von Knochenzementen?

Glasiibergangstemperaturen als Kenngrdfie fiir Polymethylmetha-
crylat-Knochenzemente waren bisher weitgehend unberiicksichtigt.
Knochenzemente aus Polymethylmethacrylat oder Methylmetha-
crylat-Copolymeren haben wie jeder herkommliche Thermoplast ein
Erweichungsgebiet. Glasiibergangstemperaturen von trockenen Kno-
chenzementen liegen mit 80 bis 100 ° C deutlich iiber der Korpertem-
peratur, in vivo fiihrt die Wasseraufnahme des Materials jedoch zur
Erniedrigung der Glasiibergangstemperatur um 20 bis 30 °C. Der
Effekt kann bei Zementen mit einem relativ hohen Gehalt an weichma-
chenden Comonomeren dazu fiihren, dass die Temperatur der begin-
nenden Materialerweichung gefihrlich nahe an die Kdorpertemperatur
heranriickt. Aufgrund der dabei steigenden Kriechneigung der Zemen-
te kann die Prothese im Femur einsinken, was zur Revision der Prothese
fiihrt, Es wurden kommerzielle Zemente im trockenen und wassergesdt-
tigten Zustand mit Hilfe der dilatometrischen Messmethode gepriift.
Untersuchte Knochenzemente weisen im wassergesittigten Stadium
noch eine Glasiibergangstemperatur von etwa 65 bis 70 °C auf, die
deutlich iiber der Korpertemperatur liegt. Das Risiko des durch Krie-
chen verursachten Einsinkens des Implantats im Zement ist daher
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Einleitung

Die Hauptbestandteile von kommerziellen Knochenzementen
sind Polymethylmethacrylat (PMMA) bzw. Methylmeth-
acrylat (MMA)-Copolymere [8]. Derartige Polymere besitzen
keine kristallinen Anteile, sie sind rein amorph. Thermoplas-
tische, amorphe Polymere haben gegeniiber kristallinen Ma-
terialien keinen Schmelz- oder Gefrierpunkt, sondern einen
Erweichungs- oder Einfrierbereich, den sogenannten Glas-
ibergangsbereich [18]. Innerhalb dieses Temperaturbereichs
geht beim Erwdrmen das amorphe Polymer aus einem glas-
artig-sproden Zustand in einen gummi-elastischen Zustand
iiber. Dieser Effekt resultiert aus dem Einsetzen der Mikro-
brownschen Molekularbewegungen und fiihrt zu Anderun-
gen einer Reihe von physikalischen Eigenschaften des Mate-
rials, wie beispielsweise der Warmekapazitat, der Warmeleit-
fahigkeit, des Wairmeausdehnungskoeffizienten und der
Kompressibilitiat. Mikrobrownsche Bewegungen sind dabei
Gestaltsanderungen der Makromolekiile, die aus Bewegun-
gen von Polymerkettensegmenten resultieren [14].

Die gemessene Glasiibergangstemperatur (T,) gilt als ein
Mah fiir die Lage des Glasiibergangsbereichs, die jedoch
nichts {iber die Breite des Erweichungsgebiets aussagt. Diese
Erweichungsbereiche kénnen sich je nach Stoffzusammen-
setzung ohne weiteres tiber Temperaturspannen von 30 °C
und mehr ausdehnen. Aufgrund der Anderung von mecha-
nischen, elektrischen und thermischen Eigenschaften inner-
halb des Glasiibergangsbereichs lassen sich verschiedenste

Methoden zur Bestimmung von Glasiibergangstemperaturen
anwenden, die auf die jeweilige Eigenschaft als Messgrofie
ansprechen. Als géngige Bestimmungsverfahren fiir Polyme-
re sind die Dynamische Differenzkalorimetrie [1, 10, 17]
(DDK, im englischen: Differential Scanning Calorimetry
[DSC])), die Thermomechanische Analyse (TMA) [1], die Dy-
namisch-mechanische Analyse (DMA)/Dynamisch-mechani-
sche thermische Analyse (DMTA) [1, 11, 13, 21], das Torsi-
onspendel [2], die dielektrische Spektroskopie und die Kern-
resonanzspektroskopie (NMR) in der Literatur bekannt. Jede
Methode spricht hierbei auf andere Messgréfien an, wie z. B.
Anderungen der Wirmekapazitit, Anderungen des Lingen-
ausdehnungskoeffizienten, Anderungen des Schub- oder
Elastizitditsmoduls bzw. der entsprechenden Speicher- oder
Verlustmoduln bei dynamischen Messungen und Maxima
des mechanischen oder des dielektrischen Verlustfaktors.
Der Glasiibergang ist keine echte thermodynamische
Phasenumwandlung zweiter Ordnung, sondern ein Kinetisch
kontrollierter Ubergang. Daher ist die gemessene Glasiiber-
gangstemperatur von der Messgeschwindigkeit bzw. von der
Messfrequenz abhidngig. Da die Priifverfahren auf verschie-
dene Produkteigenschaften ansprechen, kénnen die daraus
resultierenden Glasiibergangstemperaturen je nach Methode
erheblich variieren, und die Ergebnisse sind nur bedingt
oder gar nicht vergleichbar. Glasiibergangstemperaturen
sind deshalb nur als Naherungswert fiir die Lage des Erwei-
chungs- und Einfrierbereichs zu verstehen.
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Zement Zusammensetzung Pulverkomponente Zusammensetzung Zementflussigkeit* | Pulver/Flussigkeitsverhaltnis
Cemex Isoplastic 84,3 Gew.% PMMA (mit 3 Gew.% Styrol) 99,1 Gew.% MMA 40 g:14 mi
13,0 Gew.% Bariumsulfat 0,9 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
2,7 Gew.% Dibenzoylperoxid
Cemex RX 88,3 Gew.% PMMA (mit 3 Gew.% Styrol) 99 1 Gew.% MMA 40 g:14 ml
9,0 Gew.% Bariumsulfat 0,9 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
2,7 Gew.% Dibenzoylperoxid
Cemex-Genta LV 82,8 Gew.% PMMA (mit 3 Gew.% Styrol) 98,2 Gew.% MMA 40 g14 ml
10,0 Gew.% Bariumsulfat 1,8 Gew.% N,N-Dimethyl-p-Toluidin
3,0 Gew.% Dibenzoylperoxid
42 Gew.% Gentamicinsulfat
Cerafixgenta 873 Gew.% PMMA 85,0 Gew.% MMA 47,8 g20 ml
9,0 Gew.% Zirkondioxid 13,0 Gew.% Butylmethacrylat
0,9 Gew.% Dibenzoylperoxid 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
2,8 Gew.% Gentamicinsulfat
CMW!| Gentamicin 84,8 Gew.% PMMA 99,2 Gew.% MMA 40 19,6 ml
9,0 Gew.% Bariumsulfat 0,8 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
2,0 Gew.% Dibenzoylperoxid
42 Gew.% Gentamicinsulfat
CMW3 Gentamicin 83,9 Gew.% PMMA 97,5 Gew.% MMA 40g19ml
10,0 Gew.%¥ Bariumsulfat 2,5 Gew.% N,N-Dimethyl-p-Toluidin
1,9 Gew.% Dibenzoylperoxid
4,2 Gew.% Gentamicinsulfat
Duracem 3 79,7 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 83,7 Gew.% MMA 484 2192 ml
8,8 Gew.% MMA-Butylmethacrylat-Copolymer 14,7 Gew.% Butylmethacrylat
9.8 Gew.% Zirkondioxid 1,6 Gew.% 2-[4-
0,8 Gew.% Dicyclohexylphthalat (Dimethylaminophenyhlethanol
0,8 Gew.% Dibenzoylperoxid
Endurance 67,0 Gew.% PMMA 98,0 Gew.% MMA 40 g:20 m
21,1 Gew.% MMA-Styrol-Copolymer 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
10,0 Gew.% Bariumsulfat
1,9 Gew.% Dibenzoylperoxid
Osteobond 87,5 Gew.% MMA-Styrol-Copolymer 99,2 Gew.% MMA 40 g20 mi
10,0 Gew.% Bariumsulfat 0,8 Gew.% N,N-Dimethyl-p-Toluidin
2,5 Gew.% Dibenzoylperoxid
Osteopal 83,5 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 40 g:20 ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
1,5 Gew.% Dibenzoylperoxid
Osteopal G 79,5 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 41,7 g20 ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% N,N-Dimethyl-p-Toluidin
1,5 Gew.% Dibenzoylperoxid
4,0 Gew.% Gentamicinsulfat
Palacos R 84,2 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 40g20ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
0,8 Gew.% Dibenzoylperoxid
Refobacin-Palacos R 82,1 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 40,8 g:20 ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% N,N-Dimethyl-p-Toluidin
0,8 Gew.% Dibenzoylperoxid
2,1 Gew.% Gentamicinsulfat
Paiamed 84,2 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 44 g:20 ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
0,8 Gew.% Dibenzoylperoxid
Palamed G 82,1 Gew.% MMA-Methylacrylat-Copolymer 98,0 Gew.% MMA 449 20 ml
15,0 Gew.% Zirkondioxid 2,0 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
0,8 Gew.% Dibenzoylperoxid
2,1 Gew.% Gentamicinsulfat
Surgical Simplex P 75,0 Gew.% MMA-Styrol-Copolymer 97,5 Gew.% MMA 40 g:20 ml
15,0 Gew.% Polymethylmethacrylat 2,5 Gew.% NN-Dimethyl-p-Toluidin
10,0 Gew.% Bariumsulfat
Polymerpulver enthalt Peroxid
= Zementfliissigkeiten sind stabilisiert mit Hydrochinon

Tab. I: Zusammensetzungen der untersuchten Zemente
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PMMA-Knochenzemente besitzen im trockenen Zustand
eine relativ hohe Glaslibergangstemperatur gegeniiber der
Temperatur des menschlichen Kérpers, der eigentlichen An-
wendungstemperatur. Der Zement befindet sich in einem
glasartig-sproden Zustand. Infolgedessen wurde postuliert,
dass Knochenzemente mit hohen Glasiibergangstemperatu-
ren eine zu hohe Sprédigkeit besdflen, die fiir eine Vielzahl
von Prothesenlockerungen mitverantwortlich wire. Daher
wurden Knochenzemente mit geringeren Glasiibergangstem-
peraturen entwickelt durch den Zusatz von weichmachenden
Comonomeren, wie z. B. Butyl-, Decyl- und Isobornylme-
thacrylat [15, 19, 22].

Eine niedrige Glastibergangstemperatur fiihrt auBerdem
dazu, dass der Hartungsverlauf permanent bei Temperaturen
oberhalb der Glasiibergangstemperatur verlduft, was zu ge-
ringeren Restmonomergehalten fiihrt [16]. Bisher wurden
keine umfassenden Studien iiber die Glasiibergangstempera-
turen von kommerziellen Knochenzementen im trockenen
und wassergesittigten Zustand publiziert. Ziel dieser Arbeit
ist es, den Einfluss der Wasseraufnahme auf die Glastber-
gangstemperatur von kommerziellen PMMA-Knochenze-
menten darzulegen und die Bedeutung der Glasiibergang-
stemperatur als Kenngrofe fiir Knochenzemente zu verdeut-
lichen.

Materialien und Methoden

Die kommerziellen Knochenzemente Cemex® Isoplastic,
Cemex® RX, Cemex-Genta® LV (alle Tecres, Verona, Italien),
Cerafixgenta® (Ceraver Osteal, Paris, Frankreich), CMW®]
Gentamicin, CMW®3 Gentamicin, Endurance® (alle DePuy
Orthopaedics, Warsaw, USA), Duracem™ 3 (Sulzer Orthope-
dics, Baar, Schweiz), Osteobond® (Zimmer, Warsaw, USA),
Osteopal®, Osteopal® G, Palacos® R, Refobacin-Palacos® R,
Palamed®, Palamed® G (alle Merck Biomaterial, Darmstadt,
Deutschland) und Surgical Simplex® P (Stryker Howmedica
Osteonics, Limerick, Irland) wurden fiir die Untersuchungen
herangezogen.

Neben dem Polymer enthilt die Pulverkomponente eines
Knochenzements noch Zirkoniumdioxid oder Bariumsulfat
als Rontgenkontrastmittel. Dibenzoylperoxid dient als Poly-
merisationsinitiator. Die Zusammensetzung des Polymers im
Zementpulver wurde analysiert mit Hilfe der Pyrolyse-
Gaschromatographie. Der Dibenzoylperoxidgehalt wurde
durch Titration (iodometrisch) ermittelt, wahrend der Gehalt
an Rontgenkontrastmittel aus dem Glihriickstand bei 700 ° C
berechnet wurde. Zusitzlich enthalten einige Zementpulver
das Antibiotikum Gentamicinsulfat, dessen Gehalt per HPLC
bestimmt wurde. Die Zusammensetzungen der Fliissigkeits-
komponenten wurden gaschromatographisch analysiert.

Die Knochenzemente wurden in einem Tiegel per Hand nach
Herstellervorschrift angemischt. Nach Ende der Klebphase
wurden die Zemente dem Tiegel entnommen, geknetet und
zu Platten verpresst. Die ausgehérteten Zementplatten wur-
den mit einer Diamantsige in Prifkdrper mit der Dimension
3 mm x 3 mm x 20 mm zersdgt. AnschlieBend wurden die
Probekorper in destilliertes Wasser oder trocken bei 37 ° C ein-
gelagert. Die Bestimmung der Glaslibergangstemperatur er-
folgte an einem Dilatometer: BAHR Geritetyp: 803, wobei
eine Parallelbestimmung an zwei Priifkdrpern durchgefiihrt
wurde. Da bei dieser Methode nur die aktuelle Temperatur
des Messraums in der Nihe der Prifkorper aufgezeichnet
werden kann, wurde bei diesem Messverfahren mit einer
Heizrate von 1 ° C/min. gearbeitet, um das thermische Gleich-
gewicht zwischen Messraum und Probekérper zu garantie-
ren. Die Detektion der Langendnderung erfolgte durch einen
analogen Wegaufnehmer. Unterhalb des Erweichungsbe-

ORIGINAL!

reichs zeigt sich eine lineare Ausdehnung der Prifkérper.
Bei beginnender Erweichung kommt es zu einer scheinbaren
Abnahme des Liangenausdehnungskoeffizienten, die in einem
Absinken des Priifkérperschwerpunkts aufgrund der waagrech-
ten Einspannung begriindet ist. Die maximale Lingenaus-
dehnung, also das Maximum der Langenausdehnung/Tem-
peraturkurve, wird als Glasiibergangstemperatur definiert.

ARBEITEN

Ergebnisse und Diskussion

Die Analysenergebnisse der Zusammensetzungen der Pul-
ver- und Flissigkeitskomponenten sind in Tabelle 1 darge-
stellt. Die Polymerpulverkomponenten bestehen aus PMMA,
das zum Teil Methylacrylat, Butylmethacrylat und Styrol als
Comonomer enthdlt. Die CEMEX®-Zemente beinhalten im
Pulver ein Styrol-Copolymer, dass in den Herstellerangaben
nicht deklariert ist. Als Initiator der Polymerisation fungiert
bei allen Zementen Dibenzoylperoxid. Zirkoniumdioxid und
Bariumsulfat sind als Rontgenkontrastmittel den Zementpul-
vern zugesetzt. Die Fliissigkeiten bestehen aus MMA und
dem Aktivator N,N-Dimethyl-p-toluidin. Nur zwei Zemente
enthalten Butylmethacrylat als weichmachendes Comono-
mer in der Flissigkeit. In dem Zement Duracem™ 3 wird 2-
[4-(Dimethylaminophenyl)]ethanol als Aktivator fiir den
Peroxidzerfall eingesetzt. Alle Fliissigkeiten enthalten Hy-
drochinon als Stabilisator, dessen Konzentration in der Ta-
belle nicht angegeben wurde. In der letzten Spalte befinden
sich die vom Hersteller vorgegebenen Mischungsverhéaltnisse
der Pulver- und Flissigkeitskomponenten.

Um Glasiibergangstemperaturen von wassergesittigten Ma-
terialien zu bestimmen, ist nicht jedes oben erwdhnte Mess-
verfahren geeignet, da feuchte Probekorper wihrend des
Aufheizvorgangs im Messgerdt austrocknen konnen. So
fiihrt ein Heizlauf bei DDK/DSC-Messungen zu keinen effek-
tiven Unterschieden zwischen trockenen und feuchten Pro-
ben [6]. Grund hierfiir ist die geringe Probenmenge (10-20
mg) und die relativ hohe spezifische Oberfliche der Probe,
die das Austrocknen wihrend des Heizlaufs begiinstigen.
Zwar ist die DDK/DSC-Methode aufgrund der relativ hohen,
anwendbaren Heizraten (10-20 °C/min.) eines der schnell-
sten Verfahren, doch ist dieses Verfahren fiir derartige Un-
tersuchungen ungeeignet. Daher wurde die Thermodilatome-
trie angewandt, bei der grofere Probekérper mit einer gerin-
geren spezifischen Oberfliche eingesetzt werden. Bei diesem
Verfahren wird die Lingenadnderung eines Priifkorpers als
Funktion der Temperatur gemessen. Die Anderung des Lan-
genausdehnungskoeffizienten ist dabei direkt verkniipft mit

{ Tg = 94°C nach einem Tag
Trockenlagerung bei 37°C

JETT Ty

Tg = 68°C nach 28 Tage
{  Wasserlagerung bei 37°C

Tq = 70°C nach 56 Tage
Wasserlagerung bei 37°C

//\

7
40 80 80 100 120

relative Liangenanderung [%]

Dilatometer-Mefkurven vom
Knochenzement Osteopal nach
Tracken- und Wasserlagerung

Temperatur ['C]

Abb. I: Darstellung von drei exemplarischen Dilatometer-Messkurven.
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Osteopal Palacos R
Lagerungs-| trocken |in'Wasser | trocken |in Wasser | in Intralipid
dauer  |bei37°C | bei37°C | bei37°C| bei37°C|10% bei 37 °C
| Tag 94 92 90 86 80
7 Tage - 85 5 78 73
14 Tage 92 84 86 66 66
28 Tage 93 68 86 67 67
56 Tage 5 70 £ 67 67

Tab. 2: Glastibergangstemperaturen [°C] von Osteopal und Palacos bei
verschiedenen Lagerungsbedingungen und Lagerungsdauer

der Glasiibergangstemperatur. Das Austrocknen der Prifkor-
per wahrend des Heizlaufs spielt in der Temperaturspanne
des Ubergangbereichs der wassergeséttigten Proben nur eine
untergeordnete Rolle. Ergebnisverfilschungen kénnen je-
doch bei Messung bis nahe an den Siedepunkt des Wassers
auftreten, wodurch der Grenzbereich des Messerverfahrens
deutlich wird.

Drei exemplarische Messkurven sind in der Abbildung 1
dargestellt. Sie zeigen die Lingenidnderungen von Probekor-
pern des Knochenzements Osteopal® in Abhingigkeit von
der Temperatur. Die Kurvenmaxima, die als Glastibergang-
stemperaturen definiert werden, sind klar zu erkennen.
Deutlich wird der Unterschied zwischen trockenen und in
Wasser eingelagerten Proben. Wahrend sich die Glasiiber-
gangstemperaturen der untersuchten Zemente bei Trocken-
lagerung nicht andern, ist eine kontinuierliche Abnahme bei
Wasserlagerung festzustellen. Veranschaulicht wird dies
durch die Messergebnisse von den Zementen Palacos® und
Osteopal® in Tabelle 2.

Schon nach einem Tag ergibt sich ein leichter Unterschied
zwischen Trocken- und Wasserlagerung. Aufgrund der Was-
seraufnahme sinken die Glasiibergangstemperaturen von
beiden Knochenzementen nach 28 Tagen um 20-25 °C ab.
Nach dem Erreichen der Wassersittigung verbleiben die
Glasiibergangstemperaturen auf einem Niveau von 65-
70 ° C. Eine Einlagerung der Zementprobekorper von Pala-
cos® in Intralipid® 10% bei 37 ° C fiihrt zu den gleichen Er-
gebnissen wie die Einlagerung in Wasser. Intralipid® ist eine
Fettemulsion zur kiinstlichen Erndhrung und dient hier der
Simulation der Korperflussigkeit. Das Erweichungsverhalten
des Knochenzements scheint durch Fett nicht beeinflusst zu
werden. Weitere Ergebnisse der dilatometrischen Messungen
sind in Abbildung 2 dargestellt. Die Glasiibergangstempera-
turen der trockenen Zemente liegen im Bereich von 80 °C
bis 100 °C und sinken aufgrund der Wassereinlagerung
nach vier bzw. acht Wochen um 20 °C bis 30 ° C ab.

Die Lage des Glaslibergangsbereichs ist von der chemischen
Struktur des Polymers abhingig [4]. Der Einbau von Como-
nomeren, wie beispielsweise Methylacrylat oder Butylmeth-
acrylat, flihrt zu einer besseren Beweglichkeit der Polymer-
ketten des Polymethylmethacrylats. Durch diese Flexibilisie-
rung reicht eine geringere Warmemenge aus, um die Ketten
zu Bewegungen anzuregen, was eine niedrigere Glasiiber-
gangstemperatur bewirkt. Wie in Tabelle 1 beschrieben, ent-
halten Knochenzemente Copolymere mit den Comonomeren
Styrol, Methylacrylat und Butylmethacrylat. Die Anteile der
Comonomere im Copolymer sind in der Regel relativ gering,
so dass ihre weichmachende Wirkung auf den Gesamtze-
ment nicht immer eindeutig zu erkennen ist. in Abbildung 2
zeigt sich jedoch die Tendenz, dass Zemente mit MMA-Sty-

Gilasitbergangstemperatur [ C]
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Abb. 2: Glastbertragungstemperaturen [°C] von verschiedenen Knochen-
zementen bei Trocken- und Wasserlagerung

rol-Copolymeren im trockenen Zustand eine hohere Glas-
libergangstemperatur besitzen als Zemente mit MMA-Me-
thylacrylat-Copolymeren, und diese wiederum eine héhere
Glastibergangstemperatur  haben als MMA-Butylmeth-
acrylat-Copolymere. Aufgrund der Hydrophobie des Styrols
verlangsamt sich die Wasseraufnahme, wodurch die styrol-
haltigen Zemente spéter das Niveau der Wassersdttigung er-
reichen. Insgesamt weisen die wassergesattigten, styrolhalti-
gen Zemente aber das gleiche Glaslibergangsniveau von

Lagerungsdauer || Tag trocken | 28 Tage in Wasser | 56 Tage in Wasser
bei 37 °C bei 37 °C bei 37 °C
Osteopal 94 68 70
Osteopal G* 92 68 68
Palacos R 90 65 65
Refobacin- 86 63 64
Palacos R*
Palamed 88 66 68
Palamed G~ 84 65 66
“gentamicinhaltiger Zement

Tab. 3: Vergleich der Glastibergangstemperaturen [°C] von gentamicinhal-
tigen und wirkstoffireien Zementen
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etwa 70 ° C auf. Die weichmachende Wirkung des Wassers
liberdeckt hier den Effekt des Comonomereinbaus. Insgesamt
liegt die Wasseraufnahme von PMMA-Knochenzementen in
einem Bereich von 2 % [5]. Aus den Ergebnissen dieser Un-
tersuchungen ist kein signifikanter Einfluss des Antibioti-
kums Gentamicinsulfat auf die Glasiibergangstemperatur zu
konstatieren, wie die Vergleiche von gentamicinhaltigen
und wirkstofffreien Zementen in Tabelle 3 verdeutlichen.

Der Restmonomergehalt an MMA wirkt weichmachend und
senkt die Glaslibergangstemperatur ab. Die Restgehalte an
MMA liegen nach 24 Stunden im Bereich von 1-2 % [8] und
sinken weiter bis auf Werte unter 0,5 %. Ein merklicher Ef-
fekt des Restmonomers auf die Glaslibergangstemperatur ist
daher nur bei schlecht ausgehirteten Materialien mit hohem
MMA-Restanteil zu befiirchten. Ein direkter Einfluss des
Rontgenkontrastmittels auf die Glasiibergangstemperatur ist
ebenfalls nicht zu erwarten. Insgesamt liegen die Glasiiber-
gangstemperaturen der untersuchten Zemente im wasserge-
sittigten Zustand deutlich tiber der Kérpertemperatur, und
sollten bei der Anwendung einen stabilen Sitz der Prothese
gewahrleisten.

Der inzwischen vom Markt zurlickgezogene Zement Bone-
loc® enthilt im Zementpulver nur MMA-Butylmethacrylat-
Copolymer und in der Flissigkeit 30 Gew.% Decylmet-
hacrylat und 20 Gew.% Isobornylmethacrylat. Er besitzt im
trocknen Zustand eine Glaslibergangstemperatur von 52 ° C
[7] bzw. 60 ° C (eigene Messung), und gehort zu den Zemen-
ten mit besserem Zihigkeitsverhalten. Da die Glasiibergang-
stemperatur aber nur ein MaB fiir die Lage des Erweichungs-
bereichs ist, konnen Polymere schon unterhalb dieser Tem-
peratur erweichen, wobei sie an Steifigkeit und Festigkeit
verlieren. Zusitzlich fithrt, wie zuvor beschrieben, die Was-
seraufnahme des Zements im Korper zu einer Absenkung
der Glasiibergangstemperatur. Da die Zemente mit zuneh-
mendem viskoelastischen Verhalten eine héhere Kriechnei-
gung zeigen [20], droht ein Einsinken der Prothese im Ober-
schenkelknochen (3, 9]. Die niedrige Glastibergangstempera-
tur und das entsprechende Erweichungsverhalten waren
daher ein Grund, dass der Einsatz des Knochenzements Bo-
neloc® zu einem klinischen Desaster fiihrte [12]. Knochenze-
mente miissen daher eine Glaslibergangstemperatur aufwei-
sen, die eine erhebliche Spanne oberhalb der Kérpertempe-
ratur von 37 ° C liegt.

Fazit

Die Glasiibergangstemperatur spielt als charakteristische
KenngroBe fiir Knochenzemente eine wichtige Rolle. Zemen-
te mit zu niedriger Glasiibergangstemperatur kénnen zu ka-
tastrophalen Ergebnissen in der Anwendung fiihren. Die un-
tersuchten kommerziellen Knochenzemente besitzen im
trockenen Zustand eine Glasiibergangstemperatur im Be-
reich von 80 ° C bis 100 ° C. Aufgrund der Wasseraufnahme
sinken die Glasiibergangstemperaturen um etwa 20 °C bis
30 ° C ab, wobei bei allen untersuchten kommerziellen Kno-
chenzementen nach Wassersittigung ein Niveau von 65 °C
bis 70 ° C erreicht wird. Dieses Niveau garantiert eine sichere
Anwendung der untersuchten Zemente. Mit dem Dilatome-
trieverfahren zur Bestimmung der Glaslibergangstemperatur
wurde eine Methode entwickelt, die die Unterschiede zwi-
schen trockenen und wassergesittigten Proben signifikant
herausarbeitet.

Abstract
The glass transition temperature has scarcely been conside-
red as an important parameter for the characterization of
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bone cements. But bone cements consisting of poly (methyl
methacrylate) or copolymers of methyl methacrylate have a
softening range as every thermoplastic material. The glass
transition temperatures of bone cements in a dry state are in
a range from 80 to 100 °C, which are high temperatures
compared to the temperature of the human body. However,
the in vivo water absorption of the cement results in a
decreasing glass transition temperature of about 20 to 30
°C. If the applied copolymers have a high amount of sof-
tening comonomers, the difference between the body tempe-
rature and the beginning of the softening range will be se-
riously low. Thus, the cement will have an increasing ten-
dency to creep. As a result the prosthesis might sink in the
femur followed by a revision. The object of this work is the
determination of the glass transition temperatures of dry
and water-saturated commercial bone cements by the me-
thod of dilatometry. The analysed, water-saturated bone ce-
ments have glass transition temperatures of about 65 to
70 ° C. Considering the clear difference between the glass
transition temperature and the temperature of the human
body, the risk of sinking of the implant caused by creep
should be low.
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