementow
skonczonych, umozliwiajgca analize naprezen i odksztatcen w wybranych obszarach modelu.
Przy zastosowaniu odpowiednio przyjetych kryteriow mozna dzieki temu dokonaé oceny
wytezenia materiatu koséci oraz komponentdw endoprotezy w symulowanych warunkach
obcigzen, a poprzez to trwatosci uktadu ko$é-implant.

Poréwnanie wynikéw obliczen dla modeli stawu naturalnego oraz sztucznego
ze wszczepionymi réznymi typami endoprotez, przy uwzglednieniu kryterium wzglednej
trwatosci [42], pozwala na ocene warunkéw biomechanicznych stosowania implantéw, co
warunkuje osiggniecie oczekiwanej biofunkcjonalnos$ci sztucznego stawu.

Analiza wynikow badan laboratoryjnych i klinicznych w obszarze biomateriatéw
stosowanych w chirurgii kostnej pozwala stwierdzi¢, ze cementy kostne sg nadal waznymi
materiatami konstrukcyjnymi stosowanymi w zabiegach chirurgicznych alloplastyki stawéw,
szczegOlnie biodrowych. Stosowane w praktyce klinicznej cementy kostne nie spetniaja
stawianych im wymogow.

Uzasadnione jest zatem prowadzenie badan nad doskonaleniem wilasciwosci
fizykochemicznych i mechanicznych cementéow kostnych poprzez modyfikacje ich skiadu
chemicznego. Celem tych zabiegéw jest obnizenie wysokiej temperatury wigzania i skurczu
polimeryzacyjnego, podwyzszenie witasciwosci wytrzymatoSciowych oraz poprawa
biotolerancji. Procedura oceny cech uzytkowych modyfikowanych, a takze nowych cementow
powinna by¢ oparta na opracowanym w tym celu algorytmie postepowania.

Pomimo wielu istniejgcych danych na temat wiasciwosci cementow chirurgicznych
i ich zachowania sie w organizmie cztowieka, nie opracowano do chwili obecnej metody
oceny witasciwoséci uzytkowych tych materiatéw, uwzgledniajgcej konieczno$é spetnienia
przez nie wielu wymagan o charakterze biologicznym, chemicznym i wytrzymatosciowym.
Nie okreslono réwniez wszystkich niezbednych charakterystyk materiatowych, ktore
mogtyby stanowi¢ podstawe takiej oceny. Uzywane metody wyznaczania wiasciwosci
uzytkowych kompozytéw nie uwzgledniaja uwarunkowan, jakie majg miejsce w organizmie
cztowieka w procesie ksztatltowania sie ich wiasciwosci.

Z dokonanej analizy danych literaturowych wynika, ze metodyka oceny wtasciwosci
uzytkowych cementéw kostnych powinna opiera¢ sie na kryteriach, ktére zawieraja
jednoczes$nie cechy mozliwe do ujecia iloSciowego, jakimi sg np. wtasciwosci mechaniczne
oraz cechy o charakterze jakosciowym, jak np. biozgodno$¢. Cecha biozgodnos$ci materiatow
wigze sie z ich nietoksycznoscig i niewywotywaniem odczyn6éw alergicznych w organizmie.
Bioobojetno$¢ (bioinertno$é) dopuszcza minimalne zmiany chemiczne, jakie moga
wykazywa¢ materiaty w kontakcie z tkankami i roztworami fizjologicznymi. Zazwyczaj
tworzy sie kilkumikronowa widknista tkanka otaczajaca wszczep. Do zjawisk, ktére wigzg sie

z biotolerancjg materiatbw w organizmie, nalezg reakcje toksyczne lub alergiczne, a takze
odczyny tkankowe, zwigzane z przystosowaniem czynnosSciowym tkanek do wspotpracy
z implantem [95].

Nie jest” mozliwe jednoczesne spetnienie wszystkich kryteribw na najwyzszym
poziomie. Istnieje zatem potrzeba opracowania metodyki i odpowiedniej procedury
postepowania, ktoéra bedzie zawierata niezbedne warto$ci graniczne przyjetych do oceny
kryteriow. Konieczne jest opracowanie nowych metod badania wiasciwo$ci uzytkowych
kompozytowych cementéw kostnych z uwzglednieniem symulacji proceséw ich
polimeryzacji w chwili implantacji oraz warunkéw obcigzania podczas diugiego okresu
eksploatacji. Ze wzgledu na konieczno$¢ zastosowania w ocenie wiasciwosci implantow
metod stosowanych w réznych dziedzinach nauki, niezbedne jest obecnie uporzadkowanie
nazewnictwa. Za niezbedne nalezy réwniez uzna¢ wyszczegélnienie czynnikéw istotnych dla
trwatosci implantéw oraz ich proceséw adaptacyjnych w organizmie cztowieka.



4. CEL ITEZA PRACY

Na podstawie analizy literaturowej w zakresie stosowania w chirurgii kostnej
kompozytowych cementéw na osnowie PMMA wydaje sie celowe prowadzenie badan nad
poprawg ich wasciwosci uzytkowych. Poniewaz przysztosciowym kierunkiem medycznych
zastosowan polimerdw jest tworzenie kompozytéw polimeru z domieszkami, np. z ceramika,
w pracy zaproponowano modyfikacje sktadu chemicznego stosowanego powszechnie
cementu kostnego na osnowie PMMA. Modyfikacja ta obejmowata dodanie antybiotyku
w celu poprawy jego wiasciwosci biologicznych (w zabiegach rewizyjnych) oraz dodanie
ceramiki tlenkowej AIl203 w celu poprawy witasciwosci fizycznych. Ceramika tlenkowa
Al1203, jako materiatl bioobojetny, stosowana jest na réznego rodzaju implanty, w tym
w konstrukcjach endoprotez stawdw. Materiaty ceramiczne okazujg sie byé stabilne pod
wzgledem wytrzymato$ci w bardzo szerokim zakresie temperatury [95,112]. W pracy
oczekiwano, ze dodatek proszku ceramicznego do cementu moze obnizy¢, szkodliwg dla
tkanek, temperature jego wigzania oraz zmniejszy¢ skurcz polimeryzacyjny, przy zachowaniu
dotychczasowych charakterystyk mechanicznych.

Dodatek AI203 do cementu na osnowie PMMA wpiynie na wzrost wspéiczynnika
przewodnictwa temperaturowego utworzonego kompozytu. Wspétczynnik przewodnictwa
temperaturowego bowiem dla A1203 wynosi 32,4 x 1003 m2h (9 x 10%6 m2/s) [112,141] ijest
znacznie wyzszy niz dla PMMA, dla ktérego waha sie w granicach 0,1 + 1,5 x 103 m2h
(0,03 + 0,4 x 106 m2/s) [132,141]. ROwniez wspdtczynnik przewodnictwa cieplnego X dla
ceramiki jest wyzszy niz dla polimerdw, i tak dla AI203 wspoétczynnik A wynosi 29 + 30
W/(mK) [112], podczas gdy dla PMMA jest réwny 0,19 W/(mK) [132]. Oczekiwano, ze
czastki A1203 bedg odbieraé cze$¢ ciepta polimeryzacji MMA.

W pracy zaproponowano modyfikacje cementu chirurgicznego poprzez dodanie A1203
w postaci dwoéch rodzajéw proszku: o granulacji 10-20 |im oraz o frakcji 0,3 |im. 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 i osnowa.
W ieksza zatem powinna by¢ predko$¢ pochtaniania ciepta przez takie czastki.

Z drugiej strony, spos6b modyfikacji cementu powinien stworzy¢ takie warunki, aby
przy zmianie warunkéw oddawania ciepta nie spowodowat pogorszenia charakterystyk
wytrzymatos$ciowych i trwato$ci cementu. Twarde czastki dodane do osnowy polimerowej
(PMMA), ktéra jest materiatem kruchym, powodujg umocnienie kompozytu i wzrost jego
modutédw sprezystosci, zgodnie z regutg mieszanin [65]. Czastki lokujg sie w przestrzeniach
pomiedzy tafcuchami polimeru, uniemozliwiajac przemieszczanie sie tych tafcuchéw. Wraz
ze wzrostem adhezji czastek do osnowy polimerowej moze wzrosng¢ odporno$¢ na pekanie
kompozytu dzieki temu, ze energia bedzie zuzywana w gtéwnej czesci na zmiane kierunku
pekania pomiedzy czastkami [129].

Ponadto domieszka proszku Al203 moze hamowa¢ kurczenie sie masy cementu
w procesie polimeryzacji. Wspoétczynnik liniowej rozszerzalnosci cieplnej dla Al203 wynosi
bowiem a = 7,4 7,6 x 106 K'1[112] ijest generalnie mniejszy niz dla PMMA, dla ktérego
przyjmuje warto$¢ a = 60 x 106 K'1 [132]. Zjawisko skurczu cementu chirurgicznego ma
wplyw na trwato$¢ potgczenia kosé-cement-implant.

Realizowanie badain w opisanym zakresie wymaga opracowania metody
postepowania, uwzgledniajacej symulacje oddziatywania $rodowiska organizmu na trwato$é¢
potgczenia kos$¢-implant. Badania modelowe uktadu biomechanicznego kos$¢-implant
prowadzone w celu oceny jego trwatos$ci powinny uwzglednia¢ role wzajemnie sprzezonych

czynnikéw mechanicznych i biologicznych. Uzasadnia to podjecie tematyki i zakresu badan,

ktérajest przedmiotem niniejszej pracy.

Na podstawie wszystkich wyszczegélnionych przestanek sformutowano teze pracy:

Sposéb domieszkowania oraz warunki obcigzania cementu chirurgicznego po jego
imptantacji do organizmu cztowieka decyduja o zmianach cech strukturalnych
i fizycznych tego materiatu, wptywajgcych na trwato$é¢ potgczenia kosé-implant, a tym
samym na biofunkcjonalno$¢ sztucznego stawu.

W zwigzku z powyzszym przyjeto cele pracy:
1. Badanie charakterystyk odksztalcania cementu chirurgicznego metoda

eksperymentalng w oparciu o badania materialowe oraz metodg analityczng

poprzez ujecia modelowe.
Badania te potrzebne sa do prognozowania zachowania sie cementu chirurgicznego

w warunkach uzytkowania w organizmie cztowieka.
2. Dokonanie proby modyfikacji cementéw chirurgicznych w celu poprawy ich

wiasciwosci uzytkowych.
3. Badania reakcji organizmu na wszczepy ze zmodyfikowanych cementéw

chirurgicznych.
4, Modyfikacja metodyki oceny trwatosci potgczenia cementu chirurgicznego z kosciag

i proteza.



5. BADANIA WLASNE
5.1. Metodyka i program badan
Zaplanowano realizacje wytyczonych w pracy celow poprzez badania w dwéch

kierunkach:

1. Badania wi#asciwosci fizycznych i mechanicznych oraz trwato$ci materiatow
kompozytowych: mieszanin cementu chirurgicznego i antybiotyku oraz cementu
chirurgicznego i drobnoziarnistego proszku Al203.

2. Badania in vitro i in vivo reakcji organizmu na wszczepy z nowych kompozytéw
polimerowych.

Badania obejmowaly nastepujace zadania:

1. Wykonanie i preparatyka zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych.

2. Charakterystyka podstawowych wiasciwosci mechanicznych otrzymanych
kompozytowych cementéw chirurgicznych.
3. Charakterystyka wiasciwosci mechanicznych zmodyfikowanych cementéw

chirurgicznych w warunkach oddziatywania obcigzen zmiennych.

4. Badania skurczu i temperatury polimeryzacji cementu chirurgicznego bez i z dodatkiem
ceramiki.

5. Badania strukturalne zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych.

6. Badania biologiczne nowych kompozytow.

Aby sprawdzi¢, w jaki sposob oddziatuje wilgotne, zasolone $rodowisko organizmu na
charakterystyki mechaniczne cementu chirurgicznego, przeprowadzono dodatkowo badania
na prébkach, ktére wytrzymywano w soli fizjologicznej (0,9% roztworze NacCl)
o temperaturze okoto 30°C (303,15 K) przez okres 3 do 6 tygodni.

Uzyskane wyniki majg stanowi¢ podstawe do oceny przydatnosci zmodyfikowanych
cementéw chirurgicznych w endoprotezoplastyce stawdw.

5.2. Materiat do badan

Badania w pracy przeprowadzono na cementach chirurgicznych o nazwach
fabrycznych CMW1, Simplex P i Palacos R, stosowanych w praktyce klinicznej w kraju.
Sktady chemiczne tych cementéw, podawane przez producentéw, wyszczeg6lniono
w tablicy 5.1.

Do wybranych gatunkéw cementéw (opakowanie 40,0 g proszku i 20 ml piynu)
wprowadzano domieszki na 40,0 g sktadnika sproszkowanego. Przyjety sposéb oznaczenia
domieszek do cementdw oraz ich ilo$¢ przedstawiono w tablicy 5.2.

Ze zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych przygotowano probki odpowiednio
do badania podstawowych wtiasciwosSci mechanicznych oraz do badain zmeczeniowych.
Antybiotyk w postaci krystalicznej (proszek) oraz proszek AIl203 mieszano najpierw
z proszkiem polimerowym cementu, a nastepnie proszek z ptynem monomerowym.
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Tablica 5.1
Rodzaje cementéw chirurgicznych stosowanych do badah doswiadczalnych

‘miczn
Gatunek Skiad cht y

Producent proszek ptyn
; krylan metylu - 98,215 /o
. polimetakrylan metylu- 88,85%,  Metakry ylu - 95, '
CMW1 CMwW Labora'm”es nadtlenek benzoilu - 2,05%, dwumetylo-para-toluidyna
Dentsphy, Wielka siarczan baru - 9,10% (max)-0,816%,
Brvtani - alkohol etylowy - 0,945%,
rytania - kwas L-askorbinowy - 0,022%,
- hydrochinon - 15-20 ppm.
) Howmedica - metakrylan metylu - kopolimer - metakrylan metylu (monomer)
Simplex P ‘ styrenu - 30,0 g, ég,s ml, | i
International Inc., - polimetakrylan metylu- 6,0, - dWumetylo-para-toluidyna-
i - siarczan baru - 4,0 0,5 ml,
Irlandia 9 - hydrochinon, USP - 15 g
Heraeus Kulzer - metakrylan metylu - kopolimer hvdrochi 18.40
Palacos R akrylanu metylu - 33,80 g, ydrochinonem) - 18,40 g,
GmbH, Kulzer Div., -nadtlenek benzoilu- 0,20 g, - dwumetylo-para-toluidyna-
. 0,40
Wehrheim/Ts., - tlenek cyrkonu - 6,00 g, 494,
Niemocy - chlorofil - 0,001 g - chlorofil - 0,0004 g
H Kul - metakrylan metylu —kopolimer - metakry!an metylu (stabilizowany
Palacos R z eraeus Kulzer akrylanu metylu - 33,80 g, hydrochinonem) - 18‘,40 g,
Gentamycyng GmbH, Kulzer Div., -nadtlenek benzoilu - 0,20 g, - dwumetylo-para-toluidyna -
Wehrheim/Ts., - tlenek cyrkonu - 6,00 g, Oﬁlo g’f'l 0.005
Niemcy - chlorofil - 0,008 g, - chiorofif - 0,005 g.

- gentamycyna (w postaci
siarczanu) - 0,5 g;

Tablica 5.2

Przyjety sposdb oznaczenia domieszek do cementdéw oraz ich ilo§¢ dodawanana 40 g
sktadnika proszkowego cementu

Oznaczenie Rodzaj Hose )
antybiotyk beta-laktanowy 1.2 g subst. w proszku i2 ml aqua redestilata
2 g subst. w proszku (4.8 % mas.)
B g subst. w proszku i2 ml aqua redestilata
Bl Bil gefalosp(:jryna 1g subst. w proszku (2.4 % mas.)
B2 rugorzeaowa 15 g subst. w proszku (3.6 % mas.)
B3 3 g subst. w proszku (7.0 % mas.)

. 2 g subst. w proszku (4.8 % mas.)
cefalosporyna trzeciorzedowa ; g subst. w proszku i 2 ml aqua redestilata

b cl . P g proszku (4.8 % mas.)
oI Al203 o frakcji 0.3 nm 6 g proszku (13.0 % mas.)

2 g proszku (4.8 % mas.)

El Al203 0 granulacji 10-20 (im 4 9 proszku (9.0 % mas.)
E2 6 g proszku (13.0 % mas.)

5.3. Badania wtasciwosci fizycznych i mechanicznych

5.3.1. Charakterystyka podstawowych wtasciwosci mechanicznych badanych
cementéw chirurgicznych

W  celu okreSlenia podstawowych wiasciwosci  mechanicznych  cementu
domieszkowanego antybiotykami oraz tlenkiem glinu przeprowadzono prébe statyczng

rozciggania, $ciskania i zginania oraz prébe udarnosci.



52

Prébe statyczng $ciskania probek w ksztatcie prostopadto$cianu (10x10x30 mm)
przeprowadzono zgodnie z normg PN-83/C-89031 na maszynie wytrzymato$ciowej Instron
4469, a takze na maszynie wytrzymatosciowej FPZ 10, stosujgc do pomiaru odksztatcen
czujnik indukcyjny o przetozeniu 400. Predko$¢ obcigzania wynosita 1,7 x 104 m/s. Na
podstawie wynikow badan wyznaczono wytrzymato$¢ na $ciskanie Rc cementu oraz modut
sprezystosci Ecprzy Sciskaniu.

Prébe statyczng zginania przeprowadzono zgodnie z normg PN-79/C-89027, na
maszynie wytrzymato$Sciowej Instron 4469, a takze na maszynie wytrzymato$Sciowej FPZ 10,
stosujgc predkos¢ obcigzania 0,8 x 104 m/s. Wymiary prébek przyjeto wedtug normy DIN
(6x4x50 mm). Na podstawie wynikow badan wyznaczono wytrzymato$¢ na zginanie Rg oraz
modut sprezystosci Egw warunkach zginania.

Probe statyczng rozciggania przeprowadzono wediug normy PN-81/C-89034 na
prébkach o wymiarze 6x4x40 mm. Badania realizowano na maszynie wytrzymato$ciowej
Instron 4482. Na podstawie wynikéw badahA wyznaczono wytrzymato$¢ na rozcigganie Rm
oraz modut Younga Er przy rozcigganiu cementu Simplex P modyfikowanego A120 3. Modut
Younga przy rozcigganiu modyfikowanych cementéow CMW1 oraz Palacos R wyznaczono,
realizujgc probe statyczng rozciggania z doktadnym pomiarem wydtuzen prébek o przekroju
kotowym (d=8,5 mm, L=60 mm) na maszynie serwohydraulicznej MTS-810 przy sterowaniu
odksztatceniem. Wykorzystano ekstensometr o bazie 25 mm i zakresie odksztatceri s= 0,02.

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

Wyniki badan podstawowych wtasciwosci mechanicznych modyfikowanych
cementébw w poréwnaniu do odpowiednich w#asciwosci cementéw bez domieszki
przedstawiono na rysunkach 5.1 do 5.6, Z.1do Z.20 oraz zestawiono w tablicach Z.l do Z.20.
Srednie wartoéci wtasciwoséci mechanicznych badanych cementéw przedstawiono w tablicy
zbiorczej Z.21.

Wyniki badan poddano opracowaniu statystycznemu. Wszystkie obliczenia
statystyczne wykonano w licencjonowanej wersji arkusza kalkulacyjnego Excel 2000 firmy
Microsoft. Zastosowano poziom istotnosci statystycznej p(a) < 0,05 [93]. Jako parametry
statystyki opisowej wykorzystano $rednig odchylenie standardowe, btgd standardowy $redni
(SEM - Standard Error of Main) oraz warto$¢ minimalng i maksymalng okreslonej cechy.

Na rysunkach zamieszczonych w pracy, oprocz wartosci $redniej, przedstawiono
rozrzut wynikéw z zaznaczonymi warto$ciami odchylenia standardowego. Dla poréwnania
jednorodnos$ci badanych cech w wybranych grupach wykorzystano nieparametryczny test
U Manna-Whitneya.
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Rys. 5.1. Wartosci modutéw sprezystosci cementu Palacos R domieszkowanego
Al20 3 (proszek ofrakcji 0.3 pm): D - 4,8% mas. domieszkKi
Fig. 5.1. Modulus ofelasticityfor Palacos R cement with Al20 3admixtures
(powder 00,3 fimfraction): D - 4,8% in mass fraction
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PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. 5.2. Wytrzymato$¢ na zginanie Rgs cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas. (D -A120 3-
0,3pm, C- antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa)
po wytrzymaniuprzez 3 tygodnie w solifizjologicznej w poréwnaniu
do wytrzymato$ci na zginanie Rgsuchego cementu
Fig. 5.2. Ultimate bending strength Rgs o fPalacos R cement with admixtures - 4,8% in mass fraction
(D - Al20 3powder 00,3 pimfraction, C- 1llgeneration cefalosporin) after being
kept in physiological salinefor 3 weeks as compared with the ultimate bending Rgo fdry cement
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PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. 5.3. Wytrzymato$¢ na sciskanie Rcs cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas. (D - Al20 3-
0,3 /um, C - antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa)
po wytrzymaniu przez 3 tygodnie w solifizjologicznej w poréwnaniu do wytrzymatosci
na $ciskanie Rcsuchego cementu
Fig. 5.3. Ultimate compressive strength R ofPalacos R cement with admixtures - 4,8% in mass
fraction (D - A120 3powder 0 f0,3 nm fraction, C - Il generation cefalosporin) after being kept in
physiological salinefor 3 weeks as compared with the ultimate compressive strength Rco fdry cement
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PalacosR PalacosR+D PalacosR+C
Rys. 5.4. Modutsprezystosci Egsprzy zginaniu cementu Palacos R z domieszkami -4,8% mas.
(D-A1203- 0,3[im, C - antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa)
po wytrzymaniu przez 3 tygodnie w soli fizjologicznej w poréwnaniu do modutu
sprezystosci Egsuchego cementu
Fig. 5.4. Modulus o felasticity Egsat bending testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8% in
mass fraction (D - Al120 3powder o f0,3 fimfraction, C - Il generation cefalosporin) after being kept
inphysiological salinefor 3 weeks as compared with the modulus o felasticity Ex o fdry cement

PalacosR PalacosR+D PalacosR+C
Rys. 5.5. Modut sprezystosci Ea przy $ciskaniu cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas.
(D - AI203- 0,3pm, C- antybiotyk- cefalosporyna trzeciorzedowa)
po wytrzymaniu przez 3 tygodnie w soli fizjologicznej w poréwnaniu do modutu
sprezystosci Ecsuchego cementu
Fig. 5.5. Modulus o felasticity Ecsat compression testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8% in
mass fraction (D - Al20 3powder 00,3 fimfraction, C - Il generation cefalosporin) after being kept
in physiological salinefor 3 weeks as compared with the modulus o felasticity Eco fdry cement
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PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. 5.6. Modut Younga En przy rozcigganiu cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas.
(D- Al203- 0,3pim, C- antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez
3 tygodnie w solifizjologicznej wporéwnaniu do modutu Younga Ersuchego cementu
Fig. 5.6. Young's modulus elasticity Ersfor tension testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8%
in mass fraction (D - Al120 3powder of0,3 pm fraction, C - Ill generation cefalosporin)
after being kept inphysiological salinefor 3 weeks as compared with the Young's modulus
elasticity Erofdry cement

Na podstawie przeprowadzonych badan (tablica Z.21) mozna stwierdzié¢, ze
wprowadzenie do cementu CMW1 antybiotyku A (beta-laktamowy), a takze BI
(cefalosporyna drugorzedowa) spowodowato nieznaczne obnizenie wszystkich jego
wtasciwoséci mechanicznych, a wiec modutu sprezysto$ci Er przy rozcigganiu i Ec przy
$ciskaniu, wytrzymato$ci na Sciskanie Rc i na zginanie Rg oraz udarno$ci (w przypadku
antybiotyku B1). Domieszka antybiotyku CIl (cefalosporyna trzeciorzedowa) do cementu
CMW1 spowodowata niewielki wzrost jego modutu sprezysto$ci Ec przy $ciskaniu oraz
wytrzymatoéci na zginanie Rg (rys. Z.l i Z.2). Udarno$¢, dla wszystkich materiatow niska,
wahata sie w niewielkich granicach, ulegajac obnizeniu dla cementu CMW1 z domieszka
antybiotyku Bl (cefalosporyna drugorzedowa) (rys. Z.3). Cement kostny jest wrazliwy na
wilgo¢ - absorbuje on wode w procesie podobnym do dyfuzji. Wilgotny cement ma okoto 3%
nizszg wytrzymatosé niz suchy [85]. Dodanie zatem 1 g antybiotyku rozpuszczonego w 2 ml
wody redestylowanej mogto spowodowac efekt obnizenia wytrzymato$ci cementu. Sugeruje
sie zatem domieszkowanie cementu antybiotykiem w postaci krystalicznej. Z tego powodu
w dalszych badaniach dodawano do cementu o nazwie fabrycznej Palacos R jedynie
sproszkowane antybiotyki w ilosci 1,59, 2g i 3g.

Dodatek antybiotykéw B2, B3 i C do cementu Palacos R wptynat w sposéb réwnie
mato znaczacy na jego wytrzymato$¢ na S$ciskanie Rc i zginanie Rg oraz na moduty
sprezystosci Er, Ec, i Eg wyznaczone odpowiednio w warunkach rozciggania, $ciskania
i zginania (rys. Z.4 i Z.5). Warto$¢ wytrzymatosci na zginanie Rg cementu Palacos R
praktycznie pozostata na statym poziomie, niezaleznie od rodzaju i iloSci dodanego
antybiotyku (rys. Z.4). Po dodaniu antybiotyku C niewielkiemu obnizeniu ulegta tylko
wytrzymato$é na Sciskanie Rcoraz modut sprezystoéci Ecwyznaczony w warunkach $ciskania
(rys. Z.5).

Dodatek drobnoziarnistego proszku AIl203 o frakcji 10-20 (im wptynat w pewnym
stopniu na zmiane wtasciwos$ci mechanicznych badanych cementdéw chirurgicznych (rys. Z.e
- Z.13). Warto$ci modutu sprezysto$ci Egwyznaczonego w warunkach zginania wzrosty wraz
ze zwiekszeniem udzialu masowego proszku Al203 zar6wno w przypadku cementu CMW1
(rys. Z.10), jak i Palacos R z Gentamycyng (rys. Z.7). Dodatek Al203 w cemencie CMW1
spowodowat niewielki wzrost jego wytrzymatos$ci na $ciskanie Rc oraz na zginanie Rg
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w poréwnaniu do cementu bez domieszki (rys. Z.9). W przypadku cementu Palacos R
z Gentamycyng zaobserwowano nieznaczny wzrost wytrzymato$ci na $Sciskanie, a obnizenie
wytrzymatosci na zginanie prébek z A1203 (rys. Z.6).

Udamos$¢, og6lnie niska, wzrosta po dodaniu Al203 w przypadku obu rodzajéw
cementow (rys. Z.8 i Z.l1).

W przypadku cementu o nazwie fabrycznej Simplex P wtasciwosci wytrzymatosciowe
Rm, Rc i Rg ulegty obnizeniu przy duzych zawarto$ciach domieszki A1203 (9% i 13% mas.)
(tabl.Z.21, rys. Z.12). Moduty sprezystosci zmodyfikowanego cementu wyznaczone w
warunkach rozciggania, $ciskania i zginania wzrosty nieznacznie we wszystkich wariantach
domieszki AI1203 (tabl.Z.21, rys. Z.13).

Stwierdzono, ze poprawe witasciwosci wytrzymatosciowych modyfikowanego
cementu mozna uzyskaé przy niewielkich dodatkach A120 3, tzn. 2 g na 40 g komponentu
proszkowego cementu (4,8% mas.). Przejawia sie to podwyzszeniem warto$ci wytrzymatos$ci
na zginanie Rg przy minimalnym spadku wytrzymatosci na $ciskanie Rc (rys. Z.12).
Podwyzszenie Rg jest wazne, gdyz oddzialywanie naprezen normalnych zaznacza sie
szczegOInie w ostonie cementowej w proksymalnym obszarze uktadu rzeczywistego kosc-
cement-endoproteza stawu biodrowego [32]. Réwnocze$nie dla wariantu 4,8% mas. udziatu
domieszki  ceramiki moduty sprezystosci wyznaczone w warunkach $ciskania
i zginania wzrosty, lecz nie w spos6b znaczacy (rys. Z.13). Kompozyt z zawarto$cig wieksza
niz 2 g domieszki na 40 g sproszkowanego sktadnika cementu byt trudniejszy do formowania.
Podczas mieszania sktadnikéw, wraz ze wzrostem procentowej zawarto$ci proszku Al203
(9% i 13% mas.), materiat stawat si¢ gestszy i skracat sie czas jego formowania. Efekt ten
mogtby mie¢ niekorzystny wptyw na zakotwiczenie modyfikowanego cementu w porach
kosci.

Uwzgledniajac powyzsze whnioski, dalsze badania wtasciwosci mechanicznych
modyfikowanych cementéw realizowano, stosujac 2 g domieszki AI203 (4,8% mas.) na 40 g
proszkowego sktadnika cementu chirurgicznego. Oczekiwano utrzymania wartosci
wiasciwosci wytrzymatosciowych na uzyskanym poziomie, a takze nieobnizenia, a nawet
wzrostu odpornos$ci cementu na zmeczeniowe pekanie. W tym celu zastosowano superczysty
(czysto$¢ 99,99%) drobnoziarnisty proszek Al203 o frakcji 0,3 (tm. W taki sposéb
modyfikowany cement o nazwie fabrycznej Palacos R nie wykazywat jednak
korzystniejszych witasciwoséci wytrzymatosciowych (Rg i R9 w poréwnaniu do cementu nie
modyfikowanego (rys. Z.14). Moduly sprezysto$ci wyznaczone w warunkach zginania
i Sciskania pozostaty praktycznie na tym samym poziomie, a nieznacznie wzrést modut
Younga wyznaczony w warunkach rozciggania (rys. 5.1 i Z.15).

Efekty te mogty byé spowodowane trudno$ciami zwigzanymi z réwnomiernym
rozprowadzeniem proszku AI1203 w sproszkowanym skiadniku cementu. Czasteczki
drobnoziarnistego proszku tlenku glinu na skutek przyciggania elektrostatycznego taczg sie
w konglomeraty, tworzac na przetomie skupiska, co ma wptyw na badane witasciwosci
mechaniczne. W dalszych badaniach konieczne jest opracowanie metody mieszania
sktadnikéw domieszkowanego cementu chirurgicznego.

Na podstawie wynikow badan podstawowych wtasciwosci mechanicznych cementu
Palacos R bez domieszki oraz domieszkowanego ceramika a takze antybiotykiem mozna
stwierdzié, ze wytrzymanie probek przez okres 3 tygodni w soli fizjologicznej (0,9%
roztworze NaCl) o temperaturze podwyzszonej do 30°C (303,15 K) spowodowato nieznaczne
obnizenie wytrzymato$ci na zginanie (rys. 5.2 i Z.16) i na $ciskanie (rys. 5.3 i Z.17) cementu
w poréwnaniu do odpowiednich warto$ci wytrzymatosci suchego cementu. Jedynie
w przypadku cementu domieszkowanego proszkiem ceramicznym wytrzymanie w soli
fizjologicznej sprawito, ze wzrostajego wytrzymato$é na $ciskanie (rys. 5.3 i Z.17).
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Modut sprezysto$ci wyznaczony w warunkach zginania dla wszystkich materiatéw po
wytrzymaniu w soli fizjologicznej ulegt obnizeniu (rys. 5.4 i Z.18), a modut sprezystosci
wyznaczony w warunkach $ciskania ulegt podwyzszeniu (rys. 5.5 i Z.19). Warto$ci modutu
Younga wyznaczonego w prébie rozciggania praktycznie pozostaty na tym samym poziomie,
poza obserwowanym niewielkim wzrostem w przypadku cementu Palacos R z domieszka
antybiotyku (rys. 5.6 i Z.20).

W Swietle wynikéw testu U Manna-Whitneya r6znig sie miedzy soba nastgpujace
wiasciwosci (tablica Z.22):

Er cementu Palacos R bez domieszki i Er cementu Palacos R z dodatkiem Al20 3 oraz Ec
cementu Palacos R bez domieszki i Ec cementu Palacos R z dodatkiem Al203 (rys. 5.1

i Z.15),
Rcs cementu Palacos R bez domieszki i R« cementu Palacos R z dodatkiem Al203 (rys.

5.312Z.17),

Ers cemen)tu Palacos R bez domieszki i Ers cementu Palacos R z dodatkiem Alz203 (rys. 5.6

i Z.20) oraz Ecs cementu Palacos R bez domieszki i Ecs cementu Palacos R z dodatkiem

Al203 (rys.5.5 i Z.19).
Bardzo blisko poziomu istotnosci statystycznej p = 0,05 sg wtasciwosci:

Rc cementu Palacos R bez domieszki i Rccementu Palacos R z dodatkiem Al203 (rys. 5.3

i Z.17) oraz Eg cementu Palacos R bez domieszki i Eg cementu Palacos R z dodatkiem

Al203 (rys. 5.1 iZ.150raz 5.4 12.18).
Uzyskane wyniki $wiadczg o wyraznym wplywie proszku Al203 na wytrzymato$¢ na
$ciskanie (Rc, Rcs) oraz moduty sprezystosci (Er, Ers, Ec, Ecs, a takze Eg) cementu Palacos R
zardbwno suchego, jak i po wytrzymaniu w soli fizjologicznej. Moduty sprezystosci
w warunkach rozciggania oraz zginania (Er, Ers, Eg cementu zaréwno suchego, jak i po
kondycjonowaniu w soli fizjologicznej wzrastajg po dodaniu Al203, natomiast moduty Eci Ecs
malejg. Wytrzymato$¢ na $ciskanie Rc cementu suchego zmalata po dodaniu Al203, natomiast
wytrzymato$é na Sciskanie Rcs cementu kondycjonowanego w soli fizjologicznej wzrosta.

Obserwowane zmiany warto$ci witasciwosci wytrzymato$ciowych cementu

kondycjonowanego w soli fizjologicznej wahaly sie w granicach od kilku do kilkunastu
procent, co zgodne jest z danymi podawanymi w literaturze [77,84,175]. Wplyw na te zmiany
wiasciwosci miaty zapewne: $rodowisko soli, temperatura oraz czas. Interpretacje wynikéw
nalezy wiagza¢ ze strukturag materiatlu. Pomocne w tym wzgledzie bedg wyniki badan
mikroskopowych przetoméw prébek oraz analiza sktadu chemicznego w mikroobszarach
przetoméw. Szczeg6lnie mozna oczekiwaé zmian w skladzie chemicznym cementu
domieszkowanego antybiotykiem. Przypuszczalnie nastgpito wyptukanie antybiotyku przez
s6l fizjologiczng. O penetracji soli w gtgb prébek mogg Swiadczyé wystepujace na przetomie
obrzeza o zmienionym kolorze.

5.3.2. Analiza stanu naprezenia w cemencie

Cement chirurgiczny na osnowie PMMA jest komponentem sztucznego stawu
biodrowego, charakteryzujgcym sie najmniejszg sztywnoscia i wytrzymato$cig Jest zatem,
jak wykazano w rozdziale 2, najstabszym ogniwem w ukiadzie biomechanicznym:
endoproteza-cement-ko$¢. Wazne wiec jest, aby naprezenia w cemencie podczas eksploatacji
sztucznego stawu w organizmie cztowieka nie przekraczaly warto$ci naprezen niszczacych.
Przeprowadzone w pracy [81] badania wykazaly, ze w modelach, zaréwno
z trzpieniem Wellera, jak i z trzpieniem Centrament, warto$ci naprezen zastepczych
w cemencie wynosity okoto 10 MPa. Wyniki te sg pordwnywalne z wynikami uzyskanymi
w pracy [94]. W pracy tej wyznaczono rozktady naprezen w warstwie cementowej dla
2 rodzajow modeli numerycznych - gdy granica miedzyfazowa trzpief-cementjest zwigzana
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oraz gdy nie jest zwigzana i wystepuje tarcie. W analizowanych modelach naprezenia
rozciggajace w warstwie cementowej wynosity odpowiednio 7,5 MPa i 10,8 MPa.
Szczeg6lnie niekorzystne dla cementu jest oddziatywanie naprezen rozciggajacych
w proksymalnym obszarze uktadu kos$é-proteza [15,17,32,91], gdyz moze prowadzi¢ do
pekania cementu. W obszarze naprezen rozciggajacych cement wykazuje niekorzystne cechy.
Jak wykazaty obszerne badania podstawowych wtasciwosci mechanicznych (rozdziat 5.3.1),
moduty sprezysto$ci wyznaczone w warunkach rozciggania Er byly znacznie wyzsze niz
moduty sprezystosci wyznaczone w warunkach $ciskania dla cementow CMW 1 oraz Palacos
R nie modyfikowanych, a takze z domieszkami antybiotyku lub AIl203 (rys. 2.2, Z.5, 5.1
i 2.15, 5.5, 5.6 i Z.19, Z.20). Bioragc pod uwage wyznaczone witasciwosci mechaniczne
wszystkich badanych rodzajéw cementéw, mozna zauwazyé, ze warto$ci modutu sprezystosci
przy rozcigganiu Er oscylowaty wok6t $redniego przedziatu 2000-3000 MPa. Wartosci
modutéw sprezysto$ci wyznaczonych w prébie $ciskania byty 2-krotnie nizsze.
Wytrzymato$¢ na rozcigganie wyznaczona dla cementu Simplex P wynosita okoto 30 MPa
i byta 2-krotnie nizsza niz wytrzymato$¢ na zginanie Rg oraz 3-krotnie nizsza niz
wytrzymato$¢ na Sciskanie Rc (tabl. Z.21). Wyniki te $wiadczg o duzej wrazliwosci cementu
chirurgicznego na osnowie PMMA na oddziatywanie naprezeA rozciggajagcych. Nalezy
rowniez zwro6ci¢c uwage na matg odpornos¢ na pekanie cementu chirurgicznego, wyrazong
przez krytyczny wspoétczynnik intensywnosci naprezen K/c. Jak podaje literatura [58,87,88],
dla cementu kostnego warto$¢ Kjc<2 MPa m 12
W literaturze [32,162-164] stawiane sg hipotezy, ze aseptyczne obluzowanie udowych
komponentéw catlkowitych endoprotez biodra jest poprzedzone zniszczeniem cementu.
Hipotezy te bazujg na badaniach klinicznych przypadkéw, ktérym towarzyszyty utrata
wigzania i zniszczenie cementu. Wystepowanie tych zjawisk zostato potwierdzone réwniez
wynikami analizy MES na modelach. W pracy [163] rozkiady naprezen w cemencie
poréwnywano do przecietnej statycznej wytrzymatosci (wskazujacej na prawdopodobienstwo
natychmiastowego zniszczenia) i wytrzymato$ci zmeczeniowej cementu kostnego po 10 min
cykli obcigzen (wskazujacej na prawdopodobienstwo zniszczenia po dtugim okresie czasu).
Do oblicze przyjeto warto$¢ przecietnej statycznej wytrzymato$ci na rozcigganie réwna
44,63 MPa, a przecietnej wytrzymato$ci zmeczeniowej 2,39 MPa. Oszacowano wplyw
charakterystyk granicy miedzyfazowej trzpieA-cement na wytrzymato$¢ granicy
miedzyfazowej cement-ko$§¢ w oparciu o rozktady naprezen $ciskajgcych, rozciggajacych
i $cinajacych, generowanych na tej granicy. Stwierdzono, ze prawdopodobieAstwo
zniszczenia jest uzaleznione bardziej od oddziatywania kombinacji wszystkich tych naprezen

niz od ich indywidualnych wartosci. Z tych powodéw wspétczynnik zniszczenia zostat
zdefiniowany w postaci nastepujagcego wyrazenia [163]:

fi = (ff-aa)2/ao + (x)2/zo (5.1)

gdzie: a—naprezenie normalne (ujemne dla $ciskania, dodatnie dla rozciggania),
+ —naprezenie styczne (na granicy miedzyfazowej).

Wysokie wartosci wspo6tczynnika zniszczenia wskazujg na wysokie ryzyko zniszczenia.
Przyjete statle we wspdiczynniku zniszczenia wynoszg: 00 = 55 MPa, aa - -2,5 MPa
i to = 8,0 MPa. Wartosci te wskazujg ze na wzrost wspétczynnika zniszczenia wptywaja
w wiekszym stopniu naprezenia rozciagajace istyczne niz $ciskajagce [163].

Na podstawie badan przeprowadzonych w pracach [163,164] stwierdzono, ze
zachowanie si¢ modelu uktadu biomechanicznego moze by¢ rézne podczas kolejnych cykli
obcigzania, zaleznie od zalozonych warunkéw wigzania na granicy miedzyfazowej trzpien-
cement. W przypadku granicy zwiagzanej naprezenia wzrastajg od zera do maksymalnej
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wartoéci, a po zwolnieniu obcigzenia warto$ci naprezen wracajg do zera. Zjawisko to
powtarza sie w kazdym kolejnym cyklu obcigzenia. W przypadku zatozonej beztarciowej
granicy miedzyfazowej zjawisko to réwniez powtarza sie, ale trzpien osiada wzgledem
cementu. Po zwolnieniu obcigzenia trzpien wraca do poczatkowej pozycji. Kiedy na granicy
miedzyfazowej zatozone jest tarcie, trzpieA réwniez osiada wzgledem cementu, ale po
usunieciu obcigzenia nie wraca do pierwotnej pozycji, wskutek czego powstaja naprezenia
w cemencie i kos$ci nawet bez dziatania zewnetrznego obcigzenia. Rozktad naprezen
rozciggajacych w ostonie cementowej po zadaniu obcigzenia zalezy w duzej mierze od
warunkéw na granicy miedzyfazowej. Zwigzany trzpief z cementem generuje naprezenia
skoncentrowane, szczeg6lnie w proksymalnej i dystalnej stronie protez. Nie zwigzane
trzpienie osiadaja w ostonie cementowej, powodujagc powstawanie w niej naprezen
rozciggajagcych obwodowych, szczeg6lnie wokét bocznych krawedzi trzpienia. Najwyzsze
piki naprezen stwierdzono w pracy [163] dla beztarciowej granicy miedzyfazowej trzpien-
cement.

Zmeczeniowe charakterystyki cementu kostnego stosowane do okreélenia
prawdopodobiefstwa zniszczenia ostony cementowej budowano w pracy [163] na podstawie
danych uzyskanych z eksperymentéw, ktére obejmowaty petne zmiany obcigzeh w zakresie
Sciskanie-rozcigganie. Jak stwierdzaja autorzy, tak przyjety model nie jest rzeczywistym
modelem obcigzenia, ktéremu podlega cement kostny znajdujacy sie wokdét udowych
komponentéw endoprotezy. Cement taki obcigzany jest od zera lub resztkowej wartosci do
wartosci maksymalnej, co pokazatly prezentowane w pracy [163] wyniki badan, chociaz
autorzy zwracaja tez uwage na niewielki wptyw $ciskania w cyklu obcigzenia na liczbe cykli
do zniszczenia. State we wspotczynniku zniszczenia, przyjete w oparciu o ograniczong liczbe
eksperymentdw, nie zawierajg w sobie biologicznej odpowiedzi na oddzialujace poziomy
naprezen na granicy miedzyfazowej i dlatego powinny stuzy¢ tylko do poréwnan
jakosciowych.

Waznym wnioskiem, jaki prezentujg autorzy pracy [163], jest stwierdzenie, ze na
prawdopodobieAstwo zmeczeniowego zniszczenia cementu otaczajagcego nie zwigzany trzpien
z zatozonym tarciem na granicy miedzyfazowej trzpien-cement majg wptyw naprezenia
w cemencie nie uwolnione w peini po odcigzeniu. Naprezenia te powstaja w cemencie na
skutek tego, ze trzpieA po usunieciu obcigzenia pozostaje w pierwotnej pozycji w ostonie
cementowej z powodu tarcia na granicy miedzyfazowej trzpien-cement. W konsekwencji tego
zmniejszajg sie amplitudy naprezen cyklicznych, co, zgodnie z zasadami mechaniki pekania,
prowadzi do zmniejszenia wspo6tczynnika intensywno$ci naprezeA. Zmniejszenie
wspotczynnika intensywnosci naprezen wptywa na wydituzenie okreséw inicjacji i propagacji
pekniecia i tym samym zmniejsza prawdopodobieAstwo zniszczenia cementu. Jak donosza
autorzy pracy [163], zjawisko to byto potwierdzone wynikami wstepnych badan
laboratoryjnych. Badano wtasciwosci zmeczeniowe przy cyklicznym rozcigganiu cementu
kostnego, obcigzanego w zakresie naprezen 0 i 12 MPa oraz 4 i 12 MPa. Liczba cykli do
zniszczenia prébek z serii pierwszej wynosita 27600 (odchylenie standardowe 11100 cykli),
a z serii drugiej - 186000 (odchylenie standardowe 71900 cykli) [163].

Na podstawie wynikdw analizy stanu naprezenia w cemencie, przytoczonych
W niniejszym rozdziale oraz w rozdziale 2.4.1 (Rozktad obcigzen i naprezen w sztucznym
stawie biodrowym) mozna stwierdzi¢, ze w warunkach aktywnosci ruchowej pacjenta cement
kostny podlega oddziatywaniu obcigzen cyklicznych, generujgcych naprezenia S$ciskajace,
rozciggajace i Scinajgce. Jak wynika z przedstawionych wyzej wynikéw badan, najbardziej
niebezpieczne dla cementu sa naprezenia rozciggajace. Biorgc pod uwage powyzsze wnioski
oraz fakt, ze cement chirurgiczny wykazuje cechy materiatu lepkosprezystego, zmieniajacego
swe wiasciwoséci mechaniczne wraz z uptywem czasu w warunkach oddziatywania obcigzen
(rozdziat 2 4 4), w pracy podjeto probe adaptacji metody badan zmeczenia niskocyklowego
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do oceny zachowania sie cementu w sztucznym stawie biodrowym. W badaniach przyjeto
taki sposob obciagzenia cyklicznego, ktory wywotuje naprezenia zmienne w obszarze naprezen
rozciggajacych od zera do maksymalnej wartosci ok. 17 MPa. WartoSci tych naprezen sg
zblizone do warto$ci naprezen rozciggajgcych uzyskanych w przedstawionych w literaturze
[94,163] badaniach modelowych i zarazem okoto 2-krotnie nizsze niz wyznaczona
w rozdziale 5.3.1 wytrzymato$¢ na rozcigganie Rm cementu chirurgicznego. Przyjeto zatem
najbardziej ostre dla cementu warunki badan. Jak podaje literatura [169], w materiatach
lepkosprezystych zaleca sie wywolywanie obcigzenia w postaci zadanego odksztalcenia
(obcigzenie kinematyczne) (rozdziat 2.4.4). Majagc to na uwadze, w realizowanych
w niniejszej pracy badaniach zmeczeniowych niskocyklowych ustalono sposéb obcigzania
prébek z cementu chirurgicznego, polegajacy na sterowaniu przemieszczeniem. Zatozono, ze
utrzymywanie statej warto$ci zakresu przemieszczenia Av bedzie wpitywaé posrednio na
utrzymywanie statej warto$ci zakresu odksztatcenia, a zmienia¢ bedzie sie sita wraz ze
wzrostem liczby cykli. Taki sposéb realizacji badan zmeczeniowych pozwala na
zamodelowanie zjawiska cyklicznej relaksacji, charakterystycznej dla kompozytéw
polimerowych, do ktdrych nalezy badany cement chirurgiczny.

5.3.3. Charakterystyka wtasciwosci mechanicznych zmodyfikowanych cementéw
chirurgicznych w warunkach oddziatywania obcigzen zmiennych

Cechy cementu chirurgicznego jako materiatu lepkosprezystego [31,51,52,66,169,173]
moga mie¢ wpltyw na trwato$¢ sztucznego stawu biodrowego (rys. 1.1). Z tych powodéw
badania zmierzajgce do poprawy wtasciwos$ci uzytkowych cementu powinny, umozliwiajgc
symulacje jego zachowania sie w organizmie cztowieka, uwzglednia¢ przede wszystkim
wptyw obcigzen zmiennych oraz czasu na te wiasciwosci. Zjawisko niszczenia cementu
podczas ruchu cztowieka odbywa sie pod dziataniem cyklicznych zmian obcigzen
o duzych warto$ciach, a wiec mozna je z duzym prawdopodobieAstwem okresli¢ jako
zmeczenie w zakresie matej liczby cykli. Majac to na wzgledzie, w pracy dokonano oceny
zachowania sie cementu w sztucznym stawie biodrowym, stosujagc metode badan zmeczenia
niskocyklowego.

Przeprowadzono badania zmeczeniowe probek z cementéw o nazwach fabrycznych
CMW1 oraz Palacos R bez domieszki oraz domieszkowanych antybiotykami, a takze
ceramika. Zastosowano nastepujace rodzaje domieszek na 40,0 g sktadnika sproszkowanego
cementu:

- do cementu CMW1 - antybiotyki:

A - antybiotyk beta-laktamowy (1,2 g substancji w proszku i2 ml aqua redestilata),

Bl 1- cefalosporyna drugorzedowa (1 g substancji w proszku);
- do cementu Palacos R - antybiotyk:

C - cefalosporyna trzeciorzedowa (2 g substancji w proszku);
- do cementu Palacos R - ceramike:

D - proszek Al203 o frakcji 0,3 |im (2 g, co stanowi 4,8% mas.).
Badaniom poddano prébki suche, wykonane ze wszystkich materiatbw oraz dodatkowo
prébki z cementu Palacos R bez domieszki i z domieszkami, ktére wytrzymywano przez
okres 6 tygodni w soli fizjologicznej (0,9% roztworze NaCl).

Badania prowadzono na maszynie serwohydraulicznej MTS-810 przy sterowaniu
przemieszczeniem. Zmiane przemieszczenia  zamodelowano cyklem tréjkatnym
o czestotliwos$ci 0,25 Hz (rys. 5.7). Prébki o przekroju kotowym i $rednicy 8,5 mm (dtugosé
bazy pomiarowej L=60 mm), wykonane z cementu metodg wyttaczania, poddawano
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obcigzeniom rozciggajacym, zmieniajgcym sie w cyklu od zera do maksymalnej sity 1000 N
[9,12,13].

Rys. 5.7. Trojkatny cykl przemieszczeh w badaniach zmeczeniowych
Fig. 5.7. Triangle shaped cycle o fdisplacements infatigue tests

W czasie badan rejestrowano wykresy zaleznosci obcigzenia F probki od przemieszczenia
v sitownika wraz ze wzrostem liczby cykli N. Utrzymujac statg wartos¢ zakresu
przemieszczenia Av = 0,7 mm, obserwowano zmiane obcigzenia AF w zaleznos$ci od liczby
cykli.

Dla wszystkich prébek suchych z cementu bez domieszki oraz z dodatkiem
antybiotyku, a takze ceramiki, rejestrowane zalezno$ci zmiany obcigzenia F od
przemieszczenia v w cyklu miaty charakter petli histerezy (rys. 5.8). Przyktadowe wykresy
dla cementu CMW1 z dodatkiem antybiotyku B il po réznych liczbach cykli przedstawiono
narys. 5.9 [12,13].

Charakter wuzyskanych zaleznosci mozna tlumaczy¢ naturg lepkosprezystego
zachowania sie materiatu (rys.2.18). W literaturze [52] omawiane sg dwa podstawowe typy
odchylef rzeczywistych ciat od idealnych przypadkéw ciat sprezystych oraz lepkich.
W pierwszych odksztatcenia w ciele statym po przekroczeniu granicy sprezystosci moga nie
by¢ wprost proporcjonalne do naprezenia, lecz zaleze¢ od niego w bardziej ztozony sposoéb.
W drugich naprezenie moze zaleze¢ rdwnocze$nie i od odksztatcenia i od jego predkosci,
a takze od wyzszych pochodnych odksztatcenia po czasie [52].

Rys. 5.8. Przyktadowe petle histerezy po réznej liczbie cykli rejestrowane podczas badan
zmeczeniowych niskocyklowych prébek z cementu Palacos R z dodatkiem Al20 3(frakcja 0,3 fim)
Fig. 5.8. Exemplary hysteresis loops with increased cycle number recorded in the course o flow cycle
fatigue investigations o fthe Palacos R cement samples with Al20 3admixture (0,3 fimfraction)
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Rys. 5.9. Przyktadowe petle histerezy uzyskane w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych prébek
z cementu CMW!1 z dodatkiem antybiotyku Bl | (cefalosporyna drugorzedowa) dla:
1-N =38900 cykli, 2-N=41600 cykli [12,13]
Fig. 5.9. Exemplary hysteresis loop obtained in the course o flow cyclefatigue investigations
o fthe CMW1 cement samples with antibiotic Bl 1 admixture (Il generation cefalosporin)for:
1- N =38900 cycles, 2- N =41600 cycles [12,13]

Podczas prowadzonych badan zmeczeniowych zaobserwowano zjawisko relaksacji
naprezen, objawiajace sie okresowym zmniejszaniem sie sity AF wraz z liczba cykli N, przy

utrz ml)(/)waniu statej amplitudy przemieszczenia Av, co przedstawiono schematycznie na
rys. 5.10.

t
1000

500 -f

<ol

Mo
w

Av=0,65 mm

5000 10000 15000
N (cykle)

Rys. 5.10. Zalezno$¢ zmiany obcigzenia AF od liczby cykli N z nawrotami
po odcigzaniu iponownym obcigzaniu prébek z cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykiem Bl 1
(cefalosporyna Il-rzedowa) [12,13,15]
Fig. 5.10. Load AF relative to number o floading cycles N during the load and unloadperiods
o fthe samplesfrom CMW1 cement with antibiotic Bl 1 admixture (l1-generation cefalosporin)
[12, 13,15]
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Na przyktad, dla cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykiem B il liczba cykli
do zniszczenia wynosita Nf = 43500 przy stosowaniu 10 kilkugodzinnych przerw podczas
realizacji obcigzenia, w czasie ktérych wystepowat tzw. powrdt poodksztatceniowy. Po
ponownym obcigzeniu prébki po kilkugodzinnej przerwie i ustaleniu zadanej statej wartosci
zakresu przemieszczenia Av maksymalna sita w cyklu przyjmowata warto$¢ jak na poczatku
badan.

Powyzsze zjawisko mozna tlumaczy¢ tym, ze lepkosprezysto$¢, bedaca cechg
polimeréw, nie jest zwyklg suma wiasciwosci sprezystych Hooke’a i lepkich Newtona.
Zawiera ona jeszcze trzeci sktadnik, ktérym jest zjawisko nieelastycznosci. Polega ono na
tym, ze odwracalne odksztalcenie ma dwie skladowe: jedng - ,natychmiastowg”
przebiegajgca w czasie krotszym od czasu doswiadczenia i druga - opdzniong, ktéra na
powrét do stanu wyjsciowego wymaga czasu rzedu minut, godzin lub nawet diuzszego.
OdpowiedZz polimeru na dziatanie sity deformujacej (np. $cinajacej) silnie zalezy od
temperatury i zmienia sie od sprezystej, dla krétkich czaséw dziatania, do lepkiej dla czaséw
dtugich. Szybko$¢ ustalania deformacji zalezy od struktury polimeru i dynamiki ruchu
molekularnego [127].

Dla wszystkich probek z cementu Palacos R bez domieszki oraz z dodatkiem
antybiotyku, a takze ceramiki, kondycjonowanych w soli fizjologicznej rejestrowane
zaleznosci zmiany obcigzenia F od przemieszczenia v w cyklu miaty rowniez charakter petli
histerezy, podobnie jak w przypadku cementu suchego. Swiadczy to o tym, ze
wytrzymywanie cementu przez okres 6 tygodni w soli fizjologicznej nie spowodowato utraty
jego wilasciwosci lepkosprezystych. Ma to istotne znaczenie dla biofiinkcjonalnosci
sztucznego stawu, gdyz powrdét poodksztatceniowy, bedacy cecha lepkosprezystosci
materialu, pozwala, przy stosowaniu przerw w realizacji obcigzania, na ,regeneracje”
cementu w organizmie cztowieka, warunkujgca dostateczng trwato$¢ sztucznego stawu.

W badaniach niskocyklowych stwierdzono zmeczeniowy charakter przetomow
préobek. Czes$¢ probek ulegata peknieciu w sposéb losowy w najstabszym miejscu, nawet po
kilkuset cyklach. Zwiekszong sktonno$¢ do losowego pekania wykazywaty prébki
z cementu domieszkowanego antybiotykiem, a takze prébki z cementu domieszkowanego
proszkiem Al203, pomimo zZe trwato$¢ ich nie byta nizsza od trwato$ci uzyskanej dla probek
z cementu nie modyfikowanego (rys. 5.11 i Z.21, tablica Z.23).

Dla przebadanych probek wyniki trwato$ci Nf oraz mechanizmy pekania byty
zréznicowane. Przyktadowo, przy stosowaniu przerw w obcigzeniu cyklicznym w przypadku
cementu CMW1 z dodatkiem antybiotyku Bil, uzyskana maksymalna trwato$¢ wynosita
Nf = 43500 cykli i pekniecie miato charakter zmeczeniowy, podczas gdy dla innej prébki
z tego samego materiatu nastgpito pekniecie kruche w pierwszym cyklu obcigzenia. Czes¢
probek domieszkowanych antybiotykiem ulegata peknieciom, nawet rownoczesnie w dwdéch
miejscach. W przypadku cementu CMW1 z dodatkiem antybiotyku A maksymalna trwato$¢
wynosita Nf = 26570 cykli, przy czym probka rozsypata sie, co $wiadczy o rozwoju
mikropeknieé wewnatrz jej objetosci.

Interpretacja obserwowanych réznych mechanizméw pekania jest trudna.
W literaturze [169] rozbieznos$ci pomiedzy obliczonymi wytrzymato$ciami a uzyskanymi
w praktyce tlumaczy sie istniejagcymi w kazdym tworzywie ,mikroskazami”, czyli
nieciggto$ciami strukturalnymi, powodujacymi koncentracje przytozonych naprezen w ich
sasiedztwie. Najbardziej niebezpieczna ,mikroskaza” staje sie wowczas poczatkiem
rozchodzenia sie pekniecia i rozerwania prébki, zanim jeszcze naprezenie osiggnie warto$é
wynikajaca z sit spéjnosci wystepujacych w danym tworzywie. W zniszczeniu prébki moze
bra¢ udziat duza liczba ,mikroskaz” i woéwczas probka wykaze nizsze wiasciwosci
wytrzymatosciowe [31,169].



64

35000 -i-
my 30000

2 25000

\Y
o 20000

J*

CMW1 CMW1+A CMW1+B11 PalacosR PalacosR+C PalacosR+D

Rys. 5.11. Wyniki badan zmeczeniowych niskocyklowych prébek z domieszkowanych cementéw
chirurgicznych: Nf -$rednia liczba cykli do zniszczenia dla danej serii probek, A - antybiotyk beta-
laktamowy, B il —cefalosporyna drugorzedowa, C - cefalosporyna trzeciorzedowa, D - proszek
Al1203 ofrakcji 0,3 pm
Fig. 5.11. Results oflow cyclefatigue tests o fsurgical cement samples with admixtures: N f- mean
number o fcycles tofailurefor a giver series ofsamples: A - beta laktam antibiotic,

B 1l -11 generation cefalosporin, C - Illgeneration cefalosporin, D - Al20 3- powder 00,3 pm
fraction

Tymi nieciggtosciami strukturalnymi w cemencie chirurgicznym moga by¢ pory
powstajace na etapie jego przygotowania. Podczas mieszania cementu, ktéry skiada sie
z proszku i ptynu, mozna wprowadzi¢ znaczne iloSci powietrza. Pory tworzg sie réwniez
w procesie polimeryzacji na skutek odparowania wewnatrz masy pewnych iloSci monomeru.
Na obnizenie odpornosci na pekanie cementu domieszkowanego sproszkowanym
antybiotykiem, a takze proszkiem AIl203 moze mie¢ wpltyw zbyt mata homogenizacja
kompozycji. W efekcie probki z cementu modyfikowanego wykazaty wiekszg sktonno$¢ do
nagtych, losowych peknieé niz prébki z cementu bez domieszki.

Modyfikacja cementu antybiotykiem spowodowata wprawdzie nieznaczne obnizenie
modutu sprezystosci (rys. Z.2, Z.5), ale skupiska antybiotyku, ktéry nie ulega polimeryzacji,
moga rowniez oddziatywac jak koncentratory naprezen. W przypadku modyfikacji cementu
proszkiem AIl203 wpltyw na proces pekania majg czastki ceramiczne. Twarde czastki
wzmacniajace o module sprezysto$ci wyzszym niz modut sprezystosci osnowy powodujg
wzrost modutu sprezysto$ci kompozytu PMMA - Al203 w poréwnaniu do kompozytu na
osnowie PMMA bez Al203 (rys. 2.7, Z.10, Z.13, 5.1 i Z.15), a z drugiej strony, tworzac
skupiska na skutek nieréwnomiernego ich rozprowadzenia w osnowie, oddziatywa¢ moggjak
koncentratory naprezen. Ponadto, w prébach diugotrwatych, szczegdlnie przy wysokich
naprezeniach poczatkowych, w kompozytach nastepuje spadek adhezji pomiedzy czgstkami
zbrojacymi i osnowg [66]. Poniewaz do takich préb mozna zaliczy¢ badania zmeczeniowe
niskocyklowe, mechanizm zniszczenia, polegajacy na zniszczeniu kompozytu poprzez
rozdzielenie materiatu na granicy czastek i osnowy, moze byé przyczyna pekania badanych
cementow chirurgicznych z domieszkami.

W przypadku wszystkich materiatéw cze$¢ probek ulegata peknieciom po kilkuset lub
kilku tysigcach cykli obcigzenia pod wpltywem impulsu sity podczas wiaczania lub
wytgczania maszyny. Ten fakt, ze losowe pekniecia cementu zdarzajg sie czesto pod
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wpltywem nawet matego, ale dynamicznego obcigzenia jest potwierdzeniem niekorzystnych
jego wiasciwosci jako materiatu stosowanego w endoprotezoplastyce. W literaturze [32,49]
zwraca sie uwage na skionno$¢ do fragmentacji i wykruszania sie cementu podczas
uzytkowania sztucznego stawu biodrowego. Z tego powodu zaleca sie eliminowanie ostrych
krawedzi w konstrukcjach endoprotez.

5.3.4. Proéba matematycznego ujecia zjawisk Teologicznych w cemencie jako
komponencie sztucznego stawu biodrowego

Sposrod wielu cech cementu chirurgicznego, wptywajacych na trwato$¢ cementowej
endoprotezoplastyki, najbardziej istotne dla klinicznej weryfikacji protezy sa te cechy, ktére
uzaleznione sg wprost od oddziatywania cyklicznych obcigzern zaré6wno w krotkim, jak
i dtugim okresie czasu. W ciggu doby u typowego pacjenta ze sztucznym stawem biodrowym
wystepuja bowiem okresy aktywnos$ci ruchowej oraz okresy odpoczynku. Wiazg sie one
odpowiednio ze zmieniajgcymi sie charakterystykami obcigzenia stawu, a w nim cementu
jako jednego zjego komponentéw.

W warunkach obcigzenia zaréwno statycznego, jak i dynamicznego, zmieniajgcego sie
cyklicznie, w cemencie, ktéry jest materiatem lepkosprezystym, zachodzag zjawiska
reologiczne. Podstawowym z nich jest wzrost odksztatcen w warunkach petzania cementu.
Odksztatcenia kumulujace sie podczas okresu aktywno$ci pacjenta majg tendencje do
powrotu do stanu wyjsciowego podczas okresu odpoczynku [92]. Zjawisko to powtarza sie,
dopo6ki w cemencie nie wystgpig zmiany uniemozliwiajace funkcjonowanie implantu. Wyniki
badan w pracach [92,164] wskazujg na to, ze odksztatceniu cementu, spowodowanemu
petzaniem, towarzyszy osiadanie trzpienia endoproptezy, a generowanie naprezen
promieniowych i obwodowych w otaczajacej cement kosci korowej wywotuje remodeling
kosci. To z kolei moze spowodowacé wieksze petzanie cementu i osiadanie trzpienia protezy.
Dla praktyki klinicznej bardzo wazne jest oszacowanie warto$ci odksztatcenia cementu
i osiadania protezy w czasie eksploatacji. Catkowita bowiem wielko$¢ osiadania protezy
w cemencie po wielu latach jej uzytkowania ma wpltyw na trwato$¢ cementowej
endoprotezoplastyki.

Materiat lepkosprezysty, ktéry w warunkach obcigzenia cyklicznego, majac swobode
przemieszczen, pelza, przy ograniczonej swobodzie przemieszczen bedzie relaksowat.
Wykazana w niniejszej pracy (rozdziat 5.3.3) sktonno$¢ do cyklicznej relaksacji podczas
obcigzania cementu chirurgicznego oraz jego powrotu do stanu poczatkowego po
kilkugodzinnym odcigzaniu ma bardzo duze znaczenie dla biofunkcjonalno$ci sztucznego
stawu biodrowego. Te cechy cementu sprawiajg bowiem, ze u pacjenta po okresie aktywnosci
ruchowej, podczas ktorej cement sie zrelaksowal, w okresie odpoczynku nastepuje
»regeneracja” materiatu i cement moze by¢ ponownie obcigzany sitami o warto$ciach jak na
poczatku catego procesu.

Zjawiska relaksacji i pelzania w materiatach lepkosprezystych opisywane s3g
rownaniami konstytutywnymi, zwigzanymi z odpowiednimi modelami mechanicznymi. Za
pomocg analitycznych funkcji lepkosprezystosci, odpowiednio dobranych dla danych modeli,
mozna aproksymowaé wyniki badan eksperymentalnych. Pozwala to na przewidywanie
zmiany warto$ci naprezen oraz odksztatcen po réznych okresach czasu [31,52,65,66,127,169].
Jest to szczeg6lnie istotne w przypadku cementu chirurgicznego eksploatowanego
w sztucznym stawie biodrowym.

W pracy podjeto prébe matematycznego opisu zjawisk Teologicznych w cemencie
chirurgicznym, zaobserwowanych w czasie badan zmeczeniowych niskocyklowych.
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Obliczenia przeprowadzono, postugujac sie komputerowym programem matematycznym
»Mathcad 7 Professional”.

Do opisu zjawiska relaksacji wykorzystano model Wiecherta, przyjmujac w nim
liczbe elementéw n=\. Model Wiecherta uwzglednia efekt natychmiastowego powrotu
odksztatcenia sprezystego. Ogdélne réwnanie opisujagce model Wiecherta ma postac [66]:

n
a(t) =£0E,, + B0 YjE, exp(-t/Vj) (5.2)

Przy zatozeniu: n—1 réwnanie (5.2) przyjmuje postac:

aft) - £0E,, + EDEi exp(-t/vj) (5.3)

gdzie: So- odksztatcenie,
E,_, Ei - moduly sprezystosci podtuznej,
r - wspdtczynnik lepkosci,
t- czas,
t = tj/Ei.

Réwnaniu (5.3) odpowiada model mechaniczny przedstawiony na rysunku 5.12.

Rys. 5.12. Model Wiecherta dla liczby elementéw n=1
Fig. 5.12. Model ofWiechertfor number o felements n=1

Aby opisa¢ zjawisko cyklicznej relaksacji, we wzorze (5.3) wprowadzono odpowiednie
wielkosci zalezne od czasu. | tak, w miejsce Eo wprowadzono nastepujace réwnanie,
modelujace zastosowany w badaniach eksperymentalnych cykl odksztatcen:

£o(t) = ksa{1,55 + arcsin[sin(co(t+3))]} (5.4)

gdzie:
Ea = 0,005 —amplituda odksztatcenia;
dla diugosci probki L = 60 mm i utrzymywanej w badaniach amplitudy

przemieszczenia Av = 0,6 mm otrzymano: As = AL/L = 0,6 mm / 60 mm = 0,01,
zatem: sa= Ae/2 = 0,005;
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co =k/2 - czesto$¢ kotowa (I/s);
dla przyjetego w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cyklu o czestotliwos$ci
/=0,25 |/s czesto$¢ kotowa wynosi: co= 2nf=2n 0,25 I/s=n/2 I/s;

t- czas (s);

k = 0,65 - stata (wsp6tczynnik dopasowujacy wartoéci As do zatozonych w badaniach
eksperymentalnych).

Wykres zamodelowanego za pomocg réwnania (5.4) cyklu odksztatceh przedstawia rysunek
5.13. Wykres ten jest zgodny z wykresem cyklu przemieszczern (odksztatcer) stosowanym w
badaniach eksperymentalnych (rys. 5.7).

t(s)
Rys. 5.13. Model cyklu odksztatcern w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cementu

chirurgicznego wedtug réwnania (5.4)
Fig. 5.13. Model o fdeformation cecle atfatigue testsfor surgical cement according to equation (5.4)

W badaniach zmeczeniowych niskocyklowych cementu zmieniat sie wraz z liczbg
cykli modut sprezystosci Ej (na rys. 5.12 —modut Ei). Zatozono, ze zmiany te w zalezno$ci
od czasu t (a zarazem od liczby cykli) majg charakter liniowy i opisano je rownaniem:

Ei =Ej- CtE]j (5.5)
gdzie: C - wspotczynnik,
N-dynamiczny modut sprezystosci przy rozcigganiu,
t- czas.

Wspétczynnik C wyliczono na podstawie danych eksperymentalnych. Na podstawie
rejestrowanych podczas badan zmeczeniowych wykreséw zaleznosci sity F od
przemieszczenia Av (przyktadowe wykresy przedstawia rys. 5.8) oszacowano, ze po uptywie
liczby cykli N = 40000 nastapit $rednio spadek modutu Ej o 5%, co objawito sie zmiang kata
nachylenia petli histerezy. Liczbie cykli N = 40000 odpowiada czas t = 160000 s (czas
1 cyklu réwny byt 4 s). W zwigzku z tym mozna zapisac:

EjC = 0,05E j/160000 = 0,000000312 E j;
stad: C= 0,000000312 (I/s).

Przyjeto réwniez we wzorze (5.3), ze = Ej. Warto$¢ dynamicznego modutu
sprezystosci Ej cementu wyznaczono na podstawie wynikéw badan uzyskanych przy
wykorzystaniu aparatury PL-DMTA MKk Il firmy Polymer Laboratories. Wyznaczony modut
sprezystosci cementu chirurgicznego przy rozciaganiu dla czestotliwosci/= 0,25 /s wynosi
1700 MPa (rys. 5.14) [111]. Do obliczen przyjeto: £,, = Ej= 1700 MPa.
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Rys. 5.14. Wartosci modutéw sprezystosci kosci korowej, koscigabczastej, cementu CMW1
Ipolietylenowej panewki, zmierzone przy cyklicznym zginaniu, rozcigganiu
i Sciskaniu prébek w zakresie czestotliwos$ci 0,03-30 Hz [111]
Fig. 5.14. Values o felasticity modulusfor core bone, sponge bone, CMW1 cementand polietylene
acetabulum recorded at cycle bending, tension and compression tests
in thefrequency range 0f0,03-30 Hz [111]

W arto$¢ wspoétczynnika lepkos$ci i] cementu chirurgicznego potrzebng do obliczenia
naprezen wedtug réwnania (5.3) przyjeto w oparciu o dane literaturowe [141,169], wedtug
ktérych wspétczynnik lepkosci dla wiekszo$ci polimeréw waha sie w granicach
105 + 1010 MPa s. Poniewaz cement chirurgiczny jest ciatem statym, do obliczen przyjeto

warto$¢ wspoétczynnika lepkosci rébwng gérnej granicy podawanego zakresu warto$ci, a wiec
/=1010 MPas.
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Przy uwzglednieniu wszystkich powyzszych zatozeni przyjetych wartosci
parametrow réwnanie modelujgce zjawisko cyklicznej relaksacji przyjmuje nastepujaca

postac:

a(t) =A {e0(t) Ed+ e0(t) (Ed-C Edt) exp [-1(Ed-C Edt)/ rj]} (5.6)

gdzie: (t) - 0,65sa{1,55+ arcsin[sin(w(t+3))]},
Ea = 0,005,
Ed= 1700 MPa,
t]= 10 MPas,
C =0,000000312 I/s,

co=T7il2 1/s,
A = 0,511 (wspoétczynnik dopasowujgcy poczatkowe warto$ci a do wartosci

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

Uzyskane wykresy zaleznosci a =f(t) dla przedziatu czasu t = 0 —200000 s (/ = 200000 s
odpowiada liczbie cykli N = 50000) przedstawiono na rysunku 5.15. Na wykresach tych
uwidocznione jest zjawisko cyklicznej relaksacji badanego cementu chirurgicznego.

Wyniki obliczen a(t) wedtug réwnania (5.6) wskazuja, ze po czasie t = 200000 s,
odpowiadajacemu liczbhie cykli N = 50000, naprezenie Aa spada z wartosci 17,622 MPa do
wartoéci 16,813 MPa, czyli o Aa = 0,809 MPa, co odpowiada spadkowi sity o AF =47 N,
w przyblizeniu poré6wnywalnym z wynikami badan eksperymentalnych (rys. 5.9).

20
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Rys. 5.15. Wykresy cyklicznej relaksacji cementu chirurgicznego dla modelu Wiecherta wedtug
réwnania (5.6)
Fig. 5.15. Diagrams ofcyclic relaxation ofsurgical cementfor the Wiechert's model according to
equation (5.6)

Sprawdzono réwniez, jak zmienia sie modut relaksacji w zalezno$ci od czasu
w przypadku przyjetego modelu mechanicznego cementu chirurgicznego wedtug Wiecherta
(rys. 5.12). Ogo6lne ré6wnanie opisujagce modut relaksacji wedtug Wiecherta ma postaé:

E,() = + 'YIEi exp (-t/Vi) (5.7)

Przy zatozeniu: n=1réwnanie (5.7) przyjmuje postac:
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E,, (t) =Eao + El exp (-t/vi) (5.8)

gdzie: Ex, Ei - moduty sprezystosci podtuznej,
tj - wspotczynnik lepkosci,
t- czas,
v, = r//Ei.

Zaktadajac: Ei - Ej- C Edt oraz: E, - Ej, otrzymuje sie nastepujacg zalezno$¢ opisujaca
zmiane modutu cyklicznej relaksacji w czasie:

Ev(t) =Av{Ed + (Ed-C Edt)exp[- t (Ed-C Edt) /rj]} (5.9)

W réwnaniu (5.9) przyjeto nastepujace wielkosci:

Ed= 1700 MPa,

/I'= 1010 MPas,

C= 0,000000312 I/s,

A, = 0,5 (wspdtczynnik dopasowujacy poczatkowe wartosci E, do wartosci

E,=Ed= 1700 MPa).
Wyznaczony wedtug réwnania (5.9) wykres zmiany modutu cyklicznej relaksacji Ev (t)
w przedziale czasu t =0 —200000 s przedstawiono na rysunku 5.16.

Wyliczony modut cyklicznej relaksacji Ev dla czasu t = 200000 s (czyli dla liczby
cykli N = 50000) wynosi 1622 MPa. Po uptywie 50000 cykli nastgpit zatem spadek modutu
Euo 78 MPa, co stanowi 4,6 %. Warto$¢ ta jest zblizona do obserwowanej w badaniach
eksperymentalnych.

Czas t (s)

Rys. 5.16. Zmiana modutu cyklicznej relaksacji cementu chirurgicznego wedtug réwnania (5.9)
Fig. 5.16. Change o fcycle relaxation modulus ofsurgical cement according to equation (5.9)

Na podstawie uzyskanych wynikéw obliczeA mozna uznaé, ze przyjety model
matematyczny dostatecznie dobrze opisuje zjawisko cyklicznej relaksacji cementu
chirurgicznego, obserwowane w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych.

Z klinicznego punktu widzenia bardziej interesujagce od zmiany warto$ci naprezen
w czasie sg zmiany wartosci odksztatceri cementu chirurgicznego po réznych okresach czasu
eksploatacji w sztucznym stawie biodrowym. Z tego powodu, w oparciu o przyjete zatozenia
w modelu matematycznym, ktére pozwolity aproksymowaé wyniki badan eksperymentalnych
cyklicznej relaksacji cementu, podjeto prébe zbudowania modelu matematycznego
opisujacego cykliczne petzanie cementu.

71

Do opisu zjawiska petzania wykorzystano model standardowy [66]. Ogélne réwnanie

opisujace model standardowy ma postac:

e(t)=M/Ei+" {(oo/Ej)[L1l-exp (-t/vt)]} + (Totl/ij (5.10)
=1

Przy zatozeniu: «=1 réwnanie (5.10) przyjmuje postac:

e(t) =o0/Ei+ (aO/Ei)[1l-exp (-t/vi)d + (Ot/ri (5.11)

gdzie: a0- naprezenie,

Ei, E i- moduty sprezystosci podtuznej,
11- wspoétczynnik lepkosci,

f-czas,

bl =tj/ Ej.

Réwnaniu (5.11) odpowiada model mechaniczny przedstawiony na rysunku 5.17.

Rys. 5.17. Model standardowy dla liczby elementéw n=1
Fig. 5.17. Standard modelfor number ofelements n=1

Aby zbudowaé¢ model matematyczny zjawiska cyklicznego petzania, we wzorze (5.11)
wprowadzono odpowiednie wielkosci naprezen i modutu zalezne od czasu. Przyjeto, ze
utrzymywana jest stata amplituda naprezenia, réwna poczatkowej amplitudzie naprezenia
w badaniach eksperymentalnych. W miejsce a0 wprowadzono wiec nastepujace réwnanie,
modelujgce cykl naprezen:

(O (t) =B aa{1,55 + arcsin [ sin (co (t+3))] } (5.12)

gdzie:

(a = 8,8 MPa - amplituda naprezenia;
dla prébki o $rednicy d = 85 mm i przyjetej maksymalnej sile F = 1000 N
(Fmin = 0), naprezenie z)er= 17,6 MPa, a wiec aa=Aa!2 = 8,8 MPa);

co = n/2 I/s; warto$¢ te przyjeto jak w badaniach zmeczeniowych niskocyklowych
(w przypadku cyklicznej relaksacji);

t- czas (s);

B = 0,65 - stata (wspotczynnik dopasowujacy wartosci Aa do zatozonych jako state
warto$ci Aa = 17,6 MPa).
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Wykres zamodelowanego za pomocag réwnania (5.12) cyklu naprezen przedstawia
rysunek 5.18.

t(s)
Rys. 5.18. Model cyklu naprezen w badaniach zmeczeniowych cementu chirurgicznego wedtug

réwnania (5.12)
Fig. 5.18. Model ofstress cycle atfatigue testsfor surgical cement according to equation (5.12)

Dla przyjetego modelu standardowego zatozono, ze modut sprezystosci E, (rys. 5.17) jest
zalezny od czasu zgodnie z ro6wnaniem (5.5), podobnie jak w przypadku cyklicznej relaksacji
(E/ = Ed-C E di). Przyjeto rowniez we wzorze (5.11), ze Er= Ed= 1700 MPa (dynamiczny
modut sprezysto$ci przy rozcigganiu, wyznaczony metodg DMTA dla czestotliwosci
/= 0,25 Hz - rys. 5.14). Po uwzglednieniu wszystkich przyjetych zatozen i wartoSci
parametrow réwnanie modelujagce zjawisko cyklicznego petzania cementu chirurgicznego
przyjmuje nastepujgca postac:

e () = 00(t)/Ed+ [ero (t) /(Ed- C Edt)J {1-exp [-1 (Ed- CEdt)/ rjJ} + 00 () t/ j (5.13)

gdzie: oo (t) = 0,65 aa /1,55 + arcsin [sin (co (t + ?>))]},
(Ta= 8,8 MPa,
Ed= 1700 MPa,
rji= 1010 MPa s,
C=0,000000312 /s,
co=nl2 Ifs.

Uzyskane wedtug réwnania (5.13) wykresy zaleznosci e = f(t) dla przedziatu czasu
t =0-200000 s (liczba cykli N = 50000) przedstawiono na rysunku 5.19. Wykresy te obrazuja
zjawisko cyklicznego petzania cementu chirurgicznego.

0,015

-0,005 + ; h ;
1 10 100 1000 10000 100000 1000000
Czas t (s)

Rys. 5.19. Wykresy cyklicznego petzania cementu chirurgicznego dla modelu standardowego wedtug
réwnania (5.13)
Fig. 5.19. Diagrams ofcycle creep ofsurgical cementfor standard model according
to equation (5.13)
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Wedtug réwnania (5.13) po liczbie cykli obcigzen N — 50000, to jest po czasie
t = 200000 sekund, nastepuje przyrost odksztatcenia Ae = 0,001, co dla dtugosci poczatkowej
prébki L = 60 mm daje przyrost odksztatcenia bezwzglednego AL = 0,06 mm. Poniewaz
1 godzina réwna jest 3600 sekund, dla wywotania takiego odksztatcenia obcigzenie cykliczne
musiatoby oddziatywaé na cement bez przerwy przez okres 5,5 godziny. W literaturze [92]
przyjmuje sie, ze 1 dzieri aktywnoS$ci ruchowej pacjenta ze sztucznym stawem wynosi okoto
4 godzin. Zatem, w tym czasie odksztatlcenie cementu na skutek petzania moze wzrosngé
okoto 0,1 % (As = 0,001). Taka warto$¢ przyrostu odksztatcenia moze by¢ ,zniwelowana”
dzieki wtasciwosSciom lepkosprezystym cementu podczas okresu odpoczynku pacjenta
w ciggu tej samej doby.

Opracowane modele matematyczne zjawisk Teologicznych w cemencie dobrze opisuja
wyniki badan zmeczeniowych w przedziale czasu t do 400000 sekund. Dla wiekszych
wartoéci czasu nie moga by¢ stosowane ze wzgledu na zatozong liniowga zalezno$¢ modutu
sprezysto$ci Ed od czasu (Ed- C Edt). W przypadku duzych warto$ci t zalezno$¢ ta traci sens
fizyczny. Warto$¢ czasu t = 400000 s odpowiada liczbie cykli N = 105, a wiec zakresowi
badan zmeczeniowych niskocyklowych. Obszar niskocyklowego zmeczenia charakteryzuje
sie tym, ze pekanie materiatu zachodzi przy duzych naprezeniach i odksztatceniach. W tym
tez obszarze wystepujg badane w niniejszej pracy zjawiska cyklicznej relaksacji i petzania.

Aby uzyskaé informacje o reologicznym zachowaniu sie cementu chirurgicznego przy
réznych naprezeniach, zbudowano krzywe izochronowe. W tym celu wykonano obliczenia
odksztatcen wedtug réwnania (5.13), modelujgcego zjawisko cyklicznego petzania cementu.
Obliczenia przeprowadzono dla kilku pozioméw naprezeA, np.: oa = 8,8 MPa, 10 MPa,
12 MPa i 15 MPa; poniewaz am,, = 0, wiec 2 aa = <w- Prowadzac pewng ilo$¢ prostych
pionowych dla wybranych czaséw, np.: t\ = 10000 s, t2 — 200000 s, f2 = 400000 s,
wyznaczono odpowiednie wartosci e. Uzyskane dane przedstawiono w ukfadzie
wspoétrzednych amex - £, konstruujac krzywe izochronowe dla trzech przyjetych czaséw t
i roznych naprezen, np.: omaxi — 17,6 MPa, amex2 = 20 MPa, ane3 = 24 MPa i omex4~ 30 MPa.
Najwyzsza zastosowana do obliczen warto$¢ naprezenia (30 MPa) jest poréwnywalna
z wytrzymato$cig cementu chirurgicznego na rozcigganie (tabl. Z.21). Krzywe izochronowe
wyznaczone na podstawie krzywych petzania cementu przedstawiono na rys.5.20.

Otrzymane krzywe izochronowe zalezg zardwno od czasu, jak i od poziomu naprezen
[56]. Krzywoliniowy charakter przebiegu uzyskanych zalezno$ci izochronowych $wiadczy
0 tym, ze przy duzych odksztatceniach, wywotanych wysokimi naprezeniami <mal , cement
chirurgiczny wykazuje cechy materiatu nieliniowo lepkosprezystego.

Aproksymowanie uzyskanych w pracy wynikéw badafA na catkowity czas
uzytkowania cementu w organizmie cztowieka jest trudny. Cement chirurgiczny
eksploatowany jest w sztucznym stawie biodrowym przez wiele lat w warunkach losowych
przebiegéw naprezen i odksztatlcen. Modelowanie obcigzen cementu w sztucznym stawie
biodrowym przy zastosowaniu metody badan zmeczeniowych niskocyklowych uwzglednia
tylko oddziatywanie naprezen o najwyzszych warto$ciach. Zatem, stosowane dla modeli
kryteria trwato$ci, granicznych warto$ci odksztatcen, czy naprezen sa bardziej ostre, niz
mogtyby by¢ stosowane dla rzeczywistych obiektdw. Poza tym sposob uzytkowania
1 w zwigzku z tym obcigzania sztucznego stawu, a w tym cementu jako jednego
z komponentéw, jest indywidualng cechag pacjenta - jego aktywnosci ruchowej oraz
czynnikoéw fizjologicznych.



74

Odksztatcenie E

Rys. 5.20. Krzywe izochronowe wyznaczone napodstawie krzywych cyklicznego petzania
cementu chirurgicznego
Fig. 5.20. Isochronous curves determined on the ground o fthe cycle creep diagrams
ofsurgical cement

5.3.5. Badania skurczu itemperatury polimeryzacji cementéw chirurgicznych

Na skutek roznicy gesto$ci monomeru i polimeru polimeryzacja monomeru zachodzi
z kontrakcjag objetosci, wywotujacg skurcz polimeryzacyjny materiatu. W procesie
polimeryzacji nie w catosci monomer ulega polimeryzacji. Na skutek wprowadzenia w trakcie
recznego mieszania i urabiania cementu znacznych ilo$ci powietrza, a takze odparowania
w miare uptywu czasu pewnych iloSci monomeru, spolimeryzowany, utwardzony cement
kostny wykazuje porowato$¢ rzedu 1-10% [77,175]. Istniejagce w cemencie pory, dziatajac jak
koncentratory naprezehA [28], powodujg obnizenie jego w#asciwosci 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. Ilo§¢ wydzielanego ciepta
zalezy od stezenia monomeru w masie cementu kostnego, natomiast szybko$¢ wydzielania
ciepta zalezy od uktadu inicjujgco - inhibitujacego i temperatury masy [175]. Z medycznego
punktu widzenia wysoka temperatura polimeryzacji cementu, znacznie przekraczajgca
temperature koagulacji biatka, jest niekorzystna, gdyz moze prowadzi¢ do martwicy
tkanek [77].

W celu okreslenia wptywu domieszki do cementu chirurgicznego na jego proces
polimeryzacji przeprowadzono badania skurczu i temperatury polimeryzacji cementu.
Materiat do badan stanowit cement kostny o nazwie fabrycznej Palacos R bez domieszki oraz
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z dodatkiem proszku Al203 w ilosci 6 g na 40,0 g sktadnika sproszkowanego cementu, co
stanowi 13% mas. Zastosowano dwa rodzaje proszku AI203: 1) o granulacji 10-20 firn,
2) o frakcji 0,3 fim.

Do badan wykorzystano urzadzenie do analizy krzepniecia i swobodnego skurczu
liniowego odlewéw kompozytowych, zaprojektowane i wykonane w Katedrze Technologii
Stop6w Metali i Kompozytéw Politechniki Slaskiej [128]. Stanowisko badawcze, oznaczone
symbolem SL-PG1l, skilada sie z plyty podstawowej z zamocowanymi czujnikami
tensometrycznymi, metalowej formy probnej o regulowanej temperaturze poczatkowej,
wielofunkcyjnego zestawu pomiarowego ME 8520 i komputerowego zestawu do rejestracji,
analizy i wizualizacji uzyskanych wynikéw i zaleznosci. Temperature twardniejacego
cementu mierzono za pomoca termoelementu NiCr-NiAl w centrum termicznym probki.
Badaniom poddano probki o $rednicy 20 mm. W czasie badan okreslano punkty
charakterystyczne na krzywej stygniecia T =f(t) i krzywej skurczu liniowego S =f(t).

Badania realizowano, wprowadzajagc cement chirurgiczny w postaci pétptynnej do
metalowej formy o temperaturze poczatkowej 19°C (292,15 K) oraz podwyzszonej do 37°C
(310,15 K). Wybdr tych dwdéch wariantdw badan uzasadniony byt faktem, ze podczas
implantacji cement styka sie bezposrednio z jednej strony z metalowg endoprotezg
o temperaturze pokojowej, a wiec ok. 19°C (292,15 K), a z drugiej strony z zywga koscig
o temperaturze organizmu cztowieka, czyli ok. 37°C (310,15 K). Badania, ktére miaty
charakter wstepny, przeprowadzono dla tych dwoéch warunkéw brzegowych oddzielnie.
Pomiar skurczu liniowego materiatldw rejestrowano przez okres czasu 6 do 9 godzin.

Wykresy zmiany temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu
Palacos R bez domieszki oraz z dodatkiem AI203 przedstawiono na rysunkach Z.22 - Z.29.
Odczytane z wykreséw wartosci maksymalnej temperatury polimeryzacji oraz wartosci
skurczu liniowego koricowego w prébach dtugotrwatych cementu Palacos R bez domieszki
oraz z dodatkiem 6 g (13% mas.) Al1203 przedstawiono na rys. 5.21 aib oraz 5.22 aib [5].
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Rys. 5.2la. Maksymalna temperatura polimeryzacji cementu Palacos R z domieszkg A1203
w metalowejformie o temperaturze poczatkowej 19 °C (292,15 K) [5]
Fig. 5.2la. Maximum polymerization temperature o fPalacos R cement with Al20 3admixtures
in a metal mould at the initial temperature o f19 °C (292,15 K) [5]
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PalacosR PalacosR+D1 PalacosR+E2

Rys. 5.21b. Maksymalna temperatura polimeryzacji cementu Palacos R z domieszkg Al203
w metalowejformie o temperaturze poczgtkowej 37 C (310,15 K) [5]
Fig. 5.21b. Maximum polymerization temperature o fPalacos R cement with Al120 3admixtures
in a metal mould at the initial temperature 0f37°C (310,15 K) [5]

PalacosR PalacosR+D1 PalacosR+E2

Rys. 5.22a. KoAcowy liniowy skurcz cementu Palacos R z domieszkg Al20 3po 6-8 godzinach
w metalowejformie o temperaturze poczgtkowej 19 °C (292,15 K) [5]
Fig. 5.22a. Final linear shrinkage o fPalacos R cement with A120 3 admixtures after being kept
in the metal mouldfor 6-9 hours at the initial temperature o f19 °C (292,15 K) [5]

Rys. 5.22b. Konficowy liniowy skurcz cementu Palacos R z domieszkg Al20 3po 6-8 godzinach
w metalowejformie o temperaturze poczatkowej 37 °C (310,15 K) [5]
Fig. 5.22b. Final linear shrinkage o fPalacos R cement with Al120 3 admixtures after being kept
in the metal mouldfor 6-9 hours at the initial temperature 0f37°C (310,15 K) [5]

11

Na podstawie przeprowadzonych badahA stwierdzono, ze domieszka ceramiki do
cementu chirurgicznego na bazie PMMA powoduje zmniejszenie skurczu liniowego prébek.
W formie o temperaturze poczatkowej 37°C (310,15 K) domieszka proszku AI203 do
cementu wptyneta nieznacznie na obnizenie maksymalnej temperatury polimeryzacji -
okoto 3,6% niezaleznie od wielkoS$ci ziarna (rys.5.21b) [5].

Podwyzszenie temperatury poczatkowej formy do 37°C (310,15 K) wplyneto
w sposéb korzystny na warto$¢ skurczu liniowego cementu Palacos R, ktéra zaréwno
w przypadku cementu bez domieszki, jak iz dodatkiem Al203zmniejszyta sie w granicach od
kilku do okoto 20% (rys.5.22b) [5].

W realizowanej pracy cement polimeryzowat w zamknietej formie metalowej. Jesli
temperatura poczgtkowa formy byta podwyzszona do 37°C (310,15 K), proces polimeryzacji
inicjowany byt ze wszystkich stron, powodujac powstawanie pustek w wiekszosci w uktadzie
wlewowym. Tym mozna wyttumaczy¢ mniejszy skurcz liniowy prébek cementu w formie
podgrzanej w poréwnaniu do skurczu prébek cementu wprowadzanego do zimnej formy
(rys. 5.22). Domieszka za$ proszku AlI203 spowodowata zmniejszenie procentowej zawartosci
monomeru w catej masie cementu, a takze wypetnienie tej masy czastkami ceramicznymi,
hamujacymi kurczenie sie masy cementu. Wspdétczynnik liniowej rozszerzalnos$ci cieplnej dla
Al1203 w temperaturze 293-770 K wynosi bowiem a = 7,4 - 7,6 x 10 K1 [112] i jest
generalnie mniejszy niz dla polimeréw, dla ktérych, jak podaje literatura [141], waha sie
w granicach 4 - 550 x 10'6 K’1, przy czym dla PMMA wspotczynnik rozszerzalnosci cieplnej
wynosi: a= 60 x 106 K'1[132].

Badania wykazaty istotny wptyw temperatury poczatkowej formy na maksymalng
temperature polimeryzacji cementu. Proces polimeryzacji cementu Palacos R w formie
o temperaturze poczatkowej 19°C (292,15 K) przebiegat, osiggajac temperature maksymalng
39,6°C (312,75 K), podczas gdy w formie o temperaturze poczatkowej 37°C (310,15 K)
osiggat maksymalng temperature réwng 109,2°C (382,35 K). Wzrost temperatury
poczatkowej formy z 19°C (292,15 K) do 37°C (310,15 K) spowodowat wiec wzrost i tak
wysokiej temperatury polimeryzacji o 175,7%.

Waznym czynnikiem w procesie wymiany ciepta jest wielko$¢ dodawanych czastek.
Przy tym samym udziale masowym domieszki ilos¢ dodawanych czastek moze by¢ rézna
w zaleznosci od ich wymiaru. Wielko$¢ sumarycznej powierzchni czastek ma wplyw na
odprowadzanie ciepta na granicy czastka - osnowa, co moze objawia¢ sie oddziatywaniem na
maksymalng temperature polimeryzacji modyfikowanego cementu. W badaniach
przeprowadzonych w pracy nie zaobserwowano jednak wptywu wielkosci czastek Al203 na
maksymalng temperature polimeryzacji (rys. 5.21) z powodu taczenia sie matych czastek
(0,3 Jam) w agregaty.

W celu doboru rodzaju i udziatlu masowego czastek, ktére powodowatyby obnizenie
maksymalnej temperatury polimeryzacji modyfikowanego cementu, nalezy przeprowadzi¢
dodatkowo analize wymiany ciepta pomiedzy dodawanymi czastkami zbrojacymi a osnowga
w materiale kompozytowym, jakim jest modyfikowany cement.

Na podstawie dotychczas przeprowadzonych badain mozna uznaé, ze na warto$é
skurczu i temperatury polimeryzacji modyfikowanego cementu chirurgicznego majg wptyw
nastepujace czynniki:

- temperatura formy, do ktérej wprowadzany jest cement,
- rodzaj materiatu domieszki,
- udziat masowy domieszki [5,98].



78

5.3.,5.1. Ocena wptywu domieszki ceramiki na temperature polimeryzacji cementu

Analizy rozktadu temperatury w polimeryzujagcym cemencie chirurgicznym dokonano,
przyjmujac zatozenie upraszczajgce, w ktéorym prébke cementu w formie potraktowano jak
ptyte o okre$lonej grubosci.

Pole temperatur w ptycie o grubosci 2b wyznaczono przy zatozeniu warunkéw
brzegowych pierwszego rodzaju [125,143] w postaci funkcji zmian temperatury w czasie:

T(x =xb) =f(t) (5.14)
Zatozono warunek poczatkowy w formie:
T(t=0)=F(x) (5.15)

Réwnanie przewodnictwa cieplnego zapisano dla przypadku oddziatywania objetoSciowego
Zrédta ciepta:

dT/dt=a V2T +qv/(cp) (5.16)
gdzie:
a - wspotczynnik dyfuzyjnosci cieplnej,
p - gestosé,
T- temperatura,
t- czas,

gvjest w tym wypadku wydajnosciag Zrédta ciepta odniesiong do jednostki objetosci:

qQv=qp (5.17)

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

Na tej podstawie otrzymuje sie:

dT/dt =aV2T+ql/c (5.18)

Mozna nastepnie zapisac:

q/c=D(t), (5.19)
a wiec:

dT/dt =aVv2T+ D(t) (5.20)
Poszukuje sie rozwigzania rownania (5.20) w postaci:

T=1f(@) +u(xt) (5.21)

Pochodna po czasie w réwnaniu (5.18) dana bedzie za pomoca wzoru:
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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 (t)

Poszukiwana funkcja u powinna spetnia¢ warunki:

f u{x =+b)=Q
{<(r=0)=11(x)-£(0)

(5.22)

(5.23)

(5.24)

(5'25)

Przyjeto, ze rozwigzanie rownania (5.24) mozna przedstawi¢ w postaci szeregu [102,143]:

u=Y.A, (0 cosdi (x/b),
A

gdzie: di=[(2i-1)/2] n (i=1,2,..)

Zatozono nastepnie, ze temperatura powierzchni zewnetrznej jest stata.

woéwczas:

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

gdzie Tpjest temperaturg powierzchni.

Réwnanie przewodnictwa cieplnego mozna w takim przypadku zapisaé jako:

du/dt =ad2u/dt2 + D (t)
Przedstawiajgc D(t) w formie szeregu, uzyskuje sie:

D(t) = cosd, (x/b)
=]

W spotczynniki B, mozna zapisa¢jako:

Bi = [ki]d (t) cos6i (x/b) dx] /[bjcos 2S, (x/b) dx]
b b

Po wykonaniu catkowania wylicza sig:

(5.26)

Otrzymuje sig

(5.27)

(5.28)

(5.29)

(5.30)
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B,=[2(-1)+HD()] /6, (5.31)

Podstawiajac réwnanie (5.29) oraz (5.26) do réwnania (5.28), otrzymuje sie:

NA L (t) cosS, (x/b) =-alb2 A Al (t) S2coso6t (x/b) + B, cos6, (x/b) (5.32)

Réwnanie to bedzie spetnione wéwczas, gdy:

A, (t) + (a/bd 6,2A,(t) =B, (5.33)
Rozwigzaniem rownania (5.33) jest zalezno$¢:

/
Aj(t) = C,exp(- di at/bd + exp(- S,2at/bd jexp (62at/b? Bidt (5.34)
0

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

F(x)—(0) = Jc, cosd, (x/b) (5.35)

Biorgc pod uwage zalezno$¢ (5.27), otrzymuje sie:
F(x) —Tp — £ ¢, cosdi (xJb) (5.36)

Dla tak zapisanego szeregu wspoétczynniki C/ wyznacza sie z zaleznosci:

b b
Ci={ J [F(x)- Td cosoi (x/b)dx} / { J cos26, (x/b)dx} (5.37)
-b -b

Przyjmujac nastgepnie, ze temperatura poczatkowa jest stata na przekroju ptyty: F(x)=TO,
otrzymuje sie po scatkowaniu:

Ci=1[2(-1),* (To- Tp]1/6i (5.38)
W stawiajgc rownanie (5.38) oraz (5.31) do réwnania (5.34), uzyskuje sie:
Ai(t) = exp(- S2at/b [2(-1)'+I(TO- Tpl/d, +
|
+{[2(-1)‘H]/6i}exp(- S2at/b) « j exp(82at/b)D (t)dt (5.39)

]

Kolejnym etapem jest wprowadzenie do rownania (5.39) wartosci D(t).
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Przyjmujac nastepujaca posta¢ D(t):
D(t) = Kgexp(-<pt), (5-40)

gdzie: Kg, 9- wspdbiczynniki,
otrzymuje sie:

Ai(t) = exp(- 62at/bd [2(-1)I+I(TO- Tpl/oi +
+{[2(-1),+] /8i}exp(- 6 2at/b) [K "6 2a/b2-<p)] [exp(62at/b2- <pt)-I] (5.41)

Na tej podstawie:

n

u= " Ai(t) cosoi (x/b) oraz
A
T- Tp+ y*A, (t) coséi (x/b) (5.42)
=]

W celu zamodelowania rozktadu temperatury wzdtuz grubosci prébki, w czasie
procesu polimeryzacji cementu, przyjeto réwnanie przewodnictwa cieplnego w postaci
rownania (5.18):

dT/dt=flvV2T + q /c,

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

g - wydajno$¢ zrédta ciepta odniesiona do jednostki masy, zmienna w czasie,

c - ciepto wiasciwe,

T - temperatura,

t - czas.

Wyznaczono zmienng w czasie wydajno$¢ Zrodia ciepta. W tym celu przyjeto, ze
ciepto polimeryzacji MMA do PMMA wynosi 60 kJ/mol. Poniewaz liczbha masowa PMMA
wynosi 100 g (5 czastek wegla po 12 g, 2 czastki tlenu po 19, 8 czastek wodoru po 1), wiec
ciepto polimeryzacjijest rdwne:

g =60 kJ/mol «(1 mol/100 g) = 0,6 kJ/g = 600 kJ/kg.

Zatozono, ze ciepto polimeryzacji qjest emitowane w wiekszosci w pierwszej czesci
okresu polimeryzacji, w ktorej 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.

Przyjeto, ze q/c mozna przedstawi¢ w postaci zaleznoSci:

alc =D(t) = Kaexp(-¢et) (5.43)
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gdzie:

Kg (K/min) - wspétczynnik,

>(/min) - wspotczynnik,

t (min) - czas.
W spétczynniki Kq i (p dobrano na podstawie wynikéw eksperymentalnych, przyjmujac czas
catkowitej polimeryzacji réwny tp ~ 25 minut (90000 s).

Catkujac réwnanie (5.43) po wspdtrzednej t, otrzymano:

P
IX, exp(-<pt)dt = - (K</<p) [exp(-cptp - 1] (5.44)
0
Zatem:
qlc = (KI(G>) [1 - exp(-<ptp] (5.45)

Przyjmujac wartosci:

tp = 25 min (90000 s),

<$=0,11 I/min (0,183 x 102 I/s),
g = 600 kJ/kg,

¢ = 2,2 kd/(kg K),

oszacowano warto$¢ Kq:
Kg~ q 9/ ¢ = 30 K/min. (0,5 K/s)

Nastepnie przeprowadzono obliczenia zmiany temperatury polimeryzacji cementu w czasie
wzdtuz grubosci prébki, przyjmujac warto$¢ wspétczynnika przewodnictwa temperaturowego
a ~ 1x 105 m2min (0,16 x 106 mz2/s). Zakres warto$ci wspétczynnika a podawany
w literaturze [132,141] dla polimeréw wynosi od 0,1 x 103 m2h (0,03 x 106 m2/s) do
15 x 103 m2h (0,4 x 10% m2/s). Wyniki obliczen przedstawiono odpowiednio na
rysunku 5.23.

Dodatek proszku AIl203 do cementu na osnowie PMMA wplywa na zmianeg
wspdtczynnika Kq poprzez zmiane ciepta wtasciwego c dla powstatej mieszaniny sktadnikéw,

zmiane ciepta polimeryzacji q, gestoéci p (na podstawie wzoru: g = qv/p) oraz na zmiane
wspotczynnika przewodnictwa temperaturowego a utworzonego kompozytu. Stwierdzono, ze
domieszka A1203 do cementu w iloSci 5% udziatu objetoSciowego w gtdwnej mierze wptynie
na zmiange maksymalnej temperatury polimeryzacji poprzez wzrost wspoétczynnika a dla
kompozytu PMMA - AI203. Wspétczynnik przewodnictwa temperaturowego bowiem dla
Al203 jest okoto 100-krotnie wyzszy niz dla PMMA iwynosi 32,4 x 103 m2h (9 x 10'6 m2/s)
[112,141]. Przy zatozeniu ze wspétczynnik a dla kompozytu bedzie 2-krotnie wiekszy niz dla
PMMA, a wiec bedzie rowny 2 x 105 m2min (0,3 x 106 mz2/s), obliczona maksymalna
temperatura uktadu polimeryzujagcego bedzie nizsza okoto 30%, co przedstawiono na
rys. 5.24 1 5.25.
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Wzgledna grubos$¢ prébki x/b

Rys. 5.23. Rozktady temperatury wfunkcji wzglednej grubos$ciprébkipo réznych czasach
Fig. 5.23. Temperature distributions infunction ofthickness ratio ofthe samplefor various times

PN

Czas t (min)

Rys. 5.24. Zmiana maksymalnej temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu chirurgicznego bez
domieszki (1) oraz z domieszkg Al20 3 (2) w modeluformy o temperaturze 19°C (292,15 K)
Fig. 5.24. Change ofmaximal polymerization temperature in course oftimefor surgical cement
without admixtures (1) and with Al120 3admixtures (2) into a mould model at the temperature 19°C
(292,15 K)
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Czas t (min)

Rys. 5.25. Zmiana maksymalnej temperatury polimeryzacji w czasie dla cementu chirurgicznego bez
domieszki (1) oraz z domieszkg Al20 3(2) w modeluformy o temperaturze 37°C (310,15 K)
Fig 5.25. Change ofmaximal polymerization temperature in course o ftimefor surgical cement
without admixtures (1) and with AI20 3admixtures (2) into a mould model at the temperature 37°C
(310,15 K)

5.3.6. Badania strukturalne zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych

Prognozowanie zachowania sie¢ cementu chirurgicznego z dodatkiem domieszek
w postaci antybiotyku czy ceramiki wymaga poznania mechanizméw pekania
uwarunkowanych jego mikrostrukturg. W pracy zastosowano metode mikroskopii
skaningowej i mikroanalizy rentgenowskiej do identyfikacji elementéw struktury
zmodyfikowanych cementédw chirurgicznych. Zastosowanie pierwszej metody pozwolito na
ocene struktury mikroobszar6w powierzchni przetomoéw prébek cementu domieszkowanego
antybiotykiem oraz Al203 w odniesieniu do prébek z tego cementu bez domieszki, za$ drugiej
metody na analize sktadu chemicznego badanych mikroobszaréw [6,7,10,98,149].

Préobki do badan spektroskopowych wycieto z przetoméw prébek cementu po
badaniach mechanicznych. W pierwszym etapie badan przygotowano prébki z przetoméw po
statycznej prébie zginania - w przypadku cementu CMW1 oraz Palacos R z Gentamycyng
z domieszkg AIl203 oraz bez domieszki, a takze po statycznej prdbie rozciggania -
w przypadku cementu Simplex P z domieszka A120 3 oraz bez domieszki. Probki przemywano
w wodzie destylowanej i alkoholu etylowym, a nastepnie po osuszeniu pokrywano warstewka
ztota w napylarce prézniowej JEE 4C firmy JEOL (Japonia). Badania wykonano przy uzyciu
mikroskopu skaningowego JSM 35 firmy JEOL z analizatorem dyspersji energii LINK
(WIk. Brytania) przy standardowych warunkach pragdowo-napieciowych energetycznego
wzbudzania mikroobszaré6w warstwy powierzchniowej prébek. Charakterystyczne wyniki
z badan sktadu chemicznego oraz struktury powierzchni przetoméw cementu przedstawiono
w pracach [10,98,149].

W drugim etapie realizowano badania strukturalne cementu Palacos R bez domieszki
oraz domieszkowanego antybiotykiem (cefalosporyna trzeciorzedowa), a takze
domieszkowanego drobnoziarnistym proszkiem AIl203 o frakcji 0,3 |im. llo$¢ domieszki
w obu przypadkach wynosita 2 g na 40,0 g komponentu proszkowego cementu, co stanowi
4,8% mas. Badania te przeprowadzono na mikroskopie skaningowym Hitachi S-4200 ze
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spektrometrem dyspersji energii Voyager. Probki przed badaniami napylano cienkg warstwga
wegla.

Badaniom poddano przetomy prébek po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych.
Cze$¢ probek przed badaniami zmeczeniowymi wytrzymywano przez okres 6 tygodni w soli
fizjologicznej. Na przetomach tych prébek widoczne byly obrzeza szerokosci okoto 1 mm
0 zmienionym kolorze, co $wiadczy o penetracji soli w gtgb prébki. Z tego powodu analizie
strukturalnej poddano obszary Srodkowe przetoméw prébek oraz obszary na brzegach prébek.

Obrazy wybranych powierzchni przetoméw przedstawiono na rysunkach 5.26a -
5.28a oraz Z.30a - Z.38a. Na rysunkach 5.26b - 5.28b oraz Z.30b - Z.38b przedstawiono
widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastk6w w mikroobszarach przedstawionych na

rys. 5.26a - 5.28a oraz Z.30a - Z.38a.

Rys. 5.26a. Obrazprzetomu prébki cementu Palacos R po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych;
pow. 1000« [6,7,98]
Fig 5 26a. Fracture surface o fPalacos R cement after low cyclefatigue investigations; 1000x
[6,7,98]

Energia, keV
Rys. 5.26b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R
w mikroobszarze A powierzchniprzetomu prébki przedstawionej na rys. 5.26a [6,7,98]
Fig. 5.26b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement. Chemical composition on
thefracture surface A presented in Fig. 5.26a [6,7,98]
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Rys. 5.27a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos R z domieszkg A1203 (proszek ofrakcji 0,3 fim),
kondycjonowanej w solifizjologicznej, po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; zdjecie
z obszaru na brzegu prébki; pow. 400x
Fig. 5.27a. Fracture surface o fPalacos R cement with Al203 admixture (powder of0,3 fimfraction),
conditioned inphysiological saline, after low cyclefatigue investigations; the area at the sample rim;
400x

Energia, keV

Rys. 5.27b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkbw w cemencie Palacos R z domieszka
AI120 3 (proszek ofrakcji 0,3 firn) w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki przedstawionej
na rys. 5.27a; analiza z catej powierzchni
Fig. 5.27b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement with Al120 3admixture
(powder o f0,3 fimfraction). Chemical composition on thefracture surface presented in Fig. 5.27a;
analysis o fthe all area
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Rys. 5.28a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos R z domieszkg antybiotyku (cefalosporyna
trzeciorzedowa), kondycjonowanej w solifizjologicznej, po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych; zdjecie z obszaru na brzegu prébki; pow. 300x [8]

Fig. 5.28a. Fracture surface ofPalacos R cement with antibiotic (third generation cefalosporin),
conditioned in physiological saline, after low cyclefatigue investigations; the area at the sample rim;
300x [8]

Energia, keV

Rys. 5.28b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszkg
antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzedowa) w mikroobszarze powierzchni A przetomu prébki
przedstawionej na rys. 5.28a
Fig. 5.28b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement with antibiotic (third
generation cefalosporin). Chemical composition on thefracture surface A presented in Fig. 5.28a



88

Poréwnujac charakter ztomu prébek badanych gatunkéw cementéw z domieszka
proszku AI203 o granulacji 10-20 |im z odpowiednimi prébkami bez domieszki, mozna
stwierdzi¢, ze w obu przypadkach ma on cechy ztomu mieszanego, tzn. cze$ciowo kruchego,
cze$ciowo plastycznego. Jednakze w obrazie skaningowym powierzchni ztomu cementéw
CMW1 oraz Simplex P domieszkowanych A120 3 (przedstawionych w pracy [98]) jest wiecej
widocznych nieregularnych wgtebien i uskokéw, mogacych $wiadczyé o utrudnionym
procesie pekania. Jest to prawdopodobnie spowodowane obecnos$cig w cemencie czastek
ceramicznych. Zjawisko to moze by¢ zwigzane z witasciwos$ciami wytrzymatoSciowymi
badanych cementéw. Wytrzymato$¢ na zginanie Rg oraz warto$ci modutu sprezystosci
w warunkach zginania Eg dla cementu CMW1 po dodaniu 13% mas. A120 3wzrosty (rys. Z.9
i Z.10). W przypadku cementu Simplex P wytrzymato$§¢ na rozcigganie Rm wprawdzie
obnizyta sie po dodaniu A120 3w iloSci 13% mas., ale wzrést modut Younga Er (tabl. Z.21).
Podobnie ksztattowaty sie relacje miedzy wiasciwosciami wytrzymatosciowymi dla cementu
Palacos R z Gentamycyng bez domieszki i z domieszka 13% A120 3. Wzrosta wytrzymatos$é
na zginanie Rg oraz modut sprezystosci Eg (rys. Z.6 i Z.7). Jednakze w przypadku cementu
Palacos R z Gentamycyng wptyw na proces pekania mial zawarty w nim dodatkowo
antybiotyk (Gentamycyna). W obrazie skaningowym powierzchni przetomu
(przedstawionych w pracy [98]) widocznych byto wiecej dziur w pordwnaniu do poprzednich
dwéch gatunkéw cementéw [10,98,149]. Dziury te mogly powsta¢ na skutek wyrywania
czastek antybiotyku podczas rozwoju pekniecia.

Poréwnujac charakter ztomu probek cementu Palacos R z domieszkag proszku A120 3,
a takze antybiotyku z odpowiednimi prébkami bez domieszki (rys. Z.30 a do Z.38 a), mozna
stwierdzi¢, ze, podobnie jak w poprzednich cementach, w obu przypadkach ma on cechy
ztomu mieszanego. Nieregularnosci powierzchni pekania, obserwowane na obrazach
przetoméw prébek badanych w pracy cementéw chirurgicznych, $wiadczg o zlozonym
procesie pekania tych materiatow [127].

Na podstawie analizy sktadu chemicznego powierzchni przetoméw prébek cementu
Palacos R bez domieszki (rys.Z.30b oraz 5.26b i Z.31b) oraz domieszkowanego
antybiotykiem w postaci cefalosporyny trzeciorzedowej (rys.Z.32b i Z.33 b), a takze ceramika
(rys. Z.34b i Z.35b) zidentyfikowane zostatly podstawowe pierwiastki wchodzace w sktad
badanego cementu chirurgicznego. Cement ten, bedacy kompozytem PMMA z napetniaczem
w postaci tlenku cyrkonu, zawiera gtéwnie takie pierwiastki, jak: Zr, O, C. Obecno$¢ wegla
w badanych prébkach pochodzi réwniez z napylenia przed badaniami powierzchni
przetoméw probek weglem. Ponadto, w cemencie zmieszanym z proszkiem ceramicznym
zidentyfikowano Al (rys. Z.34 a i b), a w cemencie domieszkowanym antybiotykiem
stwierdzono zawarto$¢ siarki oraz sodu (rys.Z.32 aib oraz Z.33 a i b). Pierwiastki te wchodzg
w sktad cefalosporyny trzeciorzedowej (CisHisN8& 7 S3Na2).

Analiza skiadu chemicznego w wybranych mikroobszarach powierzchni prébek
wykazata wystepowanie we wszystkich rodzajach badanego cementu skupisk czastek tlenku
cyrkonu o ksztatcie kulistym (rys.5.26 a i b oraz Z.31 a i b). Widoczne sg takze wgtebienia
$wiadczace o wyrwaniu takich kuleczek podczas rozwoju pekniecia. Swiadcza one o tym, ze
podczas pekania cementu nastepowalo rozdzielenie materiatu na granicy czastek tlenku
cyrkonu i osnowy.

W cemencie Palacos R z domieszka proszku A120 3 analiza sktadu chemicznego
potwierdzita wystepowanie glinu Al (rys.Z.34 a i b oraz Z.35 a i b). W mikroobszarze
przetomu prébki na rys.Z.35a stwierdzono podwyzszong zawarto$¢ Al (rys.Z.35b).
Uwzgledniajac powiekszenie obrazu przetomu 1000x oraz rozmiar czastek domieszkowanego
proszku A120 3, ré6wny 0,3 (tm, mozna sadzi¢, ze w mikroobszarze tym jest skupisko wiekszej
liczby czastek Al120 3. Podczas mechanicznego mieszania drobnoziarnistego proszku
ceramicznego ze sktadnikiem proszkowym cementu nie nastgpito dostatecznie réwnomierne
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rozprowadzenie matych czastek A1203 w objetoSci materiatu, lecz +tgczenie ich
w konglomeraty na skutek oddziatywania elektrostatycznego. Wskutek tego proces pekania
tak domieszkowanego cementu zachodzit poprzez te skupiska czastek, co uwidocznione jest
na rys.Z.35a. Analizujac obrazy przetloméw prébek domieszkowanych antybiotykiem
(rys.Z.33a), mozna sadzi¢, ze w procesie pekania odgrywaly tu role skupiska czastek
antybiotyku [6,7,98].

Jak podkres$la sie w literaturze [53], w granicach mikroobszaréw roztozenie lokalnych
uszkodzen zalezy zaréwno od wiasciwos$ci sktadnikéw, jak i od konstrukcji elementu
z tworzywa. Przez pojecie konstrukcji rozumie sie tutaj roztozenie fazy zbrojacej
w osnowie. Nierownomierne roztozenie fazy zbrojacej powoduje, ze ostabienia koncentruja
sie przede wszystkim w miejscach skupisk tej fazy, w ktérych nastepuje niszczenie na
powierzchniach granic fazowych oraz gdzie wystepuja mikropeknigcia. Te ostatnie stajg sie
inicjatorami rozwoju peknie¢, przechodzacych z obszaréw o podwyzszonej zawartosci fazy
zbrojacej do objetosci osnowy [53]. Na zr6znicowane wyniki trwatosci przebadanych prébek
ze zmodyfikowanych cementédw chirurgicznych miato zatem wptyw réwniez nier6wnomierne
rozprowadzenie w osnowie czagstek zaréwno antybiotyku, jak i proszku ceramicznego
[8,9,84].

Analiza chemiczna w mikroobszarach na brzegach prébek dla wszystkich badanych
materiatébw potwierdzita penetracje soli fizjologicznej w gtagb materiatu. Swiadczy o tym
stwierdzona obecno$¢ takich pierwiastkéw, jak: Cl, Na, S, K, Ca (rys.Z.36 a i b oraz 5.27
a i b, 237 a i b). Rysunek 5.28a (Z.38a) przedstawia na obrazie przetomu pekniecia
i wypadanie czastki zidentyfikowanej jako czgstka antybiotyku (rys.5.28b i Z.38b). Przyczyng
takich peknie¢ jest zaréwno oddziatywanie roztworu soli fizjologicznej powodujacej
wyptukiwanie czastek antybiotyku, jak i oddziatywanie obcigzen zmiennych.

Na podstawie dotychczasowych wynikéw badahn mozna stwierdzi¢, ze proces pekania
cementu nastepuje poprzez rozdzielenie materialu na granicy czastek napetniacza oraz
domieszek i osnowy [6,7]. Uzasadnienie tego zjawiska mozna opiera¢ na teorii dowodzacej,
ze mechanizm pekania w kompozytach polimerowych zalezy m.in. od sit adhezji polimeru do
domieszki, a takze do rodzaju napelniacza. Na powierzchni napetniacza moga zostac
zaadsorbowane sktadniki uniemozliwiajace dostep polimeru do niej. W efekcie tworzy sie
warstwa oddzielajgca polimer od napetniacza. W przypadku stabej adhezji polimer odrywa sie
od napeiniacza i tworzy sie dziura [70]. Wptyw domieszki, w postaci twardych czastek, na
mechanizm pekania w kompozycie polimerowym mozna ttumaczy¢ w nastepujacy sposob.
Jesli adhezja polimeru do domieszki bedzie bliska jego kohezji, to rozwijajace sie pekniecie
osnowy nie bedzie docierato do granicy faz. Jesli za$ adhezja bedzie mniejsza, to
mikropekniecia bedg sie rozwijaty wzdtuz granicy faz [70]. W pracy [129] przedstawione sg
teorie wykazujace, ze wraz ze wzrostem adhezji czastek do osnowy polimerowej moze
wzrosngé odporno$¢ na pekanie kompozytu dzieki temu, ze energia bedzie zuzywana gtéwnie
na zmiane Kkierunku pekniecia pomiedzy czastkami. Najwazniejszymi czynnikami,
determinujacymi odporno$¢ na pekanie kompozytu, sa: odlegto$¢ miedzy czastkami oraz
rozmiar czastek. Autorzy pracy [129] zwracajg uwage na fakt, ze czastki o wymiarze
ok. 1 |xm trudno jest homogenicznie rozprowadzi¢ w osnowie polimerowej. Majg one
tendencje do tworzenia agregatow, co powoduje zwiekszong sktonno$¢ kompozytu do
pekania. Energia pekania maleje wraz ze wzrostem udziatlu objetoSciowego takich czastek
w kompozycie. Analogiczne zjawisko niekorzystnego taczenia sie czastek w agregaty
zaobserwowano w przypadku badanego w pracy cementu chirurgicznego z domieszka
proszku A120 3 o frakcji 0,3 |im.

Obecno$¢ Srodowiska soli fizjologicznej powoduje przyspieszenie procesu pekania
poprzez jej penetracje w gtgb materiatu. W przypadku cementu domieszkowanego
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antybiotykiem proces pekania zostaje przyspieszony na skutek wyptukiwania czastek
antybiotyku przez roztwor soli i rozw6j peknieé poprzez czastki antybiotyku [8].

5.4. Badania in vitro oraz in vivo reakcji organizmu na wszczepy z nowych
kompozytow polimerowych

5.4.1. Badania bakteriologiczne cementéw chirurgicznych modyfikowanych
antybiotykami

W zabiegach reendoprotezoplastyki stawéw zaleca sie uzywanie cementéw
zmieszanych z antybiotykiem. Jako dodatki do cementu kostnego coraz czeéciej stosuje sie
domieszki r6znego rodzaju antybiotykéw, z tzw. ,nowych generacji” [21,61,156]. W zwigzku
z tym istnieje konieczno$¢ przeprowadzenia badan, czy antybiotyk zmieszany z cementem nie
traci swoich wtasciwosci bakteriostatycznych.

Przeprowadzone badania bakteriologiczne, przedstawione w pracy [150] wykazaty, ze
antybiotyki: beta-laktamowy, cefalosporyna drugorzedowa i cefalosporyna trzeciorzedowa
w potaczeniu z cementem CMW1 zachowujg swoje wiasciwosci bakteriostatyczne
w obecnosci takich szczepéw bakteryjnych, jak Staphylococcus aureus oraz Escherichia coli.

W pracy [98] badania bakteriologiczne kontynuowano na 4 koloniach wzorcowych
bakterii, a mianowicie:

- Staphylococcus aureus,

- Pseudomonas aeruginosa,

- Escherichia coli,

- Klebsiella pneumoniae (szczep kliniczny wrazliwy na ceftriakson).

Do badan stosowano cement kostny Palacos R domieszkowany antybiotykiem, ktérym
byta cefalosporyna trzeciej generacji o nazwie chemicznej ceftriakson. Do 40,0 g skitadnika
proszkowego cementu dodawano 2 g antybiotyku w postaci krystalicznej, a nastepnie
mieszano z pitynem. Z tak przygotowanego cementu kostnego wykonywano kuleczki
o $rednicy 5 mm. Na szalkach Petriego z testowymi szczepami bakterii umieszczano kulki
cementu z antybiotykiem i badano strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego. Badano cement
domieszkowany bezposrednio po jego otrzymaniu oraz po uptywie 3 i 6 miesiecy od jego
implantacji w organizmie krélika [147].

Wyniki pomiaréw strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego 4 szczepéw bakteryjnych
w probkach bezposrednio po otrzymaniu cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyna
trzeciorzedowa przedstawiono w tablicy 5.3.

Przyktadowe strefy zahamowan wzrostéw bakteryjnych dla wybranych szczepéw
bakteryjnych, bezposrednio po domieszkowaniu cementu antybiotykiem oraz po 3 miesigcach
od jego implantacji w organizmie krélika, uwidocznione sa na rysunkach 5.29 i 5.30
[98,147].

Wyniki badan bezposrednio po domieszkowaniu cementu antybiotykiem dowodza, ze
cefalosporyna trzeciorzedowa w potgczeniu z cementem kostnym Palacos R zachowuje swoje
wiasciwosci bakteriostatyczne (tabl. 5.3, rys.5.29).

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. Dla pozostatych szczepéw bakteryjnych widoczny byt
brak strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego (rys. 5.30). Po & miesigcach od implantacji
domieszkowanego antybiotykiem cementu w organizmie krélika w zadnym przypadku nie
wykazano strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego [147].

91

Tablica 5.3
Strefy zahamowania wzrostu bakteryjnego w probkach cementu Palacos R
domieszkowanego cefalosporyngtrzeciorzedowga bezposrednio po jego
otrzymaniu, w stosunku wagowym 1:20 [147]

Lp. Rodzaj szczepu bakteryjnego Masa proébki Strefa zahamowania
cementu (mm)
(9)
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

Na podstawie wynikéw badahn zamieszczonych w tablicy 5.3 mozna stwierdzi¢, ze
w poczatkowej fazie implantacji domieszkowanego antybiotykiem cementu w tkance kostnej
ma on wyraznie zaznaczone cechy dziatania bakteriostatycznego, a z uptywem czasu
zdolnoSci te obnizajg sie [98,147]. Faktten ma duze znaczenie kliniczne. Miejscowa aplikacja
antybiotykoéw i proces ich uwalniania z cementu umozliwiajg uzyskanie znacznej koncentracji
antybiotykéw w ognisku zapalnym przez czas potrzebny do jego wyjatowienia i rekonstrukcji
ubytku w obrebie tkanki kostnej. Obserwowany w pracy wydtuzony czas dziatania
w organizmie krolika antybiotyku zmieszanego z cementem jest korzystnym wynikiem,
zgodnym z oczekiwaniem lekarzy. Przeprowadzone badania po uptywie 3 i 6 miesiecy od
implantacji sa jednak niewystarczajgce. Nalezatoby wykona¢ dalsze badania w odstepach
kilkudniowych od implantacji, aby doktadniej okresli¢ czasokres utrzymywania sie zdolnosci
bakteriostatycznych antybiotyku w domieszkowanym cemencie chirurgicznym.
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Rys. 5.29. Strefa zahamowania wzrostu Pseudomonas aeruginosa (30 mm) bezpo$rednio
po domieszkowaniu cementu Palacos R cefalosporyng trzeciorzedowg [98,147]
Fig. 5.29. Zone ofPseudomonas aeruginosa growth control (30 mm) immediately
upon third generation cefalosporin addition into Palacos R cement [98,147]

Rys. 5.30. Widoczny brak strefy zahamowania wzrostu Escherichia colipo 3 miesigcach od
implantacji cementu Palacos R domieszkowanego cefalosporyng trzeciorzedowa [98]
Fig. 5.30. Noticeable lack ofEscherichia coli growth control zone 3 months after Palacos R
cement mixed with third generation cefalosporin has been implanted [98]
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5.4.2. Badania reakcji organizmu na wszczepy ze zmodyfikowanych cementow
chirurgicznych

Aby modyfikowane cementy chirurgiczne speiniaty wymogi dopuszczenia do badan
klinicznych, muszg zosta¢ poddane badaniom biotolerancji. W pracy przeprowadzono badania
in vivo na zwierzetach doswiadczalnych w celu okres$lenia reakcji organizmu na wszczepy ze
zmodyfikowanych biomateriatéw. Badania prowadzono na krélikach w Centralnej
Zwierzetarni Doswiadczalnej Slaskiej Akademii Medycznej w Katowicach — Ligocie.

Grupie 20 krélikéw wszczepiono cement chirurgiczny in situ do trzonu kosci udowej.
Na lokalizacje implantacji cementu wybrano odcinek podkretarzowy kosci udowej.
Zastosowany cement Palacos R bez domieszki oraz domieszkowany antybiotykiem
i ceramika przygotowywany byt jak w zabiegu endoprotezoplastyki. Krdliki doSwiadczalne
podzielono na nastepujgce grupy:

I — 5 krélikéw —poddano zabiegowi wszczepienia cementu Palacos R z domieszka proszku
A1203 o frakcji 0,3 [im w ilosci 2 g na 40,0 g skiadnika proszkowego cementu;
okres obserwacji wynosit 6 miesiecy;

I1- 10 krélikéw - poddano zabiegowi wszczepienia cementu Palacos R z domieszka
antybiotyku, ktérym byta cefalosporyna trzeciorzedowa w postaci krystalicznej i ilosci
2 g na 40,0 g skfadnika proszkowego cementu (1 wariant stezenia);
okres obserwacji wynosit dla 5 krolikéw —3 miesigce oraz dla 5 kréliké6w —s miesiecy;

111 - 5 krélikéw —poddano zabiegowi wszczepienia cementu Palacos R bez domieszki -
grupa kontrolna; okres obserwacji wynosit 6 miesiecy.

Doswiadczalne kroliki poddano badaniom polegajagcym na obserwacji temperatury, masy
ogélnej organizmu, badaniu krwi, sekcyjnym okre$leniu masy narzagdéw wewnetrznych oraz
ocenie histopatologicznej wycinkéw narzgdéw wewnetrznych i preparatéw z kosci udowej
w okolicy wszczepu.

5.4.2.1. Badania krolikbw w ramach obserwacji

W ramach obserwacji po wszczepieniu cementu krélikom wszystkich grup (I, 11 i 1)

przeprowadzono badania:

- temperatury ciata - przez 2 tygodnie codziennie;

- OB, leukocytéw, masy og6lnej organizmu - 1raz w tygodniu przez 1 miesigc, a nastepnie
1 raz w miesigcu.

W pierwszych 14 dniach po zabiegu wszystkie kroliki mialy podwyzszong temperature ciata,

co zwigzane jest z naturalng reakcja organizmu na zabieg operacyjny. Obserwacja masy ciata

krélikéw w okresach tygodniowych wykazata w przypadku wszystkich grup (I, Il i I11)

minimalny spadek, tzn. okoto 5-10% wartosci, do uptywu czasu 4 tygodni. Po 16-18

tygodniach od zabiegu implantacji cementu masa krélikéw wracata do warto$ci wyjsciowej

(przed zabiegiem).

Na podstawie wynikéw badan krwi mozna stwierdzié¢, ze liczba leukocytéw dla
wszystkich grup krélikow miescita sie w granicach normy i po uptywie 2 tygodni od zabiegu
utrzymywata sie juz w przyblizeniu na statym poziomie dla poszczegblnych krélikéw.
Nieznacznie podwyzszong leukocytoze obserwowano u wszystkich krélikéw jedynie
w pierwszych dwéch tygodniach po zabiegu operacyjnym. Spos$réd obserwowanych
20 krolikéw zaobserwowano tylko 1 przypadek znacznego przekroczenia normy krwinek
biatych. Odczyn Biernackiego (OB) we wszystkich grupach krélikéw nie wykazywat cech
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og6lnego stanu zapalnego. Nie zaobserwowano odczynu zapalnego nawet bezposrednio po
zabiegu.

Na podstawie wynikéw badan krwi (leukocytoza, OB) nie stwierdzono zatem
uogb6lnionego procesu zapalnego w zadnej z badanych grup krélikéw. Tym samym, biorac
takze pod uwage mase og6lng organizmu, mozna stwierdzi¢, ze nie zaobserwowano waznego
wptywu implantowanego cementu z domieszkami i bez domieszki na organizm zwierzat [98].

5.4.2.2. Sekcyjne okreslenie masy narzagdéw wewnetrznych

W przypadku wszystkich grup krélikéw (I, Il i 11l) po uptywie okresu obserwacji
zatozonego w harmonogramie badan dokonano sekcyjnego okre$lenia masy narzadéw
wewnetrznych, tzn. watroby, $ledziony i nerek. Mase narzagdéw wewnetrznych 5 krdlikéw
z grupy Il po 3 miesigcach obserwacji przedstawia tablica 5.4, a mase narzadéw

wewnetrznych pozostatych krélikéw wszystkich grup po 6 miesigcach obserwacji zawiera
tablica 5.5.

Tablica 5.4
Masa narzagdéw wewnetrznych krélikow z grupy Il, ktérym wszczepiono cement Palacos R

z domieszkg cefalosporyny trzeciorzedowej po 3 miesigcach obserwacji [98]

Krélik nr M asa Masa watroby M asa nerki Masa $ledziony
ciata (kg ) (9) (9) (9)
6 3,05 108,41 9.05 0.59
7 3,30 122,33 8,98 1,02
8 3,35 119,53 9,00 1,00
9 3,45 121,42 9,95 0,96
10 3,80 128,66 10,23 1,94
Tablica 5.5
Masa narzadéw wewnetrznych krélikéw z grup | (wszczepiono cement z domieszkg A1203),
Il (wszczepiono cement z domieszka cefalosporyny trzeciorzedowej) i 1l (wszczepiono

cement bez domieszki) po 6 miesigcach obserwacji

Grupa Krolik nr Masa Masa M asa nerki Masa
ciata (kg) watroby (g) (g9) $ledziony (g)

| 1 3,99 119,00 9,30 1,92
| 2 3,32 140,00 12,46 1,39
| 3 4,45 142,00 10,15 2,13
| 5 4,10 137,92 9,30 1,92
1l 1 3,20 96,47 8,00 1,86
I 2 3,80 124,60 8,66 2,00
] 3 3,40 128,20 9,00 2,68
1 4 4,05 137,04 10,52 1,77
1 5 3,20 142,92 8,98 1,96
i 1 3,25 119,26 11,60 0,45
i 2 3,80 131,70 8,75 1,06
11 3 3,70 104,64 9,25 1,61
i 4 3,04 107,91 10,00 1,50
1l 5 4,20 135,59 8,88 1,28
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Na podstawie analizy wynikéw badan przedstawionych w tablicach 5.4 i 5.5 mozna
stwierdzi¢, ze nie zaobserwowano istotnych zmian w badaniu po$miertnym narzgdéw
wewnetrznych dla poszczegélnych grup krélikéw. Mozna zatem wnioskowaé, ze
implantowany cement modyfikowany ceramikg, a takze antybiotykiem nie wykazuje
szkodliwego oddziatywania og6lnego [98].

5.4.2.3. Badania histopatologiczne narzagdéw wewnetrznych i preparatéw z kosci
udowej

Badania histopatologiczne narzadéw wewnetrznych, tzn. watroby, $ledziony i nerek
oraz preparatéw z kosci udowej w okolicy wszczepu, przeprowadzono dla dwéch grup
krélikéw: | - po wszczepieniu cementu z domieszkg proszku Al203 i 11l - po wszczepieniu
cementu bez domieszki celem okre$lenia wptywu domieszki na miejscowa reakcje
organizmu. Badania przeprowadzono w Zakladzie Diagnostyki Patomorfologicznej
w Sosnowcu.

Do badania przestano wycinki narzadéw wewnetrznych zwierzat doSwiadczalnych:
watroby, $ledziony i nerki oraz ko$¢ udowa. W grupie Il byto 5 zwierzat, a w grupie |
- 4 zwierzeta. Wycinki narzagdéw wewnetrznych po utrwaleniu w roztworze wodnym 10%
zobojetnionej formaliny opracowywano rutynowga technika parafinowg, a uzyskane preparaty
barwiono hematoksyling i eozyna.

Ko$¢ udowga otwierano wzdiuz osi dtugiej, odstaniajac jame szpikowg. Usuwano
znajdujace sie w niej wypetnienie i pobierano wycinki z granicy pomiedzy koscig
a wypetnieniem. Wycinki kostne odwapniano metodg Tris i nastepnie opracowywano
rutynowg technika parafinowg. Uzyskane preparaty barwiono hematoksyling i eozyng, metoda
Masson oraz wg Gordon.

Wyniki badan dla grupy Il
W watrobie 3 zwierzat obecne byty nacieki limfoidalne zlokalizowane

w przestrzeniach wrotnych. Tam tez obecne byto widknienie. Komorki Browicza - Kuppfera
byty obrzmiate. U jednego zwierzecia wystapito balonowate zwyrodnienie hepatocytow.
Sledziona i nerka u wszystkich zwierzat zmian histopatologicznych nie okazywaty.
W badaniu histopatologicznym wycinkéw kostnych ujawniono linie graniczng pomiedzy
wypetnieniem a koscig zbitg. Od strony wypetnienia obecna byta cienka tacznotkankowa
btona oddzielajgca wypetnienie od ognisk szpiku i od kos$ci zbitej (rys. 5.31). Wspomniana
btona zbudowana byta z wiéknistej tkanki tgcznej z obecnoscig bardzo nielicznych komérek

limfoidalnych.

Wyniki badan dla grupy 1

W watrobie 2 zwierzat obraz histopatologiczny byt identyczny z opisanym
w grupie Ill. Watroba pozostatych dwu zmian morfologicznych nie okazywata. W $ledzionie u
jednego ze zwierzat stwierdzono obecno$¢ stanu zwanego fibroadenia. W pozostatych
narzadach obecnos$ci zmian morfologicznych nie ujawniono.

W badaniu wycinkéw kostnych obecnos$¢ btony tagcznotkankowej opisanej w grupie Il
stwierdzono tylko u dwu zwierzat i wystepowata ona tylko ogniskowo. Byta grubsza,
nieregularna i obserwowano w niej liczniejsze komdrki limfoidalne. W szpiku kostnym
obecnym pomiedzy kos$cig zbitg a wypetnieniem obserwowano rozlegte obszary martwicy

(rys. 5.32) [98].
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Oméwienie wynikéw badan

Niewielka liczba zwierzat dosSwiadczalnych nie pozwala na jednoznaczne
wnioskowanie. Nieswoiste zapalenie watroby pojawito sie zaréwno w grupie Ill, jak
i w grupie I. Mozna sadzi¢, Zze wynikato ono z warunkéw bytowania, a nie

z przeprowadzonego doswiadczenia.

Rys. 5.31. Grupa Ill. Widocznyjest obszar szpiku zjednej strony sgsiadujacy z blaszkg kosci zbitej.
az drugiejz ciggta, cienka btona lgcznotkankowg. Barwienie h&e; 120 x
Fig. 5.31. Group Ill. Visible bone marrow area adjoining the cortical boneplatefrom one side and
thin bond tissue membranefrom the other. Colouring h&e; 120 x

Rys. 5.32. Grupa |. Ogniskowa martwica szpiku kostnego. Barwienie h&e; 120x
Fig. 5.32. Group I. Central necrosis o fthe bone marrow. Colouring h&e; 120 x

Przypadek fibroadenii $ledziony na pewno nie ma zwigzku z przeprowadzonym
doswiadczeniem ijestjedynie przypadkowym znaleziskiem.

Obie grupy rézni reakcja miejscowa na wypetniacz. W grupie Ill zostat on
,odizolowany” btong tagcznotkankowg od kosci i resztek szpiku na catej przestrzeni, natomiast
w grupie | btona ta obecna byta jedynie ogniskowo i obecne w niej bylty w nieco wiekszej
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liczbie komoérki limfoidalne. Wypetnienie powodowato wystgpienie ogniskowej martwicy
szpiku kostnego [98].

Na podstawie uzyskanych wynikéw badan reakcji organizmu zwierzat na wszczepy ze
zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych mozna stwierdzi¢, ze dodatek do cementu
czastek materiatu o dobrej biotolerancji, jakim jest ceramika Al20 3, sprawia, ze tak powstaty
kompozyt charakteryzuje sie nie gorszabiotolerancja niz cement bez domieszki. Dowodem na
to sg przedstawione w rozdziale 5.4 wyniki badan krélikéw w ramach obserwacji po zabiegu
implantacji modyfikowanego cementu oraz  wyniki badan sekcyjnych oraz
histopatologicznych narzadéw wewnetrznych tych krélikébw po $mierci. Wyniki badan
preparatow kostnych w okolicy wszczepionego cementu bez domieszki oraz z domieszka
Al120 3 réznig sie gtéwnie postacig btony tgcznotkankowej, oddzielajacej wypetnienie od
kosci. W przypadku cementu z dodatkiem proszku A120 3 btona ta jest nieregularna. Jak
wynika z rys. 531 i 5.32, obszary martwicy w szpiku kostnym wystepujg zaréwno
w przypadku cementu modyfikowanego, jak i nie modyfikowanego, stosowanego
powszechnie w zabiegach endoprotezoplastyki.

Mozna uznaé, ze przedstawione w rozdziale 5.4 metody badan sg wystarczajace do
weryfikacji in vivo modyfikowanych kompozytéw polimerowych, przeznaczonych do
zastosowania w chirurgii kostnej.

Przeprowadzone badania bakteriologiczne cementu modyfikowanego antybiotykiem
wykazaty, ze po uptywie 6 miesiecy od implantacji takiego cementu do organizmu jego
zdolnosci oddziatywania bakteriostatycznego catkowicie zanikaja. Swiadczy to o tym, ze
antybiotyk w tym czasie ulega wyptukaniu z cementu przez ptyny fizjologiczne. Ma to istotne
znaczenie dla wtasciwoséci mechanicznych tak modyfikowanego cementu. Po wyptukanych
czastkach antybiotyku pozostaja bowiem w cemencie pory, ktére obnizajg jego witasciwosci
wytrzymatosciowe i zwiekszajg sktonno$¢ do kruchego pekania.

5.5. Ocena przydatnosci kompozytéw polimerowych w chirurgii kostnej

Przeprowadzone badania doswiadczalne, ktérych przedmiotem byt modyfikowany
antybiotykami oraz ceramikg cement chirurgiczny, wykazaty, ze zastosowana w pracy
metodyka badan moze stuzy¢ do opisu ilosciowego i jakoSciowego cech materiatowych
kompozytowych cementédw chirurgicznych, ktére decyduja o trwatoéci mocowania implantéw
w kosci.

Wytrzymatos$¢ i kinetyka niszczenia cementéw kostnych zalezg od takich czynnikéw,
jak m.in.: geometria ufozenia fazy wzmacniajacej (witokna, czastki), wiasciwosci
i objetoSciowe zawarto$ci poszczeg6lnych sktadnikéw, stan powierzchni na granicy faz,
spos6b przebiegu procesu technologicznego formowania, warunki uzytkowania (wplywy
ciepta, czynniki otoczenia) [52,66,127,129,161].

W kompozycie PMMA-A120 3 twarde czastki A120 3, lokujac sie w przestrzeniach
pomiedzy taficuchami polimeru, powodujg umocnienie materiatu, co objawito sie wzrostem
modutédw sprezystosci wyznaczonych w warunkach rozciggania, $ciskania oraz zginania.
W badaniach czesto wyraza sie wptyw czastek zbrojgcych na wtasciwoséci kompozytu poprzez
okreslenie zalezno$ci opisujacej zmiane modutu sprezysto$ci materialu wzmocnionego.
Wyznaczone eksperymentalne moduty sprezystos$ci stanowig tzw. moduty efektywne, ktére
okres$lajg makroskopowe wtasciwosci sprezyste kompozytu jako catosci [64,66].

Jak podaje literatura dotyczgca mikromechanizméw pekania stopéw metali [108],
czagstki innej fazy (wtracenia, wydzielenia) stanowig zarodki pustek. Poniewaz sg znacznie
twardsze niz otaczajacy je materiat (osnowa), nie odksztatcajg sie wraz z nim i nastepuje
proces oddzielenia obcej czastki od osnowy, bedacy jednoczes$nie procesem nukleacji pustki
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woko6t wtracenia. Pustki te rosng wraz z zewnetrznym obcigzeniem. Wokdét nich nastepuje
koncentracja naprezen oraz intensyfikacja proceséw plyniecia plastycznego. Jedli
w obcigzonym ciele znajduje sie pekniecie, to na skutek koncentracji naprezen przed jego
frontem proces wzrostu i tgczenia sie pustek jest tam bardziej intensywny niz w innych
miejscach. W efekcie obserwuje sie wzrost pustek, tgczenie sie ich ze sobg i z gtdwnym
»magistralnym” peknieciem. Proces ten jest widoczny na przetomach pod mikroskopem. Przy
rownomiernym rozcigganiu probek ksztatt zagtebieri jest symetryczny, w miare rownomierny.
Lezg one w ptaszczyznie prostopadtej do kierunku zewnetrznych naprezen rozciggajacych. Na
dnie indywidualnych zagtebien zaobserwowa¢ mozna czastki wtracenia lub wydzielenia,
ktére daty poczatek danej pustce [108]. Analogiczny do opisanego sposdb pekania
zaobserwowano w przypadku probek z cementu chirurgicznego po badaniach w warunkach
obcigzenia zmeczeniowego, a takze statycznego. Na obrazach przetoméw widoczne byty
wgtebienia, w ktérych czesto widoczne byty czastki tlenku glinu, antybiotyku, napetniacza
w postaci tlenku cyrkonu lub siarczanu baru [98].

Przeprowadzenie w pracy badain mikroskopowych przetoméw probek po badaniach
mechanicznych, szczeg6lnie zmeczeniowych, pozwolito na okre$lenie mechanizméw pekania
cementéw chirurgicznych zaréwno bez domieszek, jak i z domieszkami, w warunkach
symulujacych oddziatywanie srodowiska organizmu. Proces pekania cementu w warunkach
oddziatywania obcigzen postepowal poprzez rozdzielenie materiatu na granicy czastek
napetniacza oraz domieszek i osnowy. Badania prébek wytrzymywanych wczes$niej w soli
fizjologicznej pozwalajg stwierdzi¢, ze zasolone $rodowisko organizmu moze powodowac
przyspieszenie tego procesu w przypadku cementu domieszkowanego antybiotykiem, na
skutek wyptukiwania czgstek antybiotyku przez roztwér soli.

Jak podaje literatura [108], zmeczeniowe pekanie materiatbw spowodowane jest przez
dwa procesy wystepujace po sobie: proces nukleacji i wzrost peknieé. Predko$¢ rozwoju
pekniecia zmeczeniowego charakteryzowang przez dI/dN, gdzie | jest aktualng diugoscia
pekniecia, N - liczbg cykli, mozna przedstawi¢ w postaci ogélnego wzoru:

di/dN = f( a, a C, Y,R, z) (5.46)

gdzie:
cr—naprezenie wyrazone przez amplitude naprezenia cra lub 2 ca—Aa,
C - state materiatowe,
Y - parametry geometryczne elementu lub szczeliny,
R - <mi<jmex- wspéiczynnik asymetrii cyklu,
Z~ funkcja lub funkcjonat reprezentujacy historie obcigzenia.

Wyrazenie (5.46) znacznie upraszcza sie, przy zatozeniu ze obszar tuz przed frontem
szczeliny jest obszarem, gdzie uaktywnia sie wiekszo$¢ mechanizméw wzrostu peknieé. Ich

intensyfikacja ma miejsce wewnatrz strefy zniszczenia. Wyrazenie (5.46) mozna napisaé
W postaci:

dlI/dN =fi (AK, C, R, z) (5.47)
gdzie: AK = Kmex- Kmj,,- wspétczynnik intensywnos$ci naprezenia.
Catkujac powyzsze réwnanie, mozna otrzymaé liczbe cykli do catkowitego pekniecia
elementu, pod warunkiem ze wcze$niej zostata obliczona krytyczna dtugo$¢ pekniecia.

Dla zastosowania kompozytéw polimerowych w chirurgii kostnej prognozowanie
inicjacji i propagacji peknie¢ w warunkach obcigzen zmiennych ma duze znaczenie.
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Jak podaje literatura [108], dla losowych i zmiennych w czasie obcigzen cyklicznych funkcja
ft(-) nie jest do chwili obecnej jednoznacznie okre$lona. W praktyce zaktada sie jej prostsza
forme:

dI/dN =f2 (AK, C.R) (5.48)

Pomija sie wptyw historii obcigzenia, przyjmujac zasade podobieAstwa dotyczaca pola
naprezenh przed frontem szczeliny. Wedtug tej zasady AK i R sg state w trakcie wzrostu
pekniecia [108]. Tymczasem dla materiatéw lepkosprezystych, a w tym kompozytéow
polimerowych, wspoétczynnik intensywnos$ci naprezen, podobnie jak inne charakterystyki
mechaniczne, jest zalezny od czasu [86].

Polimery, ze wzgledu na molekularng strukture, zachowujg sie jak materiaty
lepkosprezyste liniowe badz nieliniowe. Zwiagzki konstytutywne lepkosprezysto$ci sg
najbardziej ogélnymi zwigzkami dla materiatéw, w ktérych odksztatcenie zalezy od czasu.
Poniewaz teoretyczne podstawy analizy mechaniki pekania materiatdw lepkosprezystych
zostaly opracowane niedawno, a ich praktyczne zastosowanie jest bardzo rzadko spotykane,
badania pekania materiatéw polimerowych prowadzi sie za pomocg klasycznych metod
mechaniki pekania opartych na zwigzkach konstytutywnych niezaleznych od czasu [108].

Klasyczny opis zjawisk pekania polimeréw opiera sie na rozwigzaniu liniowej teorii
sprezystosci po wprowadzeniu dodatkowych zatozen:

- w materiale wystepuja szczeliny o skoriczonej dtugosci,

- w obszarze szczeliny nie jest spetniony postulat ciggtosci materiatu,

- w procesie pekania materiatu utworzenie lub powiekszenie istniejagcej szczeliny prowadzi
do zmiany bilansu energii wewnetrznej,

- oprécz stalych sprezystosci materiatu i wytrzymatosci w opisie wystepujg pewne
wielkosci dodatkowe [169].

Jak podaje literatura [169], pomimo uwzglednienia powyzszych zatozen popetniane sg dwie

niekonsekwencje:

- pomija sie wptyw uplastycznienia materiatu wystepujacego w otoczeniu ostrza szczeliny,

- zaniedbuje sie wystepowanie odksztatcert skoriczonych, ktére nawet w przypadku bardzo
matych obcigzen pojawiajg sie w otoczeniu ostrza szczeliny.

W wiekszosci polimeréw okres wzrostu pekniecia poprzedza plastyczne odksztatcenie
zlokalizowane u wierzchotka pekniecia. Jezeli diugos$¢ strefy plastycznej jest do$é duza
w stosunku do diugos$ci szczeliny i nie moze byé pominieta, to korzysta sie z modelu
Dugdale’a-Barrenblatta [53,142,169].

W materiatach lepkosprezystych, a zatem i w kompozytach polimerowych, na
wielko$¢ powstajacych odksztatcen ma wplyw czas dziatania obcigzenia [66,169]. Z tego
powodu stosowanie przerw w obcigzaniu materialu stwarza mozliwo$¢ tzw. powrotu
poodksztatceniowego. Przeprowadzone w pracy badania zmeczeniowe niskocyklowe cementu
chirurgicznego wykazaty wazno$¢ czynnika czasu w jego zachowaniu sie w warunkach
obcigzen zmiennych. Trwalto$¢ cementu, warunkujgca trwato$¢ sztucznego stawu
biodrowego, moze by¢ duza, jesli predkosci obcigzania bedg mate oraz bedg stosowane
przerwy podczas realizacji cyklicznego obcigzania, umozliwiajgce powrot poodksztatceniowy
materiatu. Z tych wzgledéw pacjentom ze sztucznym stawem biodrowym nalezatoby zaleca¢
powolne chodzenie oraz stosowanie czestych odpoczynkéw.

Przeprowadzone badania nie wykazaly znaczacego wptywu domieszki zaréwno
antybiotyku, jak i proszku ceramicznego na zachowanie sie cementu chirurgicznego
w warunkach obcigzeA zmiennych oraz na jego trwato$¢. Dodatek antybiotyku do cementu
moze nieznacznie obnizy¢ jego wiasciwosci wytrzymato$ciowe, a dodatek ceramiki moze
w  niektéorych przypadkach powodowa¢ wzrost wiasciwosci wytrzymatoSciowych
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modyfikowanego cementu. Mozna jednak uzna¢, ze wszystkie te zmiany warto$ci badanych
wiasciwosci mechanicznych modyfikowanych cementéw chirurgicznych nie majg istotnego
wptywu na ich zachowanie sie w organizmie cztowieka ze wzgledu na zdolno$¢ do
przenoszenia obcigzen podczas uzytkowania sztucznego stawu biodrowego. Istotniejsza
poprawe wtasciwosci uzytkowych, a wiec podwyzszenie wytrzymatosci mechanicznej
i obnizenie sktonnosci do kruchego pekania modyfikowanych cementow mozna by uzyskac
poprzez zastosowanie techniki réwnomiernego rozprowadzenia domieszki w cemencie.
Stwierdzono, ze ilo$¢ domieszki nie powinna przekracza¢ 5% mas. Ograniczenia te wigzg sie
nie tylko z wpltywem domieszki na wiasciwosci wytrzymatoSciowe cementu, ale takze
z wptywem na jego konsystencje w procesie formowania. Cement na osnowie PMMA po
dodaniu czastek, ktére nie ulegaja polimeryzacji (zar6wno antybiotyk, jak i ceramika), ulega
zageszczeniu w czasie mieszania i trudniej jest go przygotowaé¢ do implantacji. Pozytywnym
efektem domieszki czastek ceramicznych do cementu chirurgicznego jest obnizenie jego
skurczu oraz temperatury polimeryzacji, co ma wptyw na trwato$¢ granic miedzyfazowych
cement-ko$¢ i cement-proteza w sztucznym stawie.

Wyniki obserwacji krolikbw po wszczepieniu cementu chirurgicznego z domieszka
antybiotyku, a takze z domieszka tlenku glinu oraz sekcyjne okreslenie masy narzadéw
wewnetrznych nie wykazaty nieprawidtowos$ci w reakcji organizmu na wszczepy. Badania
histopatologiczne narzadéw wewnetrznych oraz preparatéw z kosci udowej w okolicy
wszczepu potwierdzity brak niekorzystnych reakcji organizmu na wszczepy ze
zmodyfikowanych cementéw chirurgicznych.

Dalsze badania w zakresie modyfikacji sktadu chemicznego cementéw chirurgicznych
powinny uwzgledniaé¢ w wiekszym stopniu symulacje oddziatywania $rodowiska organizmu.
Inne bowiem witasciwosci fizyczne bedzie miat cement suchy w temperaturze pokojowej,
a inne ten sam cement w wilgotnym i zasolonym $rodowisku organizmu o temperaturze
ok. 37°C (310,15 K). Réwniez badania procesu polimeryzacji modyfikowanych cementéw
powinny by¢ realizowane przy uwzglednieniu z jednej strony metalowej endoprotezy
o temperaturze pokojowej, a z drugiej strony wilgotnej kosci o temperaturze 37°C (310,15 K).

6. WNIOSKI | PODSUMOWANIE

Przeprowadzona w pracy analiza literaturowa aktualnego stanu zagadnienia
oraz wyniki badan eksperymentalnych umozliwity wyodrebnienie istotnych czynnikéw,
decydujacych o biofunkcjonalno$ci cementéw chirurgicznych i na tej podstawie opracowanie
wiasnej metodyki badan wiasciwoéci mechanicznych cementéw.

1. Ze wzgledu na zmeczeniowy charakter oddziatywan w cemencie, w przypadku gdy
stosowany jest do mocowania endoprotez stawéw, w pracy zaproponowano
zaadaptowanie metodyki badan zmeczenia niskocyklowego do oceny cech
wytrzymato$ciowych cementéw.

2. Badania zmeczeniowe potwierdzity lepkosprezysty charakter zachowania sie
materiatu. Dla wszystkich probek z cementu bez domieszki oraz z dodatkiem
antybiotyku, a takze ceramiki rejestrowane zalezno$ci zmiany obcigzenia od
przemieszczenia w kazdym cyklu miaty charakter petli histerezy. Podobne charakterystyki
uzyskano dla prébek z cementu bez domieszki oraz domieszkowanego, ktére przed
badaniami wytrzymywane byty przez okres 6 tygodni w soli fizjologicznej. Swiadczy to
0 tym, ze wilgotne i zasolone S$rodowisko nie spowodowato utraty witasciwosci
lepkosprezystych cementu. Podczas prowadzonych badahn zmeczeniowych cementu
zaobserwowano zjawisko relaksacji naprezen.

3. Podjeto prébe matematycznego opisu zjawisk reologicznych w cemencie
chirurgicznym, obserwowanych w czasie badan zmeczeniowych niskocyklowych.
Postugujac sie komputerowym programem matematycznym ,Mathcad 7
Professional”, przeprowadzono obliczenia zmiany naprezen w czasie dla
opracowanego modelu cyklicznej relaksacji oraz zmiany odksztatcen w czasie dla
modelu cyklicznego petzania. Opracowane modele matematyczne zjawisk reologicznych
w cemencie dobrze opisujag eksperymentalne wyniki badahn zmeczeniowych
niskocyklowych. Modelowanie obcigzeA cementu w sztucznym stawie biodrowym przy
zastosowaniu metody badafn zmeczenia niskocyklowego uwzglednia oddziatywanie
naprezen o najwyzszych warto$ciach, podczas gdy cement eksploatowany jest
w sztucznym stawie przez wiele lat w warunkach losowych przebiegéw naprezen
lodksztatcen. W zwigzku z tym uzyskane dla modeli warto$ci odksztatcen i naprezen sa
wieksze, niz mogtyby by¢ osiggniete w rzeczywistych obiektach w tym samym czasie.
Przyjete metody badan przyspieszaja zatem osiggniecie granicznych warto$ci odksztatcen,
naprezen i trwatosci. Taki sposob modelowania obcigzeA umozliwia wykonanie badan
w krétkim czasie.

4. Przeprowadzone badania zmeczeniowe niskocyklowe wykazaty wazno$¢ czynnika
czasu w zachowaniu sie cementu chirurgicznego w warunkach obcigzen zmiennych,
co ma znaczenie dla oceny jego przydatnosci w endoprotezoplastyce stawéw. Powrot
poodksztatceniowy, bedacy cechg lepkosprezysto$ci materiatu, pozwala, przy stosowaniu
przerw w realizacji obcigzenia, na jego ,regeneracje”, warunkujgca oczekiwang trwatos¢
sztucznego stawu.

5. Przeprowadzenie badan mikroskopowych przetoméw prébek po badaniach
zmeczeniowych niskocyklowych pozwala okres$li¢é mechanizmy pekania cementéow
chirurgicznych zaréwno bez domieszek, jak i z domieszkami, w warunkach
symulujgcych oddziatlywanie Srodowiska organizmu. Na podstawie dotychczasowych
wynikéw badan mozna stwierdzié, ze proces pekania cementu nastepuje poprzez
rozdzielenie materiatlu na granicy czgstek napelniacza oraz domieszek i osnowy.
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Analiza sktadu chemicznego powierzchni przetoméw prébek z cementu, ktére przed
badaniami zmeczeniowymi wytrzymywane byty przez 6 tygodni w soli fizjologicznej,
wykazata, ze obecno$¢ Srodowiska soli fizjologicznej moze wpiywaé na proces
pekania wskutek jej penetracji w gigb materialu. W przypadku cementu
domieszkowanego antybiotykiem proces pekania zostaje przyspieszony na skutek
wyptukiwania czastek antybiotyku przez roztwdr soli i rozwéj peknie¢ poprzez czastki
antybiotyku.

Przeprowadzone badania procesu polimeryzacji wykazaty wptyw temperatury na
skurcz i maksymalng temperature ukiadu polimeryzujacego. Badania wykazaly
istotny wptyw temperatury poczatkowej formy na maksymalng temperature polimeryzacji
cementu. Podwyzszenie temperatury poczatkowej formy do 37 C (310,15 K) wpilyneto
w sposOb korzystny na warto$¢ skurczu liniowego cementu Palacos R, ktéra zaréwno
w przypadku cementu bez domieszki, jak i z dodatkiem AIl203 zmniejszyta sie
w granicach od kilku do okoto 20%.

Ze wzgledu na wptyw warunkéw realizacji procesu polimeryzacji na wtasciwosci
cementu zaproponowano metode badan opierajacg sie na symulacji warunkéw
brzegowych préby polimeryzacji zblizonych do panujgacych w organizmie. Badania
realizowano, wprowadzajgc cement chirurgiczny w postaci pétptynnej do metalowej
formy o temperaturze poczatkowej 19 C (292,15 K.) oraz podwyzszonej do 37 C
(310,15 K). Wybér tych dwéch wariantéw badan uzasadniony byt faktem, ze podczas
implantacji cement styka sie bezpos$rednio z jednej strony z metalowa endoproteza
o temperaturze pokojowej, a wiec ok. 19°C (292,15 K), a z drugiej strony z zywa koscig
0 temperaturze organizmu cztowieka, czyli ok. 37 C (310,15 K).

Opierajac sie na analizie matematycznej zmiennych w czasie rozktadéw temperatury
w warunkach procesu polimeryzacji oraz na badaniach skurczu cementu,
zaproponowano modyfikacje sktadu chemicznego cementéw, polegajaca na dodaniu
ceramiki. Pozytywny efekt tej modyfikacji zweryfikowano eksperymentalnie na
przyktadzie cementu z dodatkiem proszku AI203. Na podstawie wynikéw badan
stwierdzono, ze domieszka ceramiki do cementu chirurgicznego na bazie PMMA
powoduje zmniejszenie skurczu liniowego probek oraz obnizenie maksymalnej
temperatury uktadu polimeryzujacego. Rdéwnocze$nie taki sposéb modyfikacji
cementu nie powoduje pogorszenia jego charakterystyk wytrzymatos$ciowych
ltrwatoSci.

Procesy adaptacyjne i trwalo$¢ cementdéw chirurgicznych zdeterminowane sg
czynnikami wewnetrznymi, okre$lonymi procesami biologicznymi zachodzgcymi
W organizmie podczas ich uzytkowania oraz technologig przygotowania cementu
i warunkami jego polimeryzacji. Czynniki te ksztattujg zaréwno cechy mechaniczne
kompozytu polimerowego, jak i okreslajg jego wyjsciowe Srodowisko eksploatacji.
Przeprowadzone badania in vivo na zwierzetach dos$wiadczalnych, ktérym wszczepiono
cement chirurgiczny z domieszka antybiotyku, a takze z domieszka tlenku glinu, nie
wykazaty nieprawidtowosci w reakcji organizmu na wszczepy. Badania cementu
domieszkowanego antybiotykiem bezpos$rednio pojego otrzymaniu oraz po uptywie 3 i6
miesiecy od jego implantacji w organizmie krélika wykazaty, ze zdolnosci oddziatywania
bakteriob6jczego cementu obnizaja sie wraz z uplywem czasu. Swiadczy to
o wyptukiwaniu antybiotyku z cementu przez $rodowisko fizjologiczne organizmu.
Zaobserwowano réwniez wptyw oddziatywania Srodowiska organizmu na charakterystyki
mechaniczne cementu bez domieszki, a takze z dodatkami antybiotyku i ceramiki.
Wytrzymanie prébek cementu w soli fizjologicznej o temperaturze 30 C (303,15 K) przez
okres 6 tygodni przed badaniami mechanicznymi spowodowato obnizenie wiasciwosci
wytrzymato$ciowych cementu w granicach od kilku do kilkunastu procent.
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10. Wyniki badan oraz ich analiza moga stanowi¢ podstawe dla préby ujecia
wzajemnych relacji pomiedzy elementami metody oceny cech uzytkowych cementéw
chirurgicznych. W pracy przedstawiono schemat takiego ujecia (rysunek 6.1).

Okreslone wtasciwoséci lepkosprezyste i zmeczeniowe oraz analiza wynikow
badan umozliwity opracowanie wskazéwek odnosnie do warunkéw uzytkowania
cementéw chirurgicznych. Wskazéwki opracowane zostaly w formie przydatnej dla
pacjentow zaopatrzonych w endoprotezy, w celu ograniczenia prawdopodobienistwa ich
nagtego zniszczenia lub przyspieszonego zuzycia reologicznego, lub zmeczeniowego.
W arunkiem dostatecznie duzej trwato$ci cementu, determinujacej trwato$¢ sztucznego stawu,
jest taki sposo6b realizacji cyklicznego obcigzania, ktéry gwarantowatby stosowanie przerw
podczas obcigzania, umozliwiajagcych powrét poodksztatceniowy materiatu. Ze wzgledu na
sktonno$¢ cementu chirurgicznego do losowego pekania pod wpltywem nawet niewielkich
obcigzen dynamicznych stosowane predkos$ci obcigzania cementu, a tym samym sztucznego
stawu, powinny by¢ mate.

Na podstawie studium literaturowego, dotyczacego istniejagcego stanu wiedzy
w zakresie stosowania w ortopedii kompozytéw polimerowych na osnowie PMMA oraz
wnioskéw wynikajagcych z badan witasnych sformutowano wytyczne odnosnie do
prowadzenia dalszych badan nad poprawg witasciwosci uzytkowych cementéw
chirurgicznych.

Realizacja tych badan powinna przebiega¢ w nastepujacych etapach i kierunkach:

* Przeprowadzenie analizy wymiany ciepta miedzy takimi oSrodkami, jak: cement-kos$¢
i cement-metalowa proteza i na tej podstawie sformutowanie warunkéw badan skurczu
itemperatury polimeryzacji modyfikowanych cementéow kostnych.

e Przeprowadzenie analizy wymiany ciepta w materiale kompozytowym na osnowie
PMMA miedzy osnowg i czgstkami zbrojacymi i na tej podstawie doskonalenie skfadu
chemicznego modyfikowanego cementu kostnego pod wzgledem rodzaju i udziatu
masowego czastek zbrojgcych, w celu obnizenia jego temperatury polimeryzacji oraz
skurczu.

e« Badania wt#asciwosci fizycznych i mechanicznych modyfikowanych cementéw
w warunkach symulujgcych wptyw $rodowiska organizmu.

e Zastosowanie metody badan zmeczenia niskocyklowego, symulujagcego proces obcigzania
sztucznego stawu w organizmie cztowieka, do okre$lenia wptywu domieszki na trwato$¢
modyfikowanych cementow.

¢ Badania bakteriostatyczne cementu =z dodatkiem antybiotyku nowej generacji
(cefalosporyna) w cyklach tygodniowych przez okres 4 pierwszych tygodni od jego
implantacji w organizmie krélika celem okreslenia czasokresu utrzymywania sie
zdolnosci bakteriostatycznych w domieszkowanym cemencie chirurgicznym.

e« Badania in vivo reakcji organizmu na wszczepy ze zmodyfikowanych cementéw
chirurgicznych.

¢ Badania strukturalne kompozytéw polimerowych przy zastosowaniu metod mikroanalizy
rentgenowskiej i mikroskopii skaningowej oraz metod analizy fazowej, celem
identyfikacji elementéw struktury w mikroobszarach i okre$lenia mechanizméw pekania
tworzonych biomateriatéw.

e Zastosowanie metody prézniowego mieszania sktadnikéw w przygotowywaniu prébek do
badan celem réwnomiernego rozprowadzenia w objetoSci czastek zbrojacych
i wyeliminowania pecherzy powietrznych, powstajacych podczas recznego mieszania
cementu kostnego. Taki sposéb przygotowania prébek pozwoli na uzyskanie wiekszej
powtarzalnosci wynikéw badan, wyeliminowanie losowych peknie¢ podczas badan
charakterystyk mechanicznych i bardziej wyraziste okres$lenie wptywu badanych
czynnikéw na te charakterystyki.
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Rys. 6.1. Schemat oceny cech uzytkowych cementéw chirurgicznych
Fig. 6.1. Evaluation ofusability properties ofsurgical cements
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MATERIALOWO UWARUNKOWANE PROCESY ADAPTACYJNE
I TRWALOSC CEMENTOW STOSOWANYCH
W CHIRURGII KOSTNEJ

Streszczenie

Przeprowadzona w pracy analiza literaturowa aktualnego stanu zagadnienia oceny
wiasciwoséci uzytkowych biomateriatbw stosowanych w chirurgii kostnej pozwolita
stwierdzi¢, ze kompozyty polimerowe w postaci cementéw kostnych sg nadal podstawowymi
materiatami stosowanymi w zabiegach chirurgicznych alloplastyki stawow, szczeg6lnie
biodrowych. Stosowane w praktyce Kklinicznej cementy kostne nie speiniaja jednak
wszystkich stawianych im wymogéw ze wzgledu na biofunkcjonalno$é sztucznych stawoéw.
Uzasadnia to prowadzenie prac nad doskonaleniem w#asciwosci fizycznych i mechanicznych
cementéw kostnych. W pracy podjeto probe okres$lenia relacji pomiedzy warunkami
obcigzenia cementu a wtasciwosciami biomechanicznego uktadu na przyktadzie stawu
biodrowego po cementowej endoprotezoplastyce. Dokonano takze préby modyfikacji
cementéw chirurgicznych w celu poprawy ich wtasciwos$ci uzytkowych.

Metodyka badahn cementéw chirurgicznych powinna opiera¢ sie miedzy innymi na
analizie obcigzen oddziatujacych na cement w warunkach jego uzytkowania w organizmie
cztowieka. W przypadku gdy cement stosowany jest do mocowania endoprotez stawoéw,
istotnego  znaczenia nabiera zmeczeniowy charakter mechanicznych oddziatywan
w cemencie. Ze wzgledu na takie w gtéwnej mierze przeznaczenie funkcjonalne cementu,
w pracy zaproponowano adaptacje metodyki badan zmeczenia niskocyklowego do oceny cech
wytrzymatosciowych cementéw. Badaniom poddano prébki z cementéw o nazwach
fabrycznych CMW1 i Palacos R czystych oraz z domieszkami drobnoziarnistego proszku
Al203 oraz antybiotykéw. Badano probki suche, a takze po wytrzymaniu przez okres
6 tygodni w soli fizjologicznej. Badania zmeczeniowe wykazaty lepkosprezysty charakter
zachowania sie wszystkich materiatdw.

Podjeto prébe matematycznego opisu zjawisk Teologicznych w cemencie
chirurgicznym, zaobserwowanych w czasie badan zmeczeniowych niskocyklowych.
Przeprowadzono obliczenia zmiany naprezeh w czasie dla opracowanego modelu cyklicznej
relaksacji oraz zmiany odksztatcen w czasie dla modelu cyklicznego petzania. Opracowane
modele matematyczne dobrze aproksymuja eksperymentalne wyniki badan zmeczeniowych
w zakresie matej liczby cykli (jVv=105). Modelowanie obcigzen cementu w sztucznym stawie
biodrowym przy zastosowaniu metody badan zmeczenia niskocyklowego uwzglednia
oddziatywanie naprezen o najwyzszych warto$ciach, podczas gdy cement eksploatowany jest
w sztucznym stawie przez wiele lat w warunkach losowych przebiegdw naprezen
i odksztatcei. W zwigzku z tym uzyskane dla modeli warto$ci odksztatcen i naprezen sa
wieksze, niz mogtyby by¢ osiaggniete w rzeczywistych obiektach w tym samym czasie.
Przyjete metody badan przyspieszaja zatem osiggniecie granicznych warto$ci odksztatcen,
naprezen i trwato$ci. Taki sposéb modelowania obcigzen umozliwia wykonanie badan
w krétkim czasie.

Przeprowadzone badania zmeczeniowe niskocyklowe wykazaty wazno$¢ czynnika
czasu w zachowaniu sie cementu chirurgicznego w warunkach obcigzen zmiennych, co ma
znaczenie dla oceny jego przydatnosci w endoprotezoplastyce stawéw, a szczegdlnie stawu
biodrowego. Powrd6t poodksztatceniowy, bedacy cechg lepkosprezystosci materiatu, pozwala,
przy stosowaniu przerw w realizacji obcigzenia, na jego ,regeneracje”, warunkujgca
oczekiwangtrwato$¢ sztucznego stawu.
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Przeprowadzono réwniez badania mikroskopowe przetomdéw probek po prébach
mechanicznych oraz badania procesu polimeryzacji cementéw z domieszkami i bez
domieszek. Wyniki tych badan pozwolity udowodni¢, ze o zmianach cech strukturalnych
i mechanicznych cementu wptywajacych na biofunkcjonalno$¢ potaczenia kos$c¢-implant,
oprécz warunkéw obcigzania cementu po jego implantacji do organizmu cztowieka, decyduja
rébwniez technika przygotowania $rédoperacyjnego oraz spos6b domieszkowania.
Przeprowadzenie badan mikroskopowych przetomdéw prébek po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych pozwolito okre$li¢ mechanizmy pekania cementéw chirurgicznych zaréwno
bez domieszek, jak i z domieszkami, w warunkach symulujacych oddziatywanie srodowiska
organizmu. Proces pekania cementu nastepuje poprzez rozdzielenie materiatu na granicy
czastek napetniacza oraz domieszek i osnowy. Obecnos$¢ srodowiska soli fizjologicznej moze
wptywaé na proces pekania wskutek jej penetracji w gtab materiatu. W przypadku cementu
domieszkowanego antybiotykiem proces pekania moze by¢ przyspieszony na skutek
wyptukiwania czastek antybiotyku przez roztwér soli. Rozwdj peknie¢ moze nastepowac
poprzez czastki antybiotyku oraz powstate pory. Przeprowadzone badania procesu
polimeryzacji wykazaty wptyw $rodowiska, gtéwnie temperatury, na skurcz i maksymalng
temperature uktadu polimeryzujacego.

Procesy adaptacyjne i trwato$¢ cementéw chirurgicznych zdeterminowane sg
czynnikami  wewnetrznymi, okreSlonymi procesami  biologicznymi  zachodzacymi
w organizmie podczas ich uzytkowania oraz technologig przygotowania cementu i warunkami
jego polimeryzacji. Czynniki te ksztaltujg zaréwno cechy mechaniczne kompozytu
polimerowego, jak i okre$lajg jego wyjsciowe $rodowisko eksploatacji. Przeprowadzone
badania in vivo na zwierzetach doswiadczalnych, ktérym wszczepiono cement chirurgiczny
z domieszkga antybiotyku, a takze z domieszkga tlenku glinu, nie wykazaty nieprawidtowosci
w reakcji organizmu na wszczepy. Badania cementu domieszkowanego antybiotykiem
bezposrednio po jego otrzymaniu oraz po uptywie 3 i & miesiecy od jego implantacji
w organizmie krolika wykazaty, ze zdolno$ci oddziatywania bakteriobdjczego cementu
obnizajg sie wraz z uptywem czasu. Swiadczy to o wyptukiwaniu antybiotyku z cementu
przez $rodowisko fizjologiczne organizmu. Zaobserwowano réwniez wptyw oddziatywania
$Srodowiska organizmu na charakterystyki mechaniczne cementu bez domieszki, a takze
z dodatkami antybiotyku i ceramiki. Wytrzymanie probek cementu w soli fizjologicznej
o temperaturze 30 C (303,15 K) przez okres 6 tygodni przed badaniami mechanicznymi
spowodowato obnizenie witasciwosci wytrzymatosciowych cementu w granicach od kilku do
kilkunastu procent.

Wyniki badan oraz ich analiza moga stanowi¢ podstawe dla préby ujecia wzajemnych
relacji pomiedzy elementami metody oceny cech uzytkowych cementéw chirurgicznych.
W pracy przedstawiono schemat takiego ujecia.

MATERIAL CONDITIONED ADAPTATION PROCESSES AND DURABILITY OF
CEMENTS USED IN BONE SURGERY

Abstract

Carried out in this work theoretical analysis of current assessment of usability
properties of biomaterials used in bone surgery proved that polymer composites in the form of
bone cements are still basic materials in alloplasty ofjoint with the special emphasis put on
alloplasty of hips. Bone cements used in medicine do not meet all the requirements in terms
of biofunctionality of artificial joints. Therefore there is constant need for improwing physical
and mechanical properties of bone cements. The researches attempt at determining the
relations between cement loading conditions and properties of biomechanical system with the
example of hip joint after being subjected to cement prothesoplasty. Surgical cements have
also been modified in order to improve their functional properties.

The methology of researches surgical cements should be based among other things on
the analysis of loadings imposed on cements in the human body environment. In case when
cement is used to fix endoprostheses ofjoints the fatigue character of mechanical interreaction
in the cement seems to be of a significant importance. Since cement is viewed to exhibit all
the above mentioned functional purposes the paper suggests to adapt the research method of
low cycle fatigue in order to assess strength properties of the material. CMW1 and Palacos R
cement samples have been examined both in a pure form and with Al203 fine-grained powder
and antibiotics admixtures. Dry samples as well as those kept in physiological saline for 6
weeks have been tested. Fatigue tests proved viscoelastic character of all the tested materials.

Mathematical description of rheological phenomena in surgical cements which
occured at low cycle fatigue tests has been attempted at. Calculations of stress changes in time
for the elaborated model of cyclic relaxation as well as deformation changes in time for the
model of cyclic creep have been done. The worked out mathematical models well
approximate the experimental results of fatigue tests in the range of low number of cycles
(/V=105). Modelling the loadings of cement in endoprostheses of joints with the low cycle
fatigue method takes into account all high value stresses, while cement is being used for
endoprostheses for many years in the conditions of random stress and deformation courses.
Therefore the obtained stress and deformation values for the models are bigger than those
which would have been obtained in real conditions in the same time. The methods applied
help to reach the boundary values of deformation, stress and durability much quicker. Such
modelling of loads enables to carry out the tests in a shorter period of time.

The low cycle fatigue tests carried out showed how important is the factor of time for
the behavior of surgical cement in the conditions of changeable loadings. This fact is essential
to assess its usability for endoprosthesoplasty of joints specially of a hip joint. Post
deformation return which is a characteristic feature for material viscoelasticity enables its
regenaration conditioning expected durability of endoprosthesis ofjoints.

SEM examinations of sample fractures after they have been subjected to mechanical
tests have been performed together with tests on polymerization processes of cements with
and without admixtures. The results proved that admixture adding procedure as well as
interoperational preparatory methods affect structural and mechanical features of cement.
Apart from cement loading conditions after it is implanted into human body, these features
again affect biofunctionality of bone - implant structure. SEM examinations of sample
fractures after they have been subjected to low cycle fatigue tests helped to determine
the cracking mechanisms in surgical cements with and without admixtures in the conditions
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similar to human body environment. Cracking process of cement occurs when material is split
at particles boundary of a filling material as well as admixtures and matrix. Physiological
saline might influence the cracking process beacause it penetrates deep into the material.
In case of cement with antibiotics this cracking process may be accelerated since antibiotic
particles are washes out with saline solution. The crackes may develop by antibiotic particles
and the formed pores. Carried out examinations of the polymerization process showed that
environment, especially temperature, strongly affects shrinkage and maximum temperature of
polymerizing system.

Adaptation processes and durability of surgical cements are determinated by internal
factors, certain biological processes in the human body when cements are used as well as by
technology of cement preparation and its polymerizing conditions. These factors shape
mechanical features of polymer composite and determine its initial exploitation environment.
In vivo researches performed on animals with the implanted surgical cement and antibiotics
admixture as well as aluminium oxide admixture did not show any disorders in functioning of
human body in connection with the implants. The examinations of antibiotic admixtured
cement right after it has been obtained and then 3 and 6 months after being implanted into
rabbits showed that the bactericidal properties of cement decrease as the time goes by. It is the
proofwhich shows that antibiotic is washed out from cement by physiological environment of
human body. The effect of such environment upon mechanical properties of cement without
admixtures as well as with antibiotic admixtures and ceramic has been observed. Cement
samples kept in physiological saline at 30 C (303,15 K) for 6 weeks before mechanical tests
were performed showed lower mechanical properties of about several to dozen percent.

The results and their analysis are the basis for synthetic approach the interdependence
between the elements of the assessment method of usability properties of surgical cements.
The paper presents a scheme of such approach.

ZAL ACZNIKI
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TablicaZ.1
Wyniki obliczen statystycznych dla wtasciwosci wytrzymatosciowych cementu CMW1
domieszkowanego antybiotykami

Ry Re Ry Rc Ry Rc Ry Rc

CMW1 CMW1  CMWI+A CMWI+A CMWI+Bl CMWI1+Bl CMWI+Cl CMW1+C1l
Srednia 52,7 85,3 52,9 62,3 52,5 74,9 56,8 78,7
Odch.std 4,16 1,36 3,98 6,10 2,27 4,451 2,59 2,66
SEM 1,70 0,55 1,62 2,49 0,93 1,817 1,06 1,08
Minimum 46,4 84,0 47,0 56,0 50,0 70,74 52,1 76,0
Maksimum 59,1 87,5 57,1 71,6 56,6 81,79 58,9 82,7

CMW1 CMW1+A CMW1+B1 CMW1+C1

Rys.Z.l. Wasciwosci wytrzymatosciowe cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami:
A - antybiotyk beta-laktamowy, Bl —cefalosporyna drugorzedowa, Cl - cefalosporyna
trzeciorzedowa
Fig. Z.1. Strength properties o fCMW1 cement with antibiotic admixtures: A - beta laktams,
Bl - 1l generation cefalosporin, Cl - Ill generation cefalosporin

Tablica Z.2
Wyniki obliczen statystycznych dla modutéw sprezystosci cementu CMW1 domieszkowanego
antybiotykami

Er Ec Er Ec Er Ec Er Ec
CMW1 CMW1 CMW1+A CMW1+A CMW1+B1 CMW1+B1 CMW1+Cl CMWI1+C1l
Srednia 3559,0 2082,0 2877,2 1732,3 2843,2 1883,3 3403,0 2440,3
Odch.Std 148,157 70,787 143,692 41,491 116,616 91,579 74,135 77,143
SEM 60,485 28,899 58,662 16,938 47,608 37,387 30,265 31,494
Minimum 3328 1980 2706 1691 2688 1818 3290 2334
Maksimum 3705 2198 3100 1787 2998 2012 3520 2546
4000
3500
_ 3000
t 2500
m Er
~ 2000
lii O Ec
- 1500
w
1000
500
0
CMwW1 CMW1+A

Rys.Z.2. Warto$ci modutéw sprezystosci cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami:
A - antybiotyk beta-laktamowy, Bl - cefalosporyna drugorzedowa, Cl - cefalosporyna
trzeciorzedowa
Fig. Z.2. Modulus ofelasticityfor CMW1 cement with antibiotic admixtures: A - beta laktams,
Bl - Il generation cefalosporin, ClI —Ill generation cefalosporin
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Tablica Z.3
Wyniki obliczer statystycznych dla udarnosci cementu CMW1 domieszkowanego antybiotykami
3n 3n a,, a,,
Udarnos¢ CMW1 CMW1+A CMW1+B1 CMW1+C1
Srednia 1162,4 1298,7 880,1 1231,4
Odch.Std 102,925 225,418 173,604 150,649
SEM 42,019 92,026 70,874 61,502
Minimum 1053,2 946,3 672,8 1077,9
Maksimum 1342,6 1581,4 1163,8 1483,2
1800
1600
1400
=l 1200
M 1000
| 800
c
-3 600
400
200
0
CMW1 C 1+A CMW1+B1 CMW1+C1

Rys. Z.3. Udarno$¢ cementu CMW1+ domieszkowanego antybiotykami:
A - antybiotyk beta-laktamowy, BI - cefalosporyna drugorzedowa, CI - cefalosporyna
trzeciorzedowa
Fig. Z.3. Impact strength o fCMW1 cement with antibiotic admixtures:
A - beta laktams, Bl - Il generation cefalosporin, CI - Ill generation cefalosporin

Tablica 2.4
Wyniki obliczen statystycznych dla wia$ciwosci wytrzymatosciowych cementu Palacos R
domieszkowanego antybiotykami

Rc Rc Rc Rc
Palacos R Palacos R Palacos R+C Palacos R+C Palacos R+B2 Palacos R+B3
Srednia 70,4 74,9 60,7 70,5 74,4 72,4
Odch.Std 3,267 2,190 1,826 1,400 1,258 1,642
SEM 1,334 0,894 0,745 0,571 0,514 0,671
Minimum 64,8 72,4 57,5 68,4 73,3 69,8
Maksimum 74,3 77,1 63 72,2 76,4 74,8
PalacosR PalacosR+C PalacosR+B2 PalacosR+B3

Rys. Z.4. Wiasciwosci wytrzymatosSciowe cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami:
B2 - cefalosporyna drugorzedowa (1,5 g proszku), B3 - cefalosporyna drugorzedowa
(3 g proszku), C - cefalosporyna trzeciorzedowa (2 g proszku)
Fig. Z.4. Strength properties o fPalacos R cement with antibiotic admixtures: B2 - 11 generation
cefalosporin (1,5 g ofa powdered substance), B3 - Il generation cefalosporin (3 g ofapowdered
substance), C - Illgeneration cefalosporin (29 ofapowdered substance)
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Tablica 2.5
Wyniki obliczen statystycznych dla modutéw sprezystosci cementu Palacos R domieszkowanego
antybiotykami

E, Ec Eg E, Eo E, Ec Ec
Palacos R Palacos R Palacos R Palacos R+C Palacos R+C Palacos R+C Palacos R+B2 Palacos R+B3
Srednia 2740,7 1094,0 2093,0 2326,5 867,7 2078,2 1058,0 1060,8
Odch.std 44,419 38,720 56,935 62,842 59,936 80,847 26,661 29,034
SEM 18,134 15,807 23,244 25,655 24,469 33,005 10,884 11,853
Minimum 2700 1041 2016 2245 793 1956 1040 1024
Maksimum 2797 1135 2178 2390 948 2171 1110 1101
3000
PalacosR PalacosR+C PalacosR+B2 PalacosR+B3

Rys. Z.5. Warto$ci modutéw sprezystosci cementu Palacos R domieszkowanego antybiotykami:
B2 - cefalosporyna drugorzedowa (1,5 g proszku), B3 - cefalosporyna drugorzedowa
(3 g proszku), C - cefalosporyna trzeciorzedowa (2 g proszku)
Fig. Z.5. Modulus o felasticityfor Palacos R cement with antibiotic admixtures: B2 - Il generation
cefalosporin (1,5 g ofapowdered substance), B3 - Il generation cefalosporin (3 g ofa powdered
substance), C - Illgeneration cefalosporin (29 ofapowdered substance)

Tablica Z.6
Wyniki obliczen statystycznych dla wtasciwosci wytrzymato$ciowych cementu Palacos R
z Gentamycyng domieszkowanego A120 3

Rg Re Rg Re Rg Re
Palacos RzG. Palacos RzG. Palacos RzG.+E1 Palacos RzG.+E1 Palacos RzG.+E2 Palacos RzG.+E2

Srednia 68,4 70,5 55,3 76,6 51,0 79,6
Odch.std 8,209 1,819 3,827 4,362 2,297 3,031
SEM 3,351 0,743 1,562 1,781 0,938 1,237
Minimum 59,3 68,39 48,69 71,88 48,11 75,94
Maksimum 79,95 72,8 59,9 83,86 54,01 82,87

PalacosRzG. PalacosRzG.+E1 PalacosRzG.+E2

Rys. Z.6. Wiasciwosci wytrzymatosciowe cementu Palacos R z Gentamycyng domieszkowanego Al20 3
(proszek o granulacji 10-20 pm): EIl - 9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.6. Strength properties o fPalacos R cement with Gentamicin admixtured Al20 3 (powder
0f10-20 pm granulation): EI - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction
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Tablica 2.7
Wyniki obliczen statystycznych dla modutéw sprezystosci cementu Palacos R
z Gentamycyng domieszkowanego A120 3
Eg Ec Eg E Eg Ec
Palacos RzG. Palacos RzG. PalacosRzG.+E1 Palacos RzG.+E1 PalacosRzG.+E2 Palacos RzG.+E2
Srednia 3092,5 1379,0 3552,3 2107,0 3504,0 2556,0
Odch.std 114,446 112,307 187,270 33,657 286,647 99,175
SEM 46,722 45,849 76,452 13,740 117,023 40,488
Minimum 2935 1225 3328 2069 3265 2380
Maksimum 3220 1528 3845 2152 3983 2666

4000

PalacosRzG. PalacosRzG.+E1 PalacosRzG.+E2

Rys. Z.7. Warto$ci modutdw sprezystosci cementu Palacos R z Gentamycyng domieszkowanego Al20 3
(proszek o granulacji 10-20 pm): EI —9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.7. Modulus ofelasticityfor Palacos R cement with Gentamicin admixtured Al20 3 (powder
0f10-20 pm granulation): EI - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction

Tablica Z.8
Wyniki obliczen statystycznych dla udarnosci cementu Palacos R z Gentamycyng
domieszkowanego A1 3

3n 3n an
Udarnosé Palacos RzG. Palacos RzG.+E1 Palacos RzG.+E2
Srednia 1038,2 1658,0 1728,0
Odch.Std 106,860 257,263 176,616
SEM 43,625 105,027 72,103
Minimum 923 1286 1492
Maksimum 1202 1916 1965
2500
PalacosRzG. PalacosRzG.+E1 PalacosRzG.+E2

Rys. Z.8. Udarno$¢ cementu Palacos R z Gentamycyng domieszkowanego Al20 3 (proszek
o granulacji 10-20 pm): EI - 9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.8. Impact strength o fPalacos R cement with Gentamicin admixtured Al20 3 (powder
0f10-20 pm granulation): EIl - 9% in massfraction, E2 -13% in massfraction
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Tablica 2.9
Wyniki obliczen statystycznych dla wtasciwosci wytrzymatosciowych cementu CMW1

domieszkowanego A120 3

R3 Re Ry Rc Ry Rc
CMW1 CcMW1 CMW1+E1 CMW1+E1 CMWI+E2 CMW1+E2
Srednia 52,7 85,3 54,5 88,9 56,2 88,3
Odch.Std 4,159 1,356 3,033 3,057 2,171 1,991
SEM 1,698 0,553 1,238 1,248 0,886 0,813
Minimum 46,38 84 49,13 86,51 52,9 85,27
Maksimum 59,09 87,5 57,2 94,16 58,9 90,89
CMW1 CMW1+E1 CMW1+E2

Rys. Z.9. Wiasciwosci wytrzymatosciowe cementu CMW1 domieszkowanego Al20 3 (proszek
o granulacji 10-20 pm): EI —9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. 2.9. Strength properties o fCMW1 cement with A120 3admixtures (powder o f 10-20 fim
granulation): EI - 9% in massfraction, E2 -13% in massfraction

Tablica Z. 10
Wyniki obliczen statystycznych dla modutéw sprezystos$ci cementu CMW1 domieszkowanego A120 3
Eg Ec Eg Ec Eg Ec
CMW! CMW! CMW1+EL CMW 1+El CMW 1+E2 CMWI+E2

Srednia 3474,7 2082,0 35545 21947 3886,8 1948,5

Odch.Std 57,504 70,787 135,841 192,154 180,892 47,370

SEM 23,476 28,899 55,457 78,446 73,849 19,339
Minimum 3390 1980 3380 1966 3680 1892
Maksimum 3560 2198 3698 2438 4200 2005

CcMw1 CMWI1+E1 CMWI1+E2

Rys. Z.10. Wartosci modutéw sprezystosci cementu CMW1 domieszkowanego Al20 3 (proszek
o granulacji 10-20 pm): EIl - 9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.10. Modulus o felasticityfor CMW1 cement with Al20 3admixtures (powder of10-20 pm
granulation): EI - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction
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Tablica Z. 11
Wyniki obliczen statystycznych dla udamosci cementu CMW 1 domieszkowanego A1 3
3 3n N
Udarnosé CMW1 CMW1+E1 CMW1+E2
Srednia 1162,4 15248 1615,8
Odch.std 102,925 122,899 68,146
SEM 42,019 50,173 27,820
Minimum 1053,2 1345 1511,7
Maksimum 1342,6 1702,9 1718
1800
CMwW1 CMWI1+E1 CMW1+E2

Rys. Z.11. Udarno$¢ cementu CMW1 domieszkowanego Al20 3 (proszek o granulacji 10-20 pm):
El - 9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.1l. Impact strength o fCMW1 cement with A120 3admixtures (powder of10-20pm granulation):
El - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction

Tablica Z.12
Wyniki obliczen statystycznych dla wtasciwos$ci wytrzymato$ciowych cementu
Simplex P domieszkowanego A120 3

Re Ry Re Rg Re Re Rg
Simplex Simplex Simplex+E Simplex+E Simplex+El Simplex+E1l Simplex+E2 Simplex+E2
Srednia 93,6 58,2 84,2 68,6 86,3 55,4 83,1 53,5
Odch.Std 2,954 1,893 3,505 1,561 1,967 4,218 0,696 3,671
SEM 1,206 0,773 1,431 0,637 0,803 1,722 0,284 1,499
Minimum 90,28 55,01 79,98 66,9 82,55 49,48 81,84 49,68
Maksimum 98,7 59,68 89,71 70,7 87,95 61,24 83,81 59,17
120
100
Simplex Simplex+E Simplex+E1 Simplex+E2

Rys. Z.12. Wiasciwosci wytrzymato$ciowe cementu Simplex P domieszkowanego Al20 3 (proszek

o granulacji 10-20 pm): E - 4,8% mas. domieszki, EI - 9%, mas. domieszki, E2 - 13% mas.domieszki
Fig. Z.12. Strength properties o fSimplex P cement with A120 3admixtures (powder o f10-20 /jm
granulation): E-4,8% in massfraction, EI - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction
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Tablica Z.13
Wyniki obliczen statystycznych dla modutéw sprezystosci cementu Simplex P
domieszkowanego A1 3
Ec By Ec B E E, Ec E.
Simplex  Simplex Simplex+E Simplex+E Simplex+E1 Simplex+E1l Simplex+E2 Simplex+E2
Srednia 1961,2 3172,0 1987,2 3334,2 2067,0 3287,0 1862,2 3398,3
Odch.std 165,362 152,485 251,758 157,629 66,157 153,804 36,008 188,792
SEM 67,509 62,252 102,780 64,352 27,009 62,790 14,700 77,074
Minimum 1738 2927 1579 3045 1980 3064 1809 3145
Maksimum 2163 3336 2316 3474 2168 3460 1904 3606

Simplex Simplex+E Simplex+E1 Simplex+E2

Rys. Z.13. Wartos$ci modutéw sprezystosci cementu Simplex P domieszkowanego Al20 3 (proszek
o granulacji 10-20 pm): E - 4,8% mas. domieszki, EI - 9% mas. domieszki, E2 - 13% mas. domieszki
Fig. Z.13. Modulus o felasticityfor Simplex P cement with A1203 admixtures (powder o f10-20 fxm
granulation): E - 4,8% in massfraction, EI - 9% in massfraction, E2 - 13% in massfraction

Tablica Z.14

Wyniki obliczen statystycznych dla wtasciwosci wytrzymato$ciowych cementu Palacos R
domieszkowanego A120 3

Palacos R Palacos R Palacos R+D Palac'c?g R+D
Srednia 74,9 70,4 72,0 69,2
Odch.Std 2,190 3,267 1,784 4,288
SEM 0,894 1,334 0,728 1,750
Minimum 72,4 64,8 69,7 64,5
Maksimum 77,1 74,3 73,8 74,3
PalacosR PalacosR+D

Rys. Z.14. Witasciwosci wytrzymatosciowe cementu Palacos R domieszkowanego
Al1203 (proszek ofrakcji 0.3 pm): D - 4,8% mas. domieszki
Fig. Z.14. Strength properties o fPalacos R cement with A120 3admixtures
(powder o f0,3/jmfraction): D - 4,8% in massfraction
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Tablica Z.15
Wyniki obliczen statystycznych dla modutdéw sprezystosci cementu Palacos R
domieszkowanego A120 3

E = By E, E
Palacos R Palacos R Palacos R Palacos R+D  Palacos R+D  Palacos R+D
Srednia 2740,7 1094,0 2093,0 2932,2 1007,2 2307,7
Odch.Std 44,419 38,720 56,935 43,379 30,446 194,417
SEM 18,134 15,807 23,244 17,710 12,430 79,370
Minimum 2700 1041 2016 2876 974 1999
Maksimum 2797 1135 2178 2980 1061 2496
3000
q 2500 WESE&
S 2000 = Er
LU O Ec
1500
w HBiiB = tg
w 1000 H H
500 a1
o MEEBEMmM -
PalacosR PalacosR+D

Rys. Z.15. Warto$ci modutéw sprezystoéci cementu Palacos R domieszkowanego

AI120 3 (proszek ofrakcji 0.3 pm): D - 4,8% mas. domieszkKi
Fig. Z.15. Modulus ofelasticityfor Palacos R cement with A120 3admixtures
(powder 00,3 [imfraction): D - 4,8% in mass fraction

Tablica Z. 16
Wyniki obliczen statystycznych dla wytrzymato$ci na zginanie cementu Palacos R
z domieszkami po wytrzymaniu w soli fizjologicznej

R Ros
Palalz%s R Palacos R Palacf)gs R+D Palacos RtD Palacgg R+C Palaclg R+C

Srednia 70,4 61,7 69,2 64,4 60,7 58,5

Odch.Std 3,267 3,020 4,288 2,768 1,826 5,341

SEM 1,334 1,233 1,750 1,130 0,745 2,181

Minimum 64,8 57,5 64,5 60,5 57,5 52,2

Maksimum 74,3 65,3 74,3 69,1 63 67,8
PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. Z.16. Wytrzymatos¢ na zginanie Rgscementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas. (D - Al20 3-
0,3/im, C - antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez 3 tygodnie
w solifizjologicznej w poréwnaniu do wytrzymatosci na zginanie Rgsuchego cementu
Fig. Z.16. Ultimate bending strength Rgso fPalacos R cement with admixtures - 4,8% in massfraction
(D - Al203powder 0 f0,3 pm fraction, C - Il generation cefalosporin) after being
kept in physiological salinefor 3 weeks as compared with the ultimate bending Rgo fdry cement
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Tablica Z. 17
Wyniki obliczen statystycznych dla wytrzymato$ci na $ciskanie cementu Palacos R
z domieszkami po wytrzymaniu w soli fizjologicznej

Re Res Rc Res Rc Res
Palacos R Palacos R Palacos RtD Palacos R*tD Palacos R+C Palacos R+C
Srednia 74,9 62,2 72,0 81,5 70,5 67,2
Odch.Std 2,190 1,263 1,784 3,931 1,400 4,409
SEM 0,894 0,516 0,728 1,605 0,571 1,800
Minimum 72,4 60,6 69,7 77,5 68,4 59,6
Maksimum 77,1 63,6 73,8 89 72,2 72,5
PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. Z.17. Wytrzymato$¢ na $ciskanie Rcs cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas. (D - Al20 3-
0,3 pim, C - antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez 3 tygodnie w soli
fizjologicznej w poréwnaniu do wytrzymatosci na $ciskanie Rcsuchego cementu
Fig. Z2.17. Ultimate compressive strength Rcso fPalacos R cement with admixtures - 4,8% in mass
fraction (D - Al120) powder of0,3 fimfraction, C- Illgeneration cefalosporin) after being kept in
physiological salinefor 3 weeks as compared with the ultimate compressive strength Rcofdry cement

Tablica Z.18
Wyniki obliczen statystycznych dla wytrzymatosci na $ciskanie cementu Palacos R
z domieszkami po wytrzymaniu w soli fizjologicznej

Palacos R Palacos R Palacos R+D Palacos R+D Palacos R+C Palacos R+C
Srednia 2093,0 1920,2 2307,7 1971,0 2078,2 1888,5
Odch.std 56,935 87,050 194,417 127,320 80,847 146,634
SEM 23,244 35,538 79,370 51,978 33,005 59,863
Minimum 2016 1786 1999 1842 1956 1764
Maksimum 2178 2008 2496 2140 2171 2174
PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. Z.18. Modut sprezystosci Egsprzy zginaniu cementu Palacos R z domieszkami -4,8% mas. (D —
A120s- 0,3pm, C- antybiotyk- cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez 3 tygodnie
w soli fizjologicznej w poréwnaniu do modutu sprezysto$ci Egsuchego cementu
Fig. Z.18. Modulus ofelasticity Egsat bending testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8% in
massfraction (D - A120 3powder 0f0,3 /Jumfraction, C- |1l generation cefalosporin) after being kept
in physiological salinefor 3 weeks as compared with the modulus o felasticity Ego fdry cement
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Tablica Z. 19
Wyniki obliczen statystycznych dla modutu sprezystosci przy Sciskaniu cementu Palacos R
z domieszkami po wytrzymaniu w soli fizjologicznej

Ec Ecs Ec Ecs Ec Ecs
Palacos R Palacos R Palacos R+D  Palacos R+D Palacos R+C  Palacos R+C

Srednia 1094,0 1202,0 1007,2 1066,3 867,7 897,0

Odch.std 38,720 66,558 30,446 21,510 59,936 60,541

SEM 15,807 27,172 12,430 8,781 24,469 24,716
Minimum 1041 1111 974 1042 793 832
Maksimum 1135 1316 1061 1094 948 980

PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. Z.19. Modut sprezystoséci Ea przy $ciskaniu cementu Palacos R z domieszkami -4,8% mas.
(D- Al203- 0,3pm, C- antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez
3 tygodnie w soli fizjologicznej w poréwnaniu do modutu sprezystoéci Ecsuchego cementu
Fig. Z.19. Modulus o felasticity Ecsat compression testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8%
in massfraction (D - Al20 3powder of0,3 jumfraction, C - Il1l1 generation cefalosporin) after being
kept in physiological salinefor 3 weeks as compared with the modulus o felasticity Ec o fdry cement

Tablica Z.20
Wyniki obliczen statystycznych dla modutu sprezystosci przy rozcigganiu cementu Palacos R
z domieszkami po wytrzymaniu w soli fizjologicznej

Er Ers Er Ers Er Ers
Palacos R Palacos R Palacos R+A  Palacos R+A  Palacos R+B Palacos R+B
Srednia 2740,7 2772,2 2932,2 2962,5 2326,5 2653,8
Odch.Std 44,419 47,701 43,379 21,888 62,842 50,748
SEM 18,134 19,474 17,710 8,936 25,655 20,718
Minimum 2700 2697 2876 2932 2245 2587
Maksimum 2797 2836 2980 2990 2390 2706
PalacosR PalacosR+D PalacosR+C

Rys. Z.20. Modut Younga Ersprzy rozcigganiu cementu Palacos R z domieszkami - 4,8% mas.
(D- Al203- 0,3pm, C- antybiotyk - cefalosporyna trzeciorzedowa) po wytrzymaniu przez
3 tygodnie w solifizjologicznej wpordwnaniu do modutu Younga Ersuchego cementu
Fig. Z.20. Young’ modulus elasticity Ersfor tension testfor Palacos R cement with admixtures - 4,8%
in massfraction (D - A120 3powder 00,3 [tmfraction, C - Ill generation cefalosporin) after being
kept in physiological salinefor 3 weeks as compared with the Young’ modulus elasticity
Erofdry cement



Podstawowe witasciwosci mechaniczne cementédw chirurgicznych bez i z domieszka
antybiotykéw oraz ceramiki

Materiat

CcMW1

CMW1 + A (antybiotyk
beta-laktamowy -
1,2gi2mlaqua
redestilata)

CMW1 + Bl
(cefalosporyna Il-
rzedowa - 1g i2 ml aqua
redestilata)

CMW1 +C1
(cefalosporyna Ill-
rzedowa - 1gi2 ml aqua
redestilata)

CMW1 +E1

(A120 3- 10-20 pm;
49 - 9% mas.)
CMW1 + E2

(A120 3- 10-20 pm;
69 - 13% mas.)
Palacos R z
Gentamycyng
Palacos R z
Gentamycyng+ EI
(A120 3- 10-20 pm;
49 - 9% mas.)
Palacos R z
Gentamycyng+ E2
(A120j - 10-20 pm;
6g - 13% mas.)
Simplex P

Simplex P+ E
(A120 3- 10-20 pm;
29 - 4,8% mas.)
Simplex P +E1
(Al12C3 - 10-20 pm;
49 - 9% mas.)
Simplex P +E2
(A120 3- 10-20 pm;
69 - 13% mas.)
Palacos R

Palacos R + B2
(cefalosporyna Il-
rzedowa

1,59- 3,6% mas.)
Palacos R + B3
(cefalosporyna IlI-
rzedowa

39 —7% mas.)
Palacos R + C
(cefalosporyna Il1-
rzedowa

29 - 4,8% mas.)
Palacos R + D
(Al20j - 0,3 pm;
29 - 4,8% mas.)

Rm

20,0

26,0

Rg

52,7
52,9

52,5

56,8

54,5

56,2

68,4

55,3

51,0

58,2
68,6

55,4

53,5

70,4

60,7

Re

(MPa) (MPa) (MPa)

85,3
62,3

74,9

78,7

88,9

88,3

93,6
84,2

86,3

83,1

74,9
74,4

72,4

70,5

72,0
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Er Eg
(MPa) (MPa)
3559,0 34747
2877,2

28432

3403,0

3554,5

3886,8

- 3092,5

3552,3

3504,0

2759,0 3172,0
3334,2

3287,0

3242,0 3398,3

2740,7 2093,0

2326,5 2078,2

2932,2 2307,7

Ec
(MPa)
2082,0
1732,3

1883,3

2440,3

21947

1948,5

1379,0

2107,0

2556,0

1961,2
1987,2

2067,0

1862,2

1094,0

1058,0

1060,8

867,7

1007,2

R6s

61,7

58,5

64,4

Rc

(MPa) (MPa) (MPa) (MPa)

62,2

67,2

81,5

Tablica Z.21

Er, Eg Eos
(MPa)

2772,2 1920,2 1202,0

2653,8 1888,5 897,0

2962,5 1971,0 1066,3

a,
(Im2)
1162,4
1298,7

880,1
1231,4

1524,8
1615,8

1038,2

1658,0

1728,0

Lp.

10.
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Tablica Z.22

Wyniki testu U Manna-W hitneya dla wybranych wtasciwos$ci mechanicznych cementu
Palacos R z domieszka D (Al203- 0,3 |im, 4,8% mas.) w poréwnaniu do odpowiednich
wiasciwosci cementu bez domieszki; przyjety poziom istotnosci: p(a) = 0.05

Rc
Palacos R

Rg
Palacos R

Er
Palacos R

Ec

Palacos R

Eg
Palacos R

Rcs

Palacos R

R
Palacos R
Ers
Palacos R

Ecs

Palacos R

Eg
Palacos R

Poréwnywane parametry

Rc
Palacos R +

Rs
Palacos R +

Er

Palacos R +

Ec

Palacos R +

Eg
Palacos R +

Rcs

Palacos R +

Rgs
Palacos R +
Ers

Palacos R +

Ecs

Palacos R +

Egs
Palacos R +

Statystyka Z

1,76141

0,880705

-2,88231

2,56205

-1,76141

-2,88231

-1,44115

-2,88231

2,882307

-0,48038

Poziom

istotnosci p

0,07818

0,37848

0,00395

0,01041

0,07818

0,00395

0,14955

0,00395

0,00395

0,63096

Whniosek
Bliskie
Nieistotne

Istotne
Erjest nawyzszym
poziomie w grupie
,Palacos R+D” niz w
grupie ,,Palacos R”
Istotne
Ecjest na wyzszym
poziomie w grupie
,Palacos R” niz w
grupie ,,Palacos R+D”
Bliskie

Istotne
Res j€St na wyzszym
poziomie w grupie
,Palacos R+D” niz w
grupie ,,Palacos R”
Nieistotne

Istotne
Ersjest na wyzszym
poziomie w grupie

,Palacos R+D” niz w
grupie ,Palacos R”

Istotne
Ecsjest na wyzszym
poziomie w grupie
»Palacos R” niz w

grupie ,,Palacos R+D”
Nieistotne
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Dane « = 2NiCr-Ni)<19)

Dane B : (S-nU)(0
ogr.\ev%%/gé)l 0hl2n25s5 ogr.prauz(e]./g%g Ohlféré\.geso
100 397.0833 “m5 41014167 405
Tablica Z.23 300 e .
Wyniki obliczen statystycznych dla liczby cykli do zniszczenia Nf probek ?
z domieszkowanych cementéw chirurgicznych
Nf Nf N, N, N, N,
CMW1 CMW1+A CMW1+B11 Palacos R Palacos R+C Palacos R+D
Srednia 8880 14690 14970 13120 12160 12193,0
Odch.Std 4225,1 8505,8 14370,5 5515,1 5972,0 4918,181 skurcz
SEM 1724,9 34725 5866,7 22515 2438,1 2007,839 N
Minimum 3400 3390 4500 5460 5420 5400 J . e temperatura
Maksimum 14040 26570 43500 19280 21500 19880 R S
0
FeT=To oo J — 390
£ 0000 J
Rys. Z.22. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
I — wformie metalowej o temperaturze poczatkowej 19" C (292,15 K)
o

Fig. Z.22. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftime
for Palacos R cement into a metal mould at the initial temperature of19° C (292,15 K)

Dane ft - <NiC'r-Ni>(19)
S Sss ST e ymidol 1 3hI0ti4850
res* ogr.le o .
cMw1 CMW1+A CMW1+B11 PalacosR PalacosR+C PalacosR+D wy grle oIS deey 1488

-+ B 400 483.4167 483
320

510

Rys. Z.21. Wyniki badan zmeczeniowych niskocyklowych probek z domieszkowanych cementéw
chirurgicznych: Nf -$rednia liczba cykli do zniszczenia dla danej serii prébek, A - antybiotyk beta-
laktamowy, BI | - cefalosporyna drugorzedowa, C - cefalosporyna trzeciorzedowa, D - proszek
Al20 3ofrakcji 0,3 pm (4,8% mas.)

Fig. Z2.21. Results o flow cyclefatigue tests o fsurgical cement samples with admixtures: N f- mean
number ofcycles tofailurefor a giver series o fsamples: A - beta laktam antibiotic,

Bil - Il generation cefalosporin, C - Il generation cefalosporin, D - Al20 3-powder 00,3 pm
fraction (4,8% in massfraction)

Rys. Z.23. Zmiana skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R wformie metalowej
o temperaturze poczatkowej 19°C (292,15 K); préba dtugotrwata
Fig. Z.23. Change o flinear shrinkage in course o ftimefor Palacos R cement into a metal mould
at the initial temperature o f19"C (292,15 K); lasting test
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Dane A - (NiCr-Ni)Q9>

«Dane 8 = (S-nUHO

| wykres * 0gr.lewe/dol 0hl2nl8s5 ogr.prawe/gora Ih On OsO
| A 0 46.3 120 21.5

j BiC 320 390 430 16235

Rys. Z.24. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
z domieszka Al20 3 (proszek ofrakcji 0,3 fim) wformie metalowej o temperaturze poczgtkowej 19°C
(292,15 K)
Fig. Z.24. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftimefor Palacos R
cement with Al120 3admixture (powder of0,3 pmfraction) into a metal mould at the initial temperature
0f19°C (292,15 K)

Dane A = (NiCr-Ni)(19)
DaEe B = (S-nUXO /dot
wykres * ogr.leye/do
y . 9 3‘9‘% e ogr.pra]\-lvzglgora 7h On OsO
. 460 443
1204
460

X

350*-

Rys. Z.25. Zmiana skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R z domieszkag A120 3 (proszek
ofrakcji 0,3 /um) wformie metalowej o temperaturze poczatkowej 19° C (292,15 K); préba
diugotrwata
Fig. 2.25. Change of linear shrinkage in course oftimefor Palacos R cement with Al20 3admixture
(powder 0f0,3 pmfraction) into a metal mould at the initial temperature of79° C (292,15 K); lasting
test
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Dane A - <C-nU)<0)
Dane B = <S-nUXD>
ogr.lewe/dol 0h24n25s0 ogr.pr gora 7h OsO
’ R Aty

61.75
10 370 416 480 256.4375
u

480 :

skurcz
i .o
! Il {
3 'tl\l \V temperatura

| o

370

Rys. Z.26. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
z domieszka Al120 3 (proszek o granulacji 10-20 pm) wformie metalowej o temperaturze
poczatkowej 19° C (292,15 K)
Fig. Z.26. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftimefor Palacos R
cement with A120 3admixture (powder of10-20 pm granulation) into a metal mould at the initial
temperature o f19°C (292,15 K)

Dane ft - EHiCr—NIMlQ)

Dane 8 = (S-nUXO
Rae 85 (SUXO) e werdol  0hi3nigso ogr.prawe/gora  7h On OsO
~h 215 109.1 !
B 389.7083 422 480 o
120
480
c
v
skurcz
temperatura
r
370 kwant- IsO

Rys. Z.27. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
wformie metalowej o temperaturze poczatkowej 370 C (310,15 K)
Fig. 2.27. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftimefor Palacos R
cement into a metal mould at the initial temperature 0 f37°C (310,15 K)
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Dane ft = (NiCr-NiMi9)

Dane B - <S-nU)<0) Jdol h
ogr.Jeye/do 0hlin24s0 ogr.prawe/gora
g %. 105.2 gr-p 120 9

339.25 368 430

320

6h Oh OsO
246

skurcz

temperatura

Rys. 2.28. Zmiana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
z domieszkag Al203 (proszek ofrakcji 0,3 fim) wformie metalowej o temperaturze

poczatkowej 37° C (310,15 K)

Fig. 2.28. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftimefor Palacos R
cement with A120 3admixture (powder of0,3 nmfraction) into a metal mould at the initial temperature

0f37°C (310,15 K)

Rys. 2.29. 2miana temperatury polimeryzacji i skurczu liniowego w czasie dla cementu Palacos R
z domieszkg Al20 3 (proszek o granulacji 10-20 fjm) wformie metalowej o temperaturze

poczatkowej 37°C (310,15 K)

Fig. 2.29. Change ofpolymerization temperature and linear shrinkage in course o ftimefor Palacos R
cement with Al20 3admixture (powder of10-20/im granulation) into a metal mould at the initial

temperature 0f37°C (310,15 K)
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Rys. 2.30a. Obrazprzetomu prébki cementu Palacos R po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych;
pow. 25x [6,7]
Fig. Z.30a. Fracture surface ofPalacos R cement after low cyclefatigue investigations; 25x [6,7]

Energia, keV

Rys. Z.30b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R
w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki przedstawionej na rys. Z.30a; analiza z calej
powierzchni [6,7]
Fig. Z.30b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement. Chemical composition
on thefracture surface presented in Fig. Z.30a; analysis o fthe all area [6,7]
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Rys. Z.31a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos Rpo badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; Rys. Z.32a. Obrazprzetomu prébki cementu Palacos R z domieszka antybiotyku (cefalosporyna
' pow. 1000x [6,7,98] _ ' o trzeciorzedowa) po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; pow. 25x [6,98]
Fig. Z.31a. Fracture surface ofPalacos R cement after low cyclefatigue investigations; 1000x Fig. Z.32a. Fracture surface o fPalacos R cement with antibiotic (third generation cefalosporin) after
[6,7,98] low cyclefatigue investigations; 25x [6,98]
Energia, keV Energia, keV
Rys. Z.31b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkow w cemencie Palacos R Rys. Z.32b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
w mikroobszarze A powierzchniprzetomu probkiprzedstawionej na rys. Z.31a [6,7,98] antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzedowa) w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki
Fig. Z.31b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement. Chemical composition on przedstawionej na rys. Z.32a; analiza z catejpowierzchni [6,98]
thefracture surface A presented in Fig. Z.31a [6,7,98] Fig. Z.32b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement.with antibiotic (third

generation cefalosporin). Chemical composition on thefracture surface presented in Fig. Z.32a;
analysis o fthe all area [6,98]
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Rys. Z.33a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos R z domieszka antybiotyku (cefalosporyna
trzeciorzedowa) po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; pow. 2500x [6,7,98]
Fig. Z.33a. Fracture surface o fPalacos R cement with antibiotic (third generation cefalosporin) after
low cyclefatigue investigations; 2500x [6,7,98]

Energia, keV

Rys. Z.33b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzedowa) w mikroobszarze A powierzchniprzetomu prébki
przedstawionej na rys. Z.33a [6,7,98]

Fig. Z.33b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement.with antibiotic (third
generation cefalosporin). Chemical composition on thefracture surface A presented in Fig. Z.33a
[6,7,98]
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Rys. Z.34a. Obrazprzetomu prébki cementu Palacos R z domieszkg Al20 3 (proszek ofrakcji 0,3 /um)
po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; pow. 25x [6,98]
Fig. Z.34a. Fracture surface o fPalacos R cement with Al20 3admixture (powder 00,3 [imfraction)
after low cyclefatigue investigations; 25x [6,98]

Energia, keV

Rys. Z.34b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
AI120 3 (proszek ofrakcji 0,3 /im) w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki przedstawionej
na rys. Z.34a; analiza z catejpowierzchni [6,98]
Fig. Z.34b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palcos R cement with A120 3admixture
(powder o0f0,3 fimfraction). Chemical composition on thefracture surface presented
in Fig. Z.34a; analysis o fthe all area [6,98]
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Rys. Z.35a. Obrazprzetomu prébki cementu Palacos R z domieszkg A120 3 (proszek ofrakcji 0,3 /im)
po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; pow. 1000x [6,7,98]
Fig.Z.35a. Fracture surface ofPalacos R cement with A120 3admixture (powder o0 f0,3 pm fraction)
after low cyclefatigue investigations; 1000x [6,7,98]

Energia, keV

Rys. Z.35h. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
A120 3 (proszek ofrakcji 0,3/im) w mikroobszarze A powierzchniprzetomu prébki przedstawionej
na rys. Z.35a [6,7,98]

Fig. Z.35b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palcos R cement with Al120 3admixture
(powder 00,3 pmfraction). Chemical composition on thefracture surface A presented
in Fig. Z.35a [6,7,98]
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Rys. Z.36a. Obraz przetomu prébki cementu Palacos R, kondycjonowanej w solifizjologicznej, po
badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; zdjecie z obszaru na brzegu prébki; pow. 100x
Fig. Z.36a. Fracture surface ofPalacos R cement, conditioned in physiological saline, after low cycle
fatigue investigations;the area at the sample rim; 100x

Energia, keV

Rys. Z.36b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R
w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki przedstawionej na rys. Z.36a; analiza z catej
powierzchni
Fig. Z.36b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement. Chemical
composition on thefracture surface presented in Fig. Z.36a; analysis ofthe all area
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Rys. Z.37a. Obrazprzetomu probki cementu Palacos R z domieszkg Al20 3 (proszek ofrakcji 0,3 /im),
kondycjonowanej w solifizjologicznej, po badaniach zmeczeniowych niskocyklowych; zdjecie z
obszaru na brzegu prébki; pow. 400x
Fig. Z.37a. Fracture surface ofPalacos R cement with Al120 3admixture (powder o 0,3 /imfraction),
conditioned inphysiological saline, after low cyclefatigue investigations; the area at the sample rim;
400x

Energia, keV

Rys. Z.37b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
AI120 3 (proszek ofrakcji 0,3 /im) w mikroobszarze powierzchni przetomu prébki przedstawionej
na rys. Z.37a; analiza z catejpowierzchni
Fig. Z2.37b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement with A120 3admixture
(powder 00,3 /imfraction). Chemical composition on thefracture surface presented in Fig. Z 37a;
analysis o fthe all area
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Rys. Z.38a. Obraz przetomu probki cementu Palacos R z domieszka antybiotyku (cefalosporyna
trzeciorzedowa), kondycjonowanej w solifizjologicznej, po badaniach zmeczeniowych
niskocyklowych; zdjecie z obszaru na brzegu probki; pow. 300x [8]

Fig. Z.38a. Fracture surface o fPalacos R cement with antibiotic (third generation cefalosporin),
conditioned in physiological saline, after low cyclefatigue investigations; the area at the sample rim;
300x [8]

Energia, keV

Rys. Z.38b. Widmo energetyczne zidentyfikowanych pierwiastkéw w cemencie Palacos R z domieszka
antybiotyku (cefalosporyna trzeciorzedowa) w mikroobszarze powierzchni A przetomu probki
przedstawionej na rys. Z.38a
Fig. Z.38b. Energy spectrum o fthe identified elements in Palacos R cement with antibiotic (third
generation cefalosporin). Chemical composition on thefracture surface A presented in Fig. Z.38a
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