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Polimerowe i kompozytowe cementy kostne oraz materialy pokrewne

Cz. . KOMPOZYCJE RESORBOWALNE I WYKAZUJACE AKTYWNOSC BIOLOGICZNA "

Streszczenie — Artykul stanowi przeglad literatury (112 poz. lit.) dotyczacy bioaktywnych cementéw
kostnych oraz biodegradowalnych kompozycji cementowych. Przedstawiono materiaty wykazujace
bioaktywnosé dzieki zawartosci nieorganicznych napeiniaczy nadajacych im wtasciwosci osteokon-
dukcyjne oraz cementy o wtasciwosciach bakteriobdjczych z udzialem réznego rodzaju antybiotykéw.
Opisano takze rézne metody otrzymywania biodegradowalnych cementéw kostnych, majace na celu
uzyskanie optymalnego materiatu do tymczasowego wypekniania ubytkéw tkanki kostnej i jej wzmac-
niania w miejscach uszkodzenn mechanicznych lub wywolanych czynnikami chorobowymi. Scharak-
teryzowano sklad i wlasciwosci biodegradowalnych kompozycji opartych na poli(fumaranie 1,2-pro-
pylenu) (PPF) lub metakrylanowanych polibezwodnikach.

Stowa kluczowe: cementy kostne, aktywnos$¢ biologiczna, biodegradowalne kompozycje cementowe.

POLYMER AND COMPOSITE BONE CEMENTS AND RELATED MATERIALS. PART II. RESORB-
ABLE AND BIOACTIVE COMPOSITIONS

Summary — This literature review (112 references) concerns bioactive bone cements and biodegradab-
le cement compositions. The materials showing biological activity due to inorganic fillers giving them
osteoconductive properties, and the cements with antibacterial properties containing various antibio-
tics were presented. Various methods of biodegradable bone cements preparation to reach the optimal
materials for either temporary filling of bone tissue losses or bone tissue reinforcement at the places of
mechanical or pathological injuries were described. The compositions and properties of biodegradable
systems based on poly(1,2-propylene fumarate) (PPF) or methacrylated polyanhydrides have been
characterized.

Key words: bone cements, biological activity, biodegradable cement compositions.

Klasyczne, handlowe cementy kostne stanowia dwu-  nastu minut w wyniku polimeryzacji rodnikowej mono-
skladnikowe uklady typu plyn/proszek, ktére po zmie- meru [zwykle metakrylanu metylu (MMA)] zawartego
szaniu skladnikéw zestalaja si¢ w ciagu kilku do kilku- ~ w skladniku cieklym. Tego typu utwardzalne in situ bio-

materialy wprowadzono do uzytku w latach szesédzie-
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™ Cz. 1. por. [4]. protez stawu biodrowego w otworach wydrazonych
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w kosci. Wspdlczesnie na $wiecie wykonuje sie rocznie
juz ok. miliona operacji wymiany stawéw biodrowego
oraz kolanowego [2], w czasie ktérych implant jest unie-
ruchamiany w kosci czesto przy uzyciu cementu kostne-
go, jednak opinie na temat artroplastyki cementowej
i bezcementowej sa rézne [3]. Od chwili wprowadzenia
do praktyki klinicznej materiaty tego typu oraz technika
ich uzycia ulegaty ciaglej ewolucji zmierzajacej do ogra-
niczenia wad, a takze zwigkszenia zakresu ich wyko-
rzystania [4] na drodze dostosowywania ich wlasciwos-
ci do okreslonych zastosowan. W wyniku stalego roz-
woju technologii wytwarzania oraz zréznicowania
wladciwosci, obecnie na rynku dostepnych jest juz po-
nad 70 rodzajéw cementéw akrylanowych [5].

Jedna z cech metakrylanowych cementéw kostnych,
ktéra, w zaleznosci od przeznaczenia, moze stanowié
ich zalete lub wade jest stosunkowo duza trwatosé
wchodzacych w ich skiad polimeréw typu polimetakry-
lanowego w warunkach fizjologicznych. Wlasciwos¢ ta
jest zaleta, gdy cement wykorzystuje sie¢ do trwatego
unieruchomienia endoprotezy stawowej w kosci, w
przypadku, zas gdy cement stuzy do wypelniania ubyt-
kéw tkanki kostnej, np. w kompresyjnym zlamaniu
kregu, trwalo$¢ wypelnienia wyklucza odtworzenie tej
tkanki, co byloby mozliwe a takze z réznych wzgledéw
korzystne u mlodych pacjentow. Wigksza sztywnosé
i wytrzymalo§¢ mechaniczna implantu niz otaczajacej
kosci powoduje niekorzystne zmiany tkanki kostnej opi-
sane tzw. prawem Wolffa [6]. Wedlug tego prawa, im
mniejsze sa naprezenia przenoszone przez kos¢, tym
mniejsza jest jej gestosé, a zatem i wytrzymatosé. Mocny
isztywny implant odciaza kos¢, co prowadzi do ostabie-
nia otaczajacej tkanki kostnej i zwieksza ryzyko ponow-
nego jej uszkodzenia. Z tego wzgledu byloby korzystne,
aby implant w postaci cementu kostnego nie wykluczat
odtwarzania tkanki kostnej, ale wspomagat ten proces.

Zrozumienie wspomnianych probleméw oraz roz-
szerzenie zakresu stosowania utwardzalnych in situ bio-
materialéw poza tradycyjna artroplastyke zaowocowato
pojawieniem sie koncepcji tzw. cementéw bioaktywnych
oraz cementéw biodegradowalnych, a wiec resorbowal-
nych. Pomimo to, ze bioaktywnos¢ cementéw moze by¢
w pelni wykorzystana jedynie w przypadku cementow
resorbowalnych, badania nad cementami wykazujacymi
obydwie cechy sa prowadzone niezaleznie i w tej publi-
kacji oméwione zostana oddzielnie.

CEMENTY BIOAKTYWNE

Pojecie cementu bioaktywnego w obszernej literatu-
rze tematu jest kojarzone z jego osteoindukcyjnoscia,
a wiec zdolnoscia do wspomagania odbudowy tkanki
kostnej wynikajaca z udziatu tzw. bioaktywnych napel-
niaczy. W praktyce klinicznej jednak czesto stosuje sie
cementy bioaktywne wykazujace innego rodzaju aktyw-
noé¢ biologiczna, mianowicie wlasciwosci bakterio-
béjcze zapewniajace duze lokalne stezenie antybiotyku

w ciagu kilku dni po operacji. Te ostatnie produkuje sie
przemyslowo jako specjalne wersje innych cementéw,
badzZ przygotowuje bezposrednio przed operacja w wy-
niku dodania antybiotyku do skiadnika proszkowego
klasycznego cementu metakrylanowego. Ze wzgledu na
praktyczne znaczenie tego typu cementéw réwniez
omoéwiono je w niniejszym artykule.

Cementy z napelniaczani bioaktywnymi

Do wad powszechnie wykorzystywanych klasycz-
nych cementéw metakrylanowych zalicza sie m.in. po-
wodowanie powstawania warstwy martwiczej wokot
implantu gtéwnie w wyniku efektu termicznego poli-
meryzacji. Po wchlonieciu martwej tkanki w jej miejsce
tworzy sie staba mechanicznie tkanka laczna [4—7],
ktéra przyczynia sie do minimalnej ruchliwosci implan-
tu oraz akumuluje czastki materialu uwalniane w proce-
sie $cierania wspodlipracujacych powierzchni. Wywolany
w ten sposéb odczyn zapalny moze w rezultacie prowa-
dzi¢ do osteolizy, zwigkszenia luzu i koniecznosci opera-
¢ji rewizyjnej. Koncepcja rozwiazania tego problemu po-
legata na nadaniu odpowiednich wlasciwoséci implanto-
wi, dzieki ktérym nastepowalo pobudzenie otaczajacej
tkanki kostnej do wypelnienia ewentualnej szczeliny na
styku faz kosé/implant. Cementy o takich wlasciwos-
ciach nazwano bioaktywnymi.

Pobudzanie kosci otaczajacej implant do przebudo-
wy i wypelniania pustych miejsc jest wazne nie tylko w
procesie unieruchamiania czesci sztucznych stawéw, ale
rowniez w przypadku wypelniania chorobowych lub
urazowych ubytkéw tkanki kostnej przez specjalnie do
tego celu opracowane cementy okreslone jako wypetnia-
cze dziur w kosci (bone void fillers). Biomateriaty tego
rodzaju zestalajace sie w implant w miejscu przeznacze-
nia, moga mie¢ charakter nieorganiczny, glass-jonome-
rowy lub charakter cementu akrylanowego zawierajace-
go bioaktywny napetniacz.

Opisano juz wiele substancji lub mieszanin nieorga-
nicznych wykazujacych tego typu aktywnos¢ biologicz-
na [8] oraz mozliwosci ich wykorzystania w cementach
hydraulicznych i glass-jonomerowych. Niektére z nich
zastosowano réwniez jako napelniacze lub, podobnie
jak sproszkowane kosci oraz ludzki hormon wzrostu
(hGH), jako dodatki do cementéw akrylanowych [6].
Bioaktywne napelniacze, poza tymi ostatnimi, zalicza
sie do grupy fosforanéw wapnia lub szkiel bioaktyw-
nych. Tkanka kostna natomiast stanowi skomplikowany
uklad nieorganiczno-organiczny zbudowany gléwnie
z hydroksyapatytu i kolagenu. Tworzenie, odtwarzanie
oraz przebudowa kosci wiaze sie z krystalizacja, roz-
puszczaniem i rekrystalizacja hydroksyapatytu wokét
mikrowlékien kolagenu. Obecno$¢ fosforanéw wapnia
blisko miejsca uszkodzenia tkanki kostnej jest wiec
czynnikiem sprzyjajacym jej odbudowie, jednak stymu-
lacja tych proceséw jest bardziej ztozona gdyz wywotuja
ja rézne czynniki. Stymulujace dzialanie w przypadku
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cementéw akrylanowych uzyskuje sie zazwyczaj w wy-
niku dodania do skladnika proszkowego cementu
czastek hydroksyapatytu oraz szkiet bioaktywnych, np.
apatytowo-wolastonitowych (MgO-CaO-5iO,-P,05-
-CaF,), ewentualnie w mieszaninie z chitozanem [2] lub
innym biodegradowalnym polimerem generujacym po-
rowato$¢ utwardzonego cementu, co umozliwia wytra-
canie sie fosforanéw wapnia [9]. Bioaktywno$¢é kompo-
zycji cementowej bez udzialu napelniaczy bioaktyw-
nych stwierdzono réwniez po wprowadzeniu do niej
rozpuszczalnych zwiazkéw wapnia, przede wszystkim
CaCl, oraz alkoksysilanéw, ktére w warunkach fizjolo-
gicznych generowaly grupy hydroksylowe a jak wiado-
mo obecnosé zar6wno jonéw Ca“", jak i grup OH sprzyja
tworzeniu warstwy apatytu na powierzchni ksztaltek
pozostajacych w kontakcie z naturalnymi lub sztuczny-
mi ptynami ustrojowymi [2, 10].

Specyficzne wymagania stawiane materialom uzy-
wanym w wertebroplastyce i kyfoplastyce, tj. przede
wszystkim ich bioaktywnos¢ (uzyskiwana dzieki wpro-
wadzeniu hydroksyapatytu) a takze wlasciwosci silnie
kontrastujace z zachowaniem niewielkiej lepkosci skie-
rowaly zainteresowanie badaczy na napelniacze hydro-
ksyapatytowe zawierajace stront [11—14]. Zwiazki
strontu bowiem wykazuja zdolno$¢ do kontrastowania,
a jednoczesnie korzystnie wpltywaja na osseointegracje.
Zastapienie, w ilosci 10 % mas. tradycyjnych srodkéw
kontrastujacych, takich jak BaSOy4 lub ZrO; hydroksy-
apatytem z udzialem strontu pozwala na uzyskanie
wiasciwosci dostatecznie kontrastujacych bez niepoza-
danego pogorszenia charakterystyki reologicznej ptyn-
nej kompozyciji [15].

Cementy o wlasciwoSciach bakteriobdjczych

Stosowanie cementéw wykazujacych dzialanie anty-
bakteryjne jest podyktowane konieczno$cia zapobiega-
nia, trudnej do p6Zniejszego leczenia, infekcji zaré6wno
urazowej, jak i — zdarzajacej si¢ niekiedy — operacyijne;.
Cementy tego typu wykorzystywane w praktyce kli-
nicznej juz ok. 30 lat i opisywane w literaturze sa typo-
wymi cementami metakrylanowymi z udzialem anty-
biotyku lub innego $rodka bakteriobojczego [16]. Doda-
wany do nieutwardzonej kompozycji staly antybiotyk
badz jego roztwoér wodny powoduje jednak pogorszenie
wlasciwosci mechanicznych utwardzonego cementu
[17].

Czesto uzywanym $rodkiem bakteriobdjczym jest
gentamycyna [18—21], ktéra ma nie tylko szerokie spek-
trum dzialania (bakterie gram-dodatnie i gram-ujemne),
ale réwniez stosunkowo dobrze uwalnia sie z utwardzo-
nego cementu, co przez kilka dni zapewnia wysokie lo-
kalne stezenie leku. Skutecznoé¢ dzialania antybiotyku
wiaze sie z szybkoscia jego uwalniania z utwardzonego
cementu, stad tez wiele uwagi poswiecono opracowaniu
metod oznaczania uwolnionej gentamycyny [22] oraz
mozliwo$ci wplywania na szybkos¢ tego procesu

poprzez wprowadzanie do cementu réznych dodatkéw
[23, 24] lub zewnetrznej stymulacji ultradzwiekami
[25—27]. Stwierdzono, ze substancje obojetne, takie jak
laktoza lub hydroksypropyloceluloza [20] przyspieszaja
wydzielanie gentamycyny, natomiast wptyw innych do-
datkéw biologicznie aktywnych zalezy od ich charakte-
ru. Obecnoé¢ w cemencie drugiego antybiotyku, np.
klindamycyny nie zmienia dynamiki uwalniania genta-
mycyny, poprawia jednak efektywno$¢ przeciwdziata-
nia tworzeniu biofilmu [28].

Te dwa antybiotyki wykorzystano w antybakteryj-
nych cementach firmy Biomet Merck: Refobacin®-Pala-
cos® R i Palamed®G (zawierajace gentamycyne wersje
cementéw Palacos® i Palamed®) oraz Copal® (Refoba-
cin®-Palacos® R z dodatkiem klindamycyny) [29]. Zaob-
serwowano, ze wzrost porowatosci i chropowatosci po-
wierzchni zwieksza szybkos§¢ uwalniania leku [30],
ktéra rosnie rowniez w warunkach cyklicznego obciaza-
nia utwardzonego cementu, tzn. w przypadku jego za-
stosowania przy wymianie stawéw [31], w szczeg6Inos-
ci stawu biodrowego lub kolanowego.

W USA stala posta¢ antybiotyku miesza si¢ recznie ze
sktadnikiem proszkowym cementu, w Europie nato-
miast uzywa sie¢ mieszanek przygotowanych fabrycznie,
w zwiazku z tym wykonano réwniez badania dotyczace
wplywu sposobu mieszania na charakterystyke fizycz-
na, mechaniczng i termiczna cementu. Stwierdzono, ze
spos6b mieszania (reczny lub przy uzyciu miksera) sta-
tystycznie nie zmienia ocenianych wiasciwosci, nato-
miast ich powtarzalnoé¢ jest lepsza w przypadku mie-
szania mechanicznego [32].

Poza gentamycyna, do metakrylanowych cementéw
kostnych wprowadzano takze inne antybiotyki, miano-
wicie wspomniane juz klindamycyne [24], tobramycyne
z wankomycyna (55:45) [33, 34], sama tobramycyne [35],
wankomycyne z meropenem [36], linezolid z gentamy-
cyna [37] oraz ciprofloxacyne indywidualnie lub z wan-
komycyna [38]. W charakterze modelowego leku w
kompozycjach cementowych zawierajacych bioaktywne
szkliwo A-W GC uzyto réwniez Cephalexinu [39]. Po-
mimo szerokiego spektrum dziatania wymienionych an-
tybiotykéw w infekcjach wywotanych przez niektére
szczepy bakteryjne nie sq one skuteczne. W takich przy-
padkach efektywna okazala sie nanodyspersja srebra
(NanoSilver) dodana do cementu w ilosci 1 % mas. [40].
Opisano tez préby wykorzystania bakteriostatycznego
dzialania czwartorzedowych soli amoniowych polegaja-
ce na wprowadzaniu do cementu odpowiednich mono-
meréw zastepujacych czes$¢ metakrylanu metylu [41,
42]. Jako antybakteryjny napelniacz cementu akrylano-
wego postuzyly réwniez mikrosfery chitozanu, w kto-
rym grupy aminowe poddano czwartorzedowaniu [43].
W publikaciji [44] oméwiono efekt zastapienia dimetylo-
-p-toluidyny w klasycznym ukladzie inicjujacym 4,4'-
-bis-dimetyloaminobenzydrolem wykazujacym wtasci-
wosci antyseptyczne. Dzialanie przeciwzapalne i réw-
nocze$nie przeciwbélowe cementu prébowano uzyskaé
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w wyniku dodania do uktadu tzw. fosfosalu (2-fosfono-
ksybenzoesanu sodu) [45].

Do cementéw kostnych wprowadzano réwniez sub-
stancje czynne o dzialaniu wykraczajacym poza bakte-
riostatyczne lub bakteriobdjcze, np. metothrexate trakto-
wany najczesciej jako lek przeciwnowotworowy [46].
Wiele doniesieni literaturowych dotyczy takze zastapie-
nia tradycyjnych srodkéw kontrastujacych, dopuszczo-
nym przez FDA do stosowania jako lek, salicylanem biz-
mutu, ktéry réwnoczesnie okazal si¢ efektywnym kon-
trastem [2, 38, 47, 48].

CEMENTY RESORBOWALNE

Zadaniem cementéw kostnych zaréwno resorbowal-
nych, jak i niedegradowalnych w organizmie czlowieka
jest wypelnianie ubytkéw tkanki kostnej i wzmacnianie
jej w miejscach uszkodzen mechanicznych lub spowo-
dowanych czynnikami chorobowymi, takimi jak np. no-
wotwory. Réznica polega na tym, Ze materiat biodegra-
dowalny ma jedynie tymczasowo spelnia¢ funkcje
wzmacniajace, gdyz dzieki swej podatnosci na degrada-
cje w warunkach fizjologicznych ulega resorpcji, umo-
zliwiajac tym samym regeneracje tkanki kostnej. Prace
dotyczace biodegradowalnych biomaterialéw utwar-
dzalnych in situ trwaja od 1996 r., w ktérym A. Domb
rozpoczal badania nad materialami opartymi na poli(fu-
maranie 1,2-propylenu) [49].

Cementy na podstawie poli(fumaranu 1,2-propylenu)

Poli(fumaran 1,2-propylenu) (PPF) jest liniowym nie-
nasyconym poliestrem, a zawarte w jego laficuchu gtéw-
nym wigzania podwdéjne moga by¢ wykorzystane do
sieciowania w procesie homopolimeryzacji lub kopoli-
meryzacji z réznego typu monomerami winylowymi
[wzér ()]. PPF o niewielkim cigzarze czasteczkowym
(do 2000) syntezowano réznymi sposobami [50—52],
przy czym najdogodniejsza metoda otrzymywania PPF

0]
HO ON OH 0]
CH; O R CH;

o szerokim zakresie cigzarow czasteczkowych (M,, =
700—12 000, MWD = 1,5—3) okazala sie prowadzona
pod obnizonym ci$nieniem (<1 mmHg), transestryfika-
cja fumaranu bis(2-hydroksypropylu) glikolem 1,2-pro-
pylenowym [49, 53—56].

W warunkach fizjologicznych PPF ulega degradacji
do nietoksycznych zwiazkéw maloczasteczkowych, ta-
kich jak glikol propylenowy oraz kwas fumarowy obec-
ny w organizmie czlowieka i bioracy udziat w przemia-
nach biochemicznych (cykl Krebsa) [57, 58].

Oligofumarany o ciezarze czasteczkowym M, =
700—1800, w mieszaninie z monomerami o matej lep-

ko$ci {metakrylanem metylu (MMA) [49, 53, 59] lub
N-winylopirolidonem (VP) [49, 60—68]}, jak réwniez
z biodegradowalnymi makromonomerami [67—71], w
obecnosci odpowiednich systeméw inicjujacych {zwykle
ukladu nadtlenek benzoilu/N,N‘-dimetylo-p-toluidyna
(BPO/DMPT) [49, 53,59—69, 71, 72]} lub fotoinicjatorow
[70, 71, 73—79] tworza material usieciowany. Wtasci-
wosci mechaniczne takich utwardzonych materialow
zaleza od sktadu kompozycji cementowej oraz od rodza-
ju zastosowanego monomeru sieciujacego. W celu po-
prawienia wytrzymatosci mechanicznej wprowadzano
do cementéw bioaktywne napelniacze mineralne, takie
jak trifosforan wapnia (3-TCP), weglan wapnia lub hyd-
roksyapatyt (HA) [49, 53, 59—67, 72].

Pionierem w pracach nad otrzymywaniem usiecio-
wanych materialéw opartych na PPF byt zesp6t A. Dom-
ba [49, 53], ktéry prowadzil badania trzech grup mate-
rialéw na podstawie oligomeréw fumaranu propylenu
M,, = 750, MWD = 2,4) zakoniczonych grupami hydro-
ksylowymi (PPF-diol), akrylowymi (PPF-diwinyl) lub
epoksydowymi (PPF-diepoksyd). Kompozycje o kon-
systencji pasty sieciowane ukladem BPO/DMPT spo-
rzadzano przez zmieszanie oligomeru, ukladu inicju-
jacego, monomeru oraz weglanu wapnia i B-TCP (70 %
mas.). Jako monomery zastosowano: MMA, VP lub ich
mieszaning w stosunku masowym 1:1. Do niektérych
ukladéw w charakterze rozcieniczalnika ulatwiajacego
homogenizacje dodawano N-metylopirolidonu (MP) lub
mleczanu etylu (EL). Wykazano, ze zaréwno wlasciwos-
ci mechaniczne, jak i szybkos¢ degradacji hydrolitycznej
tych kompozytéw zaleza od rodzaju grup koncowych
uzytego PPF. Materialami charakteryzujacymi sie naj-
wieksza wytrzymatloscia na Sciskanie byty kompozycje
uzyskane z PPF-diwinylu wspoélsieciowanego z miesza-
ning MMA i VP (129,7 MPa) lub samym MMA (60,4
MPa). Najstabszy okazal sie cement bez dodatku mono-
meru zawierajacy wylacznie PPF-diol.

Wprowadzenie MP lub EL do kompozycji cemento-
wej przed utwardzeniem w celu poprawienia jej homo-
genicznosci, znacznie pogarsza wytrzymatosc na Sciska-
nie rozpatrywanych cementéw po utwardzeniu. Najko-
rzystniejszy ze wzgledu na wytrzymalos¢ mechaniczna
i podatnoé¢ na biodegradacje okazal sie kompozyt
PPF-diwinyl utwardzany bez udzialu monomeréw (wy-
trzymalos¢ na Sciskanie wynosila 43,4 MPa).

W badaniach degradacji hydrolitycznej wyrézniono
dwie grupy materiatéw: I — kompozyty zawierajace
MMA o wiekszej gestosci usieciowania ograniczajacej
dostep wody (chlonno$¢ wody 3 % mas.) oraz II — kom-
pozyty sieciowane bez udzialu monomeréw o luznej sie-
ci polimerowej, do wnetrza ktérej woda ma latwiejszy
dostep (chlonno$¢ wody 5—10 % mas.). Ubytek masy
kompozytéw pierwszej grupy po 4 tygodniach przecho-
wywania w buforze wynosi zaledwie 15 %, natomiast
kompozytéw grupy II siega 35 %.

Materialami na podstawie PPF przez wiele lat zajmo-
waly sie zespoly badawcze D. Trantolo [60, 66, 67] oraz
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A. Mikosa [61
czyly wlasciwosci materialéw kompozytowych, w sklad
ktérych oprécz PPF (M, = 2500 lub M,, = 5000) wchodzi-
ly VP, B-TCP oraz ewentualnie chlorek sodu (NaCl,
uziarnienie 300—500 um) wprowadzany w charakterze
porogenu. Badano wplyw ciezaru czasteczkowego PPF,
zawartosci VP, BPO a takze NaCl na maksymalng tem-
perature i czas utwardzania, wytrzymalos¢ oraz modut
przy Sciskaniu [64], oceniano réwniez zaleznos$¢ wytrzy-
matoéci mechanicznej od procesu degradacji hydroli-
tycznej kompozytu [61, 62]. Maksymalna temperatura
utwardzania tych materialéw miescila si¢ w zakresie
38—48 °C i spadala wraz ze wzrostem ciezaru czastecz-
kowego PPF i zmniejszeniem stosunku VP/PPF. Czas
utwardzania okre§lony gléwnie iloscia uzytego inicjato-
ra wynosit 1—121 min. Wytrzymalos¢ (1—12 MPa) i mo-
dutl przy Sciskaniu (23—265 MPa) rosly wraz z maleja-
cym udziatem VP i zwiekszajaca sie zawartoscia BPO.
Na podstawie badan degradacji hydrolitycznej prowa-
dzonej in vitro stwierdzono, ze zmiany wytrzymatosci
i sztywnoéci degradowanych materialéw zaleza od za-
wartoéci w kompozycie VP i B-TCP. Wytrzymatos¢ i mo-
dutl przy Sciskaniu na pierwszym etapie degradacji (do
12 tygodni) nie zmieniaja sie lub rosna, co, wedlug auto-
réw, wynika z przebiegu reakcji konicowych grup karbo-
ksylowych oligofumaranu oraz powstajacego podczas
degradacji kwasu fumarowego z kationami wapnia.
Materiaty o opisywanym skladzie poddano réwniez
badaniom biologicznym [63, 65, 66, 68]. Wstepna ocena
biokompatybilnosci wykonywana in vivo na szczurach
wykazala, ze obecnos¢ kompozytu wywoluje takie zja-
wiska jak obserwowane podczas naprawy niewielkich
uszkodzen tkanki kostnej. Po 1 dobie od implantacji
wystepuje lagodny, charakteryzujacy sie krwawieniem i
wysiekiem plynu stan zapalny, po ktérym nastepuje wy-

i
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Schemat A. Reakcja sieciowania PPF z udziatem PPF-DA [57]
Scheme A. Crosslinking reaction of PPF with PPF-DA [57]
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twarzanie otoczki implantu w postaci cienkiej warstwy
tkanki wldknistej (do 12 tygodni). Zdaniem autoréw
stan zapalny jest efektem zaklécenia lokalnej réwnowa-
gi elektrolitowej przez wymywajacy sie z implantu
NaCl oraz resztkowy monomer, jak réwniez samego za-
biegu chirurgicznego. Enkapsulacja implantu wiéknista
tkanka jest natomiast typowa reakcja organizmu na im-
plantacje biomateriatu. Dalsze testy biologiczne prowa-
dzone in vitro na szczurzych komérkach macierzystych
szpiku kostnego dowiodty, ze kompozyty PPF/VP/
B-TCP wykazuja dzialanie osteokondukcyjne, gdyz za-
obserwowano kolonizacje komérek, ich proliferacje oraz
réznicowanie w osteoblasty na powierzchni implantéw.

Zastosowanie biodegradowalnego, opartego na PPF
makromonomeru, zawierajacego na koncach laficucha
reaktywne grupy akrylanowe (PPF-DA) pozwolilo na
wyeliminowanie ze sktadu kompozycji cementowych
maloczasteczkowych monomeréw sieciujacych [57, 69—
73]. Do sieciowania PPF (M,, = 1700, MWD = 1,98) wyko-
rzystano dwa typy makromonomeréw PPF-DA z udzia-
tem jednej (m = 1) lub dwéch (m = 2) jednostek fumarano-
wych (schemat A). Wlasciwosci mechaniczne tych mate-
rialéw zaleza od stosunku liczby wiazann podwojnych
znajdujacych sie w PPF i PPF-DA (PPF/PPF-DA) oraz od
ciezaru czasteczkowego makromonomeréw. Naprezenie
Sciskajace przy zniszczeniu kompozycji usieciowanych
za pomoca PPF-DA (m = 1) rosto od 11,2 do 66,2 MPa
wraz ze zmniejszeniem stosunku wiazan podwojnych
PPF/PPF-DA z 4 do 0,5. W odniesieniu do tych samych
kompozycji obserwowany byt réwniez wzrost modutu
przy Sciskaniu od 19,4 do 340,2 MPa. Rezultatem zwiek-
szenia ciezaru czasteczkowego sieciujacego makromono-
meru PPF-DA (m = 2) bylo wieksze naprezenie Sciskajace
przy zniszczeniu (z 14,4 do 88,2 MPa), a takze modut
przy $ciskaniu (z 28,0 do 480,4 MPa).

BPO/DMPT
W/\ _37°C
_CH; O
PPF-DA

Riae

PPF/PPF-DA
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WSéréd produktéw przyspieszonej degradacji hydro-
litycznej utwardzonych materialow stwierdzono obec-
nos¢ glikolu propylenowego i kwasu fumarowego oraz
kopolimeru kwasu akrylowego i kwasu fumarowego
o M,, = 2340 (wyznaczonej metoda GPC). Badania poste-
pu degradacji hydrolitycznej kompozytéw otrzymanych
z PPF/PPF-DA zawierajacych 33 % mas. B-TCP, w ciagu
52 tygodni przebywania w buforze o pH = 7,41 i w temp.
37 °C wykazaly jednak powolny ubytek masy degrado-
wanych prébek. Po 1 roku maksymalny ubytek masy
wynosit 17 %. Autorzy sugeruja, ze za te staba podat-
nos$¢ materialu na degradacje odpowiada niewielka
chlonnos¢ wody (1,5 % mas.). Wytrzymatos$¢ na $ciska-
nie a takze modut kompozytu rosna w ciagu pierwszych
12 tygodni degradacji, a nastepnie powoli spadaja do
warto$ci poczatkowych.

Badania nad materiatami PPF/PPF-DA dotyczyly
rowniez wplywu rodzaju inicjatora i metody sieciowa-
nia na wlasciwosci otrzymanych utwardzonych mate-
rialéw [71]. Poréwnywano wlasciwo$ci mechaniczne
kompozytéw sieciowanych za pomoca ukladu inicjuja-
cego BPO/DMPT lub promieniowania UV w obecnosci
tlenku bis(2,4,6-trimetylobenzoilo)fenylofosfiny
(BAPO). Stwierdzono, ze niezaleznie od stezenia BAPO,
kompozycje utwardzane pod wplywem UV charaktery-
zowaly sie wiekszym modutem przy Sciskaniu (310—
1270 MPa) i wytrzymatoscia na Sciskanie (58—129 MPa)
niz sieciowane w wyniku inicjacji uktadem BPO/DMPT
(odpowiednio 75—332 MPa i 31—105 MPa). Zjawisko to
jest konsekwencja wyzZszego stopnia przereagowania
wiazan podwéjnych zaréwno fumarowych, jak i akrylo-
wych, a co za tym idzie wiekszej gestosci sieci tworza-
cych sie w procesie fotopolimeryzacji. Wobec uzyska-
nych wynikéw dalsze badania dotyczyly wytacznie
kompozycji PPF/PPF-DA utwardzanych promieniowa-
niem UV.

W przypadku uszkodzen kosci jest mozliwe przepro-
wadzenie zabiegu operacyjnego, w toku ktérego do
utwardzenia wprowadzonego materialu wykorzystuje
sie¢ promieniowanie UV. W tym celu w uszkodzonym
miejscu (ubytku kostnym) umieszcza sie przewo6d dos-
tarczajacy kompozycje cementowa zawierajaca fotoini-
cjator a réwnolegle prowadzonym $wiattowodem prze-
syla sie promieniowanie laserowe. Przebieg zabiegu
kontroluje sie za pomoca aparatu rentgenowskiego, co
umozliwia bardzo dokladna warstwowa fotopolimery-
zacje. Taka sama metoda mozna laczy¢ ztamane kosci
[81]. Swiattoutwardzalny material moze by¢ zatem za-
stosowany jako wstrzykiwalny, utwardzalny w miejscu
aplikacji cement do wypelniania ubytkéw o niewielkiej
objetosci, a takze w inzynierii tkankowej jako prefabry-
kowany implant (porowate rusztowanie — scaffold) [67,
73, 76—79, 82], zawierajacy czynniki wzrostu tkanki
kostnej (BMP, TGF-) [79, 83]. Uzyteczna metoda pro-
dukgji tego typu matryc, o Scisle okreslonym ksztalcie
i wymiarach jest stereolitografia [84—87]. Pewna mody-
fikacja polifumaranowych porowatych rusztowan bylo

wprowadzenie do nich mikroczastek poli(laktydu-ko-
-glikolidu) (PLGA), zawierajacych czynniki wzrostu
[88—90]. Degradacja hydrolityczna tych rusztowan, po-
mimo obserwowanej degradacji mikroczastek PLGA nie
zachodzila szybciej niz rusztowan z samego PPF. Ponad-
to, nie zaobserwowano wyraznego wptywu ilosci PLGA
i zawartosci wymywalnego porogenu (NaCl) na degra-
dacje prowadzona in vitro przez 26 tygodni. Badania de-
gradacji prowadzonej in vivo w ciagu 18 tygodni (kosé
promieniowa krélika, 15 mm ubytek) rowniez wykazaly
jedynie nieznaczny ubytek masy wszczepionego im-
plantu.

Najnowsze doniesienia literaturowe odnosza sie do
proby wykorzystania implantéw z PPF w charakterze
resorbowalnych matryc do kontrolowanego uwalniania
lekéw przeciwzapalnych (w tym kortykosteroidow)
[91—93] a takze uzyskiwania nanokompozytowych ma-
tryc polifumaranowych napelnianych nanoczastkami
hydroksyapatytu [94, 95].

Cementy na podstawie metakrylanowanych
polibezwodnikéw

Polibezwodniki to grupa polimeréw, ktéra znalazla
juz zastosowanie w medycynie w charakterze polimero-
wych matryc w systemach kontrolowanego uwalniania
lekéw, zostala tez zaakceptowana przez amerykariski
Federalny Urzad Zywnosci i Lekéw (FDA) do uzytku
w leczeniu raka moézgu [96, 97]. Polibezwodniki latwiej
ulegaja degradacji hydrolitycznej niz poliestry. Polacze-
nie hydrofobowego charakteru z duza podatnoscia
ugrupowan bezwodnikowych na hydrolize prowadzi
do zjawiska erozji powierzchniowej [98]. Mechanizm ten
pozwala na utrzymanie mechanicznej i strukturalnej in-
tegralnosci podczas procesu degradaciji.

Zastosowanie polibezwodnikéw w charakterze bio-
materialéw utwardzalnych in situ bylo mozliwe po
wprowadzeniu do ich czasteczek, reaktywnych w poli-
meryzacji rodnikowej, grup metakrylanowych
[99—109]. Metakrylanowane polibezwodniki pod wply-
wem promieniowania UV [99—103, 105—107] lub VIS
[99, 104, 108], w obecnosci odpowiednich fotoinicjato-
réw, tworza sieci polimerowe o duzej gestosci, ktére w
srodowisku wodnym degraduja do matoczasteczko-
wych wyjsciowych dikwaséw oraz poli(kwasu metakry-
lowego), powstajacego podczas polimeryzacji rodniko-
wej grup metakrylanowych i nastepnej hydrolizy. Poli-
bezwodnikowe, Swiatloutwardzalne in situ biomaterialy
otrzymywano giéwnie na podstawie metakrylanowane-
go oligomerowego kwasu sebacynowego (MSA), 1,3-
-bis(p-karboksyfenoksy)propanu (MCPP) lub 1,6-bis
(p-karboksyfenoksy)heksanu (MCPH) (schemat B). To-
ksyczno$¢ wymienionych dikwaséw intensywnie bada-
no, gdyz byty one gléwnymi substratami do syntezy po-
libezwodnikéw stosowanych jako nosniki lekéw w che-
mioterapii raka mézgu [110, 111]. Stwierdzono, ze oma-
wiane dikwasy nie wykazuja mutagennosci ani cytoto-
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Schemat B. Polimeryzacja i degradacja usieciowanych mate-
riatéw otrzymanych z metakrylanowanych polibezwodnikéw:
kwasu sebacynowego (MSA), 1,3-bis(p-karboksyfenoksy)pro-
panu (MCPP) lub 1,6-bis(p-karboksyfenoksy)heksanu
(MCPH) [102]

Scheme B. Polymerization and degradation of crosslinked ma-
terials based on methacrylated polyanhydrides of: sebacic acid
(MSA), 1,3-bis-(p-carboxyphenoxy) propane (MCPP) or
1,6-bis-(p-carboxyphenoxy) hexane (MCPH) [102]

ksycznosci [112], natomiast biokompatybilny i rozpusz-
czalny w §rodowisku wodnym poli(kwas metakrylowy)
{ktérego ciezar czasteczkowy wyznaczony za pomoca
MALDI-TOF mieécil sie¢ w zakresie 500—3500 [105]}
moze zosta¢ wydalony z organizmu przez nerki.

Fotopolimeryzacja przy uzyciu promieniowania
UV/VIS ma wiele zalet w poréwnaniu z polimeryzacja
inicjowana termicznie lub ukladami redoks, w przypad-
ku wykorzystania metakrylanowanych polibezwodni-
kéw w ortopedii. Fotopolimeryzacja pozwala bowiem
na przestrzenna i czasowa kontrole procesu utwardza-
nia, oraz dostosowanie jego szybkosci do warunkéw fi-
zjologicznych a takze na jednorodna enkapsulacje sub-
stancji biologicznie aktywnych i czynnikéw wzrostu,
ktére nastepnie uwalniaja sie podczas degradacji [104,
106].

Wada fotopolimeryzacji jest jednak fakt, ze absorpcja
Swiatla przy powierzchni powoduje ostabienie jego na-
tezenia w glebszych warstwach prébki, a to prowadzi
zmniejszenia szybkosci polimeryzacji i konwersji w
glebszych warstwach prébek o wiekszej objetosci. Skut-
kiem zmniejszonej konwersji moze by¢ z kolei ostabienie
stabilno$ci mechanicznej implantu [106].

Badaniami nad otrzymywaniem i wlasciwosciami
biomaterialéw opartych na metakrylanowanych poli-
bezwodnikach zajmowatl sie gtéwnie zespét K. Anseth

[99—109]. Pierwsze doniesienia [99, 100] dotyczyly
przebiegu procesu polimeryzacji, czasu utwardzania i
maksymalnej konwersji wiazani podwojnych. Polimery-
zacje MSA i MCPH inicjowano promieniowaniem UV
(A = 365 nm) w obecnosci 2,2-dimetoksy-2-fenyloaceto-
fenonu (DMAP) lub VIS (A = 470—490 nm) w ukladzie
z kamforchinon/4-N,N-dimetyloaminobenzoesanem
etylu (CQ/4EDMAB). Badania metoda skaningowej ka-
lorymetrii r6znicowej i spektroskopii w podczerwieni
miaty na celu okredlenie wplywu ilosci inicjatora oraz
rodzaju i natezenia promieniowania inicjujacego poli-
meryzacje na wymienione wyzej parametry. Wykazano,
Ze czas utwardzania materialéw sieciowanych za pomo-
ca UV wynosil mniej niz 2 minuty, a konwersja wiazan
podwojnych przekraczata 95 %. W przypadku polime-
ryzacji inicjowanej VIS czasy utwardzania ulegaty wy-
dluzeniu, co autorzy przypisali mniejszej efektywnosci
uktadu inicjujacego. Wzrost zar6wno stezenia fotoinicja-
toréw, jak i natezenia zastosowanego promieniowania
powoduje znaczne przyspieszenie polimeryzacji i
zwiekszenie konwersji wigzan podwoéjnych, przy czym
pierwszy z wymienionych czynnikéw wywiera zdecy-
dowanie wigkszy wplyw. Autorzy wykazali, ze w od-
niesieniu do sieciowania prébek wiekszej gruboéci ko-
rzystny jest uklad inicjujacy CQ/4EDMAB, w obecno$ci
ktérego obserwowano wigksza konwersje réwniez w
glebszych warstwach prébek wszystkich badanych
kompozyciji.

Badania degradacji hydrolitycznej omawianych ma-
terialéw [101] przebiegajacej w temp. 37 °C, w Srodowis-
ku buforu o pH = 7,4 dowiodly liniowej zaleznosci ubyt-
ku masy degradowanych prébek od czasu trwania pro-
cesu, co potwierdza powierzchniowy charakter poste-
pujacej degradacji. Catkowity czas degradacji (100 %
ubytku masy) jest funkcja m.in. rodzaju degradowanego
materiatu. W przypadku usieciowanego polibezwodni-
ka na podstawie MSA, calkowita degradacja trwala za-
ledwie 50 h, natomiast bardziej hydrofobowy materiat
otrzymany z MCPH degradowal wolniej a po 90 dniach
ubytek masy wynosit tylko 30 %. Mozna wydtuzac czas
degradacji materiatéw w kierunku pozadanych wartosci
(od 2 dni do 1 roku) wytwarzajac je w wyniku kopolime-
ryzacji réznych ilosci bardziej (MCPH) i mniej hydrofo-
bowych (MSA) makromonomeréw. Na przyklad, usie-
ciowany politMSA:MCPH), w ktérym MSA stanowi
40 % mas., ulegal calkowitej degradacji w ciagu 79 dni.
Wykazano, ze utwardzone polibezwodniki charaktery-
zujq sie znacznie wieksza wytrzymalos$cia i sztywnoscia
niz ich liniowe odpowiedniki. Wyznaczone wartosci
wytrzymatoéci i modulu przy Sciskaniu mieszcza sie
miedzy odpowiednimi warto$ciami charakteryzujacymi
tkanke kostna gabczasta i zbita. W przeciwienistwie do
poliestréw ulegajacych degradacji w catej masie, degra-
dujace od powierzchni materiaty polibezwodnikowe za-
chowuja w ponad 70 % swoje poczatkowe wiasciwosci
mechaniczne, nawet wéwczas gdy ubytek masy prze-
kracza 50 %.
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Zwigkszenie hydrofobowosci poli(MSA) uzyskano
takze wprowadzajac do kompozycji 25 % mas. monowi-
nylowych pochodnych cholesterolu [MC, wzér (II)] oraz
kwasu stearynowego [MStA, wzér (I11)] [100, 104]. Cho-
lesterol wystepuje w organizmie ludzkim w membra-
nach komoérkowych, a kwas stearynowy jest skladni-
kiem wielu hydrofobowych lipidéw. Monowinylowe
pochodne powoduja spowolnienie degradacji usiecio-
wanego poli(MSA), nie ulega jednak zmianie jej charak-
ter, tzn. materialy nadal ulegaja erozji powierzchniowej i
zaleznoé¢ ubytku masy od czasu degradacji pozostaje

o (I

\«LO
MC

o 0
MStA
(I1D)

liniowa. Calkowita degradacja kompozytu poli(MSA)
zawierajacego 25 % mas. MStA nastepuje po 15 dniach
przechowywania w buforze, natomiast material zawie-
rajacy taka sama ilo§¢ MC degraduje wolniej. Po 7
dniach degradacji ubytek masy wynosi tylko 7 %.

Inna koncepcja otrzymywania polibezwodnikéw
przeznaczonych dla ortopedii byto zastosowanie,
oprécz MSA, MCPP i MCPH takze bezwodnika meta-
krylowego (MAAH) [103, 104], metakrylanowanego
kwasu trikarballilowego [MTCA, wzér (IV)] lub pirome-
lityloimidoalaniny [MPMA-ala, wzér (V)]. Ocena wlas-
ciwosci materiatow uzyskanych w wyniku sieciowania
MTCA lub MPMA-ala z udzialem 30, 50 Iub 70 % mas.
MAAH polegata na wyznaczeniu czasu potrzebnego do
ich utwardzenia i oznaczeniu stopnia konwersji wigzan
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podwdjnych, obejmowala réwniez badanie wlasciwosci
mechanicznych oraz przebiegu ich degradacji hydroli-
tycznej po utwardzeniu. Stwierdzono, ze polimeryzacja
tych monomeréw pod wplywem UV w obecnosci
DMPA trwa od 20 s do 1 min, przy czym zdecydowanie
szybciej przebiega polimeryzacja kompozycji zawiera-
jacych trifunkcyjny MTCA. Modut przy rozcigganiu
usieciowanych materialéw miescil sie w przedziale
0,8—2,1 GPa. Najwigksze wartosci modutu (1,8—
2,1 GPa) wykazywaly kompozycje z udzialem MTCA, a
najmniejsze (0,8—1,2) — zawierajace MPMA-ala. Degra-
dacje hydrolityczna prowadzono w temp. 37 °C, w $ro-
dowisku buforu o pH = 7,4. Stwierdzono, ze materialy,
w sktad ktérych wchodza MTCA lub MPMA-ala nie de-
graduja w sposob typowy dla polibezwodnikéw, gdyz
po poczatkowej fazie degradacji (z liniowa zaleznoscia
ubytku masy od czasu), nastepuje radykalny spadek
masy zwiazany ze zmiang charakteru degradacji z po-
wierzchniowej na degradacje w calej objetosci. Powo-
dem tego zjawiska jest wieksza niz pozostaltych mono-
meréw hydrofilowos¢ MTCA i MPMA-ala.

Oceniano takze biokompatybilno$¢ biomaterialéw
polibezwodnikowych w kontakcie z tkanka podskérna
[105]. W wyniku typowej odpowiedzi organizmu na
cialo obce wytwarza sie gesta warstwa tkanki lacznej
odgradzajacej implant, w przypadku polibezwodniko-
wych implantéw nastepowala wieksza integracja z ota-
czajaca tkanka. Po 28 dniach wyglad tkanki otaczajacej
wszczep nie roznit sie od wygladu tkanki zdrowej, a na
powierzchni degradujacego implantu obecne byly duze
iloéci fibroblastéw i luzna sie¢ kolagenowa. We wstep-
nych badaniach polimeryzacji in vivo do 2,3 milimetro-
wego ubytku w kosci piszczelowej szczura wprowadza-
no materiat MSA zawierajacy 25 % mas. MC i sieciowa-
no za pomoca $wiatta widzialnego (30 mW /cm?/300 s)
w obecno$ci ukladu CQ/trietanoloamina [109]. Obser-
wacje makroskopowe wykazaly dobre przyleganie i wy-
pelnienie ubytku przez polimer. W pierwszych dniach
po implantacji nastepowato otoczenie implantu tkanka
laczna, a w 7 dniu widoczne juz byly obszary tworzenia
nowej tkanki kostnej. Ponadto okazato sig, ze ani reakcja
fotopolimeryzacji, ani sam implant nie hamuja proceséw
przemodelowania i regeneracji tkanki kostnej.

PODSUMOWANIE

Zaprezentowano nowe kierunki badan w dziedzinie
cementéw kostnych, zwlaszcza zas cementéw wykazu-
jacych bioaktywno$¢ oraz cementéw resorbowalnych.
Metakrylanowe cementy kostne znalazly juz zastosowa-
nie w praktyce klinicznej, jednak nadal prowadzi sie
prace zmierzajace do udoskonalenia ich receptury. Po-
mimo wieloletnich dziatafi, nie opracowano jeszcze re-
sorbowalnego cementu kostnego spelniajacego wszy-
stkie wymagania formutowane w odniesieniu do tego
typu biomaterialéw. Obecnie zainteresowanie jest skie-
rowane w strone resorbowalnych materialéw utwar-
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dzalnych in situ zawierajacych czynniki wzrostu lub
substancje bioaktywne, sprzyjajace odbudowie tkanki
kostnej i/lub wykazujace dziatanie przeciwbakteryjne.
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