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WPROWADZENIE

Współczesna medycyna szeroko korzysta ze zdobyczy tech­
niki i inżynierii materiałowej. Dziedzinami, w których stoso­
wanie biomateriałów stało się niezbędne, są głównie: ortopedia, 
kardiochirurgia, stomatologia i chirurgia plastyczna. W każdej 
z nich stosowanie implantantów ma na celu przywrócenie funkcji 
i sprawności dział&nia chorego czy uszkodzonego narządu z za­
chowaniem jego kształtu anatomicznego. Wiąże się z tym z jed­
nej strony problem konstrukcji, z drugiej zaś problem doboru 
materiału, który ma spełniaó określone funkcje w specyficznym 
środowisku żywego organizmu.

Materiały implantacyjne w różnym stopniu wpływają na ota­
czające tkanki biorcy, ulegając jednocześnie działaniu otocze­
nia. Wszystkie jednakże materiały- powinny charakteryzowąd się 
bioprzyswajaliibśęią (tolerancją biologiczną). Przez to określe­
nie rozumie się zespół cech charakteryzujących się brakiem tok­
syczności, rakotwórczości, alergii, niei^chbdzenia reakcje 
chemiczne z tkanką i płynami ustrooowymi oraz zachowywanie 
swoich właściwości fizycznych i mechanicznych. W zalezności od 
zastosowania biomateriałom stawia się ponadto wymagania szcze­
gółowe, na przykład dla protez naczyniowych brak działania za- 
krzepotwórczego, w implantacji stomatologicznej odpornoŚÓ na 
ścieranie, odporność na zmiany temperatury, Siałą kruehośó 
i trwałośó chemiczną w specyficzny* środowisku jamjy ustnej.

W ortopedii wymagania są bardzo zróżnicowane w zależności 
od rodzaju zabiegu. Podstawowe zastosowanie biomateriałów w



tej dziedzinie to: osteosynteza (zespalania kodoi zewnętrzne 
lub wewnętrzne), endoprotetyka stawowa, rekonstrukcja wiązadeł, 
¿cięgien, łękotki, uzupełnianie ubytków kostnych itp. Do każ­
dego tego typu zabiegu operacyjnego musi byó zastosowany od­
powiedni biomateriał lub ich zestaw. Dlatego w ortopedii zna­
lazły zastosowanie materiały bardzo różnorodne - od metali 
i ich stopów poprzez ceramikę i tworzywa sztuczne, aż do naj­
nowszych kompozytów i włókien węglowych. Każdy z tych materia­
łów ma swoje zalety i wady. Nie ma i wydaje się mało prawdo­
podobne skonstruowanie w bliskiej przyszłości materiału Ideal­
nego, posiadającego właściwości żywej tkanki. Tym niemniej 
współczesna ortopedia, korzystając z obecnych biomateriałów, 
przywraca sprawność ruchową tak dużej liczbie pacjentów, że 
zachodzi konieczność ich stosowania, niepowodzenia implanta- 
cyjne wynikające a niedoskonałości materiałów względnie z nie­
doskonałości techniki operacyjnej, a także z przyczyn indywi­
dualnej tolerancji osobniczej na ciało obce i ingerencję chi­
rurgiczną stymulują postęp zarówno w dziedzinach medycznych, 
jak i w inżynierii materiałowej.

V krajach uprzemysłowionych, a także w Polsce, wzrasta za­
potrzebowanie na endoprotezy stawowe, zestawy chirurgiczne 
ustalające złamania kości oraz lmplantaty do kręgosłupa.
Z jednej strony jest to wynikiem procesu osłabienia systemu 
kostnó-mlęśniowego związanego z warunkami cywilizacyjnymi ta­
kimi Jak: "siedzący" tryb życia, mała ruchliwośó, zanik niektó­
rych mięśni, błędne odżywianie, nadmierna masa ciała i degra­
dacja środowiska. Z drugiej atio&y elągły wzrost liczby środ­
ków transportu, a zwłaszcza samochodów, zwiększa prawdopodo­
bieństwo powstawania coraz liczniejszych wypadków. Dla wielu
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chorych jedyną możliwością odzyskania fankęji ruchu stają się 
dobrze zaprojektowane i właściwie wykonane endoprotezy.

Prezentowana monografia nie pretenduje do wyczerpującego 
omówienia biomateriałów stosowanych w medycynie. Jej celes 
jest przedstawienie struktury i właściwości wybranych bioaa- 
teriałów stosowanych najczęściej w ortopedii światowej, ze 
szczególnym uwzględnieniem właściwości, które decydują o moi- 
liwośoi zastosowania danego materiału w medycynie. Sajszerzej 
omówione zostaną stopy metali stanowiące dotychczas podstawowe 
tworzywo do wykonywania endorpotez stawów: biodrowego, kolano­
wego 1 łokciowego.

V krajowym przemyśle nie wytwarza się dotychczas endopro­
tez, których struktura 1 właściwości umożliwiłyby ich stosowa­
nie u pacjentów na szeroką skalę. Całośó potrzeb krajowych dla 
klinik na endoprotezy, głównie stawów biodrowych, pokrywana Jest 
dotychczas z importu.

Badania nad strukturą i właściwościami tworzyw metalicz­
nych przeznaczonych aa endoprotezy, prezentowane w praoy przez 
autorów, stanowią pierwsze w kraju monograficzne opracowanie 
problematyki biomateriałów pcd kątem inżynierii materiałowej 
1 zawierają wyniki b&darf własnych. Z tego względu autorzy będą 
wdzięczni za życzliwe uwagi czytelników dotyczące zarówno za­
kresu opracowania,jak również poszczególnych rozdziałów pracy. 
Ewentualne sugestie 1 uwagi zostaną rozwalone i uwzględnione 
w dalszych opracowaniach tego zagadnienia.

Praca winna zainteresować pracowników wydziałów mechanicz­
nych wyższych uczelni technicznych, studentów tych uczelni, 
personel zakładów przemysłowych, a takie może stanowić cenną 
pomoc dla lekarzy chirurgów.





1. ZARYS ODDZIAŁYWANIA BIOMATERIAŁÓW NA ORGANIZM

Zastąpienie żywej tkanki materiałami sztucznymi wiąże się 
z problemami bioprzyswajalności. Każdy biomateriał, zarówno 
metaliczny, jak i polimerowy, ceramiczny czy kompozytowy wszcze­
piony śródtkankowo jest ciałem obcym w stosunku do ustroju 
i łożyska tkankowego. Jako. ciało obce podlega podstawowym pra­
wom patofizjologii ciał. Ciało obce działa drażniąco na ota­
czające tkanki w dwojaki sposób: składem chemicznym, obcym 
środowisku wewnętrznemu organizmu (drażnienie chemiczne) oraz 
właściwościami fizycznymi, innymi niż właściwości tkanek ota­
czających (drażnienie mechaniczne).

Ustrój może ujawniać kilka typowych odczynów w stosunku 
do ciała obcego, jak: wchłanianie, oddzielanie, otorbianie, 
organizacja ¡1,2j. Wchłanianie czyli resorpcja dotyczy elemen­
tów płynnych ciała obcego. Elementy stałe muszą być uprzednio 
rozpuszczone przez enzymy ustrojowe. Oddzielanie polega na 
rozpuszczaniu przez enzymy lizosomalne pogranicznej warstwy 
tkanek, dążąc do stworzenia możliwości wydalenia ciała obcego 
na zewnątrz. Otorbianie dotyczy zazwyczaj ciał obcych nie pod­
legających rozpuszczeniu i wchłonięciu, nie zakażonych, nie­
zbyt silnie drażniących. Ciało takie otacza ziarnina niezapal- 
na, która stosunkowo szybko przekształca się we włóknistą tkan­
kę bliznowatą, otorbiającą ciało obce. Organizacja polega na 
postępującym wrastaniu tkanki łącznej w przestrzenie powstają­
ce przez rozpuszczanie się ciała obcego lub uwarunkowane, jego 
porowatością. Dotyczy ona przede wszystkim ciał pochodzenia 
wewnątrzustrojowego, ale podobny proces wgajania obserwuje się
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też po wszczepieniu wysokoobojętnego polimeru o budowie poro­
watej, gąbczastej lub siatkowej oraz włdkien węglowych. Zary­
sowane ogólnie procesy mogą występować w różnych połączeniach 
dookoła Jednego ciała obcego. Sposób reagowania ustroju na to 
samo olało może zmieniać aię w zależności od czynników dodat­
kowych.

1.1. Trwałość biomateriału w organizmie

Oddziaływanie obronne organizmu w dużym stopniu zależy od 
miejsca 1 sposobu wprowadzenia implantantu, charakteru otacza­
jących tkanek oraz postaci fizycznej i chemicznej materiału.

Materiały polimerowe podatne są na biodegradację. Obser­
wuje się ich pęcznienie, utratę własności mechanicznych, roz­
pad i wsysanie. Podobnie resorpcji ulegają włćkna węglowe, co 
w pewnych zastosowaniach Jest zaletą a w innych wadą [3,4-J •

V przypadku implantatćw metalowych możliwość rozpuszcze­
nia 1 wessania Jest znikoma. Tym niemniej implantaty te ulega­
ją niszczeniu korozyjnemu. Płyny ustrojowe zawierające Jony 
agresywne, przede wszystkim chlorkowe, sprzyjają korozji lo­
kalnej powierzchni metalowej. Jeśli implantat poddawany Jest 
przy tym obciążeniom, Jak na przykład endoproteza stawu bio­
drowego, posiada skomplikowany kształt, pracuje na ścieranie 
itp., to prooes niszczenia korozyjnego w organizmie będzie 
znacznie przyspieszony. Niszczenie korozyjne implantatu może 
mieć rdżny przebieg. W przypadku, gdy nie została uszkodzona 
warstwą pasywna, proces niszczenia przebiega najpierw Jako 
korozja szczelinowa lub wżerowa z intensywnością zależną od 
rodzaju materiału, stanu powierzchni, zdolności do repasywa- 
cji Itp. Przy trwałym przerwaniu warstwy pasywnej rozpoczyna



się korozja naprężeniowa łut zmęczeniowa. Szczególnie inten­
sywny przebieg procesu niszezenia może mieć miejsce, gdy na 
powierzchni «tworzone zostały głębokie zadrapania lub rysy, 
stanowiące karb.

Proces korozji w organizmie ma charakter elektrochemiczny. 
Elektrolitem są płyny ustrojowe i krew. W organizmie zachodzą 
skomplikowane procesy bioelektroniezne. V tkankach występują 
substancje o eech&eh pdłprzewodnictwa np. białka, kwasy nuklei­
nowe, piezoelektryki np. RNA, kości, ferroelektryki np. tkanka 
mięśniowa. W czasie ruchu w tkance kostnej i mięśniowej zacho - 
dzą złożone procesy biochemiczne i biofizyczne, ktdrym towarzy­
szy przepływ raikroprąddw o natężeniu rzędu 10-100 pA. Wprowa­
dzenie materiału metalowego stwarza więc niebezpieczeństwo po­
wstawania ogniw galwanicznych, a co za tym idzie, produktdw 
korozji.

Produkty korozji oraz ścierania i rozsysania gromadzą się 
w tkankach znajdujących się w bezpośrednim sąsiedztwie implan- 
tatu, skąd są częściowo pochłaniane przez fagocyty i przenoszo­
ne drogą limfatyczną do węzłdw chłonnych. Częśd produktdw bio­
degradacji jest przez organizm wydalana, niektdre składniki 
przedostają się do krwioobiegu i rozprowadzane są po rdżnych 
organach. Kumulujące się zanieczyszczenia, głównie metaliczne, 
mogą prowadzić do zatrucia organizmu.

1.2. Bioprzyswajalnośd

Rozpatrując problem bioprzyswająlności od strony reakcji 
organizmu trzeba brad pod uwagę następujące zjawiska:
- zmiany toksyczne w narządach i tkankach organizmu,
- występowanie objawdw uczulenia (alergii),
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- miejscowe odczytty tkankowe,
- możliwość rozwoju nowotworów (kancerogennośó),
- atakowanie biomateriału przez organizm.

1,2.1, Odczyny toksyczne

Zmiany toksyczne ustroju mogą objawiać się w bardzo róż­
norodnych postaciach jako objawy toksyczne ogólne, na przykład 
obniżanie, pobudzanie lub całkowite porażanie czynności narzą­
dów i tkanek, anemia, odczyn gorączkowy oraz jako objawy tok­
syczne miejscowe: żywy odczyn zapalny w sąsiedztwie implanta- 
tu, wysięk, rozpad poszczególnych rodzajów komórek itp.

Ma organizm ludzki toksycznie działają niektóre pierwiast­
ki, związki chemiczne nieorganiczne i organiczne. Stopieri tok­
syczności zależy od rodzaju pierwiastka, postaci występowania
i stężenia w organizmie.

Wiadomości na temat toksyczności pierwiastków i ich związ­
ków chemicznych są ciągle niepełne i często sprzeczne [;5,63. 
Uważa się, że do pierwiastków toksycznych, bez względu na daw­
kę i postać należą: Cd, Pb, Hg, As, Bę i te pierwiastki nie 
są stosowane w biomateriałach. Z pierwiastków stosowanych w 
implantacji za nietoksyczne uważa, się: Pt, Nb, Ta, Ti, Zr. 
Pierwiastki: Fe, Cr, Co i Ni należą do grupy niezbędnych w 
organiźraie w określonych dawkach. Przekroczenie tych dawek 
lub utworzenie pewnych związków może prowadzić do reakcji tok­
sycznych, uczuleniowych itp. Przykładem może być nikiel, nie­
zbędny w procesie przemiany materii. Zapotrzebowanie na ten 
pierwiastek w organiżtaie ludzkim i zwierzęcym określa się na 
500 jig/kg [6], a optymalnie na 60-160 /ig/kg, Tylko 10% niklu



dostarczonego do organizmu jest pochłaniane, reszta wydalana 
jest głównie z moczem. Stwierdzono, że związki niklu wywołują 
efekty lokalne w organizmach, ale toksyaznodd stwierdzono tyl­
ko w przypadku węglanu niklu £5]. Podobnie dla chromu stwier­
dzono, że działanie toksyczne zależy od postaci jego występo­
wania - chrom sześciowartościowy (Cr VI) wykazuje wyższą aktyw­
ność biologiczną niż Cr III £5].

Niektóre metale i stopy metali są nietoksyczne, jedli 
powierzchnia ich jest spasywowana. Do tej grupy\ należą: Al, Mo, 
Au, Ag oraz stale austenityczne (FeCrNiMo) a także stopy kobal­
tu (CoCrNiMo) i stopy tytanu (TiAlV). Wymienione śtópy są sa­
mo pasywujące się w środowisku organizmu ludzkiego, a w przy­
padku uszkodzenia warstwy pasywnej łatwo repasywują się.
2 tych względów po prawidłowo przeprowadzonym zabiegu impłan- 
tacji np. endoprotezy stawowej, bardzo^rzadko obserwuje się 
oddziaływanie toksyczne ogólnoustrojowe protez metalicznych.

W badaniach nad toksycznością ztfiązków chemicznych i two­
rzyw polimerowych stwierdzono toksyczne działanie hydrochino­
nu, metylocelulozy i metakrylanu metylu. Nie stwierdzono do­
tychczas toksyczności bioceramiki oraz włókien i kompozytów 
węglowych,

1.2.2. Odczyny uczuleniowe

Alergia określa odmienny od przeciętnego sposób reagowa­
nia ustroju na czynniki zwane alergenami. Patomechanizin reak­
cji alergiąznej polega na denaturacji białek przez ńp. produk­
ty korozji, co umożliwia powstanie reakcji alergicznej i muta­
gennej na poziomie komórkowym. Może nastąpió porażenie ftaezyiS 
włoskowatych prowadzące do przenikania płynnych składników krwi
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do tkanek, skurcz mięsni gładkich narządów, uszkodzenie bądź 
rozpad komórek z wyzwalaniem histaminy. Reakcje alergiczne naj­
częściej obserwuje się na tworzywa syntetyczne i polimerowe.
Z pierwiastków metalicznych alergenem dla organizmu ludzkiego 
może być nikiel. Nikiel 1 jego związki mają silne oddziaływanie 
uczulające na skórę, głównie przy bezpośrednim stykaniu się. 
Opisywano też £6^ przypadki miejscowej lub ogólnej alergii w 
przypadku stosowania ImplantatÓw ortopedycznych zawierających 
Mi, Cr, Co 1 Pe.

1.2.3. Miejscowe odczyny tkankowe

Miejscowe odczyny tkankowe są wynikiem reakcji obronnej 
organizmu na ciała obce, jakimi są implantat oraz produkty 
korozji 1 ścierania. Wgajanie się implantatu zależne jest od 
stopnia jego obojętności, atoksyczności, braku własności aler­
gizujących. Yszczepy lite, a do takich należą implantaty meta­
lowe, niektóre węglowe - na przykład węgiel szklisty, kompozyt 
węgiel-węgiel, oraz niektóre ceramiczne, wgajają się z pewnym 
wyizolowaniem przez całkowite lub częśeiowe otorbienie. Mate­
riały z tworzyw sztucznych dziane lub gąbczaste oraz włókna 
węglowe mogą wgajaó się przez przeplatanie ich wrastającą tkan­
ką łączną.

Reakcje zapalne i liczne komórki typu ciała około obcego 
obserwuje się na przykład w przypadku występowania drażnienia 
mechanicznego. Stwierdzono np. drażniący wpływ włókien węglo­
wych na błonę maziową stawu w implantacji śródstawowej. Proces 
ten przejawia się odczynowym przerostem maziówkl, Jej bliznowa­
ceniem i utrzymywaniem się zmian zapalnych.
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1.2,4. Kancerogennoáó

Oprdcz opisanych wyżej oddziaływań w układzie "olało 
obee - organizm” możliwe są nietypowe, wybitnie szkodliwe reak­
cje tkankowe.

W przebiegu metaplazji tkankowej może dochodzić do powsta­
wania patologicznej, złośliwej tkanki nowotworowej. Badania 
nad pobudzaniem procesdw nowotworowych prowadzone są od wielu 
lat na zwierzętach [V} i wykazały, że niektdre gatunki, na 
przykład szczury, mysży i świnki morskie są szczególnie podatT 
ne na tworzenie mlęsakdw 1 nowotworów złośliwych. Utrudnia to 
badania rakotwdrczości biomateriałów w stosunku do organizmu 
ludzkiego w warunkach "in vivo". Tym niemniej na podstawie licz­
nych obserwacji na zwierzętach doświadczalnych oraz w warunkach 
"in vitro" na hodowlach komdrkowych stwierdzono, że kancerogen­
ne działanie mogą mied Ni II i Cr VI [3^* Jony takie mogą uwal­
niać się z implantatdw metalowych w procesie korozji. Nie stwier­
dzono natomiast rakotwdrczego działania włókien węgłowych 1 ce­
ramiki AlgO-j-

Badania nad oddziaływaniem wzajemnym biomaterlałdw 1 orga­
nizmu ludzkiego aą nieodzowne dla postępu w chirurgii. Tym nie­
mniej powodzenie kliniczne zależy również od techniki operacyj­
nej, umiejętności wykonującego zabieg, stanü ogólnego poszcze­
gólnego pacjenta i jego tolerancji osobniezej opróeż rodzaju 
materiału i jego właściwości.

1.3. Przykłady zastosowania biomateriałów w ortopedii

Podstawową grupą materiałów stosowanych w ortopedii są 
stopy metali. Stosuje się je jako implantaty krótko-, średnio-» 
i długookresowe.
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Implantaty krótko- i średniookresowe to przede wszystkim • 
płytki i śruby do osteosyntezy wewnętrznej (Rys. 1.1), produko­
wane ze stali austenitycznych w różnych rozmiarach i kształtach

i P W H f W i

2333-30
^ e s s s s m m m m

2333-55

» S S S S S S S S S i M

2333-100

Rys. 1.1. Płytki i śruby do osteosyntezy wewnętrznej firmy Zimrner 
przez większość firm zachodnich wytwarzających implantaty oraz 
w Polsce przez Mikrohutę Huty Baildon w Dąbrowie Górniczej.
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Zestaw do osteosyntezy wewnętrznej składa się z płytki 
metalowej z nawierconymi otworami, którą chirurg w trakcie 
operacji może wygląd na wymagany kształt oraz kompletu śrub do 
kości" korowych i gąbczastych. Po uzyskaniu zrostu kości płytki 
i śruby usuwa się operacyjnie.

Druga grupa implantatdw średniookresowych o szerokim za­
stosowaniu to zestawy do operacyjnego leczenia schorzeń kręgo­
słupa, głdwnie skoliozy. Zestawy takie najczęściej składają się 
z pręta usztywniającego oraz haczyków (Rys. 1.2).

a) pręt
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1262
b) haczyki

Rys. 1.2. Zestaw Carringtona do korekcji i stabilizacji kręgosłupa 
f irrny Zimmer

Iraplaritaty długookresowe to głdwnie endoprotezy stawowe. 
Zastępują one część stawu lub oały staw w zależności od stop­
nia jego uszkodzenia i wieku pacjenta. Najszerzej stosowane są 
endoprotezy stawu biodrowego. Pierwsze endoprotezy stawu biod­
rowego były protezami częściowymi, składającymi się z trzonu 
i głdwki trwale związanej z trzonem. Endoprotezy takie stoso­
wane są do chwili obecnejł głdwnie u pacjentdw w podeszłym wie­
ku, umożliwiając im ograniczone poruszanie się. Najpopularniej­
szą konstrukcją, w tej grupie jest endoproteza Austin-Moore’a
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(Rys. 1.3), osadzana na cement kostny i współpracująca z na­
turalną panewką stawową.

Rys. 1.3. Endoproteza stawu biodrowego typu ,':oor’a firmy Ecwns

Endoprotezy całkowite (zwane też totalnymi) stawu biodro­
wego składają się z trzonu, główki przyspawanej do trzonu lub 
osadzonej na nim oraz panewki (Rys. 1.4, 1.5). W tej grupie 
stosowane są knnstrukcje dwu- lub wielomąteriałowe- o różnorod­
nych kształtach i wykoriczeniu powierzchni, przeznaczone do 
implantacji z użyciem cementu kostnego lub irriplantacji beżce- 
mentowe j.

Na rys. 1.4 przedstawiono endoprotezę osadzoną na cement
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Endoproteza całkowita stawu biodrowego osadzona na 
Rys. 1.4. cement typu Weller II firmy Aesculap

z główką metalową, natomiast na rys. 1.5- nowoczesną endoprote­
zę bezcementową składającą się z metalowego trzonu, ceramicznej



główki i polietylenowej panewki. Konstrukcje takie są dość . 
kosztowne, ale po prawidłowym wgojeniu rokują nadzieje na peł­
ną sprawność stawu. -Rekonstruowany przy użyciu endoprotezy 
staw musi zachowywać kształt anatomiczny i umożliwiać zakres 
ruchu i trwałość zbliżone do stawu naturalnego. W przypad.KU 
stawu biodrowego, niezwykle istotnego dla samodzielnego poru­
szania się pacjenta, konstrukcje, technologie i techniki ope­
racyjne endoprotez zostały szczegółowo opracowane. Oczywiście 
nadal trwają ustawiczne badania nad coraz lepszymi rozwiąza­
niami, ale miliony ludzi na całym świecie od szeregu lat ko­
rzystają z istniejących konstrukcji.

Znacznie bardziej skomplikowana jest sytuacja w endopro- 
tetyoe stawu kolanowego oraz innych stawów o złożonej mechani­
ce, np. łokciowego, barkowego, skokowego. W chwili obecnej brak 
dobrych rozwiązań.konstrukcyjnych endoprotez stawu skokowego, 
niewiele jest propozycji dla stawów barkowego i łokciowego. 
Nieco szerzej podejmowane są próby nad endoprotezą stawu kola­
nowego, ale proponowane dotychczas przez kilka firm endoprote­
zy nie zadowalają ortopedów. Na rys. 1.6 przedstawiony jest 
schemat budowy stawu kolanowego, natomiast na rys. 1.7 jsdna z 
propozycji endoprotezy tego stawu firmy Link z RFN.

Ruchy w stawie kolanowym odbywają się dookoła dwóch pro­
stopadłych do siebie osi [9 J- Są to ruchy w kierunku zginanie- 
prostowanie oraz ruch obrotowy. W ruchu zginania mięśnie zgina­
jące wykonują pracę rzędu 450 J, w ruchu pro-stującym mięsień 
azworogłowy wykonuje pracę rzędu 1500 J. Ruch obrotowy odbywa 
się w każdym położeniu stawu, a jego zakres jest zmienny osob­
niczo. W trakcie zginania przy małym kącie, kość udowa toczy si
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Hys. 1.'j. Schemat budowy sta-wu kolanowego wraz z rozkładem, sił: i1’.-siła po­
chodząca od masy ciała, r,--siła mięśnia czworosłowe^o, t\p-!siła 'działająca, w 
r;oleni, ?p-siła działająĉ  na rzepką BA-rąmlę działania siły F-., -jC -kąt 
nachylenia uda do osi,,oC+ 5°-kąt działania mięśnia czworogłowe^o, j3 -kąt 
nachylenia goleni do osi, Tf-kąt zgięcia kolana 00^ '

po piszczeli, przy większym kącie ruch przechodzi w poślizg. Maksymalny 
kąt zgięcia tego stawu wynosi 160-170°, a przenoszone obcią­
żenie osiąga wartości rzędu kilku tysięcy niutonów. Porównu­
jąc ten skrótowy opis działania stawu i schemat budowy (Rys. 
1.6) z konstrukcyjnym rozwiązaniem endoprotezy (Rys. 1.7.) 
można uzmysłowić sobie szeroką skalę problemów do rozwiązania 
zarówno w dziedzinie materiałów jak i konstrukcji, stojących 
przed zespołami specjalistów pracujących na rzecz przywracania
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dys. 1.7. Endoproteza stawu kolanowego firmy Link ze schematem występowania 
zjawisk '¡iechanicznych i korozyjnych: Z-sciskanie i zginanie, T-skręcanie, 
o-ścieranie, :(0-korozja ogólna, Sj-korozja wżerowa, ¡\S-korozja szczelinowa

sprawności chorym i ułomnym. Problemy te mogą by<5 rozwiązane 
tylko przy ścisłej współpracy lekarzy z inżynierami konstruk­
torami, technologami a także z fizykami i biochemikami.
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2. ZARYS KOROZJÏ METALI I STOPÓW

2.1. Podstawy korozji elektrochemicznej metali

Korozja implantatćw w środowisku organizmu ludzkiego ma 
charakter elektrochemiczny. Proces korozyjny przebiega analo­
gicznie do działania ogniwa elektrochemicznego i można go 
przedstawić w postaci dwóch procesów: anodowego i katodowego 
zachodzących na elektrodach lokalnych. Dla żelaza w roztworze 
kwasu reakcje mają następującą postać:

2+proces anodowy: Fe — *■ Fe + 2e /1 /
proces katodowy: 2H+ + 2e— » Hg /2/

lub w postaci jednej reakcji:

Fe + 2H+ — *- Fe2+ + H2 ; AG°< 0 73/

gdzie: ^G° - standardowa energia swobodna, s
Jeśli metal będzie zanurzany w wodzie, tc zajdzie tylko reakcja
/1/. Ponieważ elektrony nie mogą być odprowadzane, to między
metalem a roztworem ustali się potencjał elektryczny Galwanie- 

p igo . Jony Fe będą więc mogły przechodzić do roztworu dopóki
2+możliwy będzie złożony proces tworzenia się jonów Fe na po­

wierzchni, przy zmniejszaniu się energii swobodnej A G g, oraz 
> 2+przechodzenia jonów Fe przez obszar potencjału elektrycznego 

na granicy metal-roztwór, przy nakładzie pracy 2e f . W stanie 
równowagi musi być:

A G s = 2eY W

Wprowadzając stałą Faradaya F zamiast e oraz standardową ener­
gię swobodną AG° ( A = AG° + RTlnK ) otrzymamy:S S S *5



A  8® + BT InK * zFf /5/8 s
gdzie: K„ - stała rćwnowagi s

z - wartość ładunku jonu (np. dla Fe » z => 2) 

lub inaczej:

'f m f ° + |J ln * /6/

gdyż AS° odpowiada potencjałowi *f° z rćwnanla A/.
Ponieważ wielkość 'f jest niemierzalna, wprowadza się wielkość 
mierzalną E (potencjał elektrodowy) jako różnicę między poten­
cjałem ¥ a potencjałem elektrody odniesienia *fd£n J

* -  *  -  f .a »  * ♦ 5 lB V  111
przy założeniu, że dla standardowej wodorowej elektrody odnie­
sienia = 0 oraz B odpowiada potencjałowi elektrodowemu 
dla danego stężenia roztworu, a E° - standardowemu potencjało­
wi elektrodowemu dla stężenia roztworu jednomolarnego ft]. 
Warunki rdwnowagi dla danej reakcji elektrodowej można przed­
stawić graficznie w postaci wykresu Pourbaix, wykreślając za­
leżność potencjału elektrodowego S od pH roztworu (Rys. 2.1).
Ha wykresie tym linia 1 określa gćmą granicę odporności żela­
za na korozję, linia 2 oddziela obszar korozji od obszaru two­
rzenia warstwy produktdw na metalu i odpowiada reakcji:

2Fe2* + 3H20 Fe203 + 6H+ + 2 e ;  Ą  6° >  0 /8/

Warstwa PegO^ stanowi warstwę ochronną. Linia przerywana 3 od­
dziela obszar jondw Pe^+ od obszaru z przewagą jonćw Fe^+ i od­
powiada reakcji:

Fe2-l*Fe3+ + e ; A S° >  0 /9/
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lPe+*]w2rosto powyżej 1i
I

fFe**ł=tO'6

tfie**] maleje poniżej 10*6 «o **QZ'e *<g- ^  rzy stę worstew-
odporność fPe) ka ^630,4 korozjo ■

(Fe02H*l
- 1.6-2 6 | 8 

pH roztworu
10 12 1« 16

-wzrost kwasowości- -wzrost zasadowości -
roztwór obojętny

ftirs 2 1 Uproszczony wykres E=f (pH) dla układu Fe-ILO 
■ * w temperaturze 296 K ^

Linia 4 odpowiada reakcji;

2Fe3+ + 3HgO ZZ Fe^j + 6H'*' ; ¿ G ^  0 /10/.

w której nie zaehodzi przenoszenie elektronów, lecz tworzy się 
warstwa pasywująca FegO^ • chroniąca przed korozją. Położenie 
tej linii zależy tylko od pH roztworu-

Przy konstrukcji tego typu wykresdw rozpatruje się tylko 
warunki równowagi układu metal—woda-kwąs dla rdżnyoh wartości 
pH, uwzględniając tylko jony H+ i OH'". Zakłada się, ie pozosta­
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łe jony, bez któryoh niemożliwe jeat uzyskanie wodnych roztwo­
rów w całym Zakresie pH, nie biorą udziału^ w- ustalaniu warun-* 
ków równowagi i rozpuszczalności produktów reakcji, co w ogól- 
nym przypadku nie zawsze jest prawdziwe.

Do celów praktycznych opracowuje się układy potencjał-pH 
dla różnych metali i roztworów zawierających różne aniony, np, 
jony chloru, fosforany, azotany itp., z których można określaó 
obszary stabilności i niestabilności termodynamicznej metali.
Ma wykresach takich obszary pasywności wyznaczane są tylko na 
podstawie rozpuszczalności produktów reakcji korozyjnych. 
Występowanie trudno rozpuszczalnych produktów reakcji nie zaw­
sze jednak oznacza uzyskanie rzeczywistej pasywności i niemoż­
liwości zachodzenia reakcji korozyjnych. Przykładem może byó 
korozja żelaza w roztworach obojętnych zawierających jony chlo­
ru [3}.

Niezbędnym warunkiem uzyskania elektrochemicznej pasywnoś­
ci metalu jest otrzymanie nierozpuszczalnych produktów korozji 
w wyniku procesu anodowego bezpośrednio na powierzchni metalu, 
a nie w roztworze w wyniku wtórnych procesów między anodowymi 
i katodowymi produktami reakcji.

Należy także zaznaczyć, że obszar korozji na wykresach 
Pourbaix wskazuje, że metal jest w stanie niezrównoważonym ter­
modynamicznie i może ułegaó korozji, ale nie mówi nic o szyb­
kości procesu korozyjnego, W warunkach rzeczywistych szereg ' 
czynników hamuje procesy korozyjne tak, że z punktu widzenia 
termodynamiki większośó materiałów konstrukcyjnych jest w sta­
nie niestabilnym, ale prędkośó korozji jest tak mała, że w prak­
tyce można je uznaó za odporne na korozję i eksploatować z po­
wodzeniem przez długi okres.



2.2. Pasywność metali i stopów

Pasywność to stan podwyższonej o&pornoóci na korozję me­
talu lub stopu otrzymany przede wszystkim przez zahamowanie 
procesu anodowego w warunkach reaktywnych z punktu widzenia 
termodynamiki.

Ogólnie biorąc, metalami pasywującymi się w wyniku utle­
niania i aktywującymi się w wyniku redukcji są te, których 
tlenki na wyższym stopniu utleniania są mniej rozpuszczalne 
od tlenkdw na niższym stopniu utleniania i które w związku z 
tym mają na wykresach Pourbaix obszar korozji o kształcie trój­
kątnym.
Ilościowo stopietf pasywacji można określić z wykresów polary­
zacji lub w przybliżeniu na podstawie wartości potencjałów ko- 
roozji i równowagowych potencjałów procesu anodowego i katodo­
wego w danych warunkach. ¥ obojętnym, napowietrzonym roztworze 
NaCl w temp. 25°C pasywność metali wzrasta w kolejności £2}:
Cu—Fb—Sn—Cd-Zn-Jfa—Fs—Co-Hi-Mg—Mo-Be—Cr—Al-Kb—Ta-Zr—Ti. Ze zmia­
ną temperatury,’ rodzaju roztworu, ilości i rodzaju jonów akty­
wujących, stopniem napowietrzenia i innymi czynnikami, kolej­
ność metali w szeregu ulega zmianie» Poza tym stopieil pasyw­
ności nie odpowiada bezpośrednio stopniowi odporności na koro­
zję , ponieważ odporność na korozję zależy ponadto od procesów 
katodowych i stabilności termodynamicznej w danych warunkach.
Ha przykład miedź i cynk są wystarczająco odporne na korozję 
w opisanych warunkach, mimo że charakteryzują się niską,.pasyw­
nością. Wiąże się to z wysoką stabilnością termodynamiczną 
dla miedzi i nierozpuszczalnością produktów korozji dla cynku.
Z kolei magnez charakteryzuj® się niższą odpornością na koro—
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zję ni* wskazywałaby na to zdolność de pasywacji, z powodu nis­
kiej stabilności termodynamicznej. Jednak w przypadku magnezu 
wysoka pasywnodó zmniejsza wielokrotnie szybkość korozji, co 
w pewnym stopnia rekompensuje brak stabilności.
Mimo intensywnych badaii brak do chwili obecnej wyczerpującej 
teorii pasywacji metali. Najczęściej przyjmuje się, że hamowa­
nie procesów anodowych następuje na skutek tworzenia się na 
powierzchni metalu cienkiej (1-10 mu) adsorbcyjnej warstewki 
tlenkowej lub wodorotlenkowej o strukturze amorficznej lub kry­
stalicznej i składzie zależnym od pasywowaheg© materiału, po­
tencjału, czasu tworzenia i składu roztworu £2., 4^.

Właściwości ochronne warstwy pasywnej zależą od dwóch ro­
dzajów procesów anodowych zachodzących na powierzchni metalu. 
Pierwszy, to hamowanie procesu przechodzenia jonów metalu do 
roztworu na skutek braku przewodnictwa jonowego warstwy pasyw­
nej. Jedli warstwa pasywna jest równocześnie odporna chemicz­
nie w danych warunkach, to będzie najskuteczniej chroniła me­
tal przed postępem korozji.
Drugi to powolne rozpuszczanie metalu na skutek przechodzenia 
kationów metalu z sieoi krystalicznej do roztworu, a więc ano­
dowa jonizacja metalu przez warstwę pasywną oraz chemiczne roz­
puszczanie zewnętrznej powierzchni warstwy pasywnej. Zachodzi 
on w przypadku, gdy warstwa pasywna wykazuje znaczne przewod­
nictwo jonowe. Warstwa pasywna może zwiększać swą gruboćó w 
procesie tworzenia na powierzchni związku metalu z anionem wg 
reakcji:
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HeAn może byó złożonym związkiem kompleksowy» lub, zazwyczaj 
w przypadku pasywacji, tlenkiem powiększającym grubość warst­
wy, Wzrost grubości warstewki pasywnej powoduje obniżanie gę­
stości prądu anodowego, a więc obniżenie szybkości wzrostu 
warstwy pasywnej i rozpuszczania metalu w stanie pasywnym. 
Gęstość prądu pasywacji zbliża się do zera. Im niższa przewod­
ność jonowa warstwy, tym silniej hamowane są procesy anodowe 
i tym szybeiej przy mniejszych grubościach warstwy następuje 
pełna pasywacja i przerywa się wzrost warstwy pasywnej. Cien­
kie warstewki chemisorpcyjne utworzone w pierwszym etapie pa­
sywacji charakteryzują się najlepszymi właściwościami ochron­
nymi.

Materiały odporne na korozję, w tym biomateriały, to głów­
nie stopy metali o strukturze roztworu stałego. Najczęściej 
podstawowy składnik stopu trudniej pasywuje się i jest mniej 
odporny w stanie pasywnym niż główny składnik stopowy. Do tej 
grupy zaliczyć można stopys Fe-Cr, Co-Cr, Co-Cr-Ni, Ni-Cr, 
fi-Mo i in. Dodatek stopowy łatwiej pasywujący się równomier­
nie wzbogaca warstwę pasywną przy danym potencjale. ¥ oparciu
o założenie, że atomy dodatku stopowego w roztworze stałym za­
chowują swoje własności elektrochemiczne, można na podstawie 
analizy krzywych polaryzacji czystych składników, określić w 
przybliżeniu udział poszczególnych pierwiastków w warstwie po­
wierzchniowej przy różnych potencjałach. Jeśli wzrasta w warst­
wie powierzchniowej koncentracja składnika o wyższej odpornoś­
ci na korozję w danym przedziale potencjałów, maleje gęstość 
prądu i wzrasta Odporność warstwy pasyjnej. Schematycznie dl« 
ilustracji pokazane jest to na rys. 2.2 dlja układu Fe-Cr £2].
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Zestawienie krzywych polaryzacji anodowej dla Fe i Cr 
Rys. 2.2. 0 rdżnyah zdolnościach pasywacji [2]

W zakresie potencjałdw /a/ (Rys. 2.2), gdzie ahrom ma wyższą 
aktywność oraz /c/ atomy chromu łatwiej przechodzą do roztworu, 
a powierzchnia wzbogaca się w żelazo. W zakresie potencjałdw /b/ 
bardziej doskonała pasywność chromu prowadzi do jego rozmiesz­
czenia na powierzchni. Analitycznie proces ustalania się kon­
centracji składników w warstwie pasywnej stopu można zapisać 
w postaci rdwnania:

' V » O r  ■ S  'Cr

gdzie:
Vpe / V - stosunek koncentracji atomdw Fe i Gr w stopie 
Cpe ~ stosunek koncentracji a,tómdw Fe i Gr na po­

wierzchni przy danym potencjale



iFe , - gęstość prądu anodowego przy danym potencja­
le dla czystych składników (Fe i Cr)

Jeśli stosunek składników w stopie jest stały (Vpg /y^ ■ k), 
to: .

CCr/CFe * k ŁFe ̂ Gr /13/

czyli stosunek składników na powierzchni będzie odwrotnie pro­
porcjonalny do stosunku ich gęstości prądów anodowych przy da­
nym potencjale. A więc w obszarze potencjałów /b/ (Rys. 2.2) 
w warstwie pasywnej będzie przeważał chrom, powodując wyższą 
odporność stopu na korozję.

2.3. Korozja lokalna

Stopy metali stosowane jako biomateriały w środowisku 
organizmu ludzkiego są odporne na korozję ogólną. Głównym prob­
lemem jest jednak podatność tych stopów na niektóre typy koro­
zji lokalnej.

Korozja międzykrystaliczna, groźna w przypadku stopów za­
wierających wydzielenia na granicach ziam, nie stanowi zasad­
niczego problemu w biomateriałach, dzięki prawidłowemu stoso­
waniu obróbki cieplnej, zapobiegającej segregacji składu w 
obrębie granic ziarn i hamującej wtórne wydzielenia.

Korozji kontaktowej dość skutecznie zapobiega się elimi­
nując z konstrukcji pary materiałów o różnych potencjałach 
elektrochemicznych; W przypadku konieczności zastosowania po­
łączenia dwóch elementów metalowych, np. płytki i śruby, wyko­
nuje się je z jednego wytopu i identycznie obrabia cieplnie.

Problemem w praktycznych zastosowaniach stopów metali jest 
ieh podatność na korozję szczelinową i wżerową.
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2 . 3 . 1 .  K orozja  m iędzykryata liezna

Na korozję międzykryataliczną podatne są stopy żelaza, 
w szczególności: Pe-Cr, Fe-Cr-Ni, Fe—Mn-Cr-Ni, stopy niklu, 
np. Ni-Mo, Ni-Cr-Mo oraz niektóre stopy aluminium»

Skłonność do korozji międzykrystaliczne3 ma miejsce szcze­
gólnie wtedy, gdy w stopie występują niejednorodności elektro­
chemiczne struktury, a w szczególności gdy granice ziarn lub 
3trefy przygraniczne charakteryzują się wyższym potencjałem 
elektrochemicznym niż wewnętrzny obszar ziaren. Zjawisko takie 
występuje w przypadku segregacji składu chemicznego ziarn pod­
czas krystalizacji stopu lub, najczęściej, w wyniku wydziela­
nia się nowych faz na granicach ziaren podczas obróbki ciepl­
nej. Zgodnie z powszechnie przyjętą teorią £2,93 mechanizm 
przebiegu procesu korozji międzykrystalicznej stali austeni­
tycznych jest ściśle związany ze zjawiskiem wydzielania się 
węglików chromu na granicach ziarn austenitu i ze zubożeniem 
przygranicznych atref ziaren w chrom. Stale po przesycaniu 
charakteryzują alę jednorodną, ale niestabilną strukturą auste- 
nl czną. Podczas starzenia następuje wydzielanie węgla z auste­
nitu z tworzeniem złożonych węglików, głównie typu ®23®6’ bo­
gatych w chrom, na granicach ziaren. Ponieważ szybkość dyfuzji 
węgla o* osnowy jest wyższa niż chromu, uzyskuje się ziarna o 
równomiernie obniżonej zawartości węgla 1 znacznie zubożone w 
chrom przy granicach, cc sprzyja korozji międzykrystalicznej. 
Jeśli zawartośó chromu w obszarze ziaren przekracza 12%, to 
proces korozji międzykrystalicznej zostaje zahamowany. Ponie­
waż korozję międzykrystaliczną obserwuje się również w przy­
padku występowania wydzieleii na granicach ziarn nie zawierają­



cych chromu lub nie obniżających jego zawartości w strefach 
przyziarnowych poniżej 1 2 %, opracowana została teoria, sfor­
mułowana po raz pierwszy przez Houdremonta [9j, wyjaśniająca 
proces korozji międzykrystalicznej występowaniem naprężerf me­
chanicznych w wyniku wydzielania się faz na granicach ziaren.

Przyczyną korozji międzykrystalicznej może też być roz­
puszczanie się w warunkach silnie utleniających lub przy wyż­
szych potencjałach, wydzielerf faz o niskiej odporności, np. 
ferrytu 5̂  , fazy C  , martenzytu oraz domieszek fosforu, siarki, 
krzemu i in. segregowanych na granicach ziaren C 23- Skłonność 
do korozji międzykrystalicznej zależy od składu chemicznego 
i struktury stopu oraz od parametrćw środowiska - jego składu, 
temperatury itp.

Stale odporne na korozję oprócz Cr, Ni i C zawierać też 
mogą: Mo, Si, Ti, Nb, W, V, Al, Mn i in. Chrom zapewnia ogólną 
odporność na korozję, w tym odporność na korozję międzykrysta- 
liczną przy zawartościach powyżej 12%. Nikiel obniża rozpusz­
czalność węgla w austenicie, a więc w pewnych warunkach może 
sprzyjać korozji międzykrystalicznej poprzez wiązanie się węg­
la z chromem. Zapobiega temu obecność tytanu lub niobu. Pier­
wiastki te wiążą węgiel w węgliki stabilizując strukturę i za­
pobiegają segragacji chromu. Do stabilizacji zapewniającej od­
porność na korozję międzykrystaliczną stali austenitycznych 
wymagana jest ponad 6-krotna zawartość Ti w stoosunku do węgla 
lub ponad 11-krotna zawartość Nb w stosunku do C. Jeżeli w 
stali występuje podwyższona zawartość azotu, to zawartość Ti 
i Nb musi ulec podwyższeniu ze względu na łatwość tworzenia 
azotkdw. Korzystne działanie ze względu na odporność na koro­
zję międzykrystaliczną wykazuje molibden, wchodzący w skład
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złożonych węglików 1 w ten sposób obniżający zawartość w nich 
chroma.

Najistotniejszą rolę w odporności na korozją odgrywa wę­
giel. Najkorzystniejsza jest jego zawartość poniżej granicy 
rozpuszczalności w austenicie (poniżej 0,02%) ze ipsględu na 
niebezpieczeństwo tworzenia węglików chromu.

Ï# zastosowaniach praktycznych dla zapobieżenia korozji 
międzykrystalicznej stali austenitycznych stosuje się maksy­
malne obniżanie zawartości węgla, stabilizację tytanem lub 
niobem oraz unikanie obróbki cieplnej w zakresie temperatur 
tworzenia się węglików chromu. Ponadto korozja międzykrystalicz- 
na przebiega intensywniej pod wpływem naprężeń rozciągających 
i cyklicznych, natomiast nie zależy od naprężeii ściskających.

Korozji międzykrystalicznej ulegają stale austenityczne 
w środowiskach kwaśnych oraz zawierających kationy niektórych 
pierwiastków np. Cu, Cr, Ce itp. Jest to związane ze zwiększe­
niem prędkości procesów katodowych na powierzchni pasywnej 
i wzrostem prędkości rozpuszczania anodowego granic ziarn.

2.3.2. Korozja szczelinowa

W endoprotetyce, stomatologii, osteosyntezie itp. stosu­
je się połączenia różnych materiałów. Jeżeli element metalowy 
styka się z tworzywem sztucznym, ceramiką, gipsem, innym ele­
mentem metalowym itp., to zawsze w połączeniu takim występują 
szczeliny, w zasadzie niemożliwe do wyeliminowania. Są one 
miejscami szczególnie sprzyjającymi inicjacji procesu korozyj­
nego .

Szczególnie podatne na korozję szczelinową są stopy w 
stanie pasywnym: stale odporne na korozję, stopy aluminium
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i tytanu. Głównymi czynnikami powodującymi korozję w wąskich 
Bzczelinach są: obniżenie stężenia utleniaczy w stosunku do 
ich zawartości w objętości roztworu oraz utrudniony proces 
usuwania produktów korozji. Mechanizm korozji szczelinowej dla 
pasywnych metali i stopów można przedstawló według następują­
cego mechanizmu. ¥ wyniku utrudnionego dostępu utleniacza 
(np. tlenu) i jego zużywania w procesie korozji obniża się je­
go koncentracja w szczelinie z upływem czasu. Jeśli przy obni­
żaniu się koncentracji tlenu prąd katodowy jest wystarczający 
dla utrzymania stanu pasywnego stopu, to gęstość prądu korozji 
praktycznie nie ulega zmianie. Dalsze obniżzanie stężenia tle­
nu powoduje, że metal przechodzi w stan aktywny 1 rośnie jego 
prędkość rozpuszczania. Pojawienie się w szczelinie produktów 
korozji i ich hydroliza powoduje stopniowe zakwaszenie rozt­
woru. Utrudniony dostęp świeżego elektrolitu i przybywająca 
ilość produktów korozji dodatkowo wpływa na obniżenie pH rozt­
woru w szczelinie. Ułatwia to proces rozpuszczania anodowego 
metalu i umożliwia zachodzenie procesu katodowego z depolary­
zacją wodorową. Procesy te podwyższają gęstośó prądu korozji. 
Ponadto proces korozji w szczelinie jest przyspieszany, jeśli 
po zmianie kierunku potencjału metal w szczelinie jest anodą 
w stosunku do reszty powierzchni. Jeśli metal w szczelinie 
znajduje się w stanie aktywnym a korozja zachodzi w obszarze 
depolaryzacji tlenowej, to obniżanie się zawartości tlenu w 
szczelinie prowadzi do obniżenia szybkości korozji. Podatność 
na korozję szczelinową stopów samopasywująeych się silnie za­
leży od ich składu chemicznego. Stale o dużej zawartości chro­
mu (ok. 17%), zawierające nikiel (1 -1 0%) wykażują znaczną od-



pornośćna ten typ korozji. Ze zwiększeniem zawartości niklu 
odporność ich wzrasta. Również molibden skutecznie podwyższa 
odporność na korozję szczelinową. Na korozję szczelinową po­
datne są też stopy tytanu w gorących roztworach ohlorku magne­
zu i amonu oraz w wodzie morskiej.

2.3.3. Korozja wżerowa

Korozja wżerowa jest jedną z najczęściej spotykanych po­
staci koroziji lokalnej, zachodzącej głównie na metalach i sto­
pach w stanie pasywnym w środowisku zawierającym jony chlorkowe.

W procesie korozji wżerowej można wyróżnić dwa etapy: za­
rodkowanie wżerów na powierzchni metalu oraz rozwój wżerów. 
Dotychczas, mimo dość obszernej literatury [2,4,53 » brak jed­
nolitej teorii tłumaczącej w sposób pełny mechanizm zarodkowa­
nia. Wszystkie teorie zgodne są co do tego, że pierwotnym sta­
dium zarodkowania wżerów jest; adsorpcja jonów Cl- na powierzch­
ni metalu. Jony atakują najsłabsze miejsca warstwy pasywnej, 
mogą to być uszkodzenia mechaniczne, wtrącenia niemetaliczne 
i inne. Następnie jony agresywne przechodzą przez warstwę.
Uważa się, że następuje to na drodze migracji lub penetracji 
jonów, czyli mechanizmem elektrochemicznym lub mechanicznym 
(przenikanie elektrolitu przez pęknięcia mechaniczne).
W oparciu o teorię stochastyczną [6,73 1 <*an® eksperymentalne 
stwierdzono, że w warunkach potencjodynamioznych przerwanie 
warstwy pasywnej, prowadzące do utworzenia wżerów, wywołane 
jest mechanicznie, natomiast w warunkach potencjostatycznych 
przeważa mechanizm elektrochemiczny.

Ha to, czy wżer rozwinie się, czy nastąpi repasywacja 
decydujący wpływ ma wartość potencjału przebicia. Jest to
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potenejał, powyżej ktdrego szybkośd repasywacji jest mniejsza 
niż rozpuszczania lub potencjał odpowiadający takiemu stężeniu 
jonów agresywnych, że niemożliwa staje się pasywacja wżerdw [43. 
Przy stałym potencjale o wartości przekraczającej potencjał 
przebicia, miarą rozwoju korozji wżerowej jest wzrost gęstości 
prądu oraz gęstośd lub udział objętościowy wżerów. Odporność 
na korozję, określana zarówno wartością potencjału przebicia 
jak i udziałem wżerdw, zależy od rodzaju i własności materia­
łu korodującego oraz własności elektrochemicznych i chemicznych 
środowiska.

Wpływ składu chemicznego stopdw wieloskładnikowych na od­
porność na korozję elektrochemiczną, w tym i na wżerową, jest 
zagadnieniem bardzo złożonym. Na rys. 2.3 i 2.4 przedstawiono 
schematycznie wpływ rdżnych pierwiastkdw na parametry krzywych 
polaryzacji anodowej tytanu i układu Fe-Cr.

Rys. 2.3.

, 'i/' — «Cr,Mo, Zr,Ta,

Wpływ dodatków stero­
wych na położenie
punktów charakterys­
tycznych na krzywych 
polaryzacji anodowej 
tytanu w roztworach 
nieutlenionych kwasów
-działanie korzystne, 
t -działanie nieko­
rzystne [2]

(np. EjSÔ , HG1) $

f MaCr.Zr I

— —  l — «SMOjTbjZr^b^W 
A l,Cr |



-Mo.V,Mn 
■— «Cr.M,«* |
J  Cr, Ni, Mo } —^M n

jy f .W  | - » « C r ,  Mo,V,r»,NbtNi

By3. 2Ą. Wpływ dodatków stopowych na położenie charakterystycz-
nyoh punktdw m  krzywych polaryzacji anodowej układu _ 
Fe-Cr w roztworach typu iUSO,. bez_jonc5w aktywujących Cl-,

‘ *1. 5.3. [2]Er-; oznaczenia jak na rys.

Łatwo zauważyć, że ten sam pierwiastek może w różny sposdb 
wpływać na punkty krytyczne krzywych polaryzacji; na przykład 
molibden w stopach Fe—Cr. Dlatego dobdr składu chemicznego ma­
teriału odpornego nakorozję musi uwzględniać warunki pracy 
materiału, środowisko i wzajemne oddziaływania pierwiastkdw 
w układzie. .

Podstawowymi parametrami środowiska, wpływającymi na sto­
pie# odporności na korozję wżerową są: stężenie jondw chlorko­
wych, stężenie jondw obcych i jondw wodorowych oraz "temperatura 
środowiska i szybkość przepływu roztworu. Stwierdzono, że istnie­
je minimalne graniczne stężenie jondw Cl- wywołujące korozję 
wżerową z tym, że wartość jego waha się w dość szerokich gra­
nicach zależnych od innych parametrdw środowiskowych i materia­



łowych oraz maksymalne graniczne stężenie tych jonów, powyżej 
ktdrego szybkość korozji ustala się bąd£ maleje. Ponadto stę­
żenie jonów Cl” ma wpływ na czas indukcji korozji wżerowej.
Im wyższe stężenie Cl”" i im wyższy potencjał krytyczny zarod­
kowania wżerów, tym okres indukcji krótszy.

Gdy w roztworze zawierającym halogenki znajdują się anio­
ny azotanów, azotynów lub siarczanów, to obniżają one podatność 
materiału na korozję wżerową. Natomiast jeśli chodzi o stęże­
nie jonów H+, czyli pH roztworu, to w przypadku materiałów z 
grupy odpornych na korozję nie ma jednolitego poglądu co do 
jego znaczenia, ponieważ korozję wżerową obserwuje się w całym 
zakresie wartości pH.

Wzrost temperatury środowiska wpływa jednoznacznie ujem­
nie na odporność na ten typ korozji. Wraz z temperaturą wzras­
ta gęstość prądu korozji i udział powierzchniowy wżerów, a po­
tencjał przebicia maleje (Rys. 2.5). Ruchliwość środowiska ma

Rys. 2.5. Wpływ temperatury na potencjał przebicia. gęstość powierzch­
niową wżerów z i gęstość prądu i [Sj
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wpływ na stopień podatności na korozję wżerową. V środowiska 
nieruchomym i wolno płynącym podatność na ten typ korozji Jest 
wyższa niż w roztworach szybko przepływających.

Rozwój korozji wżerowej związany Jest z powstawaniem nowych 
wżerów i rozwojem Już istniejących. Kształt i wielkość wżerów 
oraz ich udział objętościowy zmienia się zależnie od warunków 
korozji. Ha stopach łatwo pasywującyoh się, tworzą się wżery 
przykryte błonką pasywną, na trudniej pasywujących się - wżery 
otwarte. Mogą one przybierać różne kształty od półkulistyeh do 
walcowych, zależnie od rodzaju materiału, środowiska i warun­
ków polaryzaoji. Wewnątrz wżeru następuje wzrost stężenia Jo­
nów Cl" i znaczne obniżenie pH. Ha dnie wżeru tworzy się warst­
wa produktów korozji. Wymiana elektrolitu między wżerem i oto­
czeniem zachodzi przez otworki i pory warstwy pasywnej. Skład 
tej warstwy, jej grubość i porowatość wpływają na ilość i 
wielkość wżerów oraz na szybkość ich rozwoju.

2.4. Korozja naprężeniowa i zmęczeniowa

Wiele materiałów i konstrukcji ulega uszkodzeniu korozyj- 
no-mechanioznemu pod wpływem agresywnego środowiska i czynni­
ków mechanicznych. Do tego typu uszkodzeń należą: korozja na­
prężeniowa ogólna, pękanie korozyjne, korozja zmęczeniowa, 
kawitacja 1 erozja.

Ponieważ w praktycznych zastosowaniach biomateriały nara­
żone są głównie na pękanie korozyjne pod wpływem naprężeń sta­
tycznych i dynamicznych, tylko te dwa typy korozji: naprężenio­
wa i zmęczeniowa zostaną tu omówione«



2.4.1. Korozja naprężeniowa

Zmęczenie korozyjne i pękanie naprężeniowe wywołane są 
głównie naprężeniami pierwszego rodzaju, tan. naprężeniami w 
makroskali, występującymi w całej objętości i współmiernymi 
z wielkością elementu. Jeśli naprężenia ¡zginające, rozciągają­
ce lub ściskające przyłożone zewnętrznie lub wewnętrznie leżą 
w zakresie sprężystym metalu lub związane są z deformacją sie­
ci, to wpływają na obniżenie odporności materiału na korozję 
w wyniku dwóch procesów: obniżenia stabilności termodynamicz­
nej metalu na skutek dostarczenia energii (wpływ tego procesu 
jest bardzo mały) oraz naruszenia ciągłości warstwy pasywnej, 
powodującego obniżenie własności ochronnych tej warstwy.
Takie naprężenia najczęściej sprzyjają korozji ogólnej, ale 
nie prowadzą do powstawania zlokalizowanych pęknięć materiału.

Pękanie korozyjne pod wpływem naprężenia może zachodzić 
tylko przy równoczesnym oddziaływaniu środowiska korozyjnego 
i naprężeri rozciągających. Mikronaprężenia wewnętrzne i nie- 
jednorodnośó strukturalna materiału zakłócają w różnym stopniu 
przebieg pęknięcia. Pęknięcia korozyjne rozwijają się zarówno 
po granicach ziarn (w przypadku niższych naprężeń) jak i trans- 
krystalicznie. Przełomy nawet w materiałach plastycznych mają 
charakter kruchego pękania.

Mechanizm pękania korozyjnego, ze względu na dużą ilośó 
czynników, mimo wielu prac badawczych i teoretycznych"rozważarf 
nie jest ostatecznie wyjaśniony [2,3,\J. Najbardziej ogólną 
i popartą największą ilością badari doświadczalnych wydaje się 
teoria elektrochemiczna. Według niej podstawowym czynnikiem 
rozwoju pęknięcia jest przyspieszone anodowe rozpuszczanie ma­
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teriału w szczelinie pęknięcia. Zarodkowanie pęknięcia nastę­
puje w środowisku sprzyjającym korozji lokalnej. Przyłożone 
naprężenie może uszkodzić lokalnie warstwę pasywną, dając po­
czątek pęknięciu. Rozwdj pęknięcia (Rys. 2.6) można rozpatrywać

Rys. 2.6. Schemat pęknięcia koro­
zyjnego: 1-4cierunek naprężeii roz­
ciągających, 2-szczelina zawiera­
jąca elektrolit i produkty koro- ,, 
zji, 3-warstwa pasywna (katoda),
4-przenri.eszczający się wierzcho­
łek pękpięcia (anoda), 5-strefa maksy­
malnych naprężeii [2]

jako proces elektrochemiczny przyspieszany przyłożonym naprę­
żeniem tzn. jako pracę pary: słabo spolaryzowana anoda będąca 
depasywowanym wierzchołkiem pęknięcia i katoda będąca powierz­
chnią boczną szczeliny. Ponieważ wierzchołek pęknięcia znajdu­
je się w stanie aktywnym i koncentrują się w nim naprężenia, 
atomy metalu mają w tym miejscu maksymalną energię i łatwo 
przechodzą do roztworu. W szybkości rozwoju pękania korozyjne­
go odgrywają też rolę czynniki strukturalne - mikronie jedno­
rodności, rodzaj i liczba dyslokacji, mikroodkształcenia oraz 
dyfuzja wodoru i adsorpcja anionów roztworu. W końcowym etapie 
niszczenia korozyjnego następuje pękanie lawinowe prowadzące 
do przełomu.



Skłonność do korozji naprężeniowej wykazują m.in. auste­
nityczne stale odporne na korozję oraz stopy tytanu. Badania 
wrażliwości stopów kobaltu na ten typ korozji są nieliczne.

2.4.2. Zmęczenie korozyjne

Zmęczenie korozyjne materiału to proces uszkodzenia w 
wyniku powstawania pęknięć między- i transkrystalicznych pod 
wpływem środowiska korozyjnego i cyklicznych obciążeń, naj­
częściej nie przekraczających granicy plastyczności materiału.

Środowisko korozyjne przyspiesza zmęczenie materiału przy 
takiej samej intensywności naprężeń cyklicznych w porównaniu 
z badaniami w powietrzu czy suchej atmosferze gazowej; np. dla 
stopów aluminium granica zmęczenia w wodzie obniża się o ok. 
30-50% a w 3% NaCl aż 4-5 krotnie. Poza tym nie ma ścisłej za­
leżności między odpornością na korozję, zmęczeniem korozyjnym 
i podatnością na pękanie, np. stal chromowo-niklowa o wysokiej 
odporności na korozję w 3% NaCl ma taką samą granicę zmęczenia 
korozyjnego jak konstrukcyjna stal 45. Schemat pękania korozyj­
nego podano na rys. 2 .6 .

W procesie zmęczenia korozyjnego metalu czy stopu najpierw 
na poszczególnych częściach jego powierzchni zachodzą sprężys­
te odkształcenia sieci krystalicznej na skutek wzrostu gęstoś­
ci dyslokacji. Następnie pojawiają się submikroskopowe pęknię­
cia w tych częściach metalu, które w procesie poślizgu osiąga­
ją krytyczną gęstość dyslokacji.' Mikropęknięcia przy dalszym 
cyklicznym obciążeniu przechodzą w makropęknięcia, z których 
najintensywniej rozwijające się doprowadza do kruchego pęknię­
cia materiału na całym przekroju.
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Korozji zmęczeniowej w pewnym stopniu zapobiega obróbka
powierzchniowa wprowadzająca w materiale naprężenia własne
ściskające lub zmiany strukturalne (np, azotowanie).

LITERATURA DO ROZDZIAŁU 2

1. Guy A, G., Wprowadzenie do nauki o materiałach, PWN, War­
szawa 197?

2. Tomaszow N. D., Czernowa G. P., Teorija korozji i korozjon- 
nostojkije konatrukcjonnyje spławy, Izd. "Ketallurgija", 
Moskwa 1986

3. West J. M., Basic corrosion and oxidation, Ellis Horwood 
Publ. II ed., London 1986

4. Wodorowe i korozyjne niszczenie metali, pr. zbiorowa, PWN, 
Warszawa 1979, wyd. I

5. Pourbaix M., Wykłady z korozji elektrochemicznej, PWN, 
Warszawa 1978, wyd. I

6. Sato N., Stochastic process of chloride pit generation in 
passive stainless steel, J. Electrochem. Soc. vol. 123,
No. 8, 1976, pp. 1197-1199

7. Shibata T., Takeyama T., Stochastic theory of pitting cor­
rosion, Corrosion, vol* 33, No. 7, 1977, pp. 243-251

8. Tousek J . , Temperature dependence of pitting corrosion in 
Cr-Ni stainless steels, Werkstoffe u. Korr., vol. 28,
No. 9, 1977, pp. 619-622

9. Colofflbier L., Hochmann J., Stale odporne na korozję i stale 
żaroodporne, Wyd. Śląsk, Katowice 1964



3. BIOMATERIAŁY STOSGWAJfE W ORTOPEDII

Ortopedią wykorzystuje biomateriały jako implantaty krót­
kookresowe do zespalania zewnętrznego i wewnętrznego kości 
przy skomplikowanych złamaniach oraz jako implantaty średnio- 
i długookresowe, do zszywania i rekonstrukcji ścięgien, uzupeł­
niania ubytków kostnych oraz endoprotetyki stawowej. Implanta­
ty krótkookresowe wykonywane są ze stali austenitycznej, rza­
dziej z odlewniczego stopu kobaltu typu Yitallium. Do rekon­
strukcji ścięgien stosuje się włókna syntetyczne oraz coraz 
częściej, włókna węglowe. Ubytki kostne uzupełnia się najczęś­
ciej bioceramiką alundową. Endoprotezy stawowe wymagają połą­
czenia kilku materiałów o różnych właściwościach - stopów me­
tali na części przenoszące obciążenia, ceramiki lub poliety­
lenu na części pracujące na ścieranie. Prowadzone są też pró­
by stosowania na niektóre elementy protez materiałów węglowych. 
Ostateczny wybór biomateriałów zależy od szczegółowych wymagań 
odnośnie właściwości i konstrukcji danego implantatu.

3.1. Stopy metali

Metale i ich stopy stosowane były w chirurgii już w sta­
rożytności . Pierwsze próby dotyczyły metali szlachetnych, zło­
ta i platyny. Płytkami % tytfh metali Uzupełniano ubytki w koś­
ciach czaszki. Jednakże metale szlachetne nie posiadają odpo­
wiednich właiciwości wytrzymałościowych, co praktycznie unie­
możliwia ich stosowanie w ortopedii. Stosowanie innych metali, 
np. miedzi, eyrifcu czy aluminium powodowało zatrucia organizmu 
produktami reakcji z płynami ustrojowymi. Istotny postęp w 
dziedzinie stosowania metali nastąpił w latach trzydziestych



XX wieku, gdy zaczęto wytwarzać stale austenityczne o wysokiej 
odporności na korozję oraz opracowano stop kobaltu początkowo 
stosowany w stomatologii. Druga połowa XX wieku to postęp w 
metalurgii, wytwarzanie stopówna osnowie kobaltu nowoczesnymi 
metodami metalurgii próżniowej, metalurgii proszków, obróbką 
cieplno^-mechaniczną, modyfikowanie powierzchni stopów przez 
tworzenie warstw dyfuzyjnych, platerowanie i implantowanie jo- 
nowe oraz wprowadzenie tytanu i jego stopu do medycyny.

Zaletą stopów metali jest możliwość kształtowania właści­
wości mechanicznych i fizycznych elementów przez dobór techno­
logii wytwarzania i obróbki cieplnej. Uzyskać można pożądaną 
wytrzymałość, ciągliwość, ścieralność, twardość itp. Do wad 
należy: większa gęstość materiału a więc i większa masa endo­
protezy w stosunku do usuniętego fragmentu kostnego, większy 
moduł sprężystości niż dla kości a więc niebezpięczeiistwo oblu- 
zowywania się elementu na skutek niszczenia tkanki kostnej 
otaczającej implantat, a także możliwość zachodzenia procesów 
korozyjnych pod wpływem otaczającej tkanki i płynów ustrojo­
wych, a więc groźba uwalniania jonów metali szkodliwych dla 
organizmu ludzkiego. Stopy metali są w różnych krajach świata 
szeroko stosowane w osteosyntezie i endoprotetyce stawowej i 
dotąd nie skonstruowano materiału mogącego je w pełni zastąpić.

3.1.1. Stopy żelaza

W grupie stopów żelaza wysokie wymagania stawiane materia­
łom do osteosyntezy i implantacji spełniają jedynie stale 
austenityczne - Zwane też kwasoodpornymi i to tylko w ograni­
czonym zakresie.
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Stale austenityczne tó takie, w których dodatek chromu
i niklu w odpowiednich proporcjach pozwala na uzyskanie sta­
bilnej struktury austenitu. Stale te charakteryzują się wy­
soką odpornością na działanie większości kwasów, zasad i soli 
w środowisku ciekłym oraz wielu czynników chemicznych w podwyż­
szonych temperaturach, przede wszystkim gazów utleniających.

W ortopedii stosuje się stal chromowo-niklowo-raolibdeno- 
wą niskowęglową, o wysokiej czystości,metalurgicznej. Gatunki 
tej stali w różnych krajach różnią się nieco składem ale 
wszystkie mieszczą się w granicach normy ISO, opracowanej w 
oparciu o amerykańską normę AISI na stal 316L. Skład chemiczny 
tej stali oraz kilku jej odpowiedników z innych krajów, w tym 
stali polskiej, zestawiono w tablicy 3.1.

P r o c e s  s t a l o w n i  c z y

Stal przeznaczona na implantaty musi charakteryzować się 
bardzo wysoką czystością. Istotna jest jak najniższa zawar­
tość szkodliwych domieszek, głównie: tlenu, fosforu, siarki, 
arsenu i wodoru, jak najmniejsza wielkość i udział objętościo­
wy wtrąceń niemetalicznych oraz niewielka segregacja składa 
chemicznego i rozmieszczenia wtrąceń niemetalicznych.

Konwencjonalne metody wytapiania stali nie zapewniają 
wymaganej dla stopów do implantacji czystości. Dlatego nie­
zbędne jest stosowanie specjalnych metod wytapiania i przeta­
piania obejmujących metalurgię kadziową oraz przetapianie 
próżniowe lub elektrożużlowe. Wsad roztapia się w otwartym 
piecu łukowym, następnie kąpiel świeży się wstępnie tlenem, 
koryguje skład chemiczny i ustala temperaturę do dalszego pro- 
oesu próżniowego odgazowywania np. metodą VQD. W metodzie tej 
prowadzi się świeżenie próżniowe tlenem doprowadzając do dość



szybkiego odwęglenia kąpieli metalowej i wzrostu temperatury 
umożliwiającego dalszą rafinację. V pierwszym et&pie ¿więże­
nia kąpiel odwęgla się do 0,05-0,1OS, dalsze odwęglanie i od- 
tlenianie prowadzisię w próżni poniżej 1 Tr. Uzyskuje się 
znaczne odwęglenie, odtlenienie, usunięcie 25-^5% <«zotu, duże 
oczyszczenie z większyoh wtrącerf niemetalicznych. Następnie 
przeprowadza się rafinację obejmującą odtlenianie odtleniaeza- 
mi oraz przedauchiwanie argonem w próżni. Wstępne odtlenianie 
Al lub CaSi powoduje obniżenie zawartości tlenu do 40-50 ppm. 
Odtlenianie właściwe przeprowadza się dodając odtleniacze komp­
leksowe (FeCaSiAl, FeSi) zawierające CaO i CaFg . Uzyskuje się 
znaczne oczyszczenie stall z wtrąced niemetalicznych oraz obni­
żenie zawartości siarki. Po obróbce próżniowej (przedmuchiwa­
niu argonem przy ciśnieniu poniżej 1 Tr) stal odlewa się do 
wlewnic przy ciśnieniu atmosferycznym. Po oczyszczeniu powierz­
chni wlewki przetapia się próżniowo lub dla uzyskania jeszcze 
wyższej czystości, walcuje się na pręty i przetapia elektro- 
żużlowo. Stosuje się krystalizator stały i żużel zawierający 
CaO, AlgO^ i CaFg . Tak otrzymana stal charakteryzuje się bar­
dzo niską zawartością drobnych wtrącerl niemetalicznych.

ii krajowym przemyśle stale na implantaty wytapia się naj­
częściej w otwartych plecach łukowych o pojemności 20 Mg współ­
pracujących z urządzeniami do obróbki pozapieeowej, a potem prze­
tapia się metodą elektrożużlową. Następnie walcuje się na gorą­
co wlewki na kęsy, a dalej kęsy na walctfwkę i bednarkę. Z wal- 
cówkl przez przeciąganie na zimno wykonuje się drut przeznaczo­
ny do wyrobu śrub i gwoździ chirurgicznych. Wałcówka jest prze­
rabiana także na zimno na pręty o przekroju prostokątnym i łu-
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kowatym przez zabiegi ciągnienia i walcowania. Z tych prętów 
wyrabia się płytki do implantacji. Z bednarki wykonuje się taś­

mę zimno walcowano. ,/ czasie przerobu stal poddawana jest 
kilkakrotni-e przesycaniu i trawieniu. Stosowane są też zabiegi 
szlifowania powierzchni celem usunięcia warstwy przypowierzch­
niowej. Trzeba mieć na uwadze, że podczas przetapiania elekt- 
rożużlowego mogą wystąpić zmiany w składzie chemicznym stali, 
które można regulować przez odpowiedni dobór parametrów prze­
tapiania. W procesie wytapiania w próżniowym piecu łukowym obol' 
korzystnego zmniejszenia zawartości tlenu i siarki, występuje 
niekorzystne obniżenie zawartości manganu i azotu, co zmniej­
sza stabilność austenitu. Podczas przetapiania elektrożużlowe- 
go obok zmniejszenia tlenu i siarki występuje duża skłonność 
do obniżenia zawartości krzemu, co wymaga odpowiedniego kory­
gowania.

S t r u k t u r a

Stale na implantaty muszą posiadać jednorodną strukturę 

austenityczną (Rys. 3.1). Ponieważ obniżona zawartość węgla

Rys. 3.1.
Struktura stali typu 31oL; traw. wodą królewską
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oraz molibden dodany w celu podwyższenia odporności na korozję 
wżerową mają wpływ ferrytotwóro*y, dla zachowania struktury 
austenitycznej niezbędne jest podwyższenie zawartości niklu 
znacznie ponad 8% oraz dodatek manganu (do 2%). Mimo tego w 
stanie odlewanym może powstać w nich ferryt. W stanie przera­
bianym plastycznie na taśmy, druty i pręty niedopuszczalna 
jest obecność ferrytu 5 . Rzeczywista wielkość ziarna nie po- .. 
winna przekraczać wzorca 4 wg PN lub ISO. Zawartość wtrąceń 
niemetalicznych — tlenkĆw, krzemianów i siarczków nie powinna 
przekraczać wzorca 1.5 wg odpowiednich norm dla wtrąceń cien­
kich i wzorca 1 dla wtrąceń grubszych. Dla stali wytwarzanych 
w kraju norma nie przewiduje podziału na wtrącenia cienkie i 
grube. Dla wszystkich typdw wtrąceń obowiązuje max. wzorzec 1.5 
z wyjątkiem tlenków typu TP, których zawartość nie powinna 
przekraczać wzorca 1 (wg BN-86/0655-05).

Implantaty winny być całkowicie niemagnetyczne, co wymaga 
uzyskania określonych proporcji składników ferrytotiwórczych do 
austenitotwórczych. Struktura stali Zawierająca obok austenitu 
ferryt posiada własności magnetyczne i może wywoływać zjawisko 
magnetropizmu składników krwi stykających się z implantatem, 
co może wywołać proces powstawania skrzepów. Pełna niemagnetycz- 
ność jest przeciwstawna dużej odporności korozyjnej, co uzysku­
je się przez wprowadzenie pierwiastków ferrytotwórczyoh takich 
jak chrom i molibden. Podwyższenie odporności na korozję uzys­
kuje się w końcowej fazie przez polerowanie elektrolityczne.
Stąd też niepożądane są składniki w stali, których obecność 
wywołuje powstanie skupisk wydzieleń utrudniających uzyskanie 
dużej gładkości powierzchni implantatów.



Obróbka cieplna stali austenitycznych obejmuje wyżarza­
nie zupełne (z chłodzeniem w spokojnym powietrzu) lub przesy­
canie (z chłodzeniem w «odzie lub w oleju) po wygrzaniu w za­
kresie temperatur 1223-1^23 K . Dla stali o podwyższonych 
własnościach wytrzymałościowych np. stali o składzie D wg BS 
zaleca się obróbkę cieplną w węższym zakresie temperatur 1323— 
1423 K. Po wyżarzaniu lub przesycaniu stale są miękkie i ciąg- 
liwe o strukturze jednofazowej. W stalach o składzie A (Tabl. 
3.1) w zakresie temperatur 723-1123 K mogą wydzielać się węg­
liki wtórne typu na granicach ziarn, zwiększające podat­
ność na korozję międzykrystaliczną. Dlatego zalecane jest szyb­
kie chłodzenie z temperatury wyżarzania w celu uniknięcia szkod­
liwych wydzieleń.

W ł a s n o ś c i  m e c h a n i c z n e

Stale austenityczne w stanie przesyconym charakteryzują 
się niską twardością i dobrą ciągliwością (Tabl. 3.2).

Tabl. 3.2. Własności mechaniczne stali do implantacji w stanie wyżarzonym
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Gatunek stali R_ min m
[MP.a]

P.Q2 min 
[MPa]

Ac min
0 3

316 LVM (AISI) 480 170 40
ISO - A 515 205 40
ISO - B 480 170 40
BS - A i B 465 170 40
BS - C 550 270 35
BS - D 740 430 35
60H18N14M3A (BN) 490 - 690 190 40
00H18AN15M3A (EH) 590 - 800 300 40



Wydłużenie w tym stanie wynosi minimum 40'/», natomiast granica 
wytrzymałości zawiera się w przedziale ok. 450-800 XPa. Twar­
dość w zależności od składu osiąga wartości od max. 1 50 5113 do 
max. 280 flEf. Podwyższenie właściwości wytrzymałościowych osią­
ga się w tych stalach przez zgniot. Najczęściej stosowanym 
sposobem umocnienia jest walcowanie na zimno. Stopień umocnie­
nia i skład chemiczny stali decydują o uzyskanych właściwoś­
ciach. Jako przykład możliwości kształtowania własności mecha­
nicznych 'zestawiono w Tabl. 3.3 parametry dla stali 00H18N14H3A 
w stanie półtwardym, twardym i bardzo twardym. Ze względu na

Tabl. 3.3. Własności mechaniczne dla stali 00H18N14M3A wg BN-86/0655-05

Stan dostawy Rm
fMPa]

Rq2 min 
[MPa]

Ac min 5
0.1

Przesycony (P) 490 - 690 190 40
Półtwardy (PZ) min. 610 300 35
Twardy (Z) 850 - 1100 690 12
Bardzo twardy (BZ) min. 1350 - -

zastosowanie tego typu stali na płytki do zespalania kości na­
rażone na ¡cykliczne obciążenia i przenoszenie zmiennych obcią­
żeń, istotna jest ich wytrzymałość zmęczeniowa. Własność ta 
silnie zal;eży od warunków próby, przyjętej metody, kształtu 
i sposobu ¡przygotowania próbek itp. Dlatego trwałość zmęcze­
niową należy określać w warunkach zbliżonych do warunków pracy 
elementów, a porównywanie wyników badań uzyskanych przez róż­
nych autorów jest ryzykowne. Jones i wsp. [1j przeprowadzali 
badania st|ali 316L walcowanej na próbkach walcowych z przewę­
żeniem, st|osując obciążenie symetryczne (R = 0), charakterys­



tykę prostoką-fraą oyklu obciążenia i częstotliwość f * 1 Hz. 
Ponieważ implantaty chirurgiczne narażone są na cykliczne 
obciążenia o częstotliwości 0,1-10 Hz, więo przyjęte f « 1 H* 
lepiej symuluje warunki pracy niż stosowana w mechanice częs­
totliwość 50 Hz. Jako wynik uzyskali oni dla 10® cykli grani­
cę zmęczenia Zxj * 600 MPa. Znacznie wyższe własności wytrzy­
małościowe 1 plastyczne oraz zmęczeniowe posiadają stale typu 
THIP (Transformation Induced Plasticity), badane pod kątem 
implantacji w USA [2]. Hależą one również do stali austenitycz­
nych chromowo-niklowo-molibdenowych. Zawierają około 12-13% Cr, 
około 8% Hi i 3-5% Mo, przy zawartości węgla średnio 0,25%. 
Posiadają zespdł wysokich własności wytrzymałościowych i plas­
tycznych, znacznie przewyższając pod tym względem inne stoso­
wane materiały (Tabl. 3.4)• Te wysokie własności osiąga się w

Tabl. 3.4. Własności mechaniczne wybranych stali typ« THIP i stali 316L

Materiał i stan
O®5»]

*5
m

Z
0 0

3Mo THIP - Q% cw+ 1670 52 49
3Mo TUP - 23% cw 1®0 ■ 32 40
3XoWB~3%iim 2000 36 38
3lo TUP - 0% cw 1400 49 66
SKo BHP - 19% cw 1700 42 43
5Ho TKJP - 30* cw 1870 - ■ 32 48
316L — ew/pręt/ 1170 14 61
316L — przesycona 600 62 82

+ % cw - % zgniotu przy walcowaniu na zimno,określony obniżeniem grubości, 
przed walcowaniem na zimno stal przesycona i waldowana na ciepło 
(723-773 K) dla uzyskania zgniotu ok. 80%

nich w wyniku przemiany austenitu w martenzyt .podczas odkształ» 
cania na zimno. Wytrzymałość zmęczeniowa tych stali również



przewyższa stale typu 316L. Granica zmęczenia wynosi dla 10S 
cykli około 1100 MPa. Pomimo tak wysokich własności mechanicz­
nych stale te nie znalazły szerokiego zastosowania w medycynie, 
gdyż nie tylko te własności wytrzymałościowe decydują o ich 
przydatności jako biomateriału.

O d p o r n o  ś ó n a  k o r o z j ę

Stale austenityczne są odporne na działanie wielu związ­
ków chemicznych w roztworach wodnych. V środowisku organizmu 
żywego narażone są przede wszystkim na działanie chlorków i 
kwasów organicznych. Ponieważ stosowane są w stanie pasywnym, 
nie uljegają korozji ogólnej. Przy prawidłowo dobranych połą­
czeniach z innymi materiałami, np. tworzywem sztucznym czy 
węglowym, nie tworzą ogniw galwanicznych. W połączeniach me- 
tal-metal, np. płytka-śruba oba elementy muszą pochodzió z 
jednego wytopu aby różnica składu chemicznego nie spowodowała 
korozji galwanicznej. Stale austenityczne wykazują skłonnośó 
do korozji międzykrystalicznej ze względu na występowanie 
wtórnych wydzieleń węglików typu Mg^Cg na granicach ziarn. 
Węgliki te tworzą się w zakresie temperatur 723-1123 K, zubo­
żając obszar w pobliżu granic ziarn w chrom z powodu jego ma­
łej prędkości dyfuzji 1 dużej zawartości w węgliku. Aby unik­
nąć uwrażliwienia na korozję międzykrystaliczną stosuje się 
przesycanie z temp* powyżej 1 2 7 3 K, obniżanie zawartości węgla 
lub stabilizowanie tytanem bądź niobem. W stalach austenitycz­
nych dla medycyny niedopuszczalne jest występowanie wtórnych 
wydzieleń, struktura musi byó jednofazowa, bez skłonności do 
korozji międzykrystalicznej. Osiąga się ją przez obniżenie 
zawartości węgla poniżej 0,03% i przesycanie po kuciu. Dla sta­
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li typu A (Tabl. 3.0 zawierających ¿o 0,03% C dla podwyższenia 
własności mechanicznych, strukturę bez wydzieleń wtórnych uzys­
kuje się przez prawidłową obróbkę cieplną. Niektóre gatunki 
3tall np. angielska typu D i szwajcarskie zawierają stabilizu­
jący dodatek niobu lub niobu z tyranem ''Tabl. 3.1).

Omawiane stale podatne są przede wszystkim na dwa typy 
korozji; wżerową i naprężeniową. Korozja wżerowa ma charakter 
elektrochemiczny. Głównym czynnikiem powodującym powstawanie 
i rozwój wżerów w środowisku organizmu są jony Cl-, ¥ roztworze 
fizjologicznym stale austenityczne mają wąski obszar pasywny 
i wysoką gęstośó prądu krytycznego pasywacji iloraz silnie 
rozbudowany obszar aktywny (Rys. 3.2).

Rys. 3.2. Krzywa polaryzacji anodowej stali 316L; roztwór Ringera, T=310 K, 
E, -potencjał krytyczny pasywacji, E -potencjał pasywacji, Ê tpofcencjał 
przebicia, i,„-gęstość prądu krytycznego pasywacji, i -gęstosĆ prądu pasy­
wacji] 1

Przy obniżaniu potencjału od wartości powyżej potencjału prze­
bicia^ stale nie repasywują się. świadczy to. o skłonności do
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korozji szczelinowej 1 wżerowej w kwaśnym środowisku aktywu­
jącym. Odporność stali na korozję szczelinową jest o rząd 
wielkości mniejsza niż stopów na osnowie kobaltu. Skłonność 
do tego typu korozji jest szczególnie widoczna w roztworze 
chlorku żelazpwego. Korozję przyspiesza odpowietrzenie rozt­
woru -

Stale austenityczne, w tym typu 316Ł, są skłonne do ko­
rozji naprężeniowej. W standardowym teście we wrzącym roztwo­
rze MgClg próbki pękają już po kilku godzinach przy naprężeniu 
20%. W badaniach metodą powolnego rozciągania w roztworze 
fizjologicznym dla stali typu 316L i TRIP stwierdzono natomiast 
brak skłonności do korozji naprężeniowej. Przy najmniejszych 
szybkościach rozciągania zaobserwowano na niektórych prĆbkach 
dwukrotnie mniejsze wydłużenie do zerwania, ale zmiany innych 
parametrćw nie stwierdzono £2].

Badane stale w stanie po zgniocie na zimno 3ą wrażliwe 
na działanie środowiska (płynu fizjologicznego) przyspieszają­
cego zmęczenia. Stopień zmniejszenia trwałości zależy od poten­
cjału elektrochemicznego w próbach z regulowanym potencjałem.
Dla stall 316L zaobserwowano maksymalną trwałość zmęczeniową 
w obszarze pasywnym. Dla stali typu TBIP takiej zależności nie 
stwierdzono. ¥ydaje się, że rzeczywiste warunki pracy przy 
zmiennym obciążeniu lepiej symulują badania zmęczeniowe w warun­
kach korozji swobodnej. Istotne są również inne czynniki, wyni­
kające z konstrukcji i funkcji Implantatu. W przypadku połącze­
nia "płytka-śruba" korozji sprzyjają: szczelina między śrubą 
a płytką, karby w postaci otworów w płytce, naprężenia przede 
wszystkim zginające, możliwość tarcia itp. Ponadto w trakcie
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zabiegu operacyjnego istnieje zagrożenie uszkodzenia powierz­
chni oraz wprowadzenia naprężeń wewnętrznych w płytce * czasie 
doginania na wymagany kształt. Wszystkie te czynniki w warun­
kach "in vivo" obniżają odporność na korozję implantatu, prof- 
wadząc niekiedy do pękania lab obluzowywania się elementów 
oraz do stanów zapalnych organizan.

Stale charakteryzują się najniższą odpornością na korozję 
ze wszystkich biomateriałów metalowych. Prowadzone były więc 
próby nad zwiększeniem ich odporności poprzez zmiany warstwy 
wierzchniej. Najprostszym sposobem jest wytworzenie tlenkowej 
warstwy ochronnej przez pasywację chemiczną. Wprawdzie stale 
austenityczne należą do grupy materiałów samopasywujących się, 
tym niemniej dodatkowe spasywowanie chemiczne poszerza obszar 
pasywny, przesuwając potencjał przebicia w kierunku "sslaonet- 
niejszym". Niestety pasywacja taka nie zmienia sdolności do 
repasywacji stopu. W miejscach uszkodzeń warstwy i zainicjo­
wanych wżerów proces korozji będzie rozwijał się tak, jak na 
materiale bez dodatkowej pasywacji.

Skuteczniejsze ze względu na odporność na korozję są pro­
cesy prowadzące do zmiany składu chemicznego warstwy wierzch­
niej. Wysoką odpornością na korozję lokalną charakteryzuje się 
chrom i tytan. V implantaeji wyklucza się technikę nanoszenia 
powłok galwanicznie, ze względu na możliwość złuszczania się 
takiej warstwy. Dlatego prowadzone są próby zastosowania pla­
terowania jonowego w celu uzyskania warstwy dyfuzyjnie zwią­
zanej z podłożem. Próby platerowania jonowego tytanem i azot­
kiem tytanu prowadzone są między innymi w Polsce [5^• Tytan 
i jego związek wybrany został ze względu na jego wysoką odpor-



nośd na korozję oraz dobrą biozgodność z tkanką. Stwierdzono, 
że tytan 1 azotek tytanu tworzą na stali szczelne pokrycie o 
bardzo dobrej odporności korozyjnej w płynie fizjologicznym.
W przypadku mechanicznego uszkodzenia powłoki na powierzchni 
platerowanego implantatu może wystąpili korozja galwaniczna. 
Odsłonięta powierzchnia stali pokrytej tytanem podlega wtedy 
ochronie katodowej, nato&niast w przypadku uszkodzenia powłoki 
TiN należy liczyć się z aktywowaną anodowo korozją stali w 
miejscu uszkodzenia. Prowadzone też były badania nad wpływem 
naborowywania, azotowania i nakrzemowywania stali na własnoś­
ci mechaniczne i korozyjne, ale żadna z tych metod nie dała 
zasadniczego polepszenia własności korozyjnych i bioprzyswa- 
jalności.

Z a s t o s o w a n i e

Ze względu na niezbyt wysoką trwałość stali austenitycz­
nych chromowo-niklowo-mołibdenowych w środowisku organizmu ludzkiego 
stosowane są one obecnie głćwnie na implantaty krótkookresowe. 
Wykonuje się z nich płytki, śruby, gwoździe i groty do zespo- 
leii wrwnętrznych i zewnętrznych kości. Przy stosowaniu dwóch 
elementów np. płytki i śrub wymaga się, aby pochodziły z jed­
nego wytopu dla uniknięcia korozji galwanicznej wynikającej 
z różnicy składu chemicznego.

Ze stali wykonuje się również częściowe endoprotezy sta­
wu biodrowego (np. typu Austin-Moore’a) o przewidywanym nie­
zbyt długim okresie implantacji. Zabiegi impłantacji takich 
protez wykonuje się głównie w przypadku zmian zwyrodnieniowych 
główki kości udowej łub pęknięcia szyjki u pacjentów w zaawan­
sowanym wieku. Długoletnie obserwacje pacjentów z implantatami
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stalowymi wykazały bowiem korozyjne pękanie implantatów oraz 
zmiany w tkankach wywołane produktami korozji, głównie jona­
mi chromu i niklu,

3.1.2. Stopy kobaltu

Stopy kobaltu stosowane są w medycynie od ponad 50 lat. 
Pierwsze ich zastosowanie miało miejsce w stomatologii. 
Następnie, wraz z rozwojem przemysłu zbrojeniowego i lotnict­
wa nastąpił rozwój pod kątem zastosowali na części silników 
odrzutowych, turbinowych i turbiny gazowe. Modyfikacje składu 
klasycznego stopu Vitallium doprowadziły do opracowania Ca­
łej grupy stopów odlewniczych oraz przerabianych plastycznie. 
Obecnie przemysł maszynowy i lotniczy zrezygnował w znacznym 
stopniu ze stosowania stopów kobaltu na rzecz stopów niklu 
utwardzanych wydzieleniowa,! ale medycyna nadal wykorzystuje 
je, głównie ze względu na wysoką odporność na korozję w ludz­
kim organizmie.

Stosowane są dwie grupy stopów kobaltu: stopy odlewnicze 
oraz stopy do przeróbki plastycznej. Trzecia grupa, stopy wy­
twarzane metodą metalurgii proszków oraz poddawane obróbce 
cieplno-mechanicznej, jest stosowana w wąskim zakresie ze 
względu na wysokie koszty wytwarzania i trudności technologicz­
ne.

3.1.2.1. Odlewnicze stopy kobaltu

Klasycznym i najpowszechniej stosowanym stopem kobaltu 
jest odlewniczy stop Co-Cr-Mo-C typu Vitallium (Tabl. 3-5). 
Nazwa ¥itallium używana początkowo jako handlowa nazWa stopów 
produkowanych przez koncern Austenal Company z USA, obecnie



Tabl. 3«5« Skład chemiczny odlewniczych stopów kobaltu według wybranych norm

Norma i nazwa handlowa stopu P i e r w i a s t e k  % wag.

Cr Ho Ni max Fe max C max Mn max Si max Co

ISO 5832/IV-78 26,5-30,0 4,0-7,0 2,5 1,0 0,35 1,0 1,0 **

ASTM F 75-82 Vitalllum 
Zlmaloy 27,0-30,0 5,0-7,0 1,0 0,75 0,35 1,0 1,0 r
BS 3531-80 Alivlum 26,5-30,0 4,5-7,0 

oraz Al uax“Ó/l4; T
1,0 

i max 0,14
0,35 1»° 1,0 r

ZN-83/0699-01 gat. 
HK 60Pr 28,0-31,0 

oraz: P mi

5,0-6,0 

* 0,015{ £

1,5 

max 0,025

0,5

W max 0,2

0,24—
0,30
0g max

0,20-0,60 

},010j ma» 0,025

r



stosowana jest powszechnie na określenie całej grupy stopdw 
kobaltu wytwarzanych jako odlewnicze dla stomatologii i orto­
pedii. Różnice zawartości pierwiastków w tej grupie stopów są 
niewielkie (Tabl. 3-5). Oprócz stepów zestawionych w tablicy 
wytwarzane są w różnych krajach stopy o składzie zgodnym z 
normą międzynarodową lub amerykańską czy angielską o różnych 
nazwach handlowych, ale podtabnych własnościach i zastosowaniach, 
np. szwajcarski Protasul-2, niemiecki Endocast, stop węgierski 
i NRD.

Współczesne stopy odlewnicze wytwarzane są metodami meta­
lurgii próżniowej. Topienie w próżniowych piecach indukcyjnych 
oraz odlewanie precyzyjne metodą modeli woskowych pozwala na 
uzyskiwanie elementów dobrej jakości pod względem makro- i mik­
rostruktury oraz stanu powierzchni.

M a k r o s t r u k t u r a

Stopy odlewnicze typu Yitallium zostały uznane za odpo­
wiednie na trzony endoprotez stadowych i stosowane są przez 
wiele firm. Obserwuje się jednak pękanie elementów po kilkulet­
nim ich użytkowaniu fjs] , które nie jest zjawiskiem masowym, 
ale istotnym w aspekoie zastosowania w medycynie.

Podstawowym czynnikiem decydującym o ostatecznym zespole 
cech użytkowych elementu odlewanego jest jakość odlewu. Wady 
w postaci jam usadowych, rzadzizn międzydendrytycznych, pęche­
rzy gazowych ozy grubokrystaliczności makrostruktury dyskwali­
fikują odlewy precyzyjne na etapie surowego odlewu. W przypad­
ku trzonów endoprotez poważny problem stanowi ziarnistość w 
strefie najbardziej masywnej, w pobliżu kołnierza endoprotezy, 
która jest jednocześnie strefą kanału doprowadzającego ciekły 
metal w czasie odlewania.

* € 3-  ..
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M i k r o  s t r u k t u r a

Osnową stopu Co-Cr-Mo-C w stanie lanym są krystality rozt­
woru stałego chromu, molibdenu 1 węgla w fazie fi -Co o sieci 
A1. W obrębie krystalitów Istnieją silne mikrosegregacje den- 
drytyczne, a w przestrzeniach międzydendrytycznycii 1 wzdłuż 
granic krystalitów rozmieszczone są wydzielenia pierwotne o 
charakterze ciągłym. Obecne są też wydzielenia komórkowe.
W licznych badaniach mikrostrukturalnych stwierdzono, że wy­
dzieleniami pierwotnymi są węgliki złożone typu £7,8,9}. 
Ponadto wydzielenia te identyfikowano również jako MyC^ [9j

Obróbkę cieplną stopów odlewniczych stosuje się dla po­
prawy własności mechanicznych i zmęczeniowych. Uzyskane efek­
ty silnie zależą od modyfikacji składu chemicznego stopu oraz 
jakości metalurgicznej ’(Sftlewu. Piątego, mimo obszernych badarf 
nad wpływem obróbki cieplnej na mikrostrukturę stopów typu 
Vitallium, producenci stosują różne zabiegi obróbki cieplnej 
z odpowiednim doborem parametrów tego zabiegu.

Obróbka cieplna stosowana dla odlewniczych 3topów kobaltu 
może polegać na: przysycaniu, przesycaniu ze starzeniem, prze­
sycaniu częściowym, przesycaniu dwustopniowym oraz wyżarzaniu 
uj ednoradniaj ącym.

Przesycanie tych stopów polega na wygrzewaniu w tempera­
turze z zakresu 1500-1520 K przez 1-4 h i chłodzeniu w wodzie. 
Po około 2 h obserwuje się znaczne rozdrobnienie węglików, a 
po 4 h następuje całkowite rozpuszczenie wydzieleń j~1 *j. ¥ pol­
skim stopie Mikromed 1, po przesycaniu obecne są drobne wy­
dzielenia ciągłe na granicach ziarn l7,śl (Rys. 3.3).



Rys. 3.3. .ikrorytruktura stopu typu '/italliwa po przesycaniu;
:«a30U csczawiowyir. i_19j

Wygrzewanie w czasie 3-4 h powoduje ponadto rozrost ziarna.
Zabieg przesycania stosowany jest między innymi przez producen-
tów z USA i MRD (Prothecast). Dla stopu Mikromed 1 proponuje
się | 7~\ również przesycanie o parametrach: temperatura 1513 K,
czas 2-4 n, chłodzenie w wodzie.

Przesycanie częściowe w temperaturze 1498.X w czasie 1/4 h 
i z chłodzeniem na powietrzu, stosowane na przykład w przemyśle 
brytyjskim (J 2j , powoduje częściowe zmniejszenie segregacji 
dendrytycznej i ilości wydzielerf na granicach ziarn. Nie zmie­
nia natomiast wielkości i morfologii wydzielerf w osnowie. .

Przesycanie stopniowe stopów odlewniczych polega na dwukrot­
nym zabiegu: pierwszym w temperaturze niższej, około 1090 K, 
przez okres 4 h oraz drugim w temp. ok. 1500 K przez 4 h.
Po obu etapach stop chłodzi się w wodzie. W wyniku takiej obrób­
ki cieplnej usuwa się segregację dendrytyczną i wydzielenia na



granicach ziarn, a pozSIstałe wydzielenia węglików ulegają 
sferoidyzaoji p .

Wyżarzanie ujednoradniające, stosowane między innymi 
w wyrobach szwajcarskich, polega aa wygrzewaniu przez minimum 
4 h w temperaturze 1443-1453 K i następnie chłodząniu w wo­
dzie. Wygrzewanie, podobnie jak i w poprzednio opisanych żabia-* 
gach obróbki cieplnej przeprowadzane jest w atmosferze ochron­
nej lub w próżni. Ujednorodnianie, tak jak przesycanie stop­
niowe, powoduje rozpuszczenie wydzieleń na granicach ziarn 
oraz likwidację segregacji dendrytycznej» Pozostałe wydziele­
nia węglików nie ulegają zmianie. Nie obserwuje się również 
powstawania nowych wydzieleń wtórnych.

Przesycanie ze starzeniem stopów Co-Gr-Io-C stosowanych 
na endoprotezy i inne implantaty długookresowe powoduje naj­
bardziej niekorzystne zmiany mikrostrukturalne z punktu widze­
nia własności mechanicznych i użytkowych.

Starzenie w szerokim zakresie temperatur od 923 do 1448 
K i czasie wygrzewania od kilku do 188 h, przeprowadzane w 
szeregu programach badawczych, wykazało skłonność stopów do 
tworzenia wtórnych wydzieleń, identyfikowanych przede wszyst­
kim jako węgliki złożone Mg^Cg. W niższych temperaturach wy­
dzielenia tworzą się na wewnętrznych błędach ułożenia, grani­
cach bliźniaków, liniach poślizgów i charakteryzują się budo­
wą blokową. Ze wzrostem temperatury starzenia następuje po­
nadto rozrost płytkowych wydzieleń pierwotnych na granicach 
ziarn. Wydzielenia wewnątrz osnowy rozrastają się dając mor­
fologię mikrostruktury typu Wldmanstittena. W temperaturach 
powyżej 1198 K węgliki zarodkują 1 rosną na dyslokacjach.
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Wcześniejsze badania sugerowały wor»enie się w wyniku starze­
nia różnych faz: międzymetalicznej S , węglików M^C^, MgC 
i *23^6* * kt<5ry°h M “ Co + Cr + Mo. Najnowsze badania, w tym 
polskie przeprowadzone na stopie Mikromed 1 [7^» potwierdziły 
obecność złożonego węglika typu Mg^Cg, natomiast obecnośjci in­
nych faz nie stwierdzono.

W ł a ś c i w o ś c i  m e c h a n i c z n e

Od impłantatów długookresowych, a przede wszystkim endo­
protez, wymaga się wysokiej trwałości i prawidłowego spełnia­
nia funkcji mechanicznych.

Stop odlewniczy w stanie surowym posiada niezadowalające 
właściwości mechaniczne, głównie na skutek niejednorodności 
składu chemicznego osnowy oraz występowania znacznej ilości 
wyazielerf na granicach ziarn. TJważa się, że obróbka cieplna 
tych stopów, zmieniająca morfologię wydzielei! i usuwająca se­
gregację dendrytyczną wpływa na podwyższenie trwałości zmęczę-* 
niwej oraz wskaźniki plastyczności bez obniżania odporności 
na korozję i bioprzyswajalności.

Normy dotyczące stopów odlewniczych określają minimalne 
wartości wskaźników wytrzymałościowych dla stopów w stanie su­
rowym lub po obróbce cieplnej. Nie precyzują natomiast sposobu 
obróbki cieplnej (Tabl. 3.6). Tylko polska norma zawiera rów­
nocześnie wzorce dotyczące mikrostruktury. W związku z tym 
prioducenci stosują różnego typy zabiegi obróbki cieplnej, opi­
sane wcześniej, umożliwiające uzyskanie optymalnych właściwoś­
ci plastycznych, wytrzymałościojwyęh i zmęczeniowych.

Przesycanie z wygrzewaniem do 2 h powodują podwyższenie 
granicy wytrzymałości na rozciąganie (R ), ale nie wpływa wy-Bi
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Tabl. 3.6. Właściwości mechaniczne stopów odlewniczych kobaltu 
według wybranych norm

Norma i gatunek Stan stopu Własności mechaniczne
Rm min 
fMPa]

Hg min 
[MPa]

Ac min
m

Z min
W

HRC

IS05832/IV-78 nie akr. 665 450 8 8 -

ASTM P 75-82 odlew surowy 655 450 8 8 25-35
BS 3531-82 odlew surowy 665 450 8 _ _

obrob.ciepl­
nie 665 445 10 - -

ZN-83/0699-01
HX50MPr

obrobiony
cieplnie 655 450 8 8 24-35
odlew prec.

raźnie na granicę plastyczności (Rqq g). Wydłużenie wzrasta 
natomiast około dwukrotnie (Rys. 3.4). Wydłużenie czasu wygrze-

czas przesycania {hl
Rys. 3.4. Wpływ czasu przesycania na własności mechaniczne odlewniczego 

stopu Co-Cr-Ko; T = 1513 K [11]



wania przy przesycaniu powyżej 2 h powoduje wzrost ciągliwoś- 
ci z równoczesnym obniżeniem Rm i R0. Przesycani« po starze­
niu powoduje wzrost twardości oraz Rm na skutek tworzenia się 
wydzieleń wtórnych, ale ciągliwość stopu obniża się poniżej 
dopuszczalnej minimalnej granicy tak znacznie (np. wydłużenie 
nawet do 2%), że wyklucza to możliwojść stosowania przesycania 
ze starzeniem do stopów przeznaczonych na elementy przenoszące 
obciążenia statyczne i dynamiczne (Eys. 3.5).

Wpływ czasu starzenia w 993 K na wskaźniki wytrzymałoś-̂  
Rys. 3.5. ci°we przesycanego (1513 K, 2h, woda) stopu Co-Gr-fio {11j

Przesycanie dwustopniowe oraz wyżarzanie ujednoradniające 
powodują,z kolei zbyt duże obniżenie granicy plastyczności 
(Tabl. 3.7). Najlepsze wyniki wytrzymałościowe osiąga się przez 
częściowe przesycanie, uzyskując dobrą wytrzymałość na rozcią­
ganie i plastyczność przy wystarczającej ciągliwości»
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tiabl. 3.7. Własności wytrzymałościowe i zmęczeniowe stopa
Co—Cr-So w różnych stanach obróbki cieplnej wg £11]

Stan stopu V
[MPa]

Be02
W

% ■ 
w

V
[cyklx107J

Odlew surowy 715 450 7,5 0,26
Przesycony 151]K/2h/w 765 440 13,5 1,29
Przesycony + starzony 
( J .w . + 993 K/16h/w> 835 745 2,0 0,84
Częściowo przesycony 
(1498 K/0,25 h/pow.) 839 503 15,3 7,41
Przesycony dwustopniowo 
(1088 K/%/w + 1498 K/4h/ 
w) 812 431 14,6 1,70
Wyżarzony uiednoradnia- | 
jąco (1443 K/4h/w) 805 419 15,6 0,79

Trwałość zmęczeniowa elementów narażonych na cykliczne 
obciążenia w środowisku korozyjnym jest istotna ze względu na 
zastosowanie omawianych stopów, ale Jest to parametr silnie 
zależny od metodyki badaii. Ponieważ z doniesieii literaturowych 
wynika, że endoprotezy wykonane ze stopu odlewniczego pękają 
po dłuższym czasie użytkowania staje się niezbędne określenie 
tej trwałośol w zależności cjfl stanu technologicznego stopu.
Wpływ parametrów obróbki cieplnej na trwałość stopów typu Vital- 
lium przedstawiamy na przykładzie badali Dobbsa i Robertsona [li] 
(Tabl. 3.7). Autorzy cl zastosowali metodę giętno-obrotową 
dla próbek cylindrycznych % przewężeniem. Średnią liczbę cykli 
do zniszczenia wyznaczano w środowisku płynu fizjologicznego 
Rlngera przy częstotliwości 50 Iz i naprężeniu 367 MPa. Stwier­
dzono, że obróbka cieplna podwyższa trwałość zmęczeniową, ale
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obserwuje się znaczny rozrzut wartości w danym stanie; np. dla 
przesycania częściowego, najkorzystniejszego ze względu na 
własności wytrzymałościowe, plastyczne i zmęczeniowe uzyskano 
przy 367 MPą wartości 1 w przedziale 8x10^ * 1*10® cykli Tlił. 
Tak znaczny rozrzut wynik<5w wskazuje, że oprócz obróbki ciepl­
nej istotne są też inne czynniki, przede wszystkim metalurgicz­
ne (np. porowatość odlewu).

O d p o r n o ś ć  n a  k o r o z j ę

Odlewnicze stopy Co-Cr-Mo w środowisku organizmu ludzkie­
go są odporne na korozję ogólną. Odporność na korozję wżerową 
i szczelinową stopów na bazie Pe, Co i Ni wzrasta ze wzrostem 
zawartości Cr i Mo. Z drugiej strony, te trzy podstawowe meta­
le, dzięki bardzo podobnym właściwościom elektrochemiczny» 
i promieniom Jonowym mogą być zastępowane wzajemnie w stopach 
bez wyraźnych zmian w warstwie pasywnej. Stopy, w których .że­
lazo zostało zastąpione kobaltem, charakteryzują się wyższą 
odpornością na korozję lokalną i naprężeniową. Krzywe polary­
zacji anodowej dla stopów kobaltu wykazują odmienny kształt 
od rejestrowanych dla stali austenitycznych (por. Rys. 3.2 i 
3.6). Brak silnie rozbudowanego obszaru aktywnego, szerszy 

obszar pasywny o niskiej gęstości prądu, wyższy potencjał prze­
bicia oraz mała histereza krzywej przy repasywacji świadczą o 
znacznie lepszej odporności na korozję wżerową i szczelinową 
stopów odlewniczych kobaltu.

Porównawcze badania stopów odlewanych w powietrzu oraz 
próżniowo wykazują korzystny wpływ wytapiania 1  odlewania próż­
niowego na odporność na korozję, ze względu na .wyższą czystość 
metalurgiczną stopów. Mniejszy wpływ na właściwości korozyjne



o
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■Crzyv/3 ’polaryzacji anodowej stopu odlewniozcjo

w odporności na korozję po różnych zabiegach cieplnych, co 
ułatwia optymalizację struktury i właściwości mechanicznych 
elementów odlewanych.

Pasywacja chemiczna przeprowadzana na gotowych wyrobach 
dodatkowo podwyższa odporność na korozję lokalną, natomiast, 
sterylizacja nie wpływa na te właściwości.

W tablicy 3-8 zestawione zostały niektóre parametry elek­
trochemiczne, pozwalające na porównawczą ocenę odporności na 
korozję lokalną stopów odlewniczych pochodzących od różnych 
producentów i znajdujących się w-różnych stanach technologicz­
nych .

Interpretując wyniki badari elektrochemicznych należy pa­

miętać, że uzyskiwane bezwzględne parametry zależą od warunków 
testów. W przypadku tablicy 3.8 Jl3̂  autorzy nie podają, czy
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Tabl. 3.8. Wyniki testów polaryzacji anodowej w roztworze Ringera dla 
wybranych stopdw odlewniczych Co-Cr-łfo-C

Stop Stan Ecor
rmVHEtf3

V
£mVX5Ew3

Er ŁP
[fiAom~2 J

Protasul 2 
(Szwajcaria)

odl.próżniowy 
ujednorodniony

£ 143 0-200 900 800 0,10

Alivium częściowe przes. .306 709 647 0,49
(¥lk.Bryta­
nia) [12]

j. w.
+ pasywacja .91 687 712 0,04
surowy + pa­
sywacja, próż­
niowy

102 692 657 0,06

Yitallium surowy 339. 805 805 -
przesycony 372 783 783 -

stop p 3l był wytopiony w próżni, wątpliwości budzi też sposób wy­
znaczania Eco;p, nazywanego przez różnych autorów: potenojąłem 
korozji, potencjałem korozji swobodnej lub potencjałem reszt­
kowym, co wiąże się z nieco innymi metodami jego pomiaru lub 
obliczania i jest to prawdopodobnie przyczyną tak znacznych 
rozbieżności w wartości tego parametru.

Tym niemniej można stwierdzić, że »odlewnicze stopy kobaltu 
przewyższają odpornością na korozję wżerową i szczelinową sta- 
le typu 316L.

Óbecność ciągłych lub blokowych wydzieleń na granicach 
ziąrn w stopach odlewniczych sprzyja powstawaniu korozji 
międzykrystalicznej oraz pękaniu naprężeniowemu. Badania koro­
zji naprężeniowej dla tej grupy stopdw są nieliczne. Uważa się, 
że stopy kobaltu mogą wykazywać skłonność do pękania korozyj­
nego w gorących, agresywnych roztworach podobnie jak stale
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auatenłtyczne. Z drugiej strony w zastosowaniach medycznych, 
w temperaturze nie przekraczającej 313 £ w płynach fizjologicz­
nych i tkankach, zagrożenie korozją naprężeniową nie jest znacz­
ne. Przeprowadzane badania porównawcze skłonności do pękania 
naprężeniowego metodą powolnego rozciągania [15 3 nie wykazały 
szkodliwego działania środowiska organicznego na trwałość sto­
pu Yitallium. Również Sttry i wap. tik Ibadając stopy Protasul 
sugerują, że jeśli stopy przerabiane plastycznie o podobnym 
składzie są niewrażliwe na korozję naprężeniową, to stopy odlew­
nicze też powinny posiadać takie właściwości. Jednakże w prak­
tyce ortopedycznej obserwuje się pękanie protez ze stopów odlew­
niczych, co skłoniło do podjęcia badaii nad wpływem środowiska 
i naprężeć na trwałość tych stopów. Badania te dotyczą pękania 
w warunkach zmiennych oboiążerf, a więc odporności na korozję 
zmęczeniową. Wyniki tych badaii podano w tablicy 3.7, omawiając 
właściwości zmęczeniowe stopów typu Yitallium. Analizując trwa­
łość wyrażoną liczbą cykli do zniszczenia przy danym poziomie 
naprężeii można stwierdzić, że stopy te charakteryzują się wyso­
ką odpornością na zmęczenie, a niezbyt agresywne środiowisko 
organizmu ludzkiego nie obniża drastycznie tej odporności. Tym 
niemniej w porównaniu z innymi stopami stosowanymi na trzpienie 
endoprotez (stopy kobaltu przerabiane plastycznie, stopy tytanu, 
spieki) stopy odlewnicze wykazują najniższą trwałość zmęczenio­
wą w środowisku korozyjnym (Rys. 3.7).
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Rys. 3.7, Zmęczenie korozyjne stopów do implantacji w roztworze 
Ringera £l2]

Z a s t o s o w a n i e

Odlewnicze stopy Co-Cr-Ho stosowane są głównie na iroplan- 
taty długookresowe. Pomimo opractowania nowych, lepszych mate­
riałów, stopy te stanowią nadal podstawowy materiał do produk­
cji ponad połowy wytwarzanych aktualnie endoprotez stawwwyeh.
Za takim zastosowaniem przemawiają względy ekonomiczne oraz 
technologiczne. Stopy te charakteryzują się bardzoi dobrą lejnoź- 
cią i małym skurczem odlewniczym w1ęc łatwo wykonuje się z nich 
odlewy precyzyjne o skomplikowanych kształtach, np. trzony 
endoprotez stawu biodrowego. Ponadto charakteryzują się odpor­
nością na ścieranie, co pozwala na wykonywanie z nich główek 
endoprotez biodrowych. Ponieważ są spawalne, ąożna wykonywaó



z nich endoprotezy, w Których ¡główka jest spawana z trzonem. 
Niskie właściwości mechaniczne, skłonność do pękania zmęcze­
niowego i mimo wszystko nie najwyższa odporność na korozję lo­
kalną są powodem stosowania tych stopów na endoprotezy o prze­
widywanym krótszym czasie implantaćji, kilku do kilkunastoletnim, 
mocowanym w kości udowej na cement, np. typu Austin-Moore’a 
przez tak znane firmy jak Gśteo, Aesculąp i Zimmer. Równocześ­
nie stosowane są nowsze rozwiązania, w których tylko główka 
endoprotezy jest wykonana ze stopu odlewniczego(np. Sułzer,
Zimmer itp.), a trzon ze stopu kutego. W starszych konstruk­
cjach endoprotez cementowych całkowitych, również panewki wyt­
warzane były ze stopu odlewniczego.

Stopy odlewnicze stosowane są w osteosyntezie .wewnętrznej 
na płytki zespalające kości w skomplikoowanych złamaniach o 
długim czasie gojenia. Próby stosowania zestawów płytka ze 
stoptf kobaltu-śruby ze stali austenitycznej nie powiodły się, 
ponieważ na skutek tworzenia się ogniwa galwanicznego następo­
wało przyspieszone niszczenie korozyjne elementów stalowych. 
Obecnie stosuje się do tych celów całe zestawy z tego samego 
materiału, stali lub odlewniczego stopuj kobaltu typu Vitallium.

Odrębną dziedziną stosowania stopów odlewniczych jest pro­
tetyka stomatologiczna, wykorzystująca modyfikowane Vitallium 
na elementy mocujące i szkieletowe stałych protez zębowych.

3-1.2.2. Stopy kobaltu do przeróbki plastycznej

Stopy kobaltu do przeróbki plastycznej ze względu na skład 
chemiczny można podzielić na trzy grupy: stopy zawierające 
oprócz kobaltu i chromu kilkanaście procent wolframu (są to



stopy typu HS-25), stopy zawierające znaczne ilości niklu 
(typu amerykańskiego MP35N) oraz stopy zawierające kilkanaś­
cie procent żelaza. Skład chemiczny stjopów objętych normami 
zestawiono w tablicy 3.9. Są to w większości stopy, które sta­
nowią modyfikacje stopów żaroodpornych i żarowytrzymałych, 
tzw. superstopów (lub nadstop&w) na osnowie kobaltu. Oczywiś­
cie w zastosowaniach medycznych nie wykorzystuje się ich dob­
rych właściwości w wysokich temperaturach.

Skład chemiczny stopów kutych dobiera się w taki sposób, 
by uzyskać stopy jednofazowe o strukturze A1 z niewielką iloś­
cią trwałych wydzieleii wiążących węgiel.

Kobalt należy do metali polimorficznych. W zakresie tem­
peratur do 663 K występuje odmiana alotropowa <£-Co, krysta­
lizująca w układzie heksagonalnym zwartym A3, powyżej (S-Co
o sieci regularnej płasko centrycznej typu A1. Ponadto w tem­
peraturze 139 3 K, dla czystego kobaltu zachiódzi przemiana mag­
netyczna (faza (i-Co jest-paramagnetyczna co jest istotne ze 
względu na zastosowanie w ludzkim organiźmie). Chrom, podob­
nie jak w stalach odpornych na korozję i stopach odlewniczych, 
jest podstawowym składnikiem stopowym zapewniającym odporność 
na korozję.

Dla uzyskania struktury typu A1 stosuje się dodatki sto­
powe rozszerzające zakres istnienia fazy ^-Co i stabilizujące 
ją w niskich temperaturach. Do pierwiastków takich należą ni­
kiel, węgiel, molibden, wolfram.

Nikiel tworzy z kobaltem roztwór stały ciągły. Zawartość 
ponad 15% niklu wystarcza do uzyskania struktury jednofazowego 
roztworu A1. W stopach Go-Cr-Ni zawartość niklu jest ściśle



Tabl. 3.9. Skład ohenlozny stopów kobaltu do przeróbki plastycznej według wybranych non»

Norma
Stop

P i e r w i a s t e k  % wag.
C fti Si I r T

3 Cr NI w 1 1 TFs Mo
— ......
Tl Be CIO

ISO 5832/ 
V-78 Co- 
Cr-W-Ni

max
0,15

max
2,0

1,0 - - '19,0-31,0 9,0-11,0 14,0-16,0 max
, 3»°

- - r.

ISO 5832/ 
6-80
Co-*Ni-Cr-
Mo”

max
0,025

ntax
0,15

max
0,15

max
0,015:

BSUC
0,01

19,0-21,0 33,0-37,0 - max
1,0

- tnax
1,0

- . . p.

ISO 5832/ 
7-8» Co- 
Cr—Ńi—Mo— 
Fe

max
0,15

1,0-
2,0

- - • 18,5-21,5 15,0-18,0 r. 6,5-
7,5 -

- max
0,001

39, Oi 
42,0

ASTM P 90 
-82 Co~ 
Or-W-Nl

0,05
-0,15

1,00-
2,00

maje
0,40

maac
0,040

m x
0,030

19,0-21,0 9,0-11,0 14,0*46,0 raax
3,00

,«« ■ - - r.

ASTM F 562 
-84 Co-tilr* 
Cr-Mo

max
0,025

raax
0,15

max
0,15

muc
0,015

max
0,010

19,0-21,0 33,0-37,0 • - max
1,0

9,0-
10,5

max
1,0

- r.;

ASTM F 563 
-83 Co-Ni-
Cr—Mo—W—F o

max
0,05

max
1,00

max
0,50

- max
0,010

18,0-22,0 15,0-25,0 3,0-4,0 4,0-
6,00

3,0-
4,00

*0,50-
3,5

r .

BS 3531- 
82 Co- 
Or-W-Ni

0,05-
0,15

raax
2,0

max 
1,0 
..

- - 1 9,0-2 1 ,0 9,0-11,0 14,0-16,0 max
3,0

- « ,- ' r.
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uzaleźniona od zawartości chromu i pozostałych dodatków sto­
powych. Jfikiel przyczynia aię do wzrostu ciągllwości i wy­
trzymałości oraz odporności na korozję. Jest jednak składni­
kiem drogim, a jego nadmiar w organiźmie irfoże wywołać alergię 
i odczyny toksyczne.

Węgiel częściowo rozpuszcza się w fazie jS -Co obniżając 
równocześnie zakres jej istnienia, ale rozpuszczalność maleje 
od ok. 1,2% w 1583 K do setnych części procenta w temperaturze 
otoczenia. Kierozpuszczona część węgla tworzy węgliki korzyst­
ne z punktu widzenia własności mechanicznych, ale szkodliwe 
ze względu na odporność na korozję. Dlatego w stopach dla 
chirurgii zawartość węgla musi być możliwie najmniejsza.

Molibden działa przede wszystkim korzystnie na odporność' 
na korozję lokalną, ale przy zawartości przekraczającej około 
2% , dla utrzymania struktury jednofazowej konieczne jest poi- 

wyższenie zawartości niklu i obniżenie zawartości węgla.
Sola wolframu w skopach żarowytrzymałych polega na sta­

bilizacji własności mechanicznych w podwyższonych temperatu­
rach, dzięki złożonym przemianom węglików. ¥ stopach do impla- 
ntacji takie przemiany są niepożądane. Przy zawartości wolfra­
mu około 1 5 % przy chłodzeniu osiąga się znaczne obniżenie 
obszaru istnienia fazy £ -Co, co przemawia za możliwością 
stosowania stopów zawierających wolfram, wzorowanych na stopie 
typu HS-25 bez znacznej modyfikacji składu. Stopy te były pierw- 
szymi stepami przerabianymi plastycznie stosowanymi do implan- 
tacji,'obecnie zastępowane są stopami nowocześniejszymi, bez 
wolframu.

Węgiel i azot w stopach Co-Cr-Ni-Mo wiążą się w węgliki
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lub węglikoazotki z tytanem lub niobem. Zapobiega się w ten 
sposób tworzeniu złożonych węglików z chromem i molibdenem, 
lokalnie zubożających osnowę t sprzyjających korozji między- 
krystalicznej poprze? wydzielenia na granicach ziarn,

HaJczęścieJ stosowanymi stopami z grupy przerabianych 
plastycznie są stopy Co-Gr-W-Mo (typu HS-25), stopy typu 
Multiphase Cap, MP 35 N) według normy ASTM F562 - np. szwaj­
carski Protasul-10. W Polsce prowadzone były prdby ze stopami 
Mikromed 2 (KS—25) i Mikromed 3 (MP 35N) I16] oraz stopami 
doświadczalnymi typu Medpol £17,18J(Tabl, 3.10), opracowanymi 
w Politechnice Lubelskiej.

Tabl. 3.10. Skład chemiczny stopów na implantaty typu Medpol £583

Pierwiastek Z a w a r t o ś 6 w % wag.
Ifedpol 1 
(Mikromed 3)

ifedpol 2
(pat.nr P-262 526)

Ifedpol 6 
(pat.nr P-262 544)

Cr 19,0-21,0 19,0-21,0 19,0-21,0
ffl. 33,0-37,0 18,0-22,0 10,0-12 ,0
Mo 9,5-10,5 3,0-4,0 0,6-1 ,0

C max. 0,025 0,025 0,010
Ti 0,65-1 ,0 0,65-1,0
Nb ' - 0,3-0,6 -

Mn max. 0,15 0,15 0,15
Si max.. 0,15 • 0,15 0,15
S mas . i#I8 0,018 0,018
P max. ;; - 0,015 0,015 0,015
Co

.

reszta reszta reszta
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P r o c e s  w y t w a r z a n i a

Nowoczesne stopy kobaltu przerabiane plastycznie wytwa­
rzane są metodami metalurgii próżniowej. Na temat metalurgii 
próżniowej podano informacje w rozdz. 3 .1 .1 .,omawiając stopy 
żelaza. Technologia ta poswala na uzyskanie wysokiej czystoś­
ci metalurgicznej już w pierwszym etapie produkcji. Wlewki są 
następnie przerabiane plastycznie na gorąco przez kucie lub 
walcowanie. Najczęściej stosowane parametry walcowania tego 
typu stopów to temp. około 1400 K i prędkość odkształcenia 
(1 5) s . Przeróbka plastyczna tych stopów jest trudniej­
sza niż stali. Stopy wykazują skłonność do płynięcia i pęka­
nia podczas kucia i walcowania, co wymaga ścisłego przestrze­
gania temperatur przeróbki i stosowanych prędkości odksatai - 
cania oraz kilkukrotnego grzania międzyoperacyjnego.

Obróbka plastyczna na zimno powoduje umocnienie stopów 
i wzrost ich własności mechanicznych w stopniu zależnym od 
wielkości zgniotu. Najczęściej stosuje się walcowanie, wprowa­
dzając zgniot nawet 80%. Tego typtu przeróbka plastyczna na go­
rąco i zimno przeprowadzana była między innymi na doświadczal­
nych stopach kobaltu typu Medpol £l7,28,293-

S t r u k t u r  a ^

Analizując zastawione w tablicy 3»9 stopy pod względem 
składu chemicznego można wyodrębnić dwie zasadnicze grupy: 
stopy zawierające wolfram oraz stopy o wysokiej zawartości nik­
lu przy obniżonej zawartości węgla.

Pierwsza grupa stopów, do których należą np. HS-25 oraz. 
Mikrwmed 2 powstała przez modyfikację stopu HS-25 ponad 25 lat



temu 1.19-,20j. Strukturą tego typu stopów jest roztwór stały 
składników stopowych w fazie (^-Co oraz węgliki typu I 20j . 
Możliwe jest też występowanie w nich fazy międzymetalicznej 
typu ji (Co^Wg) oraz węglików typu ¡^2  ̂ Takie fazy stwier­
dzono między innymi w stopie Mikromed 2 (Rys. 3.8). Obróbka

.iikrostruktura stopu "o-Cr-.li-W w atsnie po yy&rzaiiu,
Rys. 3.8-widoczne wtórne ..-r/iziolciiia na -ranieach ziarn; nikr. 

s'-canin jowy, traw. .-/odr; krô.levrakq
cieplna tych stopów to przesycanie, mające na celu rozpuszcze­
nie możliwie największej ilości wydzieleri pierwotnych węglików 
i fazy międzymetalicznej i niedopuszczenie do powstawania wy­
dzieleri wtórnych. Stwierdzono, że optymalną obróbką jest prze­
sycanie z temp. ok. 1523 K w czasie 1 - 2  h z chłodzeniem w wo­
dzie. Uzyskuje się wtedy jednofazową osnowę z niewielką iloś- 
cią skupisk wydzieleri pierwotnych. W niższych temperaturach 
wygrzewania i przy powolnym studzeniu tworzą się wydzielenia 
wtórne na granicach ziarn. Przy temperaturach powyżej 1530 K 
obserwuje się gwałtowny rozrost ziaren.

Druga grupa stopów, o wysokiej zawartości niklii, stabili­
zowanych tytanem (Tabl. 3.9 i 3.10) charakteryzuje się struk­
turą jednofazową typu A1 w" zakresie temperatur stosowanych



przy przeróbce plastycznej, jeśli zastosuje się odpowiednie 
wyżarzanie [ 2l](Rys. 3.9). Typową obrdbką cieplną dla tych
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Układ równowagi Co-X,gdzie X = Cr+Mi+tio w stopach typu Rys. 3.9. ;[ultiphase [21]

stopów jest przesycanie 1/3 h w 1373 X i chłodzenie w wodzie. 
Przejście od struktury A1 do A3 zdaniem Fitzsimons’a i Kuhn’a 
i. 2lJ jest bardzo wolne i może praktycznie zachodzid tylko na 
skutek odkształcenia mechanicznego na zimnu. Ze wzrostem od­
kształcenia ilość przemienionej fazy rośnie. Według Raghavan’a 
i wsp. £ 22], badających tego samego typu stopy, fazą heksago­
nalną może byd faza międzymetaliczna Co^Mo pojawiająca się w 
wyniku wyżarzania w zakresie temperatur (865' + 10 5 0) K, po



przeróbce plastycznej na zimno. Na podstawie badarf na trans­
misyjnym mikroskopie elektronowym autorzy oi przypuszczają, 
że obserwowaną fazą heksagonalną nie Jest faza -Co, lecz 
bliźniaki odkształcenia.

Badania przeprowadzone przez Yander Sands’a i.wap. C 6 J 
na podobnym stopie, ale nie zawierającym niklu wykazały, że w 
wyniku przesycania ze starzeniem zachodzi przemiana fazy ^ -Ćo 
(A1) na Ot-»Co (A3). Zdaniem tych autorów przemiana ma charakter 
martenzytycany. Ilość przemienionej fazy heksagonalnej zwiększa 
się z czasem starzenia i po (50 •* 10 0) h , w zależności od tem­
peratury procesu, staje się ona fazą dominującą. Od temperatu­
ry starzenia zależy w tych stopach również gęstość błędów uło­
żenia. Największą gęstością błędów ułożenia charakteryzuje się 
faza A3 przy starzeniu w 923 K, a najmniejszą gęstością przy 
starzeniu w 1023 K z tym, że w wyższej temperaturze pojawiają 
się wydzielenia wtórne^

W badaniach nad stopem Co—Cr-Ho stwierdzono 123jj że pro­
cesy rekrystalizacji pojawiają się w nim podczas starzenia izo- 
termicznego. Rekrystalizacja zdaniem Rajana zachodzi jako dru­
gi etap dwustopniowej przemiany alotropowej A1 — » A3. Przejście 
w pierwazyai etapie, czyli tworzenie fazy A3  ̂ (hcp^) zachodzi 
jako-typowa przemiana martenzytyczna obserwowana między innymi 
w czystym kobalcie. Drugi etap, tworzenie fazy A32 (hcp2), za­
chodzi w warunkach inicjacji.i rozrostu wydzieleń nieciągłych. 
Miejscami zarodkowania są wzajemne przecięcia bliźniaków oraz 
niekoherentne granice bliźniacze. Orientacja bliźniacza zre- 
krystalizowanego giarna we wczesnym stadium wzrostu jest zgod­
na ż orientacją osnowy £24^.



Może to sugerować, że‘zarodkowanie w tym stopie Jest 
przede wszystkim związane z przemianą al&tropową i ma charak­
ter martenzytyczriy. Model zarodkowania martenzytycznego opra­
cowali OlBen i Cohen H253• Według założeń tego modelu, two­
rzenie zarodktfw martenzytu zachodzi w procesie powstawania 
błędów ułożenia na grupach dyslokacji. Krytyczne warunki dla 
spontanicznego tworzenia się zarodków na defektach spełnione 
są wtedy, gdy energia błęddw ułożenia towarzysząca zarodkowa­
niu jest równą zeru. Badania przeprowadzone ną cienkich,fo­
liach oraz metodą metalografii świetlnej w ciemnym polu po­
twierdzają teorię martenzytycznego przebiegu przemiany A1 — ^
. A3 12>Ą,

Z kolei Stlry i wsp. C 26J badając stop Protasul-10 o skła­
dzie jak MP 35N stwierdzili, że jest on jednofazowy w całym 
przedziale temperatur stosowanej obróbki cieplnej. Obserwuje 
się tylko niewielką ilość drobnych wydzieleń pierwotnych węg­
lika tytanu.

Z badań własnych autorów, prowadzonych na stopach typu 
Medpol oraz stopie Mikromed 3 wynika, że stopy Medpol Med- 
pol 2 i Mikromed 3 są jednofazowe w stanie po kuciu oraz po 
obróbce cieplnej polegającej na przesycaniu oraz przesycaniu 
i starzeniu £27j. Obecnepą w nich węglikoazotki tytanu jako wy­
dzielenia pierwotne (Bys. 3.10). W stenie 5°dpol 2, zawiera—
, iąoym niob, obserwuje się mniejsze ziarno w stanie po kuciu 
i wolniejszy rozrost ziarna przy przesycaniu z temperatury do 
i473 K na skutek hamującego działania niobu rozpuszczonego w 
osnowie.

Stop ?1edpol 6, o obniżonej zawartości niklu i molibdenu



Mikrostruktura stopu Co- ii-'>-Ti ;/ 3tanies
Rys. 3.10. Ą  - P° kuoiu- . „(r, , ,.1 ) - po przesycaniu 1Vj .v/1n/woua

(Tabl. 3.10) jest dwufazowy, Metodą dyfrakcyjną stwierdzono 
w nim obecność fazy ^>-Co (A1) oraz J[ -Co (A3), z przewagą 
fazy regularnejT 27j. Obrćbka cieplna - przesycanie i starze­
nie w czasie 5 godzin nie zmieniła stosunku ilościowego tych 
faz. Również badania wpływu przeróbki plastycznej na zimno, 
walcowania i zgniotu w próbie jednoosiowego ściskania, nie

| |
wykazały zachodzenia przemiany -Co —* ci,-Co w żadnym z bada­
nych stopów [ 28J.
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W ł a s n o ś c i  m e c h a n i c z n e

W przeciwieństwie do większości stopów kobaltu, które są 
utwardzane wydzieleniowo fazami międzymetalicznymi lub stabil­
nymi węglikami, stopy stosowane w medycynie osiągają swoją wy­
trzymałość przez przeróbkę plastyczną na zimno. Po przeróbce 
plastycznej na gorąco i obróbce cieplnej charakteryzują się bar­
dzo dobrą ciągliwością (Tabl. 3*11 i 3.12). Przeróbka plastycz­
na na gorąco prowadzi do zmiany właściwości sprężysto-plastycz- 
nych. Przy niskich stopniach przekucia własności sprężyste są 

stosunkowo najniższe, a przejście ze stanu sprężystego vr plas­
tyczny nie jest wyraźne. Ze wzrostem stopnia przekucia wzrasta 
granica plastyczności, ale wyraźnej granicy plastyczności nie 
zaobserwowano i 26].

'.i warunkach przemysłowych stopy te wykazują tendencję do 
pękania podczas przeróbki plastycznej na gorąco (kucia i wal­
cowania), Eadania ?itzsimonsa i wsp. [ 21j wykazały, że skłon- 

/
ność do pę-canin zmniejsza się ze wzrostem prędkości odkształ­
cania. Zazwyczaj walcowanie przeprowadza się z prędkością od-

— 1kształcenia (1 +-5) s i obserwuje się wtedy pękanie powierzch­
nio. ;e i krawędziowe stopów typu Multiphaśe. VJ próbie zginania 
z płaskim stanem odkształceń stwierdzono f. 2 1 3 , że w stałej 
temperaturze deformacji (1273-1473 X) odkształcenie do złama- 
ni a wzrarsta ze wzrostem prędkości odkształcania (0,01 -s- 10)s 
Poniżej 1373 K pęknięcia na krawędziach obserwowano tylko przy 
najwyższej prędkości odkształcenia równej 10 s . Zarodkowaniu 
nikroporów sprzyja zachodząca podczas odkształcania rekrysta­
lizacja dynamiczna. Dla pomiaru naprężeń uplastyczniających 

stosowano próbę osiowo symetrycznego ściskania beztarciowego



Tahl. 3.11. Własno&i mechaniczne atopdw kofcaltti do przeróbki plastycznej według wybranych norm

Norma i stop : , Stan R , m min
f MPaJ

RQ2 roi" 
[MPa]

A^ min 
t% i

Z min

ISO 5832/V-78' 
Co_Cr-W-Ni

wyżarzony 860 . 310 10 - .

ISO 5832/6-80 wyżarzony 800 300 40 —.
Co-Ni~Cr-f4o . średnio twardy 1000 650 20 -

twardy 1200 1000 10

ISO 5832/7-84 wyżarzony 950 450 65
Co-Cr-Ni-Mo-Fe 30% zgniotu 1450 1300 8 — ,
ASTM F 90-82 ^ pręty i drut
Co-Cr-W-Ni wyżarzone 860 310 30 - ■ ■

taśmy wyżarzone 896 379 30-45 (w zależ­
ności od gru­
bości) - '

ASTM F 562-84 przesycany (1050-15°C)
Co-Ni-Cr-Mo 1-2h chłodź, wodą) 793-1000 241—448 5u 65

53% zgniotu + ewent.
starzenie (540-645 G
4 h, pow.) 1793 1586 8 35

ASM F 563-83 wyżarzanie zupełne 600 276 50 63
Co-Ni-Cr-Mo-W-Fe zgniot lub zgniot +

starzenie (400-550°C)s 600 276 50 65
brednio twardy 1000 827 18 50
twardy 1310 1172 12 45
extra twardy 1586 1310 . ■ -

BS 3531/2-80 przesycony 860 310 30
Co—Cr—W—Ni po zgniocie 1150 810 9



Tabl. 3.12. Własności maohaniozne stopów Medpol 1 Mikromed według badań autorów £ 29̂

Nazwa atopu Stan
[MPal

0̂2
tMPal

min
t % 2

w 30

Mikromed 2 kuty 980-1100 380-400 50 380
40% zgniotu - - - 430

Mikromed 3 kuty 1100-1200 1000 35 350
«

Medpol 1 przesycony 800 350 50 190
utwardzony 30% 1220 1150 5 45 SRC

Medpol 2 przesycony 850 340 50 220
utwardzony 30% 970 740 17 34 HRC

Medpol 6 przesycony 710 245 50 220
utwardzony 30% 1130 920 6 47 HHĆ

*69
'“



ze stałą ps ędkością odkształcania. Stwierdzono, że na krzy­
wych: naprężenia rzeczywiste w funkcji rzeczywistych odkształ­
ceń, po początkowym wzroście dla małych odkształceń występuje 
maximum, po którym następuje obniżenie naprężenia uplastycz­
niającego. Świadczy to o zachodzącej rekrystalizacji dynamicz­
nej,

V wyniku badań prowadzffcych przez autorów w Politechnice 
LubelskiejT27,28^ na stopach Medpol, stwierdzono, że stopy te 
można umacniać zarówno pfzez przekucie na gorąco jak też przez 
zgniot na zimno. Przekucie zwiększa ponad dwukrotnie granicę 
plastyczności, a umocnienie osiąga wartość 400% wielkości gra­
nicy plastyczności. Umocnienie przez zgniot na zimno zależne 
jest od stopnia przekucia. Najwyższe umocnienie uzyskuje się 
przy niskich stopniach przekucia (K * 10 - 15). Ze wzrostem 
plastyczności maleje podatność tych m&teriałdw do odkształceń 
trwałych, na przykład dla stopu Medpol 1 przy przekuciu K * 60 
materiał pęka poślizgowo przy odkształceniu = 0,3 - 0,4, pod­
czas gdy dla przekucia K * 13 można uzyskać odkształcenie po­
nad f*= 0,6. Vybrane wyniki badań odkształcalności i plastycz­
ności ctopów Medpol zestawiono w tablicy 3.12 £293-

Stopy kobaltu do przeróbki plastycznej charakteryzują się 
wysoką odpornością na zmęczenie mechaniczne. Z badań prowadzo­
nych różnymi metodami Cl2,143 wynika, że granica zmęczenia

8tych stopów jest nie niższa od 400—500 MPa dla N * 10 cykli. 
Możliwość kształtowania właściwości mechanicznych przy wyso­
kiej podatności na umacnianie 1 wytrzymałości zmęczeniowej po­
zwala na stosowanie tego typu stopów kobaltu na części pracu­
jące na zginanie i skręcanie przy długotrwałych obciążeniach 
dynamicznych.



O d p ó r  n ó ś d  n a  k o r o z j ę

Stopy kobaltu do przeróbki plastycznej, podobnie Jak sto­
py odlewnicze kobaltu, należą do materiałów o bardzo wysokiej 
odporności na korozję w większości środowisk agresywnych i w 
podwyższonych temperaturach. Tworząca się samorzutnie warstwa 
pasywna chroni skutecznie przed korozją ogólną, ktdra nie sta­
nowi problemu w zastosowaniach tych stop<5w w ludzkim organiz­
mie . Stopy kobaltu, ze względu na strukturę typu A1 mogą ule- 
gaó korozji lokalnej.

Stopy zawierające wolfram w stanie bez obróbki cieplnej 
są podatne na korozję międzykrystaliczną i wżerową w środowis­
ku zawierającym chlorki, Jeśli potencjał przekracza wartość 
potencjału przebicia dla tych stopów, tj. około +400 
( +650 . Przyczyną korozji międzykrystaliczneJ w tym
stanie Jest segregacja składu na skutek znacznej liczby wydzie­
leń na granicach ziarn oraz tworzących skupiska wewnątrz ziarn, 
zawierających głównie wolfram, chrom i kobalt. Osnowa zubożo­
na w otoczeniu wydzielerf w Cr i W łatwiej ulega rozpuszczaniu, 
prowadząc do korozji po granicach ziarn oraz depasywacji po­
przez powiększające się w&ery. Zastosowanie przesycania prowa­
dzącego do ujednorpdnienia struktury i braku wydzieleń faz 
wtórnych na granicach ziarn, powoduje zahamowanie korozji mię­
dzykrystaliczne J i podwyższenie odporności na korozję wżerową.
W badaniach na stopie Mlkromed 2 autorzy uzyskali w najlepszym 
przypadku udział 0,%% wżerów na powierzchni po 1/4 h w warun­
kach potencJostatycznych (B >  + 700 mVHRg? na próbkach polero­
wanych bez pasywacji chemicznej C^63.



Stopy Co-Ni—Cr-Mo, np. Mikromed 3, Protasul-10' ozy Med- 
pol 1 nie wykazują skłonności do korozji międzykrystalicznej 
oraz charakteryzują się bardzo dobrą odpornością na korozję 
wżerową. Udział wżerów w stanie po kuciu, bez obróbki cieplnej 
jest o rząd wielkości taiiejszy niż w stopie Mlkromed 2 po 
przesycaniu. Sflry i Inni £ 14-3 prowadząc badania nad stopem 
Protasul-10 stwierdzili, że ze względu na odporność na korozję 
można go stosować bez obróbki cieplnej, Tym niemniej, ze wzglę 
du na własności mechaniczne i jednorodność składu stop ten pod 
daje alę przesycaniu, w wyniku którego uzyskuje się dalszy 
wzrósł? odporności na korozję wżerową (Rys. 3.11). Stopy do

EimVsiEK 1

Krzywe polaryzacji anodowej dla stopów kobaltu odlewni- 
. _ czych oraz do przeróbki plastycznej oraz stali 316 Ł 
Hya. 3.11. w 0,9% NaCl 1 temp. 310 K [31]

przeróbki plastycznej w stanie przesyconym posiadają najszer­
szy obszar pasywności 1 najwyższy potencjał przebicia, a więc



i najlepszą odporność na korozję wżerową w porównaniu ze sto­
pami odlewniczymi i stalą odporną na korozję. Z badaii Stiry’ego 
£14,26^ nad połączeniami stopu Protasul-10 z odlewniczym sto­
pem Protasul-2 wynika, &e połączenie takie jest bezpieczne, 
nie wykazuje skłonności do korozji elektrochemicznej i tworze­
nia ogniw galwanicznych ani w warunkach laboratoryjnych ani w 
badaniach klinicznych.

Opracowane w Politechnice Lubelskiej stopy Medpol 2 i Med- 
pol 6 o obniżonej zawartości molibdenu i niklu nie ustępują w 
odporności na korozję stopom typu HS-25 i odlewniczym, a w 
stanie spasywowanym są równie odporne jak stopy wysokoniklowe 
z molibdenem. Charakteryzują się jednakże w tym stanie nieco 
niższą zdolnością repasywacji (Bys. 3.12). Pasywacja chemiczna,

Krzywe polaryzacji anodowej dla stopów Kedpol 1, 2 i 6; 
 ̂1? próbki polerowane i pasywowsne chemicznie w 305« HN0-, 

^  roztwór Hingera, pH-7,61, T=310 K J



-SN$-

zalecana dla stopów kobaltu normami ASTM 1 BS, polegająca na 
zanurzeniu w 30% wodnym roztworze BtfOj w czasie (20-40) min, 
nie ma wpływu na wartość potencjału korozji swobodnej dla "ba­
danych maieriałćw. Wpływa natomiast korzystnie na wartość po­
tencjału przebioia. Warstwy pasywne są trwałe, kształt i pa­
rametry krzywych polaryzacyjnych nie ulegają zmianie w kilku 
kolejnych cyklach £293.

Rola zgniotu w odporności na koroiajję lokalną stopćw kobal­
tu nie Jest dotąd dostatecznie sprecyzowanat29,SOj. Z badaii 
autorćw na stopach Medpol wynika, że zgniot wpływa korzystnie 
na odporność na korozję wżerową, przesuwając potencjał przebi­
cia w kierunku szlachetniejszych wartości oraz potencjał re- 
pasywacji tak, że jest on rćwny dla wszystkich badanych sto­
pćw. Szeroki obszar pasywności i bardzo niska gęstość prądu 
pasywacji dla stopćw po zgniocie świadczy o ich dużej trwałoś­
ci w roztworze fizjologicznym w szerokim zakresie potenc^-Mw. 
Wartość zgniotu nie wpływa istotnie na zmianę odporności. 
Obserwowano znaczną poprawą własności korozyjnych już przy 10% 
zgniocie, a dalszy wzrost stopnia zgniotu do 50% w prowadzo­
nych prćbach, podnosił te własności znacznie wolniej. W całym 
przebadanym zakresie zgniotćw nie zaobserwowano obniżenia się 
odporności na korozj^»

Niektćre dane z badaii odporności na korozję elektroche­
miczną wykonanych na stopach kobaltu przez autorćw oraz lite­
raturowe, zestawiono w tablicy 3*13.

Pod względem odporności na korozję naprężeniową, stopy 
Co-Cr-Ni-Mo są porównywalne z wysokochromowymi stopami niklu, 
wykazując całkowitą odporność w standardowej prćbie we wrzącym



Tabl. 3.13. Porównanie własno do i elektrochemicznych stopów kobaltu do inęlantacji* roztwór Ringara, T «• 310 K

S t o p S t a n % “W : E - r
£mV3 £mVNEwI

Cto-Or-łfo £ 113 odlew. + oz. prKesyo„ + pasyw. 700 600 700

Co-Cr-Wo (H8-£1) £ll1 odlew precyzyjny 540 450 - -

HS 25^311 kuty i wyżarzony 640 650
Protasul-10 C 261| kuty i przesycany 950 1400 950
Mikromed 2 C16J kuty i przesycany 700 800 680
Mikromed 3 063 kuty i przesycany 790 1100 790
Medpol 1 kuty, przesycany i pasywówany 790 1340 600

Medpol 1 30% ssgnioiBu 790 1340 810
Medpol 2 kuty + przesycany + pasywaoja 640 1000 290

30% zgniotu 740 1200 750
Medpol 6 kuty + przesycany + pasywacja 640 1200 340

30% zgniotu 700 1000 690
Co-Cr-Mo (tM) C1 2 3 met. proszków + HIP 700 700 645



MgClg oraz w NaCl. Badania autor(5w potwierdziły wysoką odpor­
ność stopów na korozję naprężeniową. Badania wykonano metodą 
stałego naprężenia z czterema punktami podparcia na próbkach 
z taśmy umocnionej na zimno o parametrach wytrzymałościowych 
zestawionych w tab. 3.12. środowiskiem korozyjnym był 10% rozt- 
w<5r HC1 w temeraturze otoczenia. Po 720 h testu przy napręże­
niu przekraczającym wartości granicy plastyczności {'S’.» 1000 
HPa) nie zaobserwowano żadnych śladów korozji ani lokalnej ani 
naprężeniowej.

0 wysokiej odporności na korozję zmęczeniową stopów prze­
rabianych plastycznie wspomniano już omawiając wytrzymałość 
zmęczeniową; Trzony endoprotez narażone są w czasie pracy na 
obciążenia cykliczne zmieniające się w zakresie częstotliwości 
0,1 - 10 Hz Z153* Pracują one przeważnie w cyklu zginanie—pro­
stowanie lub rozciąganie-śclakanie; mogą również ulegać skrę­
caniu lub nakładaniu się takich cykli. Ponieważ wytrzymałość 
zmęczeniowa stopów kutych jest prawie dwukrotnie wyższa od 
odlewniczych, odporność na korozję lokalną jest również wyższa, 
zdolność do repasywacji hamuje tworzenie się mlkrokarbów po 
procesie poślizgu a struktura jest niemal całkowicie wolna od 
wtrąceń, to należy oczekiwać dużelj odporności na zmęczenie ko­
rozyjne w środowisku organizmu. Z prowadzonych badań porównaw­
czych w powietrzu i roztworze fizjologicznym metodą rozćiąganie- 
ściskanie oraz zginanie ze skręcaniem stwierdzono, że środowis­
ko symulujące "In vitro" warunki worganiimie nie wywiera 
istotnego wpływu na granicę zmęczeniową w szerokim przedziale 
naprężeń, a więc stopy w tym środowisku nie są podatne na koro­
zję zmęczeniową £291«
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Z a s t o s o  w a n i e

Stopy kobaltu do przeróbki plastycznej stosowane są na 
trzony endoprotez stawu biodrowego i w konstrukcjach endopro­
tez innych stawów, np. kolanowego. Stosowane są równolegle ze

. '■ i.
stopami odlewniczymi i stopami tytanu. Wybór materiału zależy 
od możliwości technologicznych producenta, wielkości produkcji 
a więc i opłacalności, stopnia zaawansowania w badaniach, 
gdyż każda firma produkująca endoprotezy opiera się na mate­
riałach wytwarzanych specjalnie na swoje zamówienie. Przykła­
dem może być amerykański Zimmer, który produkuje endoprotezy 
stawu biodrowego ze stopów odlewniczych ZIMALOY, kutych ZIMA- 
LOY oraz stopu tytanu TIVANIUM w zależności od typu protezy, 
jej przeznaczenia' i możliwości nabywczych potencjalnych klien­
tów. Mniejsze firmy, o węższych specjalizacjach, na przykład 
szwajcarskie lub angielskie stosują obok stopu odlewniczego 
kobaltowego stop bądź kobaltowy kuty bądź tytanowy; np. szwaj­
carski Sulzer wytwarza protezy z odlewniczego Protasul-2 i ku­
tego Protasul-10.

Stopy kute kobaltu stosowane są na trzony endoprotez 
bezcementowych z główką ceramiczną lub z odlewniczego stopu 
kobaltu,osadzaną na trzon oraz na trzony endoprotez osadzanych 
w kości na cement, często z główką metalową ze stopu odlewni­
czego kobaltowego, spawaną z trzonem,

3.1.2.3. Nowoczesne technologie wytwarzania 
stopów kobaltu do implańtacji

W dwóch poprzednich rozdziałach omówiono stopy kobaltu 
wytwarzane konwencjonalną techniką odlewniczą,‘o właściwościach
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kształtowanych na drodze obróbki cieplnej oraz przeróbką plas­
tyczną na gorąco i zimno. Obie grupy stopów mają swoje zalety 
i wady. Stopy odlewnicze umożliwiają wytwarzanie elementów o 
skomplikowanych kształtach odlewaniem precyzyjnym i są odpor­
ne na icleramie, ale wykazują skłonność do pękania’zmęczenio­
wego. Z kolei stopy kute i walcowane są wysokowytrzymałe, lecz 
trudne technologicznie w przeróbce plastycznej i obróbce me­
chanicznej . Dlatego poszukuje się takich technologii, które 
przy zachowaniu składu chemicznego stopu o dobrej, sprawdzonej 
bioprzyswajalności i odporności na korozję pozwolą na uzyska­
nie elementów o żądanych kształtach i właściwościach, łączą­
cych cechy stopów odlewniczych i przeróbczych.

3.1.2.3.1. Metalurgia proszków

Najszersze możliwości w odniesieniu do stopów kobaltu 
dają: metalurgia proszków z następną obróbką cieplno-mecha- 
niczną.

Stopem wyjściowym do tych procesów jest stop Co-Cr-Mo, 
którego skład oparto na normie ASTM F75 w początkowych bada­
niach, a obecnie opracowano specjalną normę ASTM t 799-82. 
Dotyczy ona stopów wytwarzanych metodami innymi niż konwencjo­
nalne odlewanie, np. spiekaniem proszków z następną obróbką 
cieplno-mechaniczną . Skład stopu według tej normy zestawiono 
w tablicy 3.14. Jego minimalne wymagane parametry mechaniczne 
to: Rm min « 1172 MPa, RgQ g min » 827 KPa, A min » 12%,
Z min * 12% oraz twardość min 35 HRC. Ponadto powinien charak­
teryzować aię jednorddną mikrostrukturą o wielkości ziarna nie 
większej niż ASTM No 5.



Tahl. 3.14. Skład chemiczny stopu Co-Cr-Mo według normy ASTM F 799-82
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Pierwiastek Z a w a r t o ś ć  % was.
min. max.

Cr 26,0 30,0
lo 5,0 ?,0
m 1,0
fe - 1,5
C - 0,35
Si - 1,0
Mn - 1,0
n2 - 0,25
Co r. r.

P r o c e s  w y t w a r z a n i a

Proszek wytwarzany jest ze stopu Co-Cr-Mo o składzie 
zgodnym z normą ASTM F 799-82. Rozpylany jest strumieniem 
argonu. Bardzo cienki strumień supergorącego sproszkowanego 
stopu wylatuje przez dyszę o małej średnicy otworu. Natych­
miast jest rozbijany wysokim ciśnieniem argonu wypływającego 
z dyszy pierścieniowej. Gaz rozdziela metal na dyspersyjne 
kropelki bardzo szybko zestalające się. Zestalony proszek sto-, 
powy zbiera się na dnie komory wypełnionej argonem. Następnie 
przesiewa się go dla usunięcia dużych cząstek i ewentualnych 
zanieczyszczeń pochodzących od uderzeń o ściany zbiornika.
V rezultacie uzuskuje się proszek o wielkości ziarna maksimum 
250 pm, ktdrego ponad 30% (masowo) ma średnio© mniejsze niż 
44 pm. Zanieczyszczenia niemetaliczne, ze względu na ich znacz­
nie mniejszą gęstość niż proszku metalicznego, usuwa się aero­
dynamicznie uzyskując bardzo wysokiej czystości materiał prósz-
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kowy. Następnie u3uwa się zaadsorbowany na powierzchniach 
cząstek argon poprzez jego jonizację w wysokonapięciowym polu 
elektrycznym. Tak przygotowany proszek przesypuje się do szczel­
nego próżniowego pojemnika w celu przeprowadzenia izostatycz­
nego prasowania na gorąco (HIP-hot isostatic pressj.ng).
HIP przeprowadza się w autoklawie pod wysolkim ciśnieniem i w 
wysokiej temperaturze wykorzystując argon jako ośrodek wywie­
rający ciśnienie. Prasowanie proszku metalowego przeprowadza 
się w temperaturze 1373 K i pod ciśnieniem 400 MPa w czasie 
1 h £3ll. Temperatura taka leży znacznie poniżej temperatury 
topnienia stopu. Związanie cząstek zachodzi przez dyfuzję w 
stanie stałym i w  rezultacie uzyskuje się materiał o bardzo 
drobnym ziarnie.

M i k r o s t r u k t u r a

Badania metalograficzne stopu Co-Cr-Mo (PM) wykazują, że 
charakteryzuje się on bardzo drobnym ziarnem roztworu stałego 
na osnowie Co oraz równomiernymi, dyspersyjnymi i drobnymi wy­
dzieleniami węglików typu MggCg.

W trzonach odlewniczych endoprotez stawu biodrowego obser­
wuje się znaczne różnice w wielkości ziarna w zależności od 
przekroju elementu, co jest charakterystyczne dla struktur 
odlewniczych. Średnia wielkość ziarna oceniana jest w takich 
elementach na około 8 mm średnicyW elementach wytwarzanych 
metodą proszkową połączoną z obróbką HIP uzyskuje się wielkość 
ziaren około 0,008 mm i są one, co należy podkreślić, jednako­
we w całym przekroju.
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W ł a s n o ś c i  m e c h a n i c z n e

Materiał wytwarzany nowoczesną technologią prasowania 
proszków uzyskuje własności mechaniczne znaęsznie przewyższa­
jące stop odlewniczy o tym samym składzie oraz dorównuje pod 
względem wytrzymałości i plastyczności ‘topom kutym kobaltu 
oraz stopom tytanu (Tabl. 3.15) C32}. tfytrzyraałośó zmęczeniowa

Tabl. 3.15. Porównanie własności mechanicznych stopów do impłantac Ji [31J

Parametr 316L 
przes.

316L+
c.w.

Co-Cr-Mo
odlewniczy

Ti-6Al-4v
kuty

MP35N
kuty

Co-Cr-Mo
PM+KEP

R C MPal m 505 965 725 965 1205 1275

r^ mM 240 758 515 895 965 840

a 45 22 9 10 25 14

Zp-H- [MPa] 175 310 290 480 d =+++ 515 765

c.w. — przeróbka plastyczna na zimno
- granica zmęczenia określana w próbie zginania na próbkach o przekro­
ju prostokątnym, fi = - 1, 30 Hz, powietrze, N - 10 cykli

1 H - wielkośó z próby skręcania (Seniitsch, 1976)

tych stopów jest ponad dwukrotnie wyższa od stopów odlewni­
czych oraz najwyższa ze wszystkich stosowanych materiałów w 
ortopedii.

O d p o r n o ś ć  n a  k o r o z j ę

Odporaośó na korozję, badana metodą polaryzacji anodowej 
w roztworze Ririgera, okazała się dla tych stopów porównywalna 
z odpornością stojpów odlewniczych o tym samym składzie. Wynik



taki był oczekiwany, ponieważ o odporności decyduje przede 
wszystkim skład chemiczny, a w znacznie mniejszym stopnia 
wielkość ziarna. Z drugiej strony istnieje też pogląd fl23, 
że bardzo drobne ziarno może być przyczyną obniżonej odpor­
ności na korozję wżerową, co dodatkowo potwierdzałaby uzyska­
ne wyniki.

Badania bioprzyawajalnośoi prowadzone na hodowlach ko­
mórkowych oraz testem toksyczności wykazały, że stopy1, te cha­
rakteryzują się taką samą tolerancją biologiczną jak pozosta­
łe stopy kobaltu.

3.1.2.3.2. Stopy odlewnicze obrabiane oieplno-mechanioznle

Metalurgia proszków jest technologią współczesną, ale 
nadal kosztowną. W zasadzie tylko w Stanaoh Zjednoczonych, 
gdzie wprowadzono ją najszerzej do przemysłu, produkuje się 
elementy endoprotez w taki sposób (firma Zimmer). Próby pod­
jęto też w Wielkiej Brytanii, ale dotychczas nie uruchomiono 
masowej produkcji.

W ramach poszukiwali technologii podwyższania właściwości 
stosowanych stopów Co—Cr-Mo do implantacji, zwrócono uwagę na 
możliwość zastosowania obróbki eieplno-mechanicznej do stopu 
odlewniczego.

Obróbce izostatycznego prasowania na gorąco (HIP) podda­
wano stop odlewniczy Titallium (HS 21} o składzie zgodnym z 
normą ASTM P 75. Prasowanie prowadzono w temperaturze 1427 K 
przez 4 h pod ciśnieniem 100 MPa wywieranym przez argon. Obrób­
ka taka eliminuje lub znacznie zmniejsza porowatość materiału 
odlewniczego, co wpływa na podwyższenie jego wytrzymałości i 
ciągliwości (Tabl. 3.16)C6,33l. Dalsze podwyższenie wytrzyma—

-10>-



Tftbl. 3.16. Wiasnoáoi meohaniozne «tópdw Co-Gr-Mo po obráboe oleplno-nwohaniosaiej i oleplnej £ôl

W a r u n k i f^EMPal R^CMPal A t%3
■ ' i

HRC

odlewnlozy wg ASÎW F 75-82 min. 665 min. 450 min. 8 25 - 35

odlewniozy ♦ 15OO K/1 h/gaz +• 
823 K/20 h 750 - 1150 510 - 710 8-17 26-28

odlewniozy + HIP 
(1473 K, 1QÖ MPa, 4 h) 680 - 930 380 - 600 8-12 28-30

odlewnioKy + HIP + 1500 K/ 
1h/gaz + 823 K/20h 620 - 1100 470 - 720 12 - 16 26-28

CO
V



łości i elągliwości uzyskano przez zastosowanie obróbki ciepl­
nej polegającej na przesycaniu i długotrwałym starzeniu.
Taka obróbka cieplna wpływa na wielkość ziarna, udział i wza­
jemne rozmieszczenie faz A1 i A3 orąz wydzieleń węglików a 
także na gęstość i rozmieszczenie dyslokacji i błędów ułożenia.

Należy spod2iQwáó się, że podobnie jak w stopach wytwa­
rzanych metalurgią proszkćw obrćbka HIP nie obniży odporności 
na korozję.

3.1.3. Tytan i jego stopy

Tytan jest ważnym pierwiastkiem metalicznym ze względu 
na małą gęstość, dobrą ciągliwość i szerokie zastosowanie jako 
dodatek stopowy w wielu rodzajach stopćw.

W zastosowaniach medycznych tytan i jago stopy zajmują 
coraz ważniejsze miejsce. Już w latach 40-tych, gdy uruchomio­
no produkcję,przemysłową tytanu, zwrócono uwagę na dobrą tole­
rancję tytanu jako materiału" wszczepionego do organizmu szczu­
rów. Badania prowadzone w następnych latach, wraz z rozwojem 
technologii otrzymywania i obrdbki stopów tytanu, pozwoliły na 
wprowadzenie tytanu i jego stopów do ortopedii i stomatologii. 
Stopy te powoli wypierają z niektórych zastosowań stał i sto­
py kobaltu,- ale wytwarzane z nich elementy są nadal dużo droż­
sze niż ze stepów kobaltowych.

Największe zainteresowanie, w zastosowaniach klinicznych 
wzbudzają dwa typy materiałów: tytan o czystości handlowej 
(tytan niestopowy) oraz 3top tytanu z aluminium i wanadem zna­
ny powszechnie jako Ti-6A1-4V (Tabl. 3.17).

Oprócz stopów zestawionych w tabl. 3.17, opartych na skła­
dzie T1-6A1-4V, o nazwach handlowych np. Tivaloy, Tivani.ua-
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Tabl. 3.17. Skład chemiczny tytanu i Jego stopów stosowanych w ortopedii według wybranych norm

Norma i stop Z a w a r t o i <5 p i e r w i a s t k a % wag.
N max C max H max Fe max 0 max Al V Ti

ISO 5832/11-78
Ti niestopowy

Gr. 1 
Gr. 2
Gr. 3 . ■ 

Gr. 4A i 4B

0,03
0,03
0,05
0,05

0,10
.0,10
0,10
0,10

0,015
0,015
0,015
0,015

0,20
0,30
0,30
0,50

0,18
0,25
0,35
0,50

<•* -
r.
r.
r.
r.

BS 3531:2/80 
Ti niestopowy 
T1, T2, T3, T4. T?

0,08
w ru­
dzie

0,0125
druty
0,015
odkuwki

0,20 0,50 r.

ISO 58327111-78 
kuty Ti-6A1-4V 0,05 0,08 0,015 0,30 0,20 5,5-6,75 3,5-4,5 r.

BS 3531:2/80 
TA1 - 0,08 0,015 0,30 0,20 5,5̂ 6,75 3,5-4,5 r.
ASTM P 136-79 
Ti-6A1-4V ELI 0,05 0,08 0,0125 0,25 0,13 5,5-6,5 3,5-4,5 r.
GOST WT 6S 0,05 0,10 0,015 0,25 0,15 5,3-6,5 3,5-4,5 r.
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prowadzone są próby stosowania Innych stopów tytanu.W Wiielkiej 
Brytanii z powodzeniem stosuje się stop Ti 550 w postaci kutej 
lub walcowanej o składzie około 3-4,5 % Al, ok. 4% Mo, ok. 2%
Sn i ok. 0,5% Si w firmie OEC Ortthopaedio C.12Î, a w ZSRR pro­
wadzone są badania nad endoprotezą ze stopu Ti-5Al-*2, 5Fe £3^1.

O t r z y m y w a n i e  t y  t a n u 1 J e  g o 
s t o p ó w

Tytan występuje w skorupie ziemskiej w postaci szeregu 
minerałów, z których największe znaczenie w produkcji czystego 
tytanu mają minerały z grupy rutylu i llmenitu. Tytan wystę­
puje w nich w postaci tlenków typu TiOg oraz złożonych np. 
PeO.TiOg.

Metody wzbogacania rud tytanu, otrzymywania koncentratów, 
procesy metalurgiczne i metody topienia opracowane zostały na 
skalę przemysłową dopiero w latach 50-60 naszego wieku. Do naj­
ważniejszych metod otrzymywania tytanu metalicznego zalicza 
się; redukcję czterochlorku tytanu magnezem, redukcję cztero­
chlorku tytanu sodem, redukcję dwutlenku tytanu magnezem, alu­
minium lub wapniem, metodę jodkową, metody elektrolityczne
1 metalurgię proszków £35,36^.

Największe zastosowanie znalazła na skalę przemysłową 
metoda redukcji czterochlorku tytanu magnezem, tzw. metoda 
Krolla. Składa się ona z dwóch etapów; produkcji tytanu w po­
staci gąbczastej i przetapiania gąbki tytanowej na lity tytan.

Gąbka tytanowa stanowi materiał wyjściowy do produkcji 
tytanu technicznego. Otrzymuje się go najczęściej przez dwuk­
rotne przetopienie gąbki tytanowej w próżniowych piecach elek­
trycznych łukowych. Tytan techniczny stanowi bazę do produkcji 
stopów tytanu.



Stopy tytanu otrzymuje się zwykle przez: przetopienie 
wlewka z tytanu technicznego z równoczesnym dodaniem pierwiast­
ków stopowych; przetopienie gąbki tytanowej zwykłej z dodaniem 
pierwiastków stopowych; przetopienie gąbki tytanowej uszlachet­
nionej (stopowej). Dwa pierwsze sposoby nie zapewniają pełne­
go wymieszania składników stopowych i przeważnie przetop musi 
być prowadzony dwukrotnie. Trzecią metodę stosuje się głównie 
do otrzymywania stopów tytanu z metalami trudno topliwymi 
(np. W, Mo, Zr, Nb).

Ze względu na duże powinowactwo tytanu do tlenu i azotu, 
topienie go i jego stopów jest możliwe tylko w próżni lub 
atmosferze ochronnej gazów szlachetnych. Do topienia można 
stosować tylko tygle miedziane chłodzone wodą lub ceramiczne 
z garnisażem ze względu na dużą aktywność chemiczną tytanu w 
stosunku do materiałów ceramicznych. Najczęściej stosuje się 
topienie w piecach łukowych oraz elektronowych, rzadziej plaz­
mowych .

W piecach łukowych z atmos£erą ochronną argonu, helu lub 
mieszaniny tych gazów przetop prowadzi, się za pomocą elektrod 
nietopliwych z grafitu bądź wolframu lub elektrodą topliwą. 
Temperaturę wewnętrznej powierzchni tygla reguluje się tak, aby 
w czasie procesu przetopu na ściankach pozostawała nierozto- 
piona warstwa stopu tytanu, tzw. garnisaż, zabezpieczając 
przed bezpośrednim stykiem ciekłego stopu z materiałem tygla.

Zastąpienie atmosfery ochronnej gazowej próżnią oraz wyko­
nywanie elektrod topliwych z gąbki tytanowej i złomu lub z 
wlewka z pierwazego przetopu pozwoliło na szybszy rozwój tech­
nologii przetopu tytanu. Stosuje się próżnię rzędu 0,1 Pa
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oraz pole magnetyczne do stabilizacji łuku i mieszania ciek­
łego metalu w piecu. Odgazowanie metalu podczas przetopu w 
próżni powoduje polepszenie właściwości mechanicznych wlewka, 
zwiększenie jego jednorodności oraz poprawienie jakości po­
wierzchni. ¥ metodzie tej wzrosła też szybkość przetopu oraz 
bezpieczeństwo pracy.

Topienie wiązką elektronową pozwala na uzyskanie metalu 
lub 3topu o wyższej jakości niż konwencjonalnymi metodami. 
Proces prowadzi się w komorze próżniowej o ciśnieniu nie prze­
kraczającym 1-10 mPa wytwarzając wiązkę elektronową z jednej 
lub kilku katod wolframowych bądź tantalowych. Topienie na­
stępuje w wysokiej próżni w tyglu miedzianym lub w chłodzonym 
krystalizatorze. Zaletami tej metody są: uzyskiwanie wlewka 
dużej czystości, bez zanieczyszczeń pochodzących z tygla, moż­
liwość utrzymywania stopionego metalu w dowolnej temperaturze, 
możliwość przegrzania kąpieli dla odparowania bardziej lot­
nych składników.

• Stopy tytanu stosowane w ortopedii są stopami przerabia­
nymi plastycznie. Metody przeróbki plastycznej na gorąco i 
zimno w odniesieniu do stopów tytanu są poddbne jak dla stopów 
żelaza i metali nieżelaznych. Najczęściej stosuje się kucie
i walcowanie a następnie obróbkę cieplną.. Do atopów tytanu ma 
również zastosowanie obróbka cieplno-mechaniezna.

S t r u k t u r a

Czysty tytan handlowy jest w rzeczywistości stopem tytanu 
z tlenem. Ponieważ dopuszczalna maksymalna-zawartość tlenu w 
tytanie nie przekracza 0,5%, rozpuszcza się on w tytanie two­
rząc roztwór stały o strukturze heksagonalnej zwartej A3.
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Inne pierwiastki rozpuszczające się w tej fazie i stabilizu­
jące ją to azot i węgiel. Tworzą one z ct-Ti roztwory etałe 
międzywęzłowe. Pierwiastki przejściowe, takie jak molibden, 
niob, wanad stabilizują natomiast fazę ^-Ti o strukturze re­
gularnej.

Aluminium dobrze rozpuszcza się w fazie rf- -Ti umacniając 
ją - oraz zwiększa stabilność cieplną fazy ^ i powoduje 
zmniejszenie gęstości stopu. Stopy tytanu z aluminium i wana­
dem są stopami dwufazowymi (<& + £>), martenzytycznymi. Po wy­
grzewaniu tych stopów poniżej temperatury przemiany fazowej 
(oC + ̂> ) -* jü> i wolnym chłodzeniu ich strukturą jest mieszanina 
fazę£ i . Zawartość fazy wynosi 5+20%. Po hartowaniu z 
temperatury stabilności fazy^ w stopach tych pojawia się 
martenzytyczna faza oC’. W zależności od temperatury harto­
wania i zawartości pierwiastków stabilizujących fazę w 
strukturze tworzą się: faza martenzytyczna oC’, faza oC i faza 
martenzytyczna ot’, faza martenzytyczna oc’ i faza ^ (Rys. 
3.13 a,b) [35].

Stopy T1-6A1-4? stosuje się w stanie wyżarzonym oraz 
hartowanym i starzonym, w zależności od wymaganych właściwoś­
ci mechanicznych, plastyczności, odporności na pękanie.

Wyżarzanie niezupełne przeprowadza się w temperaturze 
(873+923) K. w czasie 1 h w celu usunięcia naprężeń wewnętrz­
nych powstałych w wyniku obróbki plastycznej, obróbki skrawa­
niem itp. Wyżarzanie zupełne w temperaturze (873+1123) K z 
chłodzeniem w piecu do 873 K i następnym chłodzeniem w po­
wietrzu stabilizuje strukturę i właściwości mechaniczne sto-- 
pu. Hartowanie prowadzi się najczęściej z temp. (1153+1223) K, 
a starzenie w temperaturach (673+873) K.
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i':r03tru':lui’a ~;.om ii-' st-wic:
a) - './-/¿firzonym po odlsniu

Rys. 3.13. b) •/y.Uirsio l/n r,o
traw. i’ + ' = JO.? [1C]

W ł a ś c i w o ś o i m e c h a n i c z n e

Tytan i jego-stopy mają w stosunku do stali .i stopów ko­
baltu niższą gęstość (dla stopu Ti-6A1-4V gęstość wynosi



4,43 g/om) oraz połowę niższy moduł sprężystości, wynoszący 
110 SPa. Ponieważ moduł sprężystości kości jest ponad 10-krolt- 
nie niższy niż stopdw tytanu i wynosi około 10 GPa wydaje się, 
że ten wskaźnik nie ma takiego wielkiego znaczenia w ortope­
dii.

Właściwości mechaniczne tytanu niestopowego nie są wyso­
kie (Tabl. 3.18) i dlatego stosowany jest on głównie w prote­
tyce stomatologicznej, gdzie wysoka wytrzymałość mechaniczna 
nie jest wymagana.

1

Tabl. 3.18. Właściwości mechaniczne tytanu niestopowego według 
wybranych norm

Materiał i stan S min m
LMPaj

W * "
E®a3

A min Z min 
1%1

ISO 5832/11-78
Gr. 1 wyżarzony 240 170 24 30
Gr. 2 wyżarzony 345 230 20 30
Gr. 3 wyżarzony 450 300 18 30
Gr.4A wyżarzony 550 440 15 25
Gr.4B obróbka na zimno 680 520 10 18
BS 3531:2:1980
T1 taśmy wyżarzone 240 170 25 -

odkuwki, pręty
wyżarzone 240 170 24 30

T2 taśmy wyżarzone 385 275 22 —
odkuwki, pręty
wyżarzone 385 230 20 30

T3 tas&ny wyżarzone 450 325 20 —
odkuwki, pręty wyża­
rzone 450 300 18 30

T4 taśmy wyżarzane 575 465 . 15 -
T5 odkuwki, pręty

wyżarzone 550 430 '15 . 25

Kute stopy typu Ti-6A1-4V charakteryzują się dużo wyż­
szymi właściwościami (Tabl. 3.19). Ich parametry wytrzymałoś-
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Tabl. 3.19. Właćciwodci mechaniczri& stopdw tytanudla ortopedii

Stop i stan
iMPaJ , Re02EMPaJ

A W

ISO 5832/111-78 min. ndn- min.
Ti-ÓA1-4V kuty, 
wyżarzone pręty 860 780 10 -
ASTO W 136-79 Ti-SAl-W ELI tarty , 
wyżarzone odkuwid. min. min. min.
i pręty <  4,75 mm 896 827 10 -  ..
BS 3531:2;198Q min. min. min.
TA 1/T1318/ kuty, 
wyżarzonji 900 830 ■ ■ '8 310-350
WT6 t35] : 950-1170 800-1050 6-16 250-370
Ti550 walcowany,
hart + starzony Cl2l 1150 1020 14- -
TiA15Pe2,5 kuty iJil 1015 926 12 -

oiowe i plastyczne można kształtować przeż obrdbkę cieplną. 
Ponadto o odporności na pękanie decyduje w nich też stopień 
zanieczyszczeń. W ortopedii na częćqi pracujące zmęczeniowo 
i o zmiennych przekrojach stosuje się stopy wysokiej czystoś­
ci ; np. Ti—6Al-4¥ BŁI (eKtra-low-intersti-fcial);, WT6S (zamiast 
WT6). ...

Najważniejszą właściwością tytanu 1 jego atopdw powodują­
cą ich coraz szersze stosowariie w ortopedii na odpowiedzialne
części endoprotez jest wysoka CdpornoiĆ zmęczeniowa. Granica 

7 8zmęczenia 10 -10 cykli jest osiągalna w nich przy napręże­
niach około (4-5-50)% Rm. Dla Czystego tytanu naprężenia powy­
żej 100 MPa mogą wywoływać pękanie zmęczeniowe. Natomiast stop 
Ti—6A1-4V można stosować na elementy poddawane cyklicznym na­
prężeniom do 620 MPa. Obrdbka plastyczna na zimno obniża trwa­



łość zmęczeniową stopu Ti-6A1-4V £ 37], co tłumaczy się dwufa­
zową strukturą, w której wydzielenia odkształconej fazy ̂  sta­
nowią barierę poślizgów w materiale odkształconym przez walco­
wanie na zimno t 3?]«

O d p o r n o ś ć  n a  k o r o z j ę

Tytan jest metalem bardzo aktywnym. Tym niemniej jest 
odporny na korozję w wielia środowiskach naturalnych oraz nie 
reaguje z większością kwasów. Porównując właściwości elektro­
chemiczne i korozyjne tytanu z właściwościami innych metali 
np.: Fe, Gr, Ni, Mo, Ta, Hb i Zr, można zauważyć, że tylko Ta 
i Nb charakteryzują się lepszą odpornością na korozję. Tak wy­
soką odporność tytanu na korozję można wytłumaczyć szybkim 
tworzeniem się na jego powierzchni pasywnej warstewki tlenków, 
mocno związanej z osnową metalu podstawowego i uniemożliwiają­
cej bezpośrednią styczność metalu z elektrolitem. Warstewka 
tlenków tworzy się na tytanie podczas utleniania w powietrzu, 
utleniania anodowego jak również w roztworach silnie utlenia­
jących oraz słabo utleniających i nie utleniających. Jednym z 
głównych warunków sprzyjających powstawaniu ochronnej warstew­
ki pasywnej na powierzchni tytanu jest obecność w roztworze 
czynników utleniających, głównie tlenu. Oprócz tlenu z powiet­
rza rolę pasywatorów znacznie opóźniających proces korozji 
tytanu w agresywnych roztworach mogą odgrywać inne utleniacze 
jak kwas azotowy, chromowy, nadmanganian potasuw

Właściwości korozyjne tytanu i jego stopów w stanie spa- 
sywowanym określa odporność powierzchniowej warstwy pasywnej 
na działanie środowisk agresywnych chemicznie. W roztworach 
kwasów może ulegać zmianie rodzaj i struktura warstewek po-
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wierzchniowyoh; na przykład badania korozji w roztworach kwa­
sów siarkowego 1 solnego wykazały, że warstwa ochronna składa 
się w tym wypadku % wodorku tytanu.

W zasadzie odporność na korozję stopów tytanu mało różni 
się od odporności na korozję tytanu. W środowiskach,w których 
tytan technieznle ozysty Jest trwały* trwałe są też Jego sto­
py. Stosowany w medycynie stop Ti-6A1-4V Jest dwufazowy, za­
wierający około 6% Al. Pomimo złożonej struktury stop ten pod 
względem odporności na korozję przewyższasjfcał austenityczną 
i stopy kobaltu. Przede wszystkim wykazuje znacznie mniejszą 
skłonnośó do korozji wżerowej w środowisku zawierającym chlor­
ki. Odporność kawitacyjno-erozyjna Jest porównywalna ze stala­
mi odpornymi aa korozję. Stwierdzono też brak skłonności tyta­
nu do korozji szczelinowej w wodzie marskiej. ¥ k«HS3ie solnym 
zachowuje odporność aa korozję do stężenia 5% w temperaturze 
pokojowej. Wzrost temperatury powoduje wzrost szybkości koro­
zji w tym kwasie. ¥ roztworach chlorków charakteryzuje się 
znacznie wyższą odpornością niż stałe kwasoodporne i stopy 
niklu. Posiada również wysoką odporność w obecności związków 
organicznych. W kontakcie z innymi metalami tytan i jego stopy 
wykazują całkowitą odporność, ale przy stosunku powierzchni 
np. 1:10 (Titmetal) obserwuje się intensywną korozję metalu 
stykającego się z tytanem. Przy stosunku odwrotnym efekt koro­
zji stykowej jest wyraźnie niższy. Ma to szczególne znaczenie 
przy projektowaniu elementów implaatowanyoh z dwóch materiałów 
metalicznych, z których jednym jest stop tytanu.

Niektóre stopy tytanu, zawierające dużą (powyżej 6S) 
ilośó aluminium oraz pierwiastki tworzące fazy międzymetallcz-
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ne mogą wykazywać skłonność do pękania naprężeniowego. Najbar­
dziej narażone na pękanie są części mające szczeliny lub ostre 
i głębokie nacięcia. Podstawową przyczyną pękania korozyjnego 
tytanu pod działaniem naprężenia jest powstanie w wierzchołku 
szczeliny dużego odkształcenia plastycznego. Jednocześnie zo­
staje naruszona spćjność warstewki pasywnej i środowisko ko­
rozyjne zaczyna reagować z tytanem. Produkty korozji tworzące 
się w nieruchomej strefie roztworu w nacięciu, a później w 
szczelinie, zwiększają stopień agresywności środowiska, zmie­
niając pH roztworu. Rozpuszczanie anodowe cząstek metalu w 
wierzchołku szczeliny doprowadza do odtlenienia roztworu znaj­
dującego się wewnątrz szczeliny, a to z kolei prowadzi do 
zmniejszenia zdolności pasywacji elektrolitu. ¥ stopach o 
zwiększonej zawartości aluminium dodatek pierwiastkćw izomor­
ficznych (np. 7) stabilizujących fazę {5 , hamujących procesy 
wydzielania fazy cŁg, zmniejsza również ioh skłonność do naprę­
żeniowego pękania korozyjnego- Stop Ti-6Al-4¥ wykazuje skłon­
ność do pękania naprężeniowego w środowisku zawierającym chlor­
ki jeśli zawiera więcej niż 0,15% 0. Po obniżenia zawartości 
tlenu poniżej 0,06% stop charakteryzuje się dużą odpornością 
na pękanie naprężeniowe w takio środowisku. Tak więc zawartość 
zanieczyszczeń, zmieniająca jednorodność stopćw ma wpływ na 
odporność na pękanie korozyjne. Odporność tę podwyższa również 
obróbka cieplna pozwalająea na rozpuszczenie faz międzymeta­
licznych bogatych w aluminium.

W zastosowaniach stopćw tytanu w ortopedii po kilkulet­
nich obserwacjach klinicznych nie stwierdza się pękania naprę­
żeniowego ani zmęczeniowego elementów wykonanych z tych stopćw.



Ze względu, na swą wysoką odporność zmęczeniową i naprężenio­
wą w warunkach organizmu ludzkiego zalecane są, pomimo wyso­
kich kosztów produkcji, ną części przenoszące znaczne zmienne 
obciążenia, np. na trzony endoprotez stawu biodrowego i stawu 
kolanowego £36^.

B i o p r z y s w ą j a l n o ś ó  t y t a n u  
i j e g o  s t o p ó w '

Warunkiem podstawowym stosowania materiałów do impłanta- 
cji jeat ich dobra przyśwajalność przez środowisko biologiczne. 
Biologiczne oddziaływanie pomiędzy implantatem i otaczającą 
go tkanką zależy od miejsca implantacji i właściwości powierz­
chni limplantatu. W przypadku endoprotezy stawowej, np. stawu 
biodrowego oddziaływanie zachodzi tylko pomiędzy implantatem 
1 kością (Rys. 3.14), natomiast w implantacji stomatologicznej

materiał wszczepiony styka się z kością, tkanką łączną oraz
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tkanką nabłonkową, W przypadku gdy wzdłuż wszczepu formuje 
się warstwa tkanki łącznej, prowadzi to do migracji wzdłuż 
niej procesu infekcyjnego, po którym następuje resorbcja kości 
i związane z tym obluzowanie implantatu uniemożliwiające jego 
dalsze funkcjonowanie- Najkorzystniejsze wÿniki uzyskuje się, 
jeśli następuje anklotyczne połączenie implantatu z podłożem 
tzn. kontakt bezpośredni powierzchni wszczepu z kością. Taki 
typ zrostu otrzymuje się stosując do implantacji tytan lub je­
go stopy. Dlaczego stosując tytan otrzymuje się zespolenie 
bez tkanki włóknistej a więc o innym charakterze niż dla po­
zostałych stopów metali nie jest dotychczas w pełni wyjaśnio­
ne £36]. Uważa się, że najprawdopodobniej jest to wynikiem wy­
sokiej stabilności tlenku tytanu na powierzchni implantatui3ój. 
Nie tłumaczy jednak taki pogląd dlaczego w otaczającej tkance 
obserwuje się znaczną koncentrację tytanu, nie będącego pro­
duktami ścierania. Być może na powierzchni tworzy się jakiś 
łatwo rozpuszczalny tlenek, stanowiący źródło tytanu w tkankac.i 
wokół implantatu. Badania stopów tytanu w kontakcie z kością 
wykazały takie same efekty wgaJania jak czystego tytanu. 
Zaobserwowano obecność tytanu w otoczeniu wszczepu, natomiast 
nie stwierdzono podwyższonej koncentracji aluminium i wanadu.
W przypadku kontaktu wszczepu z tkanką miękką, jak to ma miejs­
ce w protetyce stomatologicznej, również nie tworzy się warst­
wa tkanki włóknistej, ale połączenie jest trwałe. W nielicz­
nych przypadkach obserwowano torebkę włóknistą w otoczeniu 
implantatu ze stopu Ti-6A1-4V ale była ona znacznie cieńsza 
niż wokół implantatów ze stopów kobaltu i stali C38,39j.



O b r  6 b k a p o w i e r z o h a i o w a i m p l a n t a -  
t ó w z e s t o p d w t y t a n u

Badania ostatnich lat wykazały, że najlepsze, bezpośred­
nie połączenie implantatu z kością uzyskuje się wtedy, gdy 
powierzchnią iopłantatu jest chropowata (porowata). Przy poro­
watości 100-300 psa i dobrej bioprzyswajalności tkanka kostna 
wrasta w pory dając trwałe połączenie i eliminując konieczność 
stosowania cementu kostnego. W przypadku stopów kobaltu najlep­
szą powierzchnię porowatą uzyskiwało się przez spiekanie prosz­
ku. Dla tytanu i jego stopów taka.technologia nie jest stoso­
wana ze względu na bardzo trudny proces proszkowania i spieka­
nia tytanu oraz bardzo wysokie ciśnienie wymagane do spiekania 
w próżnif36J. Stosuje się natomiast trawienie chemiczne oraz 
napylanie plazmowe. W Efelsoe prowadzone aą próby nad rozwija­
niem powierzchni porowatej wszczepów filarowych dentystycznych 
przez obróbkę luźnym ścierniwem połączoną z trawieniem £40j. 
Przez napylanie plazmowe proszku tytanu lub drutu tytanowego 
uzyskuje się pory rzędu (25-100) jim, z tym, że stosowanie dru­
tu może stwarzać niebezpieczeństwo oddzielania się włókienek 
tytanu z powierzchni implantatu.

Stosowanie porowatych powierzchni impiantatów tytanowych 
wiąże się z dwoma zasadniczymi niebezpieczeństwami. Pory są 
idealnymi miejscami koncentracji naprężeń, obniżającymi gwał­
townie wytrzymałość zmęczeniową. Obserwowano natfet czterokrot­
ne obniżenie granicy wytrzymałości zmęczeniowej na skutek wyt­
worzenia porowatej powierzchni implantatu. Może to stwarzać 
groźbę pęknięcia implantatu szczególnie u młodych pacjentów
o dużej aktywności ruchowej.



Drugie niekorzystne zjawisko związane % mikrorozwinlf- 
ciem powierzchni implantatu to zwiększenie powierzchni koniak- 
tu ze środowiskiem organizmu. Wzrost Ilości tytana przecho­
dzącego do otaczających implantat tkanek może powodować lokal­
ne reakcje tkankowe. Chociaż tytan uważany jest za pierwiastek 
obojętny w organizmie, to jednak zwiększona zawartość jego jo- 
ndw wraz z jonami innych metali może sprzyjad reakcjom tok­
sycznym.

Dotychczasowe doświadczenia kliniczne z implantatami ze 
stopdw tytanu potwierdzają ich wysoką przydatność i odporność 
i mimo sygnalizowanych ta możliwych niebezpieczeństw wydaje 
się, że będą one coraz szerzej stosowane.

Z a s t o s o w a n i e

Tytan i jego stopy stosuje się przede wszystkim w dwdch 
dziedzinach medycyny, w stomatologii i ortopedii. Wykonuje się 
z nich mostki przy dużych uszkodzeniach szczęki, mocowane na 
śruby o powierzchni napylanej plazmowo. Stanowią obok stopdw 
odlewniczych kobaltu drugi podstawowy materiał na części mocu­
jące s-tałych, filarowych lub śrubowych protez zębowych.

W ortopedii tytan i jego stopy znalazły zastosowanie w 
dwdch dziedzinach - do zespalania złamań drobnych kości, np. 
palcdw oraz na części endoprotez stawowych. Ha płytki małych 
rozmiarów do osteoayntezy wewnętrznej stsjsuje się tytan Gr. 1, 
np. w firmie angielskiej Downs.

Stop tytanu typu Ti-6A1-4V charakteryzujący się wysoką 
wytrzymałością zmęczeniową, stosowany jest na trzony endopro­
tez stawu biodrowego, najbardziej obciążonego elementu prote­
zy stawowej. Ze względu na jego bardzo dobrą bioprzyswająlnośd



1 łatwość wgajanla stosuje się go w konstrukcjach endoprotez 
bezcementowych (np. Tlvaloy firmy Biomet, Tivanlum firmy Zlm- 
mer). Dla lepszego procesu wgajańia stosuje się pokrycia plaz­
mowe czystym tytanem zwiększające porowatość powierz-chni w 
miejscach o dużym przekroju tak, aby nie spowodować znacznego 
obniżenia trwałości zmęczeniowej.

Przy niskich obciążeniach tytan i jega stopy charaktery­
zują się niskim współczynnikiem tarcia, ale wzrost obciążenia 
powoduje gwałftowny wzrost współczynnika tarcia, następuje pę­
kanie ochronnej warstewki tlenkowej i przyspieszone zużycie 
ścierne. Z tych względów stopy tytanu rzadko stosowane są na 
głćwki endoprotez. Najczęściej łączy się trzon ze stopu tytanu 
z główką z odlewniczego stopu kobaltu (np. endoprotezy firm 
Biomet, Zimmęj} lub z ceramiką AlgO^ (np. firmy Aesculap).

Ze stopu tytanu wykonuje się również panewki endoprotezy 
stawu biodrowego z tym, że powierzchnią pracującą aa ściera­
nie jest wkładka z polietylenu wysokiej gęstości (UHKWPE). 
Czasza panewki wykonana ze stotpu tytanu pokrytego warstwą na­
pylonego lub spieczonego tytanu wgaja się w kość bez użycia 
cementu i wykazuje dużą odporność na obluzowywanie się. Takie 
pokrycia dla podwyższenia jakości połączenia panewka-kość sto­
suje się również na panewkach jednoczęściowych; wykonanych z 
ceramiki.

Oceniając efekty stosowania stopów tytariu oraz porównując 
wyniki implantacji bezscementowej. z powszechną dotychczas cemen­
tową, należy zwrócić uwagę na krótki okres stosowania tego ma­
teriału i konstrukcji. Czynniki te mają na pewno wpływ na bar­
dzo małą ilość zanotowanych niepowodzeń'operacyjnych, ale wy­
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daje się, że jednak stopy tytanu pomimo ich znacznie wyższego 
kosztu produkcji i trudności technologicznych będą wypierać 
stosowane dotychczas stopy metali.

3.2. Bioceramika

W inżynierii materiałowej do grupy ceramiki zalicza się 
wszystkie materiały niemetaliczne i nieorganiczne. W takim 
ujęciu jest to grupa bardzo liczna i niezwykle zróżnicowana.

Bioceramika definiowana jest jako grupa materiałów cera­
micznych o specyficznych oddziaływaniach fizjologicznych, sto­
sowanych jako materiały konstrukcyjne w protetyce i wytwarza­
niu sztucznych organów wewnętrznych.

Ze względu na chemiczne oddziaływanie w środowisku fizjo­
logicznym bioceramikę dzieli się na trzy podgrupy: obojętną 
(bioinercyjną), do której należą kompozyty tlenkowe i węglowe, 
bioaktywną powierzchniowo, do której należą szkła oraz resorbo- 
waną, do której należy m.in. fosforan wapnia (Rys. 3.15).

CZAS ilog dnil
Bys. 3.15. Widmo względnej reaktywności materiałów bioceramicznych, A-bio- 
ceramika obojętna (AlpO-), B-aktywna powierzchniowo (szkła), O-resorbo- 
wana



Zaatoaowanie oearmiki jako biomateriału możliwe jest dzięki 
jej dobrej prżyswajalności w środowisku fizjologicznym, wyni­
kającej z faktu, że zawiera pierwiastki wchodzące w skład śro­
dowiska: Ca, K, Mg i Na oraz takie, których toksyczność w lud»” 
ki® organiiraie jest znikomo mała - Al i Ti.

Ze względu na zróżnicowany zakres stosowania poszczegćl - 
nych grup biooeramiki w ortopedii i ogólniej medycynie oraz 
uwzględniając fakt, że autorzy opracowania nie prowadzili ba- 
dail w tym zakresie, omówione zostaną tylko subiektywnie wybra­
ne zagadnienia z technologii i właściwości tego [typu biomateria­
łów, z szerszym potraktowaniem grupy pierwszej, czyli biooera­
miki obojętnej (bioinert oeramica).

3.2.1. Bioceramika obojętna

Materiał stosowany w żywym organizmie uważany jest za 
obojętny, jeśli nie reaguje z otaczającymi go tkankami. Jeśli 
ulega powolnej degradacji w środowisku fizjologicznym, to kon­
centracja produktów rozpadu jest kontrolowana naturalnym mecha­
nizmem obronnym organizmu. Reakcja tkankowa na bioceramikę iner­
cyjną polega na wytworzeniu bardzo cienkiej, rzędu kilku mikro­
metrów, włóknistej warstewki na powierzchni implantatu.

Do biooeramiki obojętnej należą ceramika tlenkowa, ożyli 
materiały ceramiczne jednofazowe zawierające tlenki, głównie 
AlgO^, MgO, ZrOg, BeO, ThOg, TiOg i spinel MgAlgO oraz materia­
ły węglowe, z których podstawowy to węgiel ŁTI. Wspólną cechą 
tyoh materiałów jest to, że metale tworzące tlenki charaktery­
zują się wysokim potenojąłem utleniania, a więc ich tlenki są 
bardzo stabilne. Natomiast stabilność niektórych węgli wynika 
z ich wysokiej energii wiązali atomowych £̂ 2]}.
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3.2.1.1. Ceramika tlenkowa

Pierwszym z powodzeniem zastosowanym materiałem ceramicz­
nym tlenkowym w implantacji była ceramika «C-AlgO^. W 1963 r. 
podjęto próbę rekonstrukcji fragmentów kostnych materiałem 
składającym się z AlgO^ impregnowanego żywicą epoksydową. 
Ceramika ta, nazwana Cerosium, charakteryzowała się podobnie 
jak naturalna kość 48% porowatością oraz zbliżoną do kości wy­
trzymałością na zginanie i modułem sprężystości. Liczne bada­
nia prowadzone na tego typu materiale w latach 70-tyoh wyka­
zały jego dobrą biotoleranoję 142] i zapoczątkowały szybki 
rozwój tej grupy materiałów.

S t r u k t u r a  i w ł a ś c i w o ś c i  
m e c h a n i c z n e

Ceramika AlgO-j jest materiałem polikrystalicznym, zbudo­
wanym z kryształów korundu. Według normy ASTM (F 603-83) za- 
wartośó AlgO^ nie może być niższa niż 99,5% a domieszki SiOg 
+ tlenki metali alkalicznych nie mogą przekraczać 0,1%. Jest 
to więc ceramika o wysokiej czystości.

Stopieii czystości, wielkośó i rozkład wielkości ziarna 
oraz gęstość (porowatość) są parametrami decydującymi o właś­
ciwościach mechanicznych tego typu ceramiki. Dla ceramiki o

3dużej gęstośei, powyżej 3,90 g/cm , średnia wielkośó ziarna 
nie powinna przekraczać 7 jim. Uzyskiwane parametry mechaniczne 
to min. 38000 MPa modułu Younga i wytrzymałość na zginanie 
powyżej 400 MPa £4l3- Skłonność do kruchego pękania i całkowi­
ty brak plastyczności znacznie ograniczaj® eastosowanie tego 
typu ceramiki w konstrukcjach endoprotez- Natomiast w pewnym
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stopniu rekompensuje te wady wysoka wytrzymałość na ściskanie. 
Badania trwałośoiowe przeprowadzane przez okres do 5 lat £46] 
wykazały, że główki i trzony endoprotez stawu biodrowego po­
winny wytrzymywać ok» 30 lat pofd obciążeniem rzędu 12000 N. 
Współczynnik tarcia obliczony dla pary trące j ceranuka/cera,- 
mika (AlgO-j typu Biolox) jest'zbliżony do współczynnika tarcia 
w naturalnjnn stawie i wynosi ok. 0,035 C423* Tarciowy moment 
obrotowy zależy od obciążenia i jest do niego proporcjonalny 
(Rys. 3.16). Stppiejrf zużycia główek według badail [43] nie prze-

1̂24*:

OaCtąŻENiE NlkNl

• Hys. 3.16; Moment sił taroia układu ceramika/ceramika

kracza 1 jim/rok, natomiast odporność na korozję w środowisku
2kwasów organicznych wyraża się wielkością poniżej 0,1 mg/m 

na dzieif.



-it?£5s-

B i o p r z y s w a j a 1 n o ś 6

Jak wynika z samej definicji, oddziaływanie tkanki żywej 
na bioeeramikę obojętną (bioinert) nie może mieć charakteru 
biochemicznego. Wykluczone są również oddziaływania magnetycz­
ne, gdyż tego typu ceramika jest paramagnetyczna. Ceramika 
jest bardzo dobrym izolatorem.

Liczne badania eksperymentalne i kliniczne wykazały, że 
reakcje tkankowe na bioeeramikę mają wyłącznie charakter bio- 
mechaniczny i można je sformułować w następujący sposób:
V. Następujące w wyniku operacji uszkodzenie warstwy tkanki 

bezpośrednio przylegającej do implantatu, zastępującego 
tkankę kostną prowadzi do obniżenia jej elastyczności.

2. Bemodelowanie przez normalny rozrost tkanki kostnej zacho­
dzi tylko na powierzchniach nieruchomych (nieobciążonyeh 
lub poddanych tylko ciśnieniu środdwiska).

3. Tworzenie się dobrze ułożyskowanej tkanki kostnej wzdłuż 
takiej powierzchni styku zaczyna się od krawędzi i kątów 
i postępuje w taki sposób, że proces jest samostabilny.

4. W kościach korowych naturalna rekonstrukcja zachodzi jedy­
nie wzdłuż tych powierzchni przenoszących ciśnienie, kt-dre
.przenoszą siły prostopadłe lub prawie prostopadłe do zamo­
cowanego implantairu.

5. Badania kliniczne wykazały, że odchylenie od kąta prostego 
nie może przekraczać 20®.; .. .

Tego typu zależności zostały potwierdzone w Tfyniku obserwacji 
wgajania endoprotez stawu biodrowego z panewką i główką cera­
miczną oraz protez zębowych. Na rys. 3.1? przedstawiono sche** 
matycznie sposób połączenia ceramika—tkanką kostna w implanta—
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Schemat połączenia tkanki kostnej z impla- tatea ceramicznym wzdłuż powierzchni obcią­
żonej atycsnie*
a) - zarys prostokątny

Hys. 3.1?. b) - zarys trójkątny [h-Ż]

cji bezcementowej. Wrastanie tkanki kostnej następuje pasmo­
wo, jako tkanki wykształconej wzdłuż "linii obciążeń" i sła­
biej wykształconej w "obszarze cienia”. Jest to wynikiem od­
działywań biomeohanicznych i umożliwia uzyskanie stabilnego 
połączenia bezcementowego.

W kontakcie obojętnej ceramiki z tkanką miękką obserwuje 
się tworzenie fibroblastdw i wzrost tkanki łącznej bez stanów 
zapalnych, co umożliwia stosowanie ceramiki m.in. w kardio­
chirurgii.

Z a s t o s o w a n i e

Ceramika tlenkowa, głównie AlgO^ o nazwach handlowych 
Biolox, Hosenthal—Biokeramik i in., stosowana jest w ortopedii 
na główki i panewki całkowitych endoprotez stawu biodrowego 
[44,45,461. Szacuje się, że już w początkach lat 80-tych w



Suropie wykonano ponad 50000 operacji stawów stosując cera­
miczne elementy endoprotez f46^, a postęp i rozwój w tej dzie­
dzinie trwa nadal.

Ceramikę wykorzystuje się również w uzupełnianiu ubytków 
kostnyoh, w operacjach plastycznych, w chirurgii ucha, kardio­
chirurgii oraz stomatologii.

Do grupy ceramiki obojętnej zaliczają się również mate­
riały węglowe, ale ze względu na ich specyfikę zostaną omówio­
ne oddzielnie.

3.2.1.2. Materiały węglowe

Materiały węglowe są to materiały, w których wyłącznym 
lub dominującym składnikiem jest węgiel pierwiastkowy.
Ich struktura mieści się pomiędzy granicznymi przypadkami 
budowy amorficznej i struktury grafitu, natomiast postaó 
obejmuje materiały lite, polikrystaliczne oraz włókna i cien­
kie warstwy na podłożach £47,48].

Wszystkie materiały węglowe charakteryzują się dużą od­
pornością cieplną, odpornością na wstrząsy cieplne, odpor­
nością na erozję i korozję przez ciekłe żużle i metale, odpor­
nością na działanie kwaśnych i alkalicznych agresywnych ośrod­
ków ciekłych i gazowych oraz małą gęstością wynikającą z ma­
łego ciężaru atomowego węgla. Ponadto cechują się dobrą tole­
rancją żywych organizmów na wszczepy z nioh wykonane, co po­
zwala na zastosowanie w medycynie. Posiadają także dobrą od- 
pornośó na działanie promieniowania elektromagnetycznego i 
oząstek o wysokiej energii, eo pozwala na stosowanie ich w 
energetyce jądrowej.

Yłaściwości materiałów węglowych można kształtowaó w
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bardzo szerokim zakresie poprzez procesy otrzymywania materia-r 
łów o różnorodnej strukturze krystalicznej i budowie nadcząst- 
kowej.

W medycynie znalazł zastosowanie węgiel o quasi-krysta- 
licznych, turbostratycznych strukturach, opartych na heksago­
nalnej strukturze krystalicznej grafitu. W graficie atomy węg­
la są silnie związane wiązaniami kowałentnymi w płaszczyznach 
heksagonalnych. Energia wiązania węgiel-węgiel Jest w danej 
warstwie bardzo wysoka, ok. 335 kJ/mol, natomiast poszczegól­
ne warstwy wiążą się siłami van der Waalsa o bardzo niskiej 
energii (ok. 12 kJ/mol). Taka anizotropia wiązań prowadzi dc 
wysokiej anizotropii właściwości kryształów grafitu; np. moduł 
Younga w płaszczyznach heksagonalnych wynosi około 1000 SPa, 
natomiast w kierunku prostopadłym do tych warstw poniżej 40 GPa.

Materiały zbudowane z heksagonalnych warstw węglowych 
wykazują tendencję do tworzenia struktur zaburzonych* w któ- 
Tyoh pakiety warstw są ułożone równolegle, ale są skręcone 
względem siebie wokół osi prostopadłej do płaszczyzny warstwy
o dowolny, przypadkowy kąt (struktura turbostratyczna).

Jeśli w procesie otrzymywania materiału węglowego uzyska 
się strukturę turbostratycznie uporządkowanych warstw węglo­
wych w obrębie pasm pakietów oraz wysoce nieuporządkowaną bu­
dowę nadcząsteczkową złożoną z wzajemnie poprzeplatanych i 
powiązanych pasm pakietów, to taki materiał; w - skali makrosfcb-V' 
powej będzie charakteryzował się izotropowymi właściwościami.,

P r o c e s  o t r z y m y w a n i a

Wysoka temperatura sublimacji węgla powyżej 3973 K, nie 
pozwala na uzyskiwanie materiałów węglówych metodami konwencjo­



nalnymi.. Większość materiałów węglowych, w postaci stałej, 
uzyskuje się na drodze rozkładu bogatych -w węgiel surowców 
lub półfabrykatów zwanych prekursorami dla otrzymania stałej 
pozostałości węglowej po pirolizie lub karbonizacji o żądanych 
właściwościach,

W medycynie stosuje się węgiel pirolityczny, ¡szklisty 
i Izotropowy oraz włókna węglowe i kompozyty na bazie węgla.
Z tych względów omówione zostaną uproszczone technologie każ­
dego z tych materiałów.

Węgiel pirolityczny otrzymuje się na drodze pirolizy węg­
lowodorów gazowych, takich jak metan lub benzen w wysokiej 
temperaturze. Podczas przepływu węglowodoru gazowego przez 
gładką rurę następuje cieplny rozkład molekuł węglowodoru.
W zależności od procesu zarodkowania stałej fazy węglowej, 
w fazie gazowej czy na granicy rozdziału, otrzymuje się stałe 
produkty pirolizy luźno lub słabo związane z podłożem. Jeśli 
zarodkowanie jest niejednorodne (na granicy rozdziału) węgiel 
osadza się na ściankach w postaci niemal równoległych’ do po­
wierzchni pakietów heksagonalnych uzyskując silnie anizotro­
powe właściwości.

Jeśli zarodkowanie zachodzi w fazie gazowej można uzyskać 
w procesie pirolizy warstwę węgla o właściwościach izotropo­
wych, bardzo dobrze tolerowaną przez.organizm żywy.

Węgiel szklisty wytwarzany jest w procesie pirolizy w 
stanie stałym żywic'fenolowo-formaldehydowych przy kontrolo­
wanym nagrzewaniu. Szybkość nagrzewania musi "byś; bardzo mała, 
tak by zaszły procesy dyfuzji składników do' powierzchni x two­
rzenia się pęcherzyków gażów uwalnianych z polimeru. Uzyskuje
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się struktur« bezpostaciową węgla. Wskutek silnie zaburzonej 
i usieeiowanej przestrzennie budowy węgiel szklisty nie jest 
zdolny przej66 w grafit polikrystaliczny nawet przy ogrzewa­
niu przez długi czas w temperaturze rzędu 3000 K. Charaktery­
zuje się niską gęstością, izotropowośoią i niską wytrzymałoś­
cią mechaniozną.

Węgiel izotropowy (LTI) otrzymywany jest przez osadzanie 
z pary w procesie próżniowego łukowego parowania, dysocjaeji 
węglowodorów w wyładowaniu jarzeniowym, aublimacji lub rozpy­
lania źródła grafitowego, parowania węgla ze źródła nagrzewa­
nego oporowo lub wiązką elektronową, metodami wiązki jonowej 
oraz platerowania jonowego £471.

Izotropowa postaó osadzonego z pary węgla, zwanego ULTI, 
jest osadzana pod niskim ciśnieniem i w temperaturze otoczenia 
z zastosowaniem katalizatora przyspieszającego osadzanie się 
węgla z prekursora gazowego. Taki rodzaj węgla stosowany jest 
głównie jako pokrycia na implantatach polimerowych, tkaninach 
i porowatych powierzchniach metali.

Technologia produkcji włókien węglowych, znajdujących 
coraz szersze zastosowanie w różnych dziedzinach, w tym rów­
nież w medycynie, jest skomplikowana 1 w znacznym stopniu za­
leżna od rodzaju prekursora. Najczęściej włókna 'węglowe otrzy­
muje się z pollakrylonitrylu, rzadziej z oełulozy lub paków.

Do produkcji włókien węglowych * pollakrylonitrylu (PM) 
stosuje się włókna ó wysokiej czystości, wysokich parametrach 
wytrzymałościowych i małym rozrzucie właściwości. Proces prze­
twarzania tych włókien można podzielió na trzy etapy. Pierwszy 
to etap obróbki wstępnej ożyli utleniania w temperaturze 273-



343 K w czasie od kilku do kilkudziesięciu godzin, w atmosferze 
utleniającej, w celu uzyskania struktury drabinkowej. Tlen wbu­
dowany. podczas utleniania inicjuje wtórną polimeryzację oraz 
ułatwia proces odwodcoraiania w kolejnym etapie przetwarzania. 
Drugi etap to karbonizacja lub zwęglanie, polegające na obrób­
ce cieplnej utlenionych włókien PAN w temperaturze (12?3-t-2073)K 
w atmosferze obojętnej argonu lub azotu. W wyniku ogrzewania 
z włókna wydzielają się gazowe produkty rozkładu, np. HgO,
NH<j, CO, COg, HCN, węglowodory. Po zwęgleniu włókno zawiera 
90-94% węgla, ponadto w strukturze znajduje się wodór i tlen 
oraz azot. Trzeci etap, prowadzony w celu poprawy właściwości 
sprężystych, to grafityzacja. Przeprowadza się ją w temperatu­
rze powyżej 2773 K. Uzyskuje się wzrost uporządkowania budowy 
włókien z niewielką zmianą masy. Ponieważ duży wpływ na war­
tość modułu sprężystości ma stopień orientacji krystalitów 
grafitowych względem osi włókna, proces grafityzacji prowadzo­
ny jest najczęściej w warunkach rozciągania włókna.

Opisane trzy etapy produkcji: formowanie i utlenianie 
włókien prekursora, karbcfnizacja i grafityzacja odnoszą się 
także do wytwarzania włókien węglowych z innych prekursorów. 
Szczegóły technologiczne dotyczące problemów wytwarzania włó­
kien węglowych można znaleźć w literaturze spec jalistycanej 
£47,48].

W procesie otrzymywania włókien węglowyeh można tak ste­
rować poszczególnymi parametrami, by uzyskać materiały o pożą­
danych właściwościach wytrzymałościowych i sprężystych.

Ostatnią omawianą grupą materiałów węglowych są kompozy­
ty zbrojona włóknami węglowymi. Kompozyty takie mogą posiadać



osnowę plastyczną bądź kruchą—'węglową, metaliozną, polimero­
wą lub. ceramiczną.

W czasie produkcji kompozytów węgiel-węgiel łączy się 
wstępnie uformowany szkielet włóknisty z prekursorem węglowym, 
który następnie zwęgla się i poddaje procesowi zagęszczania. 
Włókna węglowe w procesie otrzymywania kompozytów, na ogól nie 
zmieniają swojej struktury, natomiast istotnej zmianie ulega 
struktura prekursora. W zależności od chemicznej budowy pre­
kursora i warunków rozkładu termicznego struktura osnowy wę­
glowej może zmieniać się od całkowicie izotropowej do anizo­
tropowej. Do otrzymywania kompozytów węgiel-węgiel stosuje 
się metody: ciekłej impregnacji, głównie z prekursorem pako­
wym lub żywicą oraz chemicznego osadzania z fazy gazowej 
(CVD) stosując mieszaninę węglowodór-wodór lub propylen-argon. 
Dla zwiększenia gęstości osnowy' w kompozytach C-G stosuje się 
często jako wypełniacz grafit, rzadziej węgliki metali wyso- 
kotopliwych.

Najszerzej stosowanymi kompozytami zbrojonymi włóknami 
węglowymi są kompozyty o osnowie polimerowej, najczęściej Z 
żywic epoksydowych. Otrzymuje się je bądź przez prasowanie 
na gorąco jprzy użyciu taśm włókien, węglowych impregnowanych 
termoutwardzalnymi żywicami bądź metodą nawijania, polegają­
cą na tworzeniu warstw, włókien wę&iowych, impregnowanych ży­
wicami na obracających się ramkach. Całośó jest następnie 
wygrzewana celem polimeryzacji i zestalenia żywicy.

B i o p r z y s w a j a l n o ś ó

Materiały węglowe uważane są za bezpieczne materiały 
implantacyjne z punktu widzenia oddziaływań ubocznych, głów-



nie ewentualnego wpływu rakotwórczego.
Ogólnie biorąc liczne badania [^7,483 na zwierzętach doś­

wiadczalnych oraz badania kliniczne wykazują, że powierzchnia 
węglowa jest obojętna w stosunku do organizmu, nie powodując 
uaktywniania się mechanizmu obronnego prowadzącego do odrzu­
cania ciała obcego. Twarda i miękka tkanka wrasta w pory ma­
teriału węgliowego bez tworzenia torebki ochronnej tworzącej 
się wokół większości sztucznych implantatów. Proces wrastania 
tkanki łącznej na rusztowaniu węglowym jest stosunkowo powol­
ny. Zależny jest od osobniczej reaktywności, obserwowano na­
wet kilkakrotną różnicę w ilości wytworzonej tkanki. Jego na­
silenie zależy od miejsca implantacji, rodzaju tkanek otacza­
jących protezę węglową, naprężeń działających na nią, techniki 
zakotwiczenia itp. ¥ przypadku rekonstrukcji ścięgien i więza- 
deł włóknami węglowymi funkcje mechaniczne przejmowane są 
stopniowo przez wrastającą tkankę z równoczesnym rozdrabnia­
niem włókien i ich rozpuszczaniem. Cząstki węgla pochodzące z 
degradacji włókien leżące początkowo poza komórkowo pochłania­
ne są przez fagocyty i przenoszone drogą naczyń limfatyćznych 
do regionalnych węzłów chłonnych, gdzie są zatrzymywane. Kie 
wykrywa się obecności cząstek węgla w narządach miąższowych, 
co świadczy o dobrej tolerancji biologicznej włókien węglo­
wych. Obserwuje się natomiast drażniący wpływ włókien węgla-* 
wych na błonę maziową stawów. Proces ten przejawia:się odczy­
nowym przerostem maziówki, jej bliznowaceniem i utrzymywaniem, 
się stanu z.mian zapalnych. Obecnie powszechnie, uważa się £47^, 
że śródstawowe zastosowanie protezy węglowej możliwe jest je­
dynie po pokryciu jej częśei śródstawowej materiałem izolują­
cym węgiel od błony maziowej.
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Sajbardziej kontrowersyjnym problemem stosowania materia­
łów węglowych jest ich ewentualna aktywnoód biologiczna.
Liczne badania wykazują £47,481, że struktura łącznotkankowa 
powstająca na bazie protezy węglowej swą objętością kilkakrot­
nie przekracza objętość wszczepu. Hoże to prowadzió do powik­
łali, takich jak ograniczenie ruchomości stawu, powstawanie bo­
lesnych blizn czy defekty kosmetyczne. Przyczyn nadmiernego 
rozrostu, zależnego również od reaktywności osobniczej i nie­
możliwego do dokładnego określenia, upatruje się bądź w aktyw­
ności biologicznej materiałów węglowych, a więc pobudzaniu do 
wzrostu tkanki, albo w równoczesnym oddziaływaniu czynników 
mechanicznych, porowatości i degradacji materiału oraz roz­
rostu tkanki łącznej jako procesu wgajania.£4?J.

Stwierdzono, że reakcje ogólnobiologiczne są identyczne 
dla wszystkiego typu materiałów węglowych. Odmiennośó reakcji 
miejscowych wynika z różnic w budowie morfologicznej wszczepów 
węglowych - porowatości, zwartości itp.

W ł a ś c i w o ś c i  m e c h a n i c z n e

Materiały węglowe takie jak grafit pirolityczny i kompo­
zyty stosowane w przemyśle rakietowym oraz węgiel pirolitycz­
ny osadzany z cieczy charakteryzują się dobrą wytrzymałością. 
Wytrzymałość na rozciąganie węgla izotropowego wynosi około 
400 MPa, a osadzenie równoczesne węgla i krzemu podwyższa wy­
trzymało óó do ponad 500 MPa. Wartości te są bardzo wysokie w 
porównaniu z wytrzymałością węgła szklistego wynoszącą 15 MPa. 
Cienkie warstwy węgla izotropowego (węgiel ULTI) posiadają 
wytrzymałość rzędu 750 MPa, natomiast włókna osiągają nawet 
4000 MPa.



Ponieważ warstwy grafitu posiadają bardzo wysoką sztyw­
ność przy równoczesnych słabych wiązaniach pomiędzy nimi, moż­
liwe jest uzyskiwanie kombinacji wysokiej wytrzymałości i 
niskiego modułu sprężystości, ¥ większości innego typu taate- 
rlałów wysoka sztywność Jest związana z wysoką sprężystością 
1 odwrotnie. ¥ przypadku węgla izotropowego, szklistego i pi- 
rolitycznego wartość modułu sprężystości wynosi około 25 GPa, 
oe «tanowi około jedną trzecią wartości modułu Younga dla 
tytanu i około 1/6 stopów typu Vitallium. Konsekwencją skomp­
likowanych, podwójnych typów wiązali w węglu jest możliwość 
uzyskania niezwykle wysokiej ¡odporności na kruche pękanie. 
¥lększość konstrukcyjnych stopów metali, tj. stali, stopów 
tytanu, aluminium, magnezu itp. charakteryzuje się dobrą wy­
trzymałością i sztywnością oraz odpornością na kruche pękanie.
Z kolei materiały ceramiczne np. SIC 1 materiały węglowe ma­
ją dobrą wytrzymałość na ściskanie i sztywność, natomiast 
niską iodporność na kruche pękanie. Zastosowanie włókien węg­
lowych jako zbrojenia w kompozytach pozwala aa uzyskanie 
dobrej odporności na pękanie. Występowanie odpowiednio ukształ­
towanych granic rozdziału włókno-osnowa prowadzi tu, głównie 
wskutek kontrolowanego mlkropękania wzdłuż granic rozdziału 
włókno-osnowa i rozgałęziania pęknięć skośnych, do znacznego 
zwiększenia odporności na kruche pękanie. Kompozyt węgiel- 
węgiel ma np. odporność porównywalną ze stopami aluminium. 
Porównując właściwości mechaniczne materiałów węglowych z ce­
ramiką tlenkową można zauważyć, że dla wysokowytrzymałej i o 
dużej sztywności ceramiki AlgO^ odkształcenljs do złamania 
wynosi Ok. 0,1$, dla węgla izotropowego z domieszką krseisu



(LTI-Si) jest około tO razy wyższe, a dla warstwy węglowej 
tILTI wynosi ponad 5%. Materiały węglowe przewyższają też ce­
ramiczne pod względem ilości.zaabsorbowanej energii przed zła--, 
maniera; np. węgiel LTI-Si absorbuje około 8 razy więcej ener­
gii niż węgiel szklisty i .30 raźy więcej niż AlgO^*

Moduł ijsunga dla węgla izotropowego wynoai w przybliże­
niu tyle, ile podaje się dla kości (20-30 (JPa), a więc prote­
za z tego materiału nie powinna wprowadzać znacznych naprężeń 
;przy pracy w kościt obniżając przez to niebezpieczeństwo re- 
-sorpcji kości i obluzowywania się implantatu.

Inną konsekwencją ętuasi-kryśtalicznej struktury węgla 
jest zdolność do przenoszenia cyklicznych obciążeii bez straty 
wytrzymałości.- Jest to ..właściwość charakterystyczna tylko dla 
materiałów węglowych. Stopy metali i polimery oraz ceramika 
niewęglowa wykazują spadek wytrzymałości przy obciążeniu cyk­
licznym. Wysoka wytrzymałość zmęczeniowa materiałów węglowych 
podnosi walory użytkowe tych materiałów w zastosowaniach medycz­
nych. ;

Odporność-na ścieranie materiałów węglowych zależna jest 
■,.od ich struktury. Węgle o małej gęstości, szklisty i piroli- 
;tyczny ŁTI, maJ4 niską, odporność.na ścieranie,, ale rośnie ona 
'wraz. z gęstością i twardością. Dalszy wzrost odporności na 
ścierania można uzyskać przez wzbogacenie węgla izotropowego 
LTI krzemem na drodze równoczesnego dsadzania. Stwierdzono, że 
przy współpracy materiału LTI-Si z tytanem i Vitałlium, zuży­
cie cierne tytanu i Yitallium jeat niewielkie, jeśli materia­
łem trącym jest węgiel. Jeśli natomiast tytan lub stop kobaltu 
trze o materiał węglowy, to ścieralność jest trzydziestokrotnie 
wyższa. Najlepszym połączeniem w parę trąoą jest ŁTI-Si/I.TI-51;
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Takie połączenie jest zalecane między innymi do konstrukcji 
zastawek sercowych, ale z obserwacji klinicznych wynika, że 
dotychczas stosowane konstrukcje LTI-Si/Ti lub Vitallium są 
również wystarczająco trwałe.

Z a s t o s o w a n i e

Materiały węglowe znalazły zastosowanie w medycynie prze­
de wszystkim w kardiochirurgii, stomatologii i ortopedii.

Kardiochirurgia wykorzystuje węgiel LTI-Si i LTI do konst­
rukcji zastawek serca od 1969 r. (najwcześniej w USA) i sza­
cuje się ich ilość na ponad 0,5 min. Stosuje się połączenia 
węgiel-tytan, węgiel-Vitallium, węgiel-węgiel. Ponadto w naj­
nowszych konstrukcjach stosuje się też pokrywanie części meta­
lowych np. pierścieni, warstwą węgla izotropowego typu ULTI, 
co poprawia biotolerancję organizmu na implantat. Pokrycia z 
ULTI znalazły też zastosowanie we wszczepach naczyniowych 
i membranach utleniaczy.

W stomatologii najwcześniej zaczęto stosować węgiel 
szklisty na implantaty korzeni zębowych bezpośrednio po eks­
trakcji, lub do wygojonego zębodołu. Czynione są prćby nad za­
stosowaniem mieszaniny polimetakrylanu i węgła szklistego na 
protezy zębowe. Obserwuje się w większości przypadków dobre 
wgajanie i trwałe zakotwiczenie, chociaż notowane są też przy­
padki resorpcji kostnej zębodołów £473- Ojemną Cechą wszyst­
kich wszczepów węglowych jest jednak ich duża kruchość i ciem­
ne zabarwienie. Dlaiego najszersze zastosowanie w protetyce 
stomatologicznej znalazł węgiel na implantowane częci w zębo- 
doły, a nie na korony zębowe.



Ortopedia wykorzystuje materiały węglowe główni ekw dwdeh 
dziedzinach: rekonstrukcji ¿cięgien i wiązadeł oraz w endo- 
protetyce stawowej. Odtworzenie naturalnego stawu z jego funk­
cjami mechanicznymi przez zastosowani« połączenia ko¿oi z ma­
teriałem syntetycznym stanowi ciągle poważny problem medycyny 
i inżynierii. Wprawdzie koid dostosowuje się do pewnych de­
formacji kształtu i obciążeń, ale zbyt duże odchylenia od nor­
malnie przenoszonych obciążeń mogą prowadzić do degeneracji 
tkanki kostnej i j£j zniszczenia. Aby odtworzyć funkcje mecha­
niczne, Idealna proteza powinna charakteryzować się takimi sa­
mymi lub zbliżonymi do kotfci właściwościami sprężystymi, by 
przenosić prawidłowo naprężenia w połączeniu z kością. Mate­
riały węglowe mają ten parametr najbardziej zbliżony do kości 
i z tego względu, a także z powodu bardzo dobrej bioprzyswajal- 
ności i dobrych efektów wgajania, czynione są na eoraz szerszą 
skalę prdby stosowania ich na implantaty stawowe.

Aktualnie nie jest jeszcze możliwe wykonywanie całych 
endoprotez z materiałów węglowych. Tym niemniej stosuje się 
węgiel Izotropowy LTI-Si do pokrywania części endoprotez sta­
wu biodrowego i kolanowego wykonanych z tytanu lub jego stopu
o porowatej powierzchni oraz z polimerów lub ceramiki AlgOj. 
Pokrycie węglowe powierzchni metalowej ogranicza kontakt tka­
nek żywych z ciałem obcy®, jakim jest implantat i ułatwia proces 
wgajania. Węgiel ze względu na swe właściwości ars# porowatość 
powierzchni pozwala na szersze zastosowanie endoprotez'bez- 
oementowych. Pozytywne rezultaty uzyskano przez osadzanie węg­
la na trzonach endoprotezy stawu biodrowego [ 50^ oraz zewnętrz­
nych powierzchniach panewek £49j.

-ł3fc*
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Drugi typ materiałów węglowych o zastosowaniu w ortope­
dii to kompozyty węglowe, Najszerzej przebadane i częściowo 
stosowane to kompozyt węgiel-węgiel (CFRC) oraz węgiel-SiC.
Z kompozytu CFHC mogą być wykonane trzony endoprotez oraz 
rdżnego typu groty. Kompozyt C-fSiC ze względu na wyższą od­
porność na ścieranie może być stosowany w konstrukcji panewek 
i ewentualnie głdwek endoprotezy stawu biodrowego z tym, że 
liczniejsze są doniesienia o prdbach stosowania węglowych pa­
newek, natomiast bardzo rzadko - głdwek.

Kolejne możliwe zastosowanie materiałdw węglowych to 
włdkna węglowe w postaci taśm, pęczkdw i tkanin. W ortopedii 
stosuje się je do rekonstrukcji więzadeł kolana, barku, szycia 
rozerwanych łiąkotek, ścięgien Achillesa itp. oraz do osteosyn- 
tezy. W odrdżnieniu od włdkien organicznych włdkna węglowe wy­
kazują lepszą sprężystość aż do zerwania, nie ulegają pełza­
niu pod stałym obciążeniem, są rozpuszczalne w organiźmie.
Przed zabiegiem pokrywa się je warstwą kolagenu, ułatwiającą 
mocowanie, zabezpieczającą przed rozwłdknianiem koiicdw pęcz­
kdw itp. Wrastająca tkanka spełnia po około 3 miesiącach funk­
cje fizjologiczne więzadeł, na dalszym etapie gojenia włdkna 
węglowe zostają zresorhowane.

Do osteosyntezy stabilnej stosuje się, głdwnie w Wielkiej 
Brytanii i RFN, płytki wykonane ze zlaminowanej tkaniny z włdk­
na węglowego. Wykonuje się je metodą wycinania z dużych płyt
o rdżnym ułożeniu włdkien w kolejnych warstwach i nawiercania 
otwordw lub wycinania z taśmy węglowej, co też wiąże się z 
obrdbką mechaniczną i wierceniem otwordw przerywającym ciąg­
łość włdkien. W kraju t.471 prowadzone są prdby wytwarzania na
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gotowo kształtek z laminatu węglowego, w ktdrysh otwory for­
muje się przez rozsuwanie włdkien a nie ich przecinanie.
Płytki takie powinny charakteryzować się lepszą wytrzymałością 
mechaniczną. 1 .

Obok zalet osteoayntęzy "węglowej”, takich Jak: odporność 
płytki na korozję, przechodzenie jedynie węgla do otaczających 
tkanek, przepuszożalnośd promieni rtg ułatwiająca ocenę proce­
su gojenia, nie unika się też wad. Do wad należy stosowanie 
metalowych, najczęściej stalowych śrub mocujących i dociskają­
cych płytkę, co nie eliminuje procesdw korozji i groźby meta- 
lozy. Wadą jest też powstawanie wokdł panewek proszku węglowe­
go jako produktu ścierania.

W przedstawionych tu dziedzinach medycyny, a przede wszyst­
kim w endoprotetyce, materiały węglowe są prdbnie stosowane. 
Większość proponowanych elementdw, z wyjątkiem może zastawek 
serca, to konstrukcje doświadczalne, badane klinicznie od około 
ośmiu lat lub krdcej, gdyż pierwsze doniesienia na temat mate- 
riałdw węglowych, w tym włdkien w zastosowaniach ortopedycznych, 
pojawiły się sygnalnie w 1977 r. (Jenkins C59l, jest uważany za 
twdroę tego typu materiałdw) i trochę szerzej po 1982 roku. 
Obecnie uważa się, że może to byd po unowocześnieniu technolo­
gii materiał przyszłości.

3.2.2. Bioceramika aktywna powierzchniowo

We wczesnych latach 70-t'ych, rdwnolegle z badaniami nad 
bioceramiką tlenkową o strukturze krystalicznej, zapoczątkowa- 
no badania przydatności do celdw medycznych materiałdw bezposta­
ciowych, tzw. szkieł. Stwierdzono £413, że dla pewnych specy­
ficznych składdw materiałdw szklistych uzyskuje się po implan-



tacji wgajanie na skutek biochemicznego oddziaływania po­
wierzchni implantatu z tkanką. Materiały te nazwano bioszkła- 
mi ("bioglasses") i są one definiowane jako takie materiały 
szkliste, które oddziaływają w specyficzny, fizjologiczny 
sposób w kontakcie z żywą tkanką, wykorzystując aktywność po­
wierzchniową grup krzemowych, wapniowych i fosforowyoh w śro­
dowisku alkalicznym.

Większość badad nad połączeniami kości z bioszkłami lub 
z układem bioszkło-ceramika prowadzono na materiałach szklis­
tych o składzie nominalnym 45% SiOg, 5% CaO, 24,5% NagO i 6% 
PgO^. Stwierdzono, że skład taki mieści się w obrębie środka 
diagramu skiaddw materiałów szklistych dających połączenie z 
kością (Rys. 3.18). Obszar ten został określony, na podstawie

Rys. 3.18. Granice składów bioszkieł aktywnych powierzchniowo |41J j 
A - połączenie po max. 30 dniach; B - brak połączenia, 
reaktywność za niska, C — brak połączenia, reaktywność 
za wysoka; D - brak połączenia, struktury nieszkliste

badarf mechanicznych "in vivo", przeprowadzonych w okresie 3CK- 
dniowym. W pozostałych obszarach szkła wykazują bądź zbyt małą
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reaktywność (B) bądź ulegają rozpuszczeniu w warunkach "In vivo" 
(C). W obszarze składów D uzyskuje alt różne materiały nieszkli- 
ste o zdolnościach tworzenia połączenia z kością zależnych od 
składu chemicznego.

Porównując warunki tworzenia się połączenia szkła z kością 
dla materiałów o składach A i 1 stwierdzono, że w dużym stopniu 
zależą one od stanu powierzchni wywołanego działaniem roztworu 
fizjologicznego. ültrapory o wielkoáci (3-20)nm powstałe na po­
wierzchni na skutek tworzenia, się aktywnego żelu bogatego w 
krzem, powodują tworzenie się aglomeratów kryształów hydroksylo- 
apatytu. Służy on Jako naturalny środek wiążący kolagen, polisa­
charydy i glikoproteiny z aktywną powierzchnią implantatu. W wy­
niku uzyskuje się odporne mechanicznie połączenie materiału nie­
organicznego z organicznym {jHl.

Szkło bioaktywne stosuje się Jako powłoki na innych materia­
łach do implantacJi w celu ułatwienia ich wgajania, przede wszy­
stkim przy stosowaniu techniki osadzania bezcementowego endopro­
tez [52]. Endoprotezy całkowite stawu biodrowego, w których częś­
ci z ceramiki tlenkowej (AlgÔ ) pokrywano bioszkłem, wykazują 
zdolność tworzenia bezpośredniego chemicznego połączenia z koś-

noszących największe naprężenia. Ponieważ notowane były przypad­
ki oddzielania się warstwy szklistej od podłoża ceramicznego, 
prowadzone są też badania nad zastosowaniem połączenia dyfuzyj­
nego pokrycia z podłożem. Ponadto warstwy szkła aktywnego sto­
suje się na metalowych elementach endoprotez.

Prowadzi się też badania nad stosowaniem mieszaniny "szkło 
powierzchniowo aktywne - granulat bioceramiki obojętnej", jako 
dodatku do cementów kostnych oraz materiału na pokrycia.

Obserwuje się narastanie kości nawet w miejscach prze-



3-2.3- Bioceramika rozpuszczalna

Wraz z postępem w dziedzinie spieków ceramicznych i dob­
rymi wynikami dla porowatej ceramiki tlenkowej, zainteresowa­
nie badaczy wzbudził fosforan wapnia, jako potencjalny mate­
riał na implantaty kostne. Pierwsze próby stosowania go przy­
padają na początek lat ?0-tyeh. Zauważono wtedy, że ulega on 
łatwiej biodegradacji niż inne materiały ceramiczne. Zaliczo­
ny został do grupy ceramiki resorbowanej(rozpuszczalnej).

Bioceramika rozpuszczalna (resorbable eeramic) zawiera 
pod względem składu chemicznego tylko takie pierwiastki, któ­
re są łatwo przetwarzane w normalnym procesie metabolicznym
- a więc wapń i fosfor. Zadaniem całkowicie resorbowanej ce­
ramiki jest stworzenie na pewien okres rusztowania dla infil­
tracji tkanki i jej odtworzenia [ 413.

Porównując różne materiały o wysokim stopniu infiltracji 
tkanki kostnej, np. mieszlajiinę tlenku wapnia i aluminium, ce­
ramikę aluminiową i fosforany wapnia o różnym stosunku CaO/ 
PgO^ stwierdza się, że sposób infiltracji zależy o|d jrodzaju 
materiału. Dla ceramiki 80% fosforanu wapnia - 20$ glinianu 
wapnia pory wypełniane są przez tkankę kostną od środka do 
krawędzi oraz tworzy się zazwyczaj warstwa tkanki łącznej po­
między kością a impłantatem. Ha czystej ceramice z fosforanu 
wapnia następuje bezpośrednie osadzanie się tkanki kostnej, 
co świadczy o jej lepszej kont] atybilnośoi z tkanką Uważa się, 
że stopień degradacji ceramiki rozpuszczalnej zależy głównie 
od jej mikroporowatośoi. Obniżanie mikroporowatości ogranicza 
ilość miejsc ataku chemicznego lub komórkowego, zwalniając tym 
samym pioces rozpuszczania.



Podstawowe zastosowanie rozpuszczalnej ceramiki wapnio­
wej (CajCPO^g) to chiiurgia szczękowa. Wykonuje się z niej 
szkieletowe Implantaty pozwalające na odtworzenie kształtu 
i przywrócenie funkcji np, żuchwy poprzez wrastanie tkanki 
kostnej w pory ceramiki i jej stopniową degradację,

P o d a  u m o w a  n i a

Bioceramika stanowi najnowszą i najszerzej obecnie rozwi­
janą grupę biomateriałów. Kilkuletnie obserwacje kliniczne 
szeregu typów materiałćw ceramicznych pozwalają na stwierdzenie, 
że ioh zastosowanie w medycynie będzie wzrastało. Wyraźna za­
leżność szeregu właściwości, a przede wszystkim rozpuszczal­
ności (resorbcji) od składu chemicznego i gęstości, zawęża za­
kres stosowalności poszczególnych grup bioceramiki i wymaga 
bardzo szczegółowych badaii. Odnosi się to między innymi do ma­
teriałów węglowych, zaliczonych wprawdzie do bioobojętnych, 
ale w niektórych swoich postaciach całkowicie resorbowanych w 
organiźmie.

Dla podniesienia trwałości ceramicznych materiałów w wa­
runkach "in vivo" rozpatruje się w ostatnich latach możliwości 
tworzenia kompozytów ceramika-metał (np. Ti) i ceramika—szkło, 
które powinny efektywniej wykorzystywać pozytywne dla implan­
tac ji właściwości biomateriałów,

3.3. Tworzywa polimerowe

Najszerzej w medycynie wykorzystuje się tworzywa sztuczne 
w prodlukcji leków i drobnego oprzyrządowania, jednorazowego 
użytku strzykawek i igieł, zestawów do transfuzji i podawania 
płynów fizjologicznych, kroplówek, a takżś tkanin na odzież 
i opatrunki, wyposażenia laboratorium itp.
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¥ każdej grupie zastosowali stawia się różne wymagania 
pod względem właściwości fizyko-chemicznych i mechanicznych.

Tworzywa sztuczne stosowane w chirurgii i ortopedii do 
rekonstrukcji anatomicznej stawów, elementów kostnych lub 
chrząstkowych należą do grupy polimerów i kompozytów polime­
rowych.

Polimery są to organiczne i nieorganiczne związki wielko­
cząsteczkowe, naturalne bądź syntetyczne, zbudowane z powtarza­
jących się grup atomów o jednakowej budowie. Otrzymuje się je 
z monomerów w reakcjach polimeryzacji - przez łączenie na sku­
tek otwarcia podwójnego wiązania, przez polikondensację.

Tworzywa powstałe z monomerów w klasycznej reakcji poli­
meryzacji tzn. łączenia się cząsteczek podstawowych bez wy­
dzielania produktów ubocznych noszą nazwę termoplastów. Typowym 
¡monomerem polimeryzującym w taki sposób jest etylen. Na skutek 
czynników zewnętrznych, np. wysokiego ciśnienia i pod wpływem 
katalizatorów następuje rozerwanie podwójnego wiązania a zakty- 
wowarta cząsteczka łączy się z sąsiednią. Ponadto zaktywowanie 
jednej cząsteczki pociąga za sobą aktywację następnych tak, że 
powstaje reakcja łańcuchowa. Polimery powstałe w reakcji tego 
typu są liniowe. Jeśli w reakcji polimeryzacji biorą udział 
różne monomery, to utworzone polimery łańcuchowe noszą nazwę 
■kopolimerów-..

Polimery liniowe są termoplastyczne. Do najbardziej zna­
nych i stosowanych w medycynie polimerów termoplastycznych na­
leżą £53,54,55]:
- polimery winylowe, np. polichlorek winylu (PCW)
- poliolefiny, np. polietylen (PE)
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- polimery fluorowe, np. politetrafłuoroetylen (PTFE-teflon)
- polimery akrylowe, np. polimetakrylan metylu (PMM).
Drugi typ polimerów, to polimery kondensacyjne. Powstają z 
niskocząsteczkowych surowców w wyniku reakcji np. estryfika- 
cji, polegającej na łączeniu się np. kwasów dwukarboksy1owych 
i alkeiholi dwuwodorotlenowych w poliester a wydzielaniem się 
cząsteczek wody. Liniowe polimery kondensacyjne ulegają naj­
częściej sieciowaniu przestrzennemu na skutek działania kata­
lizatorów, ciśnienia i wysokiej temperatury. ¥ reakcji siecio­
wania otrzymuje się tworzywa nietopliwe i nierozpuszczalne, 
tzw. termoutwardzalne, o zwiększonej odporności chemicznej
i termicznej.

Do szera/ej stosowanych w chirurgii polimerów kondensacyj­
nych należą włókna poliestrowe, w tym politereftalen glikolu 
etylenowego (Dacron) £55j.

V chemii związków wielkocząsteczkowych stosuje się ponad­
to procesy mieszane, w których czynnikiem kończącym proces 
tworzenia się polimeru są dodatkowo wprowadzone do środowiska 
reakcji związki chemiczne wbudowujące się w rosnącą makrocząs­
teczkę. Najczęściej w reakcji takiej nie Jest potrzebna wyso­
ka temperatura. W wyniku reakcji uzyskuje się makrocząsteczkę 
usieciowaną przestrzennie, sztywną i nietopliwą. Polimer tak 
otrzymany nosi nazwę chemoutwardzalnego. Głównymi przedstawi­
cielami tworzyw chemoutwardzalnych są żywice epoksydowe, żywi­
ce poliestrowe oraz poliuretany.

Osobną grupę tworzyw polimerowych stanowią tworzywa krze­
mo organiczne , tzw. silikony, w których szkielet łańcucha zbu­
dowany Jest z atomów krzemu lub krzemu z tlenem, a nie Jak w 
poprzednio omówionych grupach z węgla i wodorju.
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Ze względu na reakcje w organizmie polimery stosowane 

w implantacji można podzielić na trwałe i «legające rescrpcji. 
P o l i e t y l e n

W chirurgii, a przede wszystkim w chirurgii narządów ruchu, 
stosowany jest polietylen niskociśnieniowy (PE8) o bardzo wyBo- 
kiej gęstości (bardzo wysokim ciężarze cząsteczkowym). W lite­
raturze zachodniej i zastosowaniach medycznych znany jest pod 
skrótem UHUWPE (ultra-high-molecular-weight polyethylene).

Otrzymywany jest bez użycia zwiększonego ciśnienia, 
w temperaturze niewiele wyższej od pokojowej. Charakteryzuje 
się liniową budową, bez rozgałęzień bocznych, co umożliwia 
krystalizację polimeru a więc i zwiększenie gęstości - wyma­
gana jest gęstość nie niższa niż 0,94-1 g/cm^ [53} oraz tempe­
ratura mięknięcia w zakresie (398+408) K, co umożliwia jego 
sterylizację (fabl. 3.20). tJHMWPB jest niewrażliwy na więk-
Tab. 3»20. Właściwości niektórych tworzyw polimerowych stosowanych 

w medycynie

Polietylen niskociśnie­ PTFE PHM
Właściwości niowy; typ: UliWFE typ: Teflon typ; Plexi

dur
O

ciężar wi. [g/cm J min. 0,941 2,0-2.3 
55-63 Sh

1,19
twardość 6G-80Sh 20 HB
moduł elast.fMPaJ 560-4050 350-500 ~4500
wytrzymałość na

~ 1*0ściskanie [MPa] ~30 10*20
wytrzymałość na

160-170zginanie [MPaJ - 36 10-50
wytrzymałość na

95-105rozciąf anie 0IP§ ~  35 11-2 1
temperatura

433-453topnienia [Kj 398-408 b. wysoka
temperatura sto-.

533 3*3sowania max OG 388-393
chłonność wody

0,2-0,6przez 24 h [%] 0,01 0



sżośd odczynnikdw chemicznych, nie chłonie wody i ma bardzo 
małą przepuszczalność par i gazdw oraz niezwilżalną powierzch­
nię . Oznacza się "tłustym” świecowym "dotykiem", w grubszych 
Warstwach jest nieprzezroczysty.

■ Sam polimer jest nietoksyczny, natomiast stosowane w 
przetwórstwie antyutleniacze bywają toksyczne» Do Zastosowali 
medycznych dopuszcza się jako antyutleniacze nietoksyczne amin 

Ż powodu bardzo dobrych właściwości'elaktroizolacyjnych 
PE bardzo łatwo -elektryzuje się, gromadząc na powierzchni łą* 
dunki elektrostatyczne. W, zastosowaniach medycznych jest to 
niedopuszczalne, i wymaga stosowania w przetwórstwie specjał-»' 
nyoh środkdw chemicznych tzw. antystatykdw.

, Stopieni porowatości . UHMWPE, określany jako średnia wiel-̂  
kośd porów w 3tosuhku do średniej objętości, wpływa na jego 
.bioprZyswajalność i stopieii wrastania tkanki i warunkuje jego 
zastosowanie. ;

Polietylen o małej porowatości stosowany jest szeroko na 
panewki lub wkładki do panewek stawu biodrowego (np. w endo­
protezach firm Zimmer, Osteo, Sul2er). Współpracuje on z głów­
kami, metalowymi. bądź ceramicznymi. Dla' ułatwienia wgajania i 
.mocniejszego zrostu stosuje się pokrycia z napylanego plazmo­
wo. tytanu, hafnu (firma R. Mathys) lub węgla.

Z UHMWPE wykonuje; się również-, łoża ślizgowe w.endoprote­
zach-stawu kolanowego.. V

Polietylen wysokiej gęstości stosuje się ponadto jako. wy­
pełniacz w kompozytach węglowych, w których może stanowić 60- 
98% składnika wagowego_r553. Prowadzone) są też próby stosowa­
nia polietylenu porowatego na trzony endoprotez stawu biodro-



wegó, w których elementem usztywniającym i podwyższającym. 
właściwości mechaniczne jest wewnętrzny trzpięil ze stali lub 
stopu kobaltu £54,552-

P o 1 i t e t r a f 1 u o r o e t y 1 ,e n (PTFE) -

Należy do tworzyw fluorowych, trwałych w środowisku 
organicznym. Na jibar dziej znany jest pod nazwą handlową teflon. 
Tworzywa fluorowe charakteryzują się najwyższą wśród tworzyw 
polimerowych odpornością termiczną i chemiczną oraz bardzo 
dużym ciężarem cząsteczkowym (Tabl„, 3.20).

PTFE jest prawie ńiezwilżalny wodą, zupełnie hydrofobo­
wy, nie chłonie wody nawet po dłuższym przebywaniu w środowis­
ku wodnym w podwyższonej temperaturze. Odznacza się odpornoś­
cią na działanie wysokich temperatur, wyjaławiany może byd w 
temp. powyżej 473 K, Jest antyadhezyjny i odporny na działanie 
większości związków chemicznych. Uie zawiera wolnych monomerów 
ani śladów katalizatorów. Może mieć postatf amorficzną bądź 
krystaliczną. Przejście z postaci krystalicznej do, amorficznej 
następuje w temperaturze 600 K. Jak każdy polimer o zdolnoś­
ciach do krystalizacji, PTFE jest włóknotwórczy. W medycynie 
stosuje się go w postaci tworzywa, litego, np. rurek, folii, 
prętów i bloków oraz w postaci włókien i dsianin, np. na pro­
tezy naczyń krwionośnych, przetoki tętniczo-żylne,, .pierście­
nie zastawek serca itp.

P o 1 i m e t a k r y  l a n m e t y l u  (PMM).

Polimetakrylan metylu jest głównym przedstawicielem two­
rzyw akrylowych stosowanych w medyeynie, anany pod nazvrami 
handlowymi acryl, plexiglas, pexidur i in. Jest całkowicie
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bezbarwny, odporny na działanie światła i ciepła oraz przezro­
czysty. W odróżnieniu od szkieł nieorganicznych jest przepusz­
czalny dla całego zakresu promieniowania świetlnego (łącznie 
z ultrafioletem). Te własności wykorzystywane były od dawna w 
produkcji sakieł optycznych. Obecnie PHM zastępowany jest ko­
polimerami c większej elastyczności, wytrzymałości 1 odpornoś­
ci na zarysowanie.

W kompozycji z monomerem otrzymuje się z PUM masy samo- 
polimeryzujące, powszechnie stosowane w technice dentystycz­
nej i ortodoncji (np. duraoryl).

Do produkc31 np. protez i gorsetów ortopedycznych, gdzie 
wymagana jest większa wytrzymałość mechaniczna stosuje się 
kopolimer PMM z akrylonitrylem. Ha elementy implantowane PMM 
nie jest obecnie stosowany.

P o l i u r e t a n y

Poliuretany stanowią grupę związków polimerowych zawiera­
jących w makrocząsteczce grupy uretanowe. Rodniki stanowiące 
pozostałe człony makrocząsteczki poliuretanu mogą byó zbudowa­
ne z ła-icuohów poliestrowych lub poIleterowych. Poliuretany 
wytwarzane są w postaci pianek, gąbek, włókien oraz kauczuków. 
Stosowane są np. w postawi i piankowej na materiały opatrunkowe 
przy rozległych uszkodzeniach skóry, w postaci litej lab włók­
nistej na izolacje przewodów impłantowanych w kardloohirurgii 
i neurochirurgii C55j. Ponadto coraz częściej stosuje się two­
rzywa poliuretanowe jako składnik Impregnujący w materiałach 
kompozytowych polimerowych £ 551.

W ł <5 k n a p o l i e s t r o w e
W skali przemysłowej włókna poliestrowe wytwarza się z
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kwasu tereftalowego 1 glikolu etylenowego. W medycynie, a 
szczególnie w chirurgii, najszerzej stosowany jest Dacron w 
postaci siatek chirurgicznych i dzianin. Wykonuje się z niego 
rekonstrukcje trwałe fragmentów kostnych lub chrzęstnych, głów­
nie przy odtwarzaniu kształtów czaszki, kości policzkowych, 
paliezków w chirurgii ręki itp. Dacron stanowi też podstawowe 
tworzywo do coraz szerzej stosowanych kompozytów polimerowych
^*,553.

S i l i k o n y

Silikony stanowią odrębną grupę tworzyw sztucznych.
Są to wielkocząsteczkowe związki krzemoorganiczne. Zbudowane 
są z atomów krzemu, tlenu, węgla i wodoru. Zasadniczy szkie­
let budowy stanowią atomy krzemu połączone w łarfcuehy lub 
siatki poprzez atomy tlenu. Rodnikami występującymi najczęś­
ciej w cząsteczkach silikonów są grupy metylowe, rzadziej fe­
nylowe. W zależności od ilości grup organicznych przypadają­
cych na jeden atom krzemu oraz od ilości atomów krzemu w 
cząsteczce, czyli stopnia polimeryzacji, zmieniają się konsy­
stencja i właściwości silikonów. Uzyskuje się oleje, żywice 
bądi kauczuki. W medycynie stosuje się Silikony w postaci ole­
jów, na maści, pasty itp. ora* w postaci wysokospolimeryzowa- 
nej jako kauczuki i gumy głównie do rekonstrukcji różnych 
części ciała ludzkiego i operacji plastycznych 4e.uwających de- 
formacje.

Silikony o czystości aedyczrtej do oelów implantacji wy­
twarza się jako wulkanizowane w wysokiej temperaturze (MIT) 
oraz wulkanizowane w temperaturze otoczenia (BTf). W? silikony 
charakteryzują się wyższymi właściwościami fizykochemicznymi
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i obojętnością w organizmie niż HTV silikony, dlatego stoso­
wane są przede wszystkim na implantaty podskórne.

Uważa się C55J,, ż® silikony: są najbardziej obojętnym 
biomateriałem stosowanym obecnie w medycynie. Nie powodują 
reakcji immunologicznych, zmian toksycznych, zapalnych itp.
Nie są również kancerogenne. Wgajają się z niewielkim otor- 
bieniem, które można zmniejszy6 stosując pewne substancje po­
krywające powierzchnię silikonu. Silikony stosowane są jako •

: implantaty wewnętrzne, do rekonstrukcji tkanki miękkiej, ele­
mentów szkieletowo-tkahkowych przy znacznych ubytkach - sto­
suje sxę je wtedy jako pokrycia obojętne na inne materiały, 
np. na szkielet stalowy oraz do iniekcji podskórnych dla 
^sunięcia deformacji kształtów. Zewnętrznie stosowane są np. 
do rekonstrukcji małżowiny ustnej, nosa itp. po zabarwieniu 
nietoksycznymi barwnikami.

,H y d r ó ż e 1 e ;

-Hydrożele są to trójwymiarowe, hydrofilowe, usieciowane 
poiłimery zbudowane głównie z estrów kwasu metakrylowego i alko­
holi wielowodorotlenowych. Gdy polimery te nasiąknięte są wo­
dą i znajdują się w równowadze z wodą lub wodnymi roztworami 
soli i/związków,.organicznych, stanowią one właśnie hydrożele, 
’miękkie, elastyczne, przeźroczyste i o dużej przepuszczalnoś­
ci dla cieczy, i gazów.. Penetracja płynów tkankowych możliwa 
jest na skutek obecności mikrokanalików włoskowatych. Ta sama 
cecha umożliwia również przerastanie hydrożelu siecią naczyii 
krwionośnych.

Hydrożele są materiałami zsyntetyzowanymi specjalnie dla 
medycyny. Wykonuje się z nich wszczepy przy operacjach z. zakre—
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su chirurgii plastycznej, w chirurgii okulistycznej wykonuje-, 
się z nich soczewki kontaktowe, sztuczne rogówki itp.

Hydrożel typu dejctran z DEAE (2-dietyloaminoetyl) stoso­
wany jest w leczeniu rozległych oparzeń £531 natomiast hydro­
żeł heparyna-PVA (alkohol poliwinylowy) stosowany jest jako 
warstwa pokrywająca rurki polietylenowe stosowane w chirurgii 
naczyniowej [55J. Badania nad syntezą nowych związków polime­
rowych i hydrożeli, między innymi z wykorzystaniem naturalne­
go polimeru jakim jest heparyna, prowadzone są w wielu ośrod­
kach naukowych.

P o l i m e r y  r o z p u s z c z a l n e

Dotychczas omówione tworzywa polimerowe nie ulegają bio­
degradacji w organizmie. Osobną grupę stanowią tworzywa re- 
sorbowane przez organizm, opracowywane pod kątem zastosowania 
na implantaty czasowe, które aamiast usuwania operacyjnego z 
organizmu po spełnieniu swych funkcji byłyby resortowane i wy­
dalane w sposób naturalny. Do tego typu polimerów należą poll- 
laktydy (PLA) i niektóre poliglikole, które podczas hydrolizy 
rozpadają się na monomery kwasu karboksylowego. Monomery te w 
procesie metabolicznym ulegają przemianie ha dwutlenek węgla
i wodę. Do ndwszych polimerów rozpuszczalnych należy też PPE
- poliester kwasu fumarowego i glikolu propylenowego.

Polimery resorbowane mogą byó stosowane do osteosyntezy 
wewnętrznej zamiast płytek metalowych oraz do rekonstrukcji 
tkanek miękkich.

Polimerowe tworzywa sztuczne są coraz szerzej stosowane 
w chirurgii a ich rozwój stymulowany, jest stałym postępem >  
dyscyplinach zabiegowych i w chemii organicznej.
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