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Polimerowe i kompozytowe cementy kostne oraz materialy pokrewne

Cz. 1. KLASYCZNE CEMENTY METAKRYLANOWE I ICH MODYFIKACJA

POLYMERIC AND COMPOSITE BONE CEMENTS AND RELATED MATE-
RIALS. Part I. CLASSICAL METHACRYLIC CEMENTS AND THEIR MODI-
FICATIONS

Summary — A review (76 references) of the classical methacrylic osseous
cements and the solutions aimed to maximize the durability of cured mate-
rials, to minimize the necessity of hip arthroplasty revision as well as to find
of such materials usefulness in the other orthopedic cases, was done. The
compositions and requirements concerning the bone cements have been dis-
cussed (Table 1). Mechanical properties of rigid tissues and the materials used
in orthopedics (Table 2) have been compared. The problems related to
methacrylic cements’ use were presented. Various ideas focused on the im-
provement of application properties of the bone cements’ type materials as
well as on their readjustments to the other than arthroplasty aims were pre-
sented. The solutions based on the modification of application procedure,
physical modification — e.g. introduction of fibrous fillers, changes of granu-
lometric composition or liquid or powder component parts — or chemical
modifications based on the cement chemical composition change. Chemical
modification was realized by replacing of the classical initiation system: ben-
zoyl peroxide — dimethyltoluidine with another initiation systems, replacing
of PMMA, in powder component, with another polymers as well as total or
partial replacing of methyl methacrylate in a liquid part of cement with ano-
ther monomers (Table 3). These monomers are chosen from higher methacry-
lates, methacrylates with functional groups including hydroxyalkyl ones, and
aliphatic or aromatic dimethacrylates e.g. 2,2'-bis[4-(2-hydroxy-3-methacry-
loiloxypropoxy) phenyl] propane (bis-GMA), known from composite dental
fillings.

Key words: bone cements, poly(methyl methacrylate), use properties, physi-
cal modification, chemical modification.



80

POLIMERY 2004, 49, nr 2

OGOLNA CHARAKTERYSTYKA CEMENTOW
KOSTNYCH IICH ZASTOSOWANIA

Klasyczne, handlowe cementy kostne s3 to uklady
dwuskladnikowe typu ciecz/proszek, w ktérych stosu-
nek obu tych skladnikéw wynosi zwykle, odpowiednio,
20 ml1/40 g. Po ich zmieszaniu, zawarty w fazie ciekle]
monomer — z reguly metakrylan metylu (MMA) —
specznia ziarenka polimeru stanowiacego proszek, co
przejawia sie tym, ze cement uzyskuje konsystencje cias-
ta, a nastepnie polimeryzuje. W wyniku tego plynny al-
bo ciastowaty material w ciagu kilku lub kilkunastu mi-
nut zamienia si¢ w materiat staly, ktéry w chwili zestale-
nia ma juz ok. 80 % koficowej wytrzymalo$ci mechanicz-
nej. Przed zestaleniem, material o konsystencji ciasta
umieszcza sie¢ w otworze w koSci recznie, a material
w postaci pseudoplastycznej cieczy — za pomoca strzy-
kawki lub specjalnego aplikatora.

Tego typu cementy sa podobne do wcze$niejszych
kompozytowych materialéw stomatologicznych.
W sklad proszku wchodzi polimer, np. poli(metakrylan
metylu) (PMMA) otrzymany w polimeryzacji suspensyj-
nej, inicjator [zwykle nadtlenek benzoilu (BPO)] oraz,
ewentualnie, napelniacz i/lub srodek kontrastujacy, np.
siarczan baru badz ditlenek cyrkonu. Czesé ciekla oprécz
monomeru zawiera aktywator — trzeciorzedowa amine,
np. N,N'-dimetylo-p-toluidyne (DMPT) — oraz niewiel-
ka iloé¢ inhibitora polimeryzacji, np. hydrochinonu.

Omawiane cementy kostne znalazly zastosowanie
w latach 60. jako material do umocowania protez stawu
biodrowego w otworach wydrazonych w koéci [1]. Ma-
terial taki, po zmieszaniu sktadnikéw, w postaci plynnej
lub pélpltynnej wprowadza sie do szczeliny pomiedzy
proteza a koscia; po zestaleniu sie jest on zdolny do prze-
noszenia obcigzen mechanicznych w miejscu jego wpro-
wadzenia.

W zwiazku z rozwojem technik operacyjnych oraz
opanowaniem produkcji réznych protez stawowych, ce-
menty kostne wykorzystuje si¢ obecnie réwniez do mo-
cowania protez stawu kolanowego, barkowego itd. Wer-
sje cementéw o malej lepkosci sa tez uzyteczne w opera-
cjach kregostupa, w przypadku tzw. kompresyjnego zla-
mania kregu, a nowsze wersje cementéw i podobnych
materialéw zawierajace promotory adhezji oraz wypel-
niacze biologicznie aktywne — réwniez do spajania od-
tamkoéw koéci, a takze uzupelniania jej ubytkéw.

Jak kazdy biomaterial, cementy kostne powinny
spelnia¢ podstawowe warunki biokompatybilnosci
i biofunkcjonalnosci. Pierwotnie przez biokompatybil-
noé¢ rozumiano brak jakichkolwiek oddzialywan po-
miedzy materialem a zywa tkanka, czyli innymi slowy
calkowita obojetnos¢ materialu pozostajacego w kontak-
cie z tkanka. Najwieksza obojetnosé, a wiec i najlepsza
biokompatybilno§é¢ w tym znaczeniu, wykazuja metale
szlachetne. W miare opanowywania produkcji nowych
materialéw oraz rozwoju medycyny definicja ta okazy-
wala sie czesto niewystarczajaca i dyskwalifikujaca no-

we materialy, zwlaszcza polimery, ktére w okreslonych
zastosowaniach mogly by¢ uzyteczne w medycynie nie
wskutek swojej obojetnosci fizjologicznej, ale wrecz
przeciwnie, dzieki zdolnosci do wywolywania okreslo-
nej reakcji organizmu. W zwiazku z tym w 1987 r. Wil-
liams sformulowal nowe pojecie biokompatybilnosci,
zgodnie z ktérym material uznaé¢ mozna za biokompaty-
bilny, jesli w kontakcie z zywa tkanka wywoluje reakcje
odpowiednia do okre$lonego zastosowania [2, 3]. Wy-'
magania te dotycza materiatu, zawartych w nim dodat-
kéw i substancji towarzyszacych, a takze ewentualnych
produktéw jego degradacji, korozji itp.

Przez biofunkcjonalnoéé rozumie si¢ zdolnos¢ bio-
materiatu lub wykonanej z niego ksztaltki do spelniania
okreslonych funkcji wynikajacych z jego zastosowania,
np. zdolnoé¢ do przenoszenia i dystrybucji obciazen,
przenoszenia dzwieku, przepuszczania $wiatla itd.

W przypadku cementéw kostnych podstawowym
kryterium biokompatybilnosci jest zwykle obojetnosé
fizjologiczna, a kryterium biofunkcjonalnosci — zdol-
nos¢ do wypelniania pustych przestrzeni i zestalania sie
w nich oraz statyczna i dynamiczna wytrzymalo§é me-
chaniczna, poréwnywalna z wytrzymaloscia otaczajacej
tkanki kostnej, jak réwniez trwalo$¢ w warunkach ist-
niejacych w organizmie. Niezbedne do praktycznego
stosowania sa odpowiednie wlasciwosci reologiczne, od
ktérych zalezy mozliwosé wprowadzenia materiatlu do
miejsca ubytku kosci, oraz wilasciwy czas uplywajacy od
chwili zmieszania skladnikéw do zestalenia materialy,
czyli czas Zycia. Jak w przypadku innych biomateriat6w,
istotna jest mozliwo$¢ sterylizacji.

W specyficznych zastosowaniach pozadana jest okre-
Slona aktywno$é biologiczna, a nawet biodegradowal-
noé¢ i zdolno$¢ resorpcji, jak réwniez inne wlasciwosci.
Ze wzgledu na inne niz umocowanie protez zastosowa-
nia pojawily sie tez nowe pojecia i okreslenia biomateria-
léw stosowanych w chirurgii kostnej i utwardzanych
w miejscu stosowania, np. wypelniacze ubytkéw kost-
nych oraz substytuty kosci.

KLASYCZNE METAKRYLANOWE CEMENTY KOSTNE

Przykladem klasycznego metakrylanowego cementu
kostnego moze by¢ produkt firmy Stryker Howmedica
Osteonics (USA) o nazwie ,Surgical Simplex® P Radio-
opaque Bone Cement”, ktéry w postaci pozbawionej
§rodka kontrastujacego wprowadzono na rynek juz
w 1962 r. Wedlug informacji producenta [4], cze$¢ prosz-
kowa tego cementu zawiera 75 % mas. kopolimeru me-
takrylan metylu/styren, 15 % mas. PMMA, Sladowa
ilos¢ BPO i 10 % mas. BaSO,; we wczesniejszych mate-
rialach firmowych firmy Howmedica podano tez, ze
skladnik ciekty sktada sie z 97,4 % obj. metakrylanu me-
tylu, 2,6 % obj. N,N-dimetylo-p-toluidyny oraz 75+15
ppm hydrochinonu.

Istnieje obecnie wiele produktéw handlowych o cha-
rakterze cementéw kostnych, np. ,,Palacos® R”, ,Pala-
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med®”, ,,Osteopa1®”, ,,Copa1®” (Biomet Merck, Altdorf,
Szwajcaria), ,,CMW®1” i ,,CMW®3” [DePuy Internatio-
nal Ltd (CMW Laboratories), Blackpool, Wielka Bryta-
nia], ,,Sulfix®6” (Sulzer Brothers Ltd, Winterthur, Szwaj-
caria), ,,Zimmer® Regular”, ,,Zimmer®LVC” (Zimmer
Incorporated, Indiana, USA) lub ,,Bonelock®” (Polymers
Reconstructive A/S, Farum, Dania).

Duza rozmaito$é klasycznych cementéw kostnych
wynika z zapotrzebowania zwiazanego z rosnaca liczba
zabiegdw calkowitej lub cze$ciowej wymiany stawdéw
(150 000 rocznie w samych Stanach Zjednoczonych [5])

leksowej oceny ortopedycznych cementéw kostnych
przyjeta przez FDA Orthopedic Devices Branch (USA)
wraz z obszernym zestawieniem literatury dotyczacej
tematu przedstawiono w publikacji [8]. W znacznym
stopniu metodologia ta jest zbiezna z wymaganiami nor-
my ISO dotyczacej akrylowych cementéw kostnych [9],
ktére zestawiono w tabeli 1.

Norma przewiduje ponadto m.in. badanie stabilnosci
czesci cieklej (monomerycznej) oraz badanie zaleznosci
czasu uzytecznosci mieszaniny w postaci plynnej lub
w postaci ciasta od temperatury.

Tabela 1. Wybrane wymagania w stosunku do cementéw akrylowych wedtug ISO
Table 1. Selected requirements for acrylic cements according to ISO

Czas: Maksymalna Wytrzymalos¢ na: Modut
. . i temperatura przy
Rodzaj materialu uzyskama” utwardzenia | yrwardzania | Sciskanie zginanic Zoinaniu
konsystencji - i 8
. . min e MPa MPa GPa
ciasta, min <
Nieutwardzony, do wprowadzenia strzykawka — 6,5—15 9015 — — —
Nieutwardzony, do uzytku w postaci ciasta <5+1,5 3—15 9015 — — —
Utwardzony — —_ —_ >70 >50 >1,8

oraz stwierdzeniem przydatnosci tego typu materialéw
w innych przypadkach ortopedycznych, a takze w chi-
rurgii kregostupa. Czesto producenci klasycznych ce-
mentéw kostnych opracowuja ich warianty rézniace sie
lepkoscia, rodzajem i zawartoscia srodka kontrastujace-
go oraz obecno$cia innych dodatkéw, co pozwala na do-
branie materiatu najlepiej nadajacego sie do okreslonego
zastosowania.

Dla uzmystowienia skali problemu warto przypom-
nieé, ze w ciele czlowieka znajduje sie ponad 200 kosci,
a uszkodzenia ukladu migsniowo-kostnego dotykaja co-
rocznie w samych Stanach Zjednoczonych ok. 28,5 min
ludzi, co stanowi ponad polowe wszystkich urazéw.
Wiaze sie to w pewnym stopniu z coraz czestszymi
przypadkami osteoporozy w krajach rozwinietych, cze-
mu sprzyja zaréwno sposéb odzywiania, jak i zwieksza-
jaca sie érednia dlugosé zycia. W USA na osteoporoze
cierpi 28 mln oséb, z czego 80 % stanowia kobiety, a cho-
roba ta powoduje szczegdlna podatnosé na uszkodzenia
kosci, z ktérych znaczna cze$¢ wymaga interwencji chi-
rurgicznej. Jeszcze wigksza liczba 0séb, bo 30 mln, cierpi
na reumatoidalne zmiany stawéw i stanowi potencjalna
grupe odbiorcéw cementéw kostnych [6].

Duze zapotrzebowanie na materialy typu cementéw
kostnych oraz ponad 40-letnie do$wiadczenie ich uzyt-
kowania umozliwily do§¢ dokladne poznanie proble-
moéw zwiazanych ze stosowaniem oraz ustaleniem wy-
magan dotyczacych ich wlasciwosci. Krytyczny prze-
glad literatury dotyczacej charakterystyki mechanicznej
i jej badania opublikowal ostatnio G. Lewis [7], jednak
jest to tylko jedna grupa wlasciwosci decydujacych
o przydatno$ci cementu kostnego. Metodologie komp-

Jako czas do osiagniecia konsystencji ciasta (dough
time) przyjmuje sie zwykle czas uplywajacy od chwili
zmieszania skladnikéw do uzyskania przez mieszaning
takiej konsystencji, ze nie przykleja sie do rekawiczki
lateksowej. Czas utwardzania (setting time) to czas uply-
wajacy od chwili zmieszania skladnikéw do osiagniecia
polowy maksymalnego przyrostu temperatury.

Podczas opracowywania nowych cementéw kost-
nych konieczne jest m.in. uwzglednienie nastepujacych
wymagarn [5]:

— cement powinien da¢ sie ksztaltowaé, formowad
lub wtryskiwaé, aby wypelni¢ skomplikowane wew-
netrzne zaglebienia w kosci;

— cement musi byé¢ utwardzalny in situ i uzyskiwaé
wlasciwosci mechaniczne wystarczajace do tego, aby
mog! przenosié obciazenia wynikajace z funkcji miejsca
stosowania;

— cement powinien utrzymywacé mechaniczna zwar-
tos¢ dostatecznie dlugo, zapewniajac dzigki temu uzy-
teczna stabilizacje wszczepu;

— cement nie moze wyklucza¢ odbudowy kosci.

KOMPLIKACJE ZWIAZANE Z WYKORZYSTANIEM
CEMENTOW KLASYCZNYCH

Wymienione w poprzednim punkcie wymagania
wynikaja z okreslonych probleméw praktycznych poja-
wiajacych sie w warunkach stosowania cementéw kost-
nych. 53 to m.in.:

— zbyt krétki czas zycia utrudniajacy wypelnienie
pustych przestrzeni w kosci lub zbyt dlugi czas potrzeb-
ny do zestalenia w wyniku polimeryzacji;
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— niewlasciwa lepkos¢ i brak plynnosci;

— toksyczno§¢ monomeréw oraz ich sklonnos¢ do
wyciekania z cementu do otaczajacej tkanki przed ut-
wardzeniem, a takze zbyt duza zawarto§¢ monomeru
resztkowego po polimeryzaciji;

— degradacja polimeru podczas sterylizacji;

— zbyt duzy egzotermiczny efekt polimeryzaciji;

— zbyt duzy skurcz polimeryzacyjny;

— niewystarczajaca wytrzymalo$¢ mechaniczna sta-
tyczna i zmeczeniowa utwardzonego cementu.

Czas jaki uptywa od zmieszania sktadnikéw do zes-
talenia materialu nie moze by¢ zbyt krétki, bo utrudnia-
loby to wprowadzenie i wypelnienie cementem prze-
strzeni pomiedzy koscia a proteza. Niepozadany jest
jednak rowniez zbyt dlugi czas utwardzania, m.in. ze
wzgledu na przenikanie toksycznego monomeru do ota-
czajacej tkanki i dalej do krwioobiegu. Na szybkos¢ poli-
meryzacji, a wigc i na czas utwardzania, wptywa gtow-
nie uklad inicjujacy, ale takze wszystkie czynniki od-
dzialywujace na temperature cementu podczas polime-
ryzacji. Czas utwardzania zalezy m.in. od temperatury
skladnikéw przed zmieszaniem, temperatury pojemni-
kéw oraz narzedzi uzywanych do przygotowania
i wprowadzania cementu, wymiaru oraz ksztattu otwo-
ru w koéci itd.

Duza lepkos¢ cementéw przewidzianych do wpro-
wadzania przy uzyciu strzykawki moze spowodowac,
Ze czas wprowadzania do miejsca stosowania staje sie
dluzszy niz czas uplywajacy do zestalenia, moze takze
utrudni¢ wypelnienie nieréwnoéci w otworze w kosci.
Z kolei, w razie matej lepkosci materiatu, w niektérych
przypadkach moze on wyciekaé z miejsca stosowania.

W przeciwiefistwie do polimeru, monomer nie jest
obojetny dla zdrowia pacjenta. MMA jest wprawdzie
umiarkowanie toksyczny, ale w bezposrednim otocze-
niu utwardzanego cementu jego stezenie moze by¢ sto-
sunkowo duze. Resztkowy monomer powoli dyfunduje
do otoczenia i przedostaje sie do krwioobiegu.

Obydwie skladowe cementu nalezy sterylizowad, co
moze powodowac degradacje polimeru zawartego
w skladowej proszkowej. Stwierdzono, ze sterylizacja
radiacyjna promieniami y prowadzi do znaczniejszego
zmniejszenia cigezaru czasteczkowego polimeru oraz
wytrzymalodci zmeczeniowej utwardzonego cementu
niz w przypadku sterylizacji tlenkiem etylenu [10]. Ze
wzgledu na cykliczno$é obcigzen np. stawu biodrowego
i zmeczeniowy charakter zniszczenia cementu w warun-
kach in vivo [11—13], jego wytrzymato$é zmeczeniowa
jest bardzo istotna.

Jak juz wspominalismy, silnie egzotermiczny charak-
ter polimeryzacji MMA powoduje duzy wzrost tempera-
tury polimeryzujacej porcji cementu, ktéra moze docho-
dzi¢ nawet do 124 °C [2]. Ta wysoka temperatura jest
przyczyna wielu niekorzystnych skutkéw fizycznych
i biologicznych prowadzacych do pogorszenia wiasci-
wosci mechanicznych cementu oraz obluzZnienia osadze-
nia ukladu proteza/cement w kosci. Podwyzszona tem-

peratura powoduje tez tworzenie w masie pecherzykow
par monomeru (temperatura wrzenia MMA 98—100 °C)
oraz wzrost objetosci pecherzykéw powietrza uwiezio-
nych w tej masie w trakcie mieszania skladnikéw. W su-
mie wywoluje to nie tylko zwigkszenie porowatosci ut-
wardzonego cementu i tym samym pogorszenie jego
wiasciwosci mechanicznych, ale réwniez prowadzi do
zmniejszenia nawet o 22 % objetosci podczas ostygania
[14] i do powstania luzéw pomiedzy koscia a proteza.
Wysoka temperatura powoduje tez denaturacje kolage-
nu w warstwie kosci przylegajacej do utwardzonego ce-
mentu, zanik tkanki kostnej i wypelnienie jej tkanka
laczna, ktéra jest zbyt staba mechanicznie by prawidlo-
wo przenosi¢ obcigzenia pomiedzy proteza a koscia.

Maksymalna temperatura zalezy od zawartosci
w ukladzie zaré6wno wolnych rodnikéw, jak i wiazan
podwéjnych oraz od szybkosci ich polimeryzaciji.
Zmniejszenie zawartosci ukladu inicjujacego oraz obni-
Zenie temperatury poczatkowej zmniejsza wprawdzie
szybko$¢ generowania wolnych rodnikéw i szybkosé
egzotermicznej polimeryzacji, ale tez przedluza czas ze-
stalania materialu i moze zwiekszyé zawartos¢ mono-
meru resztkowego, co jest niekorzystne. Ograniczenie
udzialu wiazan podwéjnych w ukladzie mozna osiag-
naé¢ w wyniku zwickszenia zawartosci skladnikéw nie-
aktywnych, np. polimeru, co powoduje jednak pogor-
szenie wladciwosci reologicznych nieutwardzonego ce-
mentu i utrudnia jego wprowadzenie w otwoér lub szcze-
line oraz mechaniczne zakotwiczenie w otaczajacej tkan-
ce kostnej. Sklad cementu musi by¢ wiec kompromisem
miedzy czesto przeciwstawnymi wymaganiami.

Wlasciwosci mechaniczne cementu powinny byé
zblizone do wlasciwosci wspélpracujacej z nim tkanki
kostnej. Niewskazane jest uzycie materialu zaréwno
slabszego niz otaczajaca tkanka kostna, jak i bardziej
wytrzymalego i sztywnego. W jednym i drugim przy-
padku prowadzi to do przebudowy otaczajacej tkanki
kostnej, ktérej wytrzymalosé zwiazana z gestoscia dopa-
sowuje sie do istniejacego w niej (lub wystepujacego
cyklicznie) naprezenia.

Jednym z podstawowych probleméw w chirurgii or-
topedycznej jest niezgodnosé sztywnosci pomiedzy kos-
cig a implantem, poniewaz podzial obciazenn pomiedzy
te elementy bezposrednio wiaze sie¢ wlasnie z ich sztyw-
noscia. Bardziej sztywny implant przenosi wigksze ob-
ciazenia niz ko$¢, co nazywane jest przeslanianiem na-
prezen (stress-shielding), a niedostateczne obcigzenie
kosci powoduje wzrost jej porowatosci, oslabienie, a na-
wet zanik [15]. Zjawisko to obserwowano wielokrotnie
w przypadku bezcementowej artroplastyki, gdyz prote-
zy metalowe lub ceramiczne maja modul sprezystosci
10—20 razy wiekszy niz tkanki kostne (tabela 2), a wiec
niezgodno$¢ sztywnosci jest tam bardzo duza.

Mniejsza niezgodnos¢ sztywnosci istnieje pomiedzy
koscia a polimerami. Niekorzystna przebudowa tkanki
kostnej zachodzi zgodnie z prawem Wolfa, wedlug kt6-
rego im wieksze naprezenia, tym wieksza gestos¢ kosci



POLIMERY 2004, 49, nr 2

83

Tabela 2. Niektére wlasciwosci mechaniczne tkanki kostnej oraz wybranych biomaterialéw ortopedycznych
Table 2. Some mechanical properties of osseous tissue and selected orthopedic biomaterials

Sciskanie Rozciaganie Zginanie
Material wytrzymalo$¢ modut wytrzymalosé modut wytrzymalos¢ Lit.
MPa MPa MPa MPa MPa

Tkanka zbita (kier. wzdluzny) 126 : }23 1i0 : (5], l6]

Tkanka zbita (kier. poprzeczny) — — 52 1280 — [5]
130—220 — 80—150 — - [16] A
Tkanka zbita 200 — 123 — — (6
— — 74 400 — [5]
5—10 — 5-10 — — [16]
Tkanka gabczasta

5 50—100 — — — 1171
Stal nierdzewna 586 190 000 (5]
Stop Co-Cr 1085 210 000 (5]
Stop Ti 965 116 000 (51
PMMA 105 —_ 65 3200 110 [19]
Cementy metakrylanowe 65—100 T 2140—2760 25—50 2410—2760 50—82,3 [18]
Simplex P* 92,3 35,9 60,1 (4]
,Palacos® R” 87,8 2701 72,2 201
»Copa 1% 82,0+2,3 2623179 64,0+2,8 120]
,Cortross” (cement dimetakrylanowy) 210 56,7 8000 [6]

i odwrotnie [5]. Wlasciwosci mechaniczne kosci zaleza
od rodzaju tkanki i kierunku obciazenia oraz stanu ba-
danej prébki, gdyz wlasciwosci kosci zywej sa inne niz
wladciwosci prébek kosci martwej.

Z punktu widzenia wspéidzialania implantu naj-
wazniejsza jest sztywnosé, ktéra charakteryzuje modul
Younga, natomiast wlasciwosci mechaniczne cementéw
kostnych charakteryzuje sie najczeSciej oceniajac ich wy-
trzymalosé na Sciskanie. Jest to bowiem najwazniejsza
uzytkowa wlasciwosé mechaniczna; rzadziej wykorzys-
tuje sie do tego celu wytrzymaloé¢ na zginanie. Wtasci-
wosci cementéw w istotnym stopniu zaleza od sposobu
przygotowania prébki oraz warunkéw wykonania po-
miaru [7]. Tabela 2 zawiera zestawienie niektérych sta-
tycznych wtasciwosci mechanicznych tkanek kostnych
oraz kilku biomaterialéw uzywanych w ortopedii.

Zniszczenie cementu kostnego jako materialu mocu-
jacego proteze stawu w kosci ma charakter zmeczenio-
wy, gdyz poddawany jest on obciazeniom cyklicznym.
Na przykiad, w przypadku protezy stawu biodrowego
w ciagu roku jest ona wraz ze wspdlpracujacym z nia
cementem obcigzana milion do dwéch milionéw razy
[5]. Z tego wzgledu coraz wigkszego znaczenia nabiera
charakterystyka zmeczeniowa utwardzonych cementéw
kostnych. Czestotliwosé dzialania obciazen w zakresie
1—10 Hz nie wywiera wyraznego wplywu na trwalos¢
cementu [21], jednak statyczna wytrzymatoéé mecha-
niczna zmniejsza sie z czasem dzialania obciazen dyna-

micznie zmiennych. Stwierdzono, ze po 10 milionach
cykli wytrzymato$é cementéw ,Palacos R”, ,Simplex P”
i, CMW 3” wynosi, odpowiednio, zaledwie 17,8, 14,2
i 10,4 MPa [20]. Z kolei producent cementu ,Simplex P”
podaje, ze cement ten wytrzymuje ok. trzykrotnie wigk-
sza liczbe cykli niz cementy ,CMW” [4].

Réznice wlasciwosci mechanicznych réznych cemen-
téw kostnych zestawionych w tabeli 2 wynikaja zaréw-
no z réznicy w skladzie tych cementéw, jak i ze sposobu
przygotowania prébek do badan. Wiadomo przeciez, ze
na wlasciwosci utwardzonego materialu wpltywa wiele
czynnikéw, takich jak temperatura poczatkowa skladni-
kéw przed zmieszaniem, temperatura i rodzaj srodowis-
ka pozostajacego w kontakcie z utwardzanym cemen-
tem, sposéb mieszania skladnikéw badZ dodatkowe
operacje, ktérym poddaje si¢ mieszanine skladnikéw.
Wlasciwosci cementu zaleza nawet od rodzaju rekawi-
czek chirurgicznych bedacych w kontakcie z mieszaning
skladnikéw [22]. Z tego wzgledu ocene wladciwosci ce-
mentéw czesto prowadzi sie w sposéb poréwnawczy,
badajac kilka materialéw, zapewnia to bowiem maksy-
malng powtarzalnosé sposobu przygotowania prébek
[4, 5, 7, 10, 23—26]. Zaréwno protezy stawow oraz wy-
korzystywane w operacji cementy kostne, jak i caly zes-
taw maja ograniczona zywotnos¢, co powoduje niekiedy
potrzebe nastepnej operacji. Ze statystyk norweskich
wynika, ze sposréd pacjentdw ktérzy przezyli co naj-
mniej 25 lat po wymianie stawu biodrowego w latach



84

POLIMERY 2004, 49, nr 2

1970—1972 23 % wymagato nastepnej operacji, gldwnie
wskutek tzw. aseptycznego obluzowania protezy [27].
Statystyka obserwacji w krétszym okresie czasu wyka-
zuje, ze konieczno$¢ powtdrnej (tzw. rewizyjnej) operacji
wystepuje czesciej wskutek obluzowania czesci udowej
niz panewki protezy stawu biodrowego [28].

W celu zmniejszenia prawdopodobiefistwa koniecz-
nosci wykonywania powtérnej, trudnej operacji, jak
réwniez w wyniku koniecznosci dopasowania wiasci-
wosci cementéw do potrzeb wynikajacych z zastosowa-
nia do celéw innych niz wymiana stawu biodrowego,
zaproponowano liczne modyfikacje procedury aplika-
cyjnej oraz modyfikacje materialu — zaréwno fizyczne,
jak i chemiczne. Czesé z tych modyfikacji znalazla zasto-
sowanie w praktyce.

MODYFIKAC]JE APLIKACY]JNE

Tradycyjny sposéb przygotowania cementu polega
na recznym zmieszaniu skladnikéw w otwartym naczy-
niu i wprowadzeniu kompozycji do otworu w koéci za
pomoca strzykawki lub odczekaniu kilku minut do
chwili, az w wyniku speczniania ziarenek polimeru
przez monomer mieszanina uzyska konsystencje ciasta,
ktére recznie wpycha sie w otwdr w kosci, po czym do
plastycznej jeszcze masy weciska sie proteze. W trakcie
mieszania skladnikéw w cemencie zostaja uwiezione
pecherzyki powietrza, ktérych liczba oraz wymiary za-
leza od sprawnosci operatora. Wzrost temperatury
w trakcie utwardzania powoduje zwiekszenie wymiaru
pecherzykow, a porowatos¢ utwardzonego cementu
przyczynia sie do pogorszenia jego wytrzymalosci,
zwlaszcza wytrzymalosci zmeczeniowej [13, 18, 29].

W celu ograniczenia niekorzystnego wplywu poro-
wato$ci na wlasciwoéci mechaniczne utwardzonego ce-
mentu zaproponowano nastepujace usprawnienia przy-
gotowania cementu:

— wirowanie cieklej mieszaniny skladnikéw (centri-
fugation) [30],

— mieszanie prézniowe skiadnikéw i odgazowanie
cieklej mieszaniny (vacuum mixing) [10, 31],

— utwardzenie cementu pod ci$nieniem (pressuriza-
tion) [32].

Kazda z tych operacji pozwala na uzyskanie materia-
léw o znacznie lepszych wilasciwosciach mechanicznych
wskutek ograniczenia porowatosci, jednak rézne sa
mozliwosci ich praktycznego wykorzystania w warun-
kach sali operacyjnej, kiedy chirurg od chwili zmiesza-
nia skltadnikéw ma zaledwie kilka lub kilkanascie minut
na umieszczenie cieklego badzZ plastycznego materialu
w otworze albo w zaglebieniu ko$ci, a nastepnie na
umieszczenie protezy w jeszcze plastycznym materiale
i ewentualne skorygowanie jej polozenia. Z tego wzgle-
du obecnie najwigksze znaczenie ma mieszanie sktadni-
kéw cementu w zamknietych pojemnikach o réznej kon-
strukcji, wykonanych z tworzywa sztucznego i podla-
czanych do prézni, co pozwala na usuniecie z cieklej

mieszaniny ewentualnych pecherzy. Wczesniejsze roz-
wiazania mieszalnikéw umozliwialy stosowanie podcis-
nienia ok. 30 kPa, nowsze pozwalaja na uzyskanie pod-
ci$nienia > 70 kPa [33].

Zmniejszenie liczby oraz wymiaréw poréw zalezy
od rodzaju zestawu (mieszalnika i pompki), ale w kaz-
dym przypadku porowato$é¢ cementéw o malej i red-
niej lepkosci jest wyraznie mniejsza niz w razie miesza-
nia recznego [34]. Pomimo prostoty rozwiazania, wy-
trzymalo$¢ zmeczeniowa materialu otrzymanego z za-
stosowaniem mieszania prézniowego jest okolo dwa ra-
zy wigksza niz wytrzymalos¢ takiego samego cementu
przygotowanego w wyniku mieszania recznego w na-
czyniu otwartym [29], choé wplywu takiego nie stwier-
dzono w wykonanych wcze$niej modelowych bada-
niach poréwnawczych o$miu réznych cementéw; w
przypadku cementu ,Zimmer Dough Type” zauwazono
nawet, ze odporno$¢ na sily Scinajace prébek cementu
mieszanych recznie w naczyniu otwartym byta wieksza
[35]. Mozna z tego wnioskowad, Ze mieszanie prézniowe
nie jest celowe w przypadku cementéw o duzej lepkosci.
W kazdym jednak przypadku mieszanie prézniowe
w naczyniu zamknietym zmniejsza lub catkowicie eli-
minuje kontakt operatora z parami monomeru.

W praktyce, cement o konsystencji ciasta, niezaleznie
od sposobu mieszania sktadnikéw, czesto poddaje sie
dziataniu niewielkiego ci$nienia (mechaniczny ucisk)
juz po umieszczeniu go w otworze kosci, co ogranicza
wzrost ewentualnych pecherzy wskutek podniesienia
temperatury. Tego rodzaju dzialanie jest jednak ograni-
czone w czasie, gdyz proteze mozna umiesci¢ w utwar-
dzajacym sie cemencie tylko przed zanikiem jego plas-
tycznosci.

Oprécz modyfikacji sposobu przygotowania cemen-
tu, zaproponowano ogrzewanie protezy metalowej
przed jej umieszczeniem w cemencie [36]. W wyniku
badania wplywu temperatury czesci udowej protezy (fe-
moral stem), doprowadzanej do czterech réznych wartos-
ci temperatury w przedziale 0—50 °C, na wlasciwosci
mechaniczne i porowato$é¢ utwardzonego cementu
(,,Simplex P”, ,Zimmer Osteobond”, ,, Zimmer Regular”
i ,Palacos R”) stwierdzono zréznicowane oddzialywa-
nie na rézne wiasciwosci cementéw; podsumowano to
stwierdzeniem, ze ogrzanie protezy pozwala na zaosz-
czedzenie czasu bez pogorszenia wlasciwosci mecha-
nicznych.

Pewnego rodzaju modyfikacja procedury aplikacyj-
nej byla réwniez koncepcja zastapienia tradycyjnego
ukladu ciecz/proszek ukladem ciecz/ciecz [37]. Auto-
rzy zalozyli, ze zaleta takiego ukladu bedzie ulatwienie
zaréwno mieszania w naczyniu zamknietym, jak
i wprowadzania mieszaniny w miejsce przeznaczenia,
a takze wyeliminowanie zaleznosci wlasciwosci cemen-
tu od doswiadczenia i sprawnosci chirurga. Obydwie
ciecze byly roztworami PMMA w MMA (80 g/100 ml),
przy czym jedna zawierala inicjator, a druga aktywator.
Badania dotyczace réznych zawartosciach BPO i DMPT
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w obydwu roztworach wykazaly, ze wigkszosé kompo-
zycji charakteryzowala sie maksymalna temperatura
i czasem utwardzania, a takze odksztatceniem maksy-
malnym zblizonym do odpowiednich wtasciwosci
handlowego cementu ,Simplex P”, natomiast wytrzy-
malo$¢ na zginanie oraz modul byly o ok. 50 % wieksze
niz utwardzonego produktu handlowego. Wydaje sie,
ze koncepcja ta ma istotnie sporo zalet, gdyz jeden z ce-
mentéw nowej generacji (,Cortross”), wprowadzany
obecnie na rynek, jest ukladem zblizonym, typu pas-
ta/pasta, ktérego dwa skladniki mieszaja sie samoczyn-
nie w glowicy specjalnego aplikatora w takiej ilosci, jaka
jest wtlaczana w miejsce przeznaczenia [6].

MODYFIKAC]JE FIZYCZNE

Klasyczne metakrylanowe cementy kostne typu
ciecz/proszek zawieraja w czesci proszkowej PMMA
lub kopolimer metakrylan metylu/styren o cigzarze
czasteczkowym (1—5) - 10° [18, 38] i o réznym uziarnie-
niu. W celu korzystnej zmiany wlasciwosci aplikacyj-
nych oraz mechanicznych utwardzonego cementu za-
proponowano m.in. dwie nastepujace modyfikacje
o charakterze fizycznym, niezwiazane ze skltadem che-
micznym polimeru:

— zmiana wymiaréw oraz rozkladu wymiaréw zia-
ren polimeru,

— stosowanie napelniaczy widknistych.

Wymiary i polidyspersyjnosé¢ ziaren wplywaja na
plynnos¢ cieczy pseudoplastycznej, jaka jest cement

kostny przed utwardzeniem. W 1996 r. ukazaly si¢ dwie

prace, w ktérych przedstawiono wyniki badan nad
wplywem skladu granulometrycznego polimeru zaréw-
no na wlasciwosé reologiczne, jak i na przebieg utwar-
dzania oraz wiasciwosci mechaniczne cementu utwar-
dzonego [39, 40]. Stwierdzono w nich, Ze zmiany tego
skladu wyraznie wplywaja na przebieg utwardzania
(maksymalna temperatura, czas) ale, praktycznie biorac,
nie zmieniaja statycznych wlasciwosci mechanicznych.
Z tych badan wynika, ze korzystne jest uzycie polimeru
o Srednich wymiarach ziaren (50—60 um) i dosé szero-
kim ich rozkladzie (10—140 pum), podczas gdy badany
dla poréwnania handlowy cement ,,CMW” zawieral mi-
krosfery PMMA przecietnej Srednicy ok. 21 pm i o roz-
kladzie wymiaréw w przedziale 5—50 pm. Obserwowa-
ne obnizenie maksymalnej temperatury utwardzania
autorzy tlumacza posrednim wplywem wymiaréw i po-
lidyspersyjnosci ziaren na warunki wymiany ciepta wy-
dzielanego wskutek polimeryzacji, gdyz mate ziarna
PMMA (<20 um) ulegaja rozpuszczeniu w monomerze,
co zwieksza lepkosé fazy cieklej i utrudnia wymiane
ciepla.

W celu zwigkszenia wytrzymalosci mechaniczne;j,
zwlaszcza zmeczeniowej, do cementu wprowadzano
rézne napelniacze, przede wszystkim wiékniste: wiékna
weglowe i grafitowe [41], druciki (0,5—1,0 mm) ze stali
nierdzewnej lub stopu kobaltowo-chromowego [42],

wldkna tytanowe [43], szklane [44] oraz polimerowe
polietylenowe [45] i aramidowe [46]. Widkna dlugosci
1,5—13 mm, wprowadzane do cementéw kostnych stan-
dardowych lub o matej lepkosci w ilosci do ok. 10 %,
poprawialy statyczna wytrzymalosé mechaniczna oraz
wytrzymalos¢ zmeczeniowa [18], pomimo, ze w przy-
padku niektérych widkien (np. polietylenowych i stalo-
wych) obserwowano mala przyczepnosé pomiedzy ma-
tryca PMMA a widknem. W kilku publikacjach ujawnio-
no réwniez niejednorodny rozkiad wlékien w utwar-
dzonym cemencie, a to powoduje niejednorodnos¢ wias-
ciwoéci mechanicznych. Podstawowa wada tego rodza-
ju kompozytéw jest jednak pogorszenie ptynnosci mie-
szaniny i zdolnosci do intruzji, czyli wnikania w pory
gabczastej tkanki kostnej i wydrazone w niej otwory,
a cechy te decyduja o dobrym mechanicznym zakotwi-
czeniu cementu w kosci. Z tego powodu kompozyty ta-
kie, jak sie wydaje, nie znajduja zastosowania w prakty-
ce klinicznej. Mniejsza poprawe wytrzymatosci mecha-
nicznej uzyskano stosujac jako napetniacz sproszkowa-
ne kosci [47]. Praktyczne znaczenie w niektérych no-
wych cementach kostnych maja napelniacze mineralne
(ziarniste lub proszkowe) tzw. bioaktywne, wprowadza-
ne jednak gléwnie w innym celu.

MODYFIKACJE CHEMICZNE

Zaproponowano szereg zmian skladu klasycznych
cementéw metakrylanowych, a to w celu zmniejszenia
efektu termicznego polimeryzacji oraz skurczu polime-
ryzacyjnego, ograniczenia niekorzystnych skutkéw
obecnosci monomeru resztkowego, zwiekszenia przy-
czepnosci do tkanki kostnej i/lub przyczepnosci matry-
cy polimerowej do ziaren napelniacza, zwigkszenia wy-
trzymatosci itd. Modyfikacje polegaly na zmianie skladu
ukladu inicjujacego, zastapieniu w sktadniku proszko-
wym PMMA innym polimerem oraz zastapieniu
w skladniku cieklym czesci lub catosci metakrylanu me-
tylu innymi monomerami.

Wiekszos¢ badan nad nowymi ukladami inicjujacymi
poswiecono mozliwosci zastapienia DMPT innymi akty-
watorami typu amin trzeciorzedowych o mniejszej tok-
sycznosci [48-—51]. Wykorzystano m.in. alkohol 4-dime-
tyloaminobenzylowy (DMOH), metakrylan 4-dimetylo-
aminobenzylowy (DMMO) oraz laurynian 4-N,N-dime-
tyloamino-benzylowy (DML) [48]. Aminy te okazaly sie
wprawdzie mniej toksyczne niz DMPT, ale poza mniej-
sza na ogo6l aktywnoscia i obniZzeniem maksymalnej
temperatury utwardzania nie stwierdzono innego ko-
rzystnego wpltywu na wlasciwosci cementu. Praktyczne
zastosowanie znalazla dihydroksyetylo-p-toluidyna
(DHEPT) wykorzystana jako aktywator w cemencic
~Cortross” [6]. W cemencie ,,Bonemite R” do inicjowania
polimeryzacji zastosowano boran tri-n-butylowy, jednak
nie stwierdzono przewagi tego cementu nad inicjowa-
nym tradycyjnie innym cementem handlowym —
+~CMW R” [52].
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Tabela 3. Przyklady monomeréw wykorzystywanych do zastgpowania metakrylanu metylu w klasycznych polimetakrylanowych

cementach kostnych

Table 3. Examples of the monomers used for replacing of methyl methacrylate in the classical polymethacrylic osseous cements

Symbol Nazwa Wzor Lit.
o (53, 54, 561
! , 54,
BMA metakrylan butylu CHa=C COOCH,CH,CH,Cl,
CH,
THFMA | Metakrylan tetrahydrofurfurylu CHZ=(|:COOCHZ—Q [54]
CH,
TEGMA  |metakrylan glikolu etoksy-trietylenowego CH2=(|3C0[OCl-l-)CH-.]30CHzCH3 (571
CH;
HEMA Metakrylan 2-hydroksyetylu CHo—ICCOOCH-;CI-lzol-l (54, 58]
CHj
HPMA metakrylan 1-hydroksypropylu CHZ=|CCOOCI{2CI LCH Ol (59, 60]
CH,
MAc kwas metakrylowy CHy— J,COOH [61]
CH,:CCOOCH?CHZOO C//
4-META  |bezwodnik 4-metakryloiloksyetylotrimelitowy K@[ \ [62—66]
<
Cll1 U |1
bis-GMA 2,2"-bis[4-(2-hydroksy-3-metakryloiloksy- cl l-;._CCOOCHZCHClI-, 16, 67, 681
propoksy)fenylo]propan Cl Iy
CH, C”1
|
bissEMA  |2,2"-bis[4-(metakryloiloksy-ctoksy)fenylolpropan [CHz=CCOOCHzC”7 [6, 67, 681
CnJ
CH, CH,
TEGDMA |dimetakrylan glikolu trictylenowego Cl-l-,=('3CO[OCH-)C|'lz]1OOé=CH-, (6, 67, 68]
, 4 ; CH;, COOCH,CHy CH, (691
LUDM | dimetakrylan diuretanolizyny Cly—E.COOCH,CH,00CNII(CH,), CHNHCOOCH,CH,00Ce—CH,

Stosowany w klasycznych cementach typu ciecz/
proszek suspensyjny PMMA lub kopolimer metakrylan
metylu/styren zastepowano polimerami wyzszych me-
takrylanéw — poli(metakrylanem etylu) (PEMA) [53,
54] oraz poli(metakrylanem butylu) (PBMA) [18]. Te trzy
polimery metakrylanowe réznia sie temperatura ze-
szklenia wynoszaca 105 °C (PMMA), 65 °C (PEMA) lub
20 °C (PBMA) [19]. Wywiera to wplyw na sztywnosé
i inne wilasciwoéci mechaniczne polimeru w temperatu-
rze fizjologicznej, jednak na zachowanie sie cementu
wplywaja réwniez wlasciwosci matrycy, ktéra w kaz-
dym przypadku byl PMMA. Nie dziwi wiec brak jedno-
znacznej oceny korzysci wynikajacej z zastapienia
PMMA innymi polimerami.

Efekty zastapienia czeSci lub calo§ci MMA w skladni-
ku cieklym innymi monomerami badane byly czesciej
i w szerszym zakresie niz wprowadzanie nowych poli-
mer6w, a niektére koncepcje znalazly juz zastosowanie
praktyczne. Monomery wykorzystywane do zastepowa-
nia monomeru , klasycznego” MMA mozna podzielié¢ na
trzy grupy (tabela 3):

— wyzsze metakrylany: metakrylan butylu (BMA)
[53, 54, 56], tetrahydrofurfurylu (THFMA) [54] i glikolu
etoksytrietylenowego (TEGMA) [57];

— metakrylany z grupami funkcyjnymi: metakrylan
2-hydroksyetylu (HEMA) [54, 58], metakrylan 1-hydro-
ksypropylu (HPMA) [59, 60], kwas metakrylowy [61]
i bezwodnik 4-metakryloiloksyetylotrimelitowy (4-ME-
TA) [62—66];

— dimetakrylany: dimetakrylan eteru glicydylowe-
go bisfenolu A (bis-GMA), etoksylowanego bisfenolu A
(bis-EMA), glikolu trietylenowego (TEGDMA) [6, 67, 68]
oraz diuretanolizyny (LUDM) [69].

BMA jest nieco mniej toksyczny niz MMA [53] i po-
woduje obnizenie maksymalnej temperatury utwardza-
nia. Polimer PBMA jest mniej sztywny niz PMMA,
a wiec bardziej zblizony do tkanki kostnej, ale wytrzy-
matosé na rozciagganie PBMA jest dwukrotnie mniejsza
niz PMMA [18]. Homo- i kopolimery THFMA sa znane
z dobrej biokompatybilnosci, a spolimeryzowane ukla-
dy THFMA /HEMA — z malego skurczu polimeryzacyj-
nego. Homopolimer THFMA i jego kopolimery z HEMA
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charakteryzuja sie ztozonym mechanizmem pochlania-
nia wody, czego przejawem jest m.in. nieoczekiwane
zmniejszenie réwnowagowe]j zawartosci wody w kopo-
limerach wskutek wprowadzenia do homopolimeru
THFMA hydrofilowego komonomeru, jakim jest HEMA
[70]. W prébach modyfikacji cementéw, THFMA wpro-
wadzono jako sktadnik ciekty w kompozycjach z PEMA
jako skladnikiem proszkowym. HEMA miat zwiekszy¢
hydrofilowo$¢ powierzchni utwardzonego cementu, co
ma znaczenie w oddzialywaniu z Zywa tkanka. Stwier-
dzono jednak, ze kolonizacja powierzchni (surface attach-
ment) utwardzonego materialu przez komérki, m.in.
ludzkie osteoblasty, zmniejsza sie wskutek obecno$ci
HEMA w kopolimerze [54].

W skladniku cieklym cementu do 60 % MMA zaste-
powano TEGMA, co pozwolilo na obnizenie maksymal-
nej temperatury utwardzania, a ponadto na zmniejsze-
nie zawarto$ci toksycznego monomeru resztkowego
oraz skurczu polimeryzacyjnego [57]. Niekorzystne
skutki skurczu polimeryzacyjnego moga by¢ kompenso-
wane pecznieniem utwardzonego cementu w zetknigciu
z woda lub plynami fizjologicznymi. Zastapienie czeéci
MMA hydrofilowym TEGMA spowodowalo, ze cement
pozostajacy w kontakcie ze srodowiskiem wodnym wy-
kazywal mniejsza wytrzymatos¢ na sciskanie, mniejszy
modul sprezystosci przy rozciaganiu i wieksze wydhu-
zenie wzgledne. Mozna to przypisaé zaréwno obecnosci
meréw ze stosunkowo dlugim laficuchem bocznym, jak
i plastyfikujacemu wplywowi pochlonietej wody. Anali-
za fraktograficzna wykazala dobrg przyczepno$é pomie-
dzy pierwotnymi ziarnami PMMA, a matryca kopoli-
meru MMA-TEGMA [57].

Podobny wplyw na wladciwoéci cementu stwierdzo-
no w przypadku uzycia komonomeréw hydrofilowych
zawierajacych grupe hydroksylowa (HEMA, HPMA)
[54, 58, 59], jednak w tym przypadku w razie duzej za-
wartoSci HPMA w skladniku ciektym (do 80 %) obser-
wowano slaba przyczepnoé¢ pomiedzy matryca kopoli-
meru MMA/HPMA i pierwotnymi ziarnami PMMA.
Poprawe przyczepnoéci udalo sie uzyskaé dzieki wpro-
wadzeniu HPMA do polimeru zawartego w czesci
proszkowej (kopolimer MMA/HPMA), jak réwniez
zwigkszajac udzial skladnika cieklego w utwardzanej
mieszaninie ciecz/proszek [60]. Uzycie bardziej reak-
tywnego kwasu metakrylowego przyspiesza utwardze-
nie bez wyraznego wplywu na temperature zeszklenia
kopolimeru [61].

4-META znany jako komonomer adhezyjny w mate-
rialach dentystycznych zastosowano réwniez do mody-
fikacji cementéw kostnych. Zastapienie kilku procent
MMA przez 4-META poprawia adhezje cementu zaréw-
no do protezy metalowej, jak i do kosci [62—66], co
stwarza mozliwos¢ wykorzystania tego typu materia-
16w nie tylko do mechanicznego zakotwiczenia protez w
otworach wydrazonych w kosci, ale réwniez do spajania
odlamkéw kosci ze soba oraz z niektérymi typami im-
plantéw. Uzycie 4-META jako promotora adhezji oka-

zalo sie konieczne w przypadku cementéw metakryla-
nowych napelnionych hydroksyapatytem, ktérych wy-
trzymalo§¢ mechaniczna drastycznie malata ze wzros-
tem zawartoéci tego napeiniacza wskutek stabej adhezji
pomiedzy matryca PMMA i ziarnami napelniacza (65].

Niezaleznie od modyfikacji omawianych tu klasycz-
nych metakrylanowych cementéw kostnych, pod koniec
lat 70. podjeto badania nad mozliwoscia wykorzystania
w ortopedii monomeréw typu dimetakrylanéw, przede
wszystkim tzw. bis-GMA [67, 68, 71—73]. W poréwna-
niu z monometakrylanami, dimetakrylany sa mniej to-
ksyczne, mniej lotne, a produkty ich polimeryzacji za-
wieraja mniej monomeru resztkowego, pomimo, ze kon-
wersja wiazan podwdéjnych w warunkach utwardzania
cement6w jest mniejsza i wynosi jedynie 55—75 % [74],
a wedlug innych badan 30—90 % [73—76]. Teoretycznic
biorac, w warunkach konwersji wiazan podwdjnych
réwnej 75 %, ok. 94 % czasteczek dimetakrylanu ma
przynajmniej jedno podwojne wiazanie wbudowane
w polimer, co oznacza, ze nie moga one juz wycieka¢
z polimeru {68]. Podstawa nowoczesnych kompozyto-
wych materialéw dentystycznych stal sie wiec bis-GMA
zapewniajacy maly skurcz polimeryzacyjny i duza wy-
trzymalo$é mechaniczna usieciowanego materialu. Mo-
nomer ten ze wzgledu na doéé¢ duzy ciezar czasteczko-
wy pozwala ponadto na obnizenie maksymalnej tempe-
ratury polimeryzaciji.

Duza lepko$¢ tego zwiazku utrudnia jednak doklad-
ne wypelnienie pustych przestrzeni w tkankach twar-
dych i niemal wyklucza wprowadzenie go tam za pomo-
ca strzykawki; z tego wzgledu musi on by¢ stosowany
w mieszaninie z innymi monomerami o mniejszej lep-
kosci. W charakterze takich reaktywnych rozcieficzalni-
kéw stosuje sie zwykle dimetakrylany glikoli oligooksy-
etylenowych, np. TEGDMA [6, 67, 68].

W celu ograniczenia pecznienia w Srodowisku fizjo-
logicznym spowodowanego obecnoscia drugorzedo-
wych grup wodorotlenowych, czesé¢ bis-GMA zastepuje
si¢ innym monomerem dimetakrylanowym o podobnej
budowie, mianowicie bis-EMA [6, 67, 68]. Kompozycje
tych monomeréw dimetakrylanowych z tzw. bioaktyw-
nymi napelniaczami wykorzystano w nowym rodzaju
cementu o nazwie handlowej ,Cortross”, wprowadza-
nego obecnie na rynek [6, 67, 68]. W tego typu materia-
lach opartych na dimetakrylanach brakuje skiadnika
stanowiacego polimer w postaci proszku, obydwa bo-
wiem skladniki sa ciekle i stanowia kompozycje mono-
meréw z napeiniaczami mineralnymi, a réznia sie tym,
ze jeden skladnik zawiera inicjator nadtlenkowy, a drugi
— aktywator aminowy.

Przedstawicielem nowego typu monomeréw dimeta-
krylanowych zawierajacych naturalny aminokwas jest
dimetakrylan diuretanolizyny (LUDM) [69]. Usieciowa-
ny polimer otrzymany w wyniku fotopolimeryzacji tego
monomeru wykazywal zgodnie z oczekiwaniami dobra
biokompatybilno$é oceniana na podstawie adhezji
1 wzrostu ludzkich osteoblastéw. Polimer mial dobre
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wlagciwoséci mechaniczne (modut Younga 3740 MPa,
wytrzymalo$é na zginanie 113 MPA), ktére ulegaly jesz-
cze poprawie po wprowadzeniu hydroksyapatytu
w charakterze napelniacza, charakteryzowat sie tez
duza stabilno$cia termiczna (do 320 °C). Monomer
LUDM jest jednak ciatem stalym o temperaturze topnie-
nia 72—73 °C i musi by¢ polimeryzowany w stanie sto-
pionym. Oznacza to, ze do ewentualnych zastosowan
ortopedycznych trzeba go laczy¢ z innymi, cieklymi mo-
nomerami, ktérych udziat w polimerze lub kompozycji
bedzie wplywal na wlasciwoéci uzytkowe materiatu.

Spoiwa dimetakrylanowe sa wykorzystywane w ma-
terialach nazywanych bioaktywnymi, ktére ze wzgledu
na przeznaczenie nazywa si¢ réwniez napelniaczami
dziur w kosci (bone void filler) powstajacych wskutek
urazéw lub proceséw chorobowych. Cementy i materia-
ly bioaktywne nie wchodza jednak w zakres niniejszego
opracowania.
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