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4. Spajanie biomateriaŽów i elementów implantów 
 

4.1. Ogólna charakterystyka technik spajania biomateriaŽów 

 

Incynieria spawania jako dziedzina dziaŽalnoWci naukowej i incynierskiej o wyj>tkowo 

interdyscyplinarnym charakterze zawdziCcza swój dynamiczny rozwój osi>gniCciom wielu 

nowych dziedzin nauki, takich jak incynieria materiaŽowa, mechanika, budowa i eksploatacja 

maszyn i metalurgia. Rozwój metod spajania decyduje o obszarze zastosowaM tworzyw 

konstrukcyjnych, narzCdziowych, funkcjonalnych, w tym nano- i biomateriaŽów. Brak mocli-

woWci Ž>czenia materiaŽów ograniczyŽby zakres prowadzenia prac badawczych i rozwojowych 

zmierzaj>cych do kreowania nowych tworzyw metalicznych, ceramicznych, polimerowych lub 

kompozytów.  

Zarówno tradycyjne jak i najnowoczeWniejsze gaŽCzie przemysŽu m.in. motoryzacyjnego, 

lotniczego, elektronicznego nie mog> istnie5 bez takich technologii spajania jak spawanie, 

zgrzewanie, lutowanie, klejenie, lub wytwarzanie powŽok spawalniczych. Zagadnienia podsta-

wowe z obszaru spawania, lutowania, zgrzewania i klejenia dobrze wpisuj> siC w obszar 

zainteresowaM incynierii materiaŽowej, a analiza procesów elementarnych w spajaniu stanowi 

rozszerzenie interpretacji przemian w materiaŽach, w wyniku dziaŽania cyklu cieplnego. 

W analizie procesów spawania stosowane s> wszystkie wspóŽczesne osi>gniCcia metod badaM 

materiaŽów, jakimi dysponuje incynieria materiaŽowa. 

Rosn>ce zapotrzebowanie na niekonwencjonalne materiaŽy o unikatowych wŽasnoWciach, 

których nie zaspokajaj> tradycyjne tworzywa konstrukcyjne jest przyczyn> rozwoju technik 

spajania. Dotyczy to równiec biomateriaŽów, których mocliwoWci aplikacji w chirurgii kostnej, 

naczyniowej, plastycznej, urologii i stomatologii s> warunkowane rozwojem technik ich spajania 

w obszarze wytwarzania narzCdzi medycznych, protez i implantów.  

W zalecnoWci od materiaŽu, konstrukcji i cech geometrycznych implantu lub protezy 

zastosowanie mog> znalea5 liczne techniki spajania, powszechnie stosowane do Ž>czenia 

tworzyw metalowych, ceramicznych, polimerowych i kompozytów. ZŽ>cza, podobnie jak bio-

materiaŽy musz> speŽnia5 liczne WciWle okreWlone wymagania dotycz>ce struktury, wŽasnoWci 

mechanicznych, odpornoWci korozyjnej i biozgodnoWci. 

Zastosowanie technik spajania w Ž>czeniu biomateriaŽów, czCWci implantów i protez ogranicza 

siC do tych, które zapewniaj>: 
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‚ skoncentrowane nagrzewanie elementów, 

‚ czystoW5 zŽ>cza, 

‚ biozgodnoW5 zŽ>cza, 

‚ mocliwoW5 Ž>czenia materiaŽów o rócnym skŽadzie chemicznym i wŽasnoWciach, 

‚ mocliwoW5 Ž>czenia elementów o niewielkich wymiarach i cienkoWciennych, 

‚ maŽe naprCcenia i odksztaŽcenia ukŽadu po spawaniu. 

Podstawowymi technikami spajania biomateriaŽów metalowych s>: 

‚ spawanie laserowe, 

‚ spawanie elektronowe, 

‚ spawanie mikroplazmowe, 

‚ zgrzewanie, 

‚ lutowanie, 

‚ klejenie. 

Spajanie polimerowych materiaŽów biomedycznych jest mocliwe w wyniku: 

‚ zgrzewania ultradawiCkowego, 

‚ klejenia. 

Spajanie biomateriaŽów ceramicznych i kompozytowych dokonuje siC przez: 

‚ lutowanie, 

‚ klejenie. 

Do spajania biomateriaŽów rócnoimiennych stosuje siC: 

‚ klejenie, 

‚ lutowanie. 

Spawanie laserowe (LASER – j. ang.: Light Amplification by Stimulated Emission of 

Radiation – wzmocnienie WwiatŽa za pomoc> wymuszonej emisji promieniowania) nalecy do 

grupy najnowszych procesów spawania. Do spawania najczCWciej stosowane s> lasery staŽe 

(Nd:YAG, Nd:Glass i rubinowe) oraz lasery gazowe CO2. Spawanie laserowe umocliwia 

koncentracjC energii cieplnej na maŽej powierzchni, redukcjC oddziaŽywania cieplnego na 

materiaŽ Ž>czony, redukcjC naprCceM i odksztaŽceM cieplnych, spawanie w atmosferze ochronnej 

lub powietrzu, Ž>czenie materiaŽów o rócnym skŽadzie chemicznym i wŽasnoWciach. Wi>zka 

promieniowania laserowego zastosowana jako aródŽo ciepŽa w procesie spawania ma wiele 

niezaprzeczalnych zalet. W procesach spawania laserowego uzyskuje siC niewielk> strefC 

oddziaŽywania cieplnego na materiaŽ i niewielk> objCtoW5 przetopionego materiaŽu [61].  
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PrzykŽady spawarek laserowych stosowanych do Ž>czenia biomateriaŽów i elementów protez 

oraz implantów, jak i efekty spawania zaprezentowano na rysunkach 4.1-4.4. 

 

 

  

Rysunek 4.1. Laserowa spawarka 

ALPHALASER Laser ALC 35 wyposacona 

w  mikroskop. Aparat o wszechstronnym 

zastosowaniu nadaj>cy siC do labora-

toriów o niewielkiej powierzchni [51] 

Rysunek 4.2. Laserowa spawarka 

ALPHALASER Laser ALDT 30 o ducej 

komorze roboczej ze zintegrowanym systemem 

odsysania gazów oraz filtrem wychwytuj>cym 

drobne cz>stki [51] 

 

 

 
 

Rysunek 4.3. Wielofunkcyjna spawarka laserowa DEGUDENT Laser connexion 2 ergo do 

Ž>czenia stopów dentystycznych w powietrzu lub osŽonie gazowej z optyk> zapewniaj>c> 

precyzyjne i pozbawione naprCceM wykonanie najbardziej skomplikowanych prac 

protetycznych [34] 
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Rysunek 4.4. Modyfikacja tytanowego implantu za pomoc> spawania laserowego; a) odlew 

implantu wykonany ze stopu tytanu, b) tytanowa Wruba dopasowana do cech anatomicznych 

pacjenta i poŽ>czona przez spawanie laserowe, c) implant osadzony w szczCce pacjenta, 

d) implant przykryty ceramiczn> koron> zCba [34] 
 

Spawanie elektronowe wi>zk> elektronów o Wrednicy do 0,1 mm w prócni umocliwia 

precyzyjne i czyste Ž>czenie drobnych elementów w ducym przedziale gruboWci, wykonanych 

z materiaŽów zrócnicowanych pod wzglCdem skŽadu chemicznego i wŽasnoWci. Istot> procesu 

spawania wi>zk> elektronów jest wykorzystanie energii kinetycznej elektronów poruszaj>cych 

siC z bardzo duc> prCdkoWci> (ok. 200 km/s) w prócni. Podczas bombardowania powierzchni 

metalu gŽówna czCW5 energii kinetycznej elektronów przeksztaŽca siC w ciepŽo, które roztapia 

metal. 

Spawanie mikroplazmowe cechuje siC wysok> temperatur>, skoncentrowanym nagrzewaniem, 

duc> stabilnoWci> Žuku umocliwiaj>c> jarzenie siC przy natCceniu pr>du, nawet ponicej 1 A. 

NatCcenie pr>du spawania mikroplazmowego wynosi 0,1 A do 20 A. Metoda jest przydatna do 

spawania elementów drobnych oraz wysokotopliwych. Podczas spawania plazmowego s> 

wykorzystywane dwa strumienie gazu: gaz plazmowy, który przepŽywa otaczaj>c elektrodC 

wolframow> i który tworzy sŽup Žuku plazmowego, oraz gaz osŽonowy, który chroni jeziorko 

ciekŽego metalu.  
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Zgrzewanie umocliwia Ž>czenie bez udziaŽu spoiwa, elementów wykonanych ze zrócnico-

wanych pod wzglCdem skŽadu chemicznego i wŽasnoWci. W najczCWciej stosowanym zgrzewaniu 

oporowym, zŽ>cze powstaje w wyniku dziaŽania ciepŽa powstaŽego wskutek przepŽywu pr>du 

w miejscu docisku. Mocliwe jest stosowanie mikrozgrzewania tarciowego, ultradawiCkowego 

i innych. Zgrzewanie rezystancyjne umocliwia uzyskanie trwaŽego poŽ>czenia uzyskanego 

w wyniku nagrzania obszaru styku Ž>czonych czCWci, przepŽywaj>cym przez nie pr>dem 

elektrycznym i odksztaŽcenia plastycznego tego obszaru przez wywarcie odpowiedniej siŽy 

docisku. Zgrzewanie tarciowe umocliwia uzyskanie trwaŽego poŽ>czenia w wyniku nagrze-

wania Ž>czonych czCWci, ciepŽem tarcia i znacznego odksztaŽcenia plastycznego obszaru styku. 

Lutowanie umocliwia Ž>czenie elementów wykonanych z jednorodnego materiaŽu lub 

z materiaŽów metalowych, szkŽa i ceramiki, zrócnicowanych pod wzglCdem skŽadu chemi-

cznego i wŽasnoWci, za pomoc> roztopionego metalu dodatkowego, zwanego lutowiem. Tempe-

ratura topnienia spoiwa jest nicsza od temperatury topnienia materiaŽu Ž>czonego. Roztopione 

spoiwo wypeŽnia przestrzeM miCdzy WciWle dopasowanymi powierzchniami elementów Ž>czonych, 

w wyniku oddziaŽywania siŽ kapilarnych. Metoda ta jest gŽównie stosowana do metali, lecz 

moce by5 tec stosowana do materiaŽów niemetalowych. Ducy asortyment spoiw umocliwia 

wytworzenie zŽ>czy o rócnych wŽasnoWciach, w tym obojCtnych lub aktywnych biologicznie [59]. 

Klejenie umocliwia Ž>czenie elementów wykonanych z jednorodnego materiaŽu lub z mate-

riaŽów szkŽa, ceramiki i tkanki naturalnej, zrócnicowanych pod wzglCdem skŽadu chemicznego 

i wŽasnoWci metalowych, za pomoc> tworzyw niemetalowych zwanych klejami. Klejenie 

dokonuje siC najczCWciej w temperaturze pokojowej, co znacznie rozszerza mocliwoWci jego 

zastosowaM. WŽasnoWci zŽ>cza okreWlone s> wartoWci> siŽ adhezji miCdzy powierzchniami Ž>czo-

nymi i siŽ kohezji w spojeniu. 

 

4.2. Zastosowanie cementów kostnych w chirurgii kostnej 

 

Szczególnym przykŽadem wykorzystania technik klejenia w medycynie, jest zastosowanie 

spoiw cementowych w alloplastyce stawu biodrowego, kolanowego i barkowego, a takce 

w chirurgii plastycznej i rekonstrukcyjnej. Cechy poŽ>czeM cementami kostnymi s> w swojej 

istocie jakoWciowo podobne do cech zŽ>czy spajanych stosowanych w budowie maszyn, 

mechanizmów, narzCdzi, lub ukŽadach elektronicznych i od strony struktury, wŽasnoWci mecha-

nicznych, korozyjnych nalecy rozpatrywa5 je jako spoiwa, z zastosowaniem kryteriów incynierii 

spajania rozszerzonych o wymagania dotycz>ce wŽasnoWci biomedycznych. 
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Takie spojrzenie na problematykC Ž>czenia biomateriaŽów winno doprowadzi5 do zdefiniowania 

obszaru i kierunków rozwojowych incynierii spajania biomateriaŽów metalowych, ceramicznych, 

polimerowych i naturalnej tkanki, szczególnie w chirurgii kostnej i stomatologii [45, 74-77]. 

Istotnym czynnikiem decyduj>cym o powodzeniu protezowania stawu biodrowego jest 

wŽaWciwe spojenie trzpienia z koWci> udow>. PoŽ>czenie to moce by5 bezcementowe lub 

z wykorzystaniem cementu kostnego jako spoiwa.  

Cement kostny zostaŽ ucyty po raz pierwszy w transplantologii w latach 50. XX wieku przez 

Charnley’a. Cement kostny poprawiŽ znacznie poŽ>czenie pomiCdzy sztywn> metalow> protez> 

o wysokim module sprCcystoWci, a tkank> kostn> o niskim module. Wprowadzenie tego materiaŽu 

do praktyki klinicznej spowodowaŽo jednak pojawienie siC wielu nowych problemów [19].  

Zalicza siC do nich: 

‚ wysok> temperaturC polimeryzacji, 

‚ wydzielanie toksycznych monomerów, 

‚ skurcz cementu podczas polimeryzacji, 

‚ porowatoW5 materiaŽów polimerowego, 

‚ zŽe dopasowanie wŽasnoWci wytrzymaŽoWciowych spowodowane tym, ic cement jest mate-

riaŽem mniej wytrzymaŽym zarówno od koWci jak od implantu. 

Cementy kostne s> produktami dwuskŽadnikowymi, z których po wymieszaniu powstaje 

mieszanina, która zostaje umieszczona w miejscu przeznaczenia. W chirurgii kostnej cementy 

znalazŽy dwa gŽówne zastosowania: 

‚ do mocowania endoprotez stawów – spajanie metali lub innych materiaŽów z koWci> lub ze sob>; 

‚ w chirurgii rekonstrukcyjnej i plastycznej – WcisŽe wypeŽnianie przestrzeni ubytków kostnych. 

WiCkszoW5 stosowanych obecnie cementów akrylowych posiada podobny skŽad, który 

nieznacznie siC zmienia w zalecnoWci od producenta. W tablicy 4.1. przedstawiono typowy dla 

akrylowych cementów kostnych skŽad chemiczny. W wyniku zmieszania skŽadników ze sob>, 

w obecnoWci aktywatora i stabilizatora, zachodzi polimeryzacja monomeru aktywowana nad-

tlenkiem benzoilu. 

Cement kostny wypeŽniaj>c woln> przestrzeM pomiCdzy protez>, a nieregularn> powierzchni> 

koWci speŽnia wacn> rolC w stabilizowaniu endoprotezy. Stanowi on warstwC poWredni> miCdzy 

metalow> protez> o wysokiej sztywnoWci, a koWci> charakteryzuj>c> siC mniejsz> sztywnoWci>. 

Przenoszone przez cement obci>cenia zwi>zane s> z poruszaniem siC, dlatego badania 

wŽasnoWci mechanicznych cementów powinny odbywa5 siC zarówno w warunkach statycznych 

jak i dynamicznych. 
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Tablica 4.1. Typowy skŽad akrylowych cementów kostnych [69] 

SkŽadnik ciekŽy UdziaŽ masowy, % 

Metakrylan metylu (monomer) 85% 

Metakrylan butylu (Wrodek wi>c>cy) 15% 

Dimetylo paratoluidyna (aktywator) 2-3% 

Hydrochinon (stabilizator, inhibitor) 1-2% 

SkŽadnik proszkowy 1-10% 

Polimetakrylan metylu (PMMA) 90% 

Nadtlenek benzoilu (inicjator) 2-3% 

BaSO4 lub ZrO2 (Wrodek cieniuj>cy) 4-8% 

 

Cementy kostne charakteryzuj> siC nastCpuj>cymi parametrami technologicznymi: 

Czas wi>zania, który upŽywa od momentu poŽ>czenia skŽadnika proszkowego z ciekŽym do 

caŽkowitego utwardzenia tworzywa. Po wymieszaniu skŽadników uzyskuje siC ciekŽ> 

homogeniczn> masC o maŽej lepkoWci. Ciecz ta w krótkim czasie zwiCksza swoj> lepkoW5 

uzyskuj>c konsystencjC ciasta. W nastCpnym czasie cement traci kleistoW5, a dalsza 

polimeryzacja doprowadza go do stanu staŽego. Czas wi>zania zalecy od stosunku iloWciowego 

skŽadników ciekŽego i proszkowego, temperatury skŽadników oraz temperatury otoczenia. 

Niska temperatura wydŽuca czas wi>zania. Dla przykŽadu zwiCkszenie temperatury z 20 do 

27ºC skraca czas wi>zania o okoŽo 2 minuty. 

Wydzielanie ciepŽa zwi>zane jest z egzotermiczn> reakcj> polimeryzacji. Wydzielanie ciepŽa 

roWnie wraz z gruboWci> Wcianki cementowej protezy. Badania okreWliŽy, ic maksymalna 

gruboW5 Wcianki nie powinna przekracza5 4 mm. Polimeryzacja tworzywa przy takiej 

gruboWci Wcianki wytwarza bezpieczne ciepŽo, które nie powoduje koagulacji biaŽek bCd>cej 

przyczyn> martwicy. 

Skurcz materiaŽu obserwowany podczas reakcji polimeryzacji. W pierwszej fazie reakcji 

obserwuje siC zmniejszanie objCtoWci protezy, podczas fazy, w której obserwowane jest 

wydzielanie ciepŽa nastCpuje zwiCkszenie objCtoWci. Podczas stygniCcia cementowej 

plomby nastCpuje kolejny skurcz. Teoretycznie monomer podczas reakcji polimeryzacji 

traci 20% swojej objCtoWci, dlatego przykŽadowa kompozycja skŽadaj>ca siC w jednej trzeciej 

z monomeru i dwóch trzecich proszku charakteryzuje siC 8% skurczem. 

LepkoW5 jest wacnym parametrem decyduj>cym o zapewnieniu wŽaWciwej penetracji tkanki 

kostnej przez cement. Dlatego sugeruje siC ucywanie cementów o maŽej lepkoWci, które 

penetruj>c gŽCbiej koW5 g>bczast> zapewniaj> lepsze wŽasnoWci ucytkowe w porównaniu 

z cementami o ducej lepkoWci. 
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PorowatoW5 charakteryzuj>ca udziaŽ powietrza wprowadzonego do cementu podczas mieszania 

skŽadnika ciekŽego z proszkowym. W typowych zastosowaniach porowatoW5 waha siC w prze-

dziale 5-16%. 

WŽasnoWci mechaniczne s> najbardziej zrócnicowanym parametrem stosowanych obecnie akry-

lowych cementów kostnych. W wiCkszoWci publikacji autorzy skupiaj> siC na gCstoWci 

(opisuj>cej w pewnym stopniu porowatoW5 cementów), masie cz>steczkowej, module Younga, 

wytrzymaŽoWci zmCczeniowej (podczas Wcierania, Wciskania, zginania, Wcinania) i udarnoWci. 

Cement uczestniczy w przenoszeniu naprCceM pomiCdzy endoprotez> a koWci>. Powtarzaj>ce 

siC cyklicznie naprCcenia powoduj> zmiany wŽasnoWci mechanicznych tego tworzywa. 

Dlatego podstawowymi parametrami wytrzymaŽoWciowymi s> wytrzymaŽoW5 zmCczeniowa 

oraz udarnoW5. WiCkszoW5 badaM maj>cych na celu poprawienie cech wytrzymaŽoWciowych 

cementów kostnych zakŽada gŽówny wpŽyw porowatoWci, która je obnica. Dodatkowo 

na wŽasnoWci mechaniczne maj> wpŽyw wielkoWci porów, udziaŽ Wrodków cieniuj>cych 

i masa cz>steczkowa. Nisk> porowatoWci>, lepszymi wŽasnoWciami zmCczeniowymi oraz 

lepsz> udarnoWci> charakteryzuj> siC cementy o obniconej lepkoWci (porowatoW5 okoŽo 5%). 

Pomimo ducego zrócnicowania wartoWci poszczególnych cech, wszystkie cementy kostne 

speŽniaj> wymagania normy ISO 5833.  

Na wŽasnoWci mechaniczne akrylowego cementu kostnego maj> wpŽyw nastCpuj>ce czynniki 

(tabl. 4.2): 

‚ skŽad chemiczny (rodzaj polimeru i jego masa cz>steczkowa, rodzaj monomeru, udziaŽ 

inicjatora, aktywatora i stabilizatora), 

‚ czynniki zewnCtrzne (temperatura, wilgotnoW5 wzglCdna otoczenia), 

‚ starzenie, 

‚ rócnego rodzaju dodatki (np.: Wrodki cieniuj>ce i antybiotyki), 

‚ niewŽaWciwa technika mieszania i ugniatania, 

‚ spóanione wprowadzenie cementu do koWci, 

‚ zanieczyszczenie krwi> i resztkami tkanek. 

W pierwszej kolejnoWci dokonuje siC przymiaru trzpienia endoprotezy dla okreWlenia miejsca 

wykonania ciCcia na szyjce koWci udowej w celu odciCcia jej wraz z gŽow>. Warunkiem 

uzyskania maksymalnej wydolnoWci mechanicznej szyjki jest pozostawienie jej na dŽugoWci okoŽo 

1 cm w strefie okreWlanej jako Žuk Adamsa. Po odciCciu piŽk> mechaniczn> czCWci szyjki wraz 

z gŽow>, zostaje wyciCty w tkance g>bczastej szyjki otwór o ksztaŽcie prostok>ta penetruj>cy  
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Tablica 4.2. Wybrane wáasnoĞci handlowych cementów kostnych [15, 23, 46, 55] 
Cecha Cement KoW5 zbita KoW5 g>bczasta 

Temperatura polimeryzacji Tp, ºC 55-82,5 - - 

Masa cz>steczkowa Mn · 103 300-600 - - 

WytrzymaŽoW5 na Wciskanie Rs, MPa 65-125 170-193 1,9-7,0 

OdpornoW5 na pCkanie KIC, MPa·m½ 1,4-2,2 2-12 - 

WytrzymaŽoW5 na zginanie Rg, MPa 54-116 160-180 15,8 

ModuŽ Younga przy zginaniu E, MPa 2000-2700 17000-19000 180-330 

WytrzymaŽoW5 na rozci>ganie Rm, MPa 35-40 60-160 - 
 

 
 

Rysunek 4.5. Wpáyw temperatury na czas mieszania i utwardzania cementu Surgical Simplex® 
podany przez producenta [65, 76] 

 

do jamy szpikowej. W powstaŽy otwór wprowadza siC odpowiednio wyprofilowan> raszplC dla 

wykonania locy dla trzpienia. W dalszej kolejnoWci locC trzpienia nalecy irygacyjnie przepŽuka5 

w celu usuniCcia uszkodzonych tkanek i osuszy5 gaz>. Do tak przygotowanej jamy wprowadza 

siC przygotowany póŽpŽynny cement kostny w obecnoWci przewodu odpowietrzaj>cego 

(igielitowa rurka o Wrednicy 4 mm). KoMcowym etapem jest umieszczenie w wypeŽnionej 

cementem jamie, trzpienia endoprotezy, ac do oparcia siC koŽnierza o szyjkC koWci udowej. 

W trakcie zestalenia cementu kostnego na protezC wywiera siC nacisk. W tym czasie z otoczenia 

endoprotezy usuwa siC takce dren odpowietrzaj>cy oraz resztki cementu. 

Podczas wykonywania kompozycji kieruje siC na ogóŽ zaleceniami producenta cementu 

kostnego i dla temperatury 22ºC dobiera siC na podstawie wykresu (rys. 4.5) czasy poszcze-

gólnych czynnoWci, które przedstawiono w tablicy 4.3. 
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Tablica 4.3. Przebieg procesu sporz>dzania cementowego spoiwa [65, 76] 

Lp. Zabieg Czas, s 

1 NapeŽnienie naczynia proszkowym skŽadnikiem cementu - 

2 Dodanie ciekŽego skŽadnika w zaŽoconym udziale - 

3 Mieszanie cementu do momentu uzyskania homogenicznej masy 90 

4 WypeŽnienie formy ciekŽym cementem. 180 

5 Czas wi>zania cementu 1800 

6 WyjCcie próbek z formy i ich dalsza obróbka - 

 

a) b) 

        
 

Rysunek 4.6. MieszadŽa, do homogenizacji badanych kompozycji cementowych w warunkach 

obniconego ciWnienia [65, 76]; a) MixEvac® II – standardowe mieszadŽo najczCWciej 

wykorzystywane w zabiegach, b) ACM® SYSTEM – mieszadŽo wyposacone w cylinder (w dolnej 

czCWci) sŽuc>cy do wstrzykiwania cementu pod ciWnieniem do kanaŽu szpikowego koWci 

 

Wskazane jest aby homogenizacja skŽadników kompozycji przebiegaŽa w warunkach 

obniconego ciWnienia. Warunki takie gwarantuj> specjalne mieszadŽa dedykowane przez 

producenta cementu (rys. 4.6). 

Mocliwe jest takce zastosowanie alternatywnej metody, polegaj>cej na zastosowaniu 

obniconego ciWnienia po wymieszaniu cementu kostnego. Obnicone ciWnienie uzyskuje siC 

w szczelnym eksykatorze podŽ>czonym wCcem do wodnej pompki incektorowej [63, 64]. 

Schemat ukŽadu do wytwarzania kompozycji t> metod> przedstawiony zostaŽ na rysunku 4.7. 

Zbadano trzy warianty wytwarzania kompozycji [65]. Pierwszy wariant polegaŽ na wymie-

szaniu kompozycji i utwardzaniu cementu kostnego w warunkach ciWnienia atmosferycznego. 
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Rysunek 4.7. Stanowisko do wytwarzania próbek pod obniconym ciWnieniem: 1 – pompa,  

2 –przewód Ž>cz>cy, 3 – eksykator [65, 76] 

 
Tablica 4.4. Warianty wytwarzania spoiwa [65, 76] 

Lp. CiWnienie mieszania CiWnienie utwardzania cementu kostnego 

1 Atmosferyczne Atmosferyczne 

2 Atmosferyczne Obnicone 

3 Obnicone Atmosferyczne 

 
W drugim wariancie sprawdzono skutecznoW5 stosowania obniconego ciWnienia w trakcie 

utwardzania cementu. Trzeci wariant miaŽ potwierdzi5 skutecznoW5 mieszania kompozycji pod 

obniconym ciWnieniem. Utwardzanie spoiwa odbywaŽo siC w ciWnieniu atmosferycznym. 

Warianty wytwarzania cementu przedstawiono w tablicy 4.4. 

Wyznacznikiem przydatnoWci sposobu wytwarzania spoiwa byŽa porowatoW5 oraz odchylenie 

standardowe charakteryzuj>ce powtarzalnoW5 cech cementu kostnego. Najwycsz> porowatoWci> 

wynosz>c> 9,33% (tabl. 4.5) charakteryzowaŽy siC próbki przygotowywane w wyniku mieszania 

i utwardzania pod ciWnieniem atmosferycznym. Pomiary próbek wykonanych t> metod> 

obarczone byŽy takce znacznym bŽCdem dochodz>cym do 50%. 

Zastosowanie obniconego ciWnienia podczas utwardzania cementu kostnego nie przyniosŽo 

poprawy z uwagi na znaczn> lepkoW5 kompozycji, któr> po wymieszaniu umieszczano 

w formach. LepkoW5 byŽa na tyle wysoka, ce wprowadzone podczas mieszania powietrze byŽo 

zatrzymywane wewn>trz cementu kostnego. Próbki wykonane przy zastosowaniu obniconego 

ciWnienia podczas utwardzania posiadaŽy znaczn> porowatoW5 wynosz>c> 7,54% oraz niejedno-

rodnoW5 dyskwalifikuj>c> ten wariant do zastosowaM praktycznych. 
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Tablica 4.5. Wynik oznaczania porowatoWci w zalecnoWci od wariantu przygotowania 

kompozycji [65, 76] 

Nr oznaczenia 
Wariant przygotowywania kompozycji 

1 2 3 

1 10,6 2,72 1,40 

2 3,59 9,73 1,84 

3 5,35 5,35 2,02 

4 13,9 9,29 1,67 

5 13,2 10,6 1,31 

Wrednia 9,33 7,54 1,65 

S 4,64 3,37 0,293 

 

Wysok> jednorodnoW5 materiaŽu doWwiadczalnego wpŽywaj>c> na powtarzalnoW5 wyników 

badaM i zmniejszenie porowatoWci uzyskano w wyniku mieszania w specjalnym mieszadle 

umocliwiaj>cym sporz>dzanie kompozycji w warunkach obniconego ciWnienia. Zmniejszenie 

porowatoWci niemodyfikowanego cementu kostnego do poziomu 1,7% przy stosunkowo 

wysokiej powtarzalnoWci próby (bŽ>d w granicach 17%) pozwala na wykonanie badaM. 

Najwydajniejsze usuwanie powietrza z kompozycji zachodzi w momencie kiedy ma ona 

nisk> lepkoW5. Stosuj>c odpowiedni recim czasowy mocna osi>gn>5 wysokie wŽasnoWci 

wytrzymaŽoWciowe oraz wysok> powtarzalnoW5. 

Od pierwszego zastosowania cementowych endoprotez technika spajania ulegaŽa ci>gŽym 

modyfikacjom. Pocz>tkowo skŽadniki cementu kostnego mieszano w otwartym naczyniu, 

a nastCpnie tak przygotowan> mas> wypeŽniano rCcznie jamC szpikow>. Do tak przygotowanej 

locy wprowadzano trzpieM endoprotezy. Opisana technika zapewniaŽa 85% skutecznoW5 na 

przestrzeni 15 lat od wszczepienia. Póaniejsze modyfikacje techniki Ž>czenia koWci z protez> za 

pomoc> cementów kostnych oparte byŽy na obserwacjach poŽ>czenia z autopsji oraz na 

modelach laboratoryjnych.  

W wyniku badaM na przestrzeni lat koncentrowano siC gŽównie na poprawieniu wi>zania 

pomiCdzy cementem kostnym, a koWci> oraz zminimalizowaniu porowatoWci cementu kostnego 

obnicaj>cej jego wŽasnoWci mechaniczne. Wprowadzono równiec rócnego rodzaju przyrz>dy do 

pozycjonowania protez, dziCki którym oprócz prawidŽowej pozycji protezy uzyskiwano 

optymaln> gruboW5 cementowej plomby. W wyniku ulepszania technik spajania poprawiono 

efektywnoW5 cementowych poŽ>czeM, która wynosi obecnie 85-90% na przestrzeni 15 lat oraz 

80-85% na przestrzeni 20 lat [63, 65]. 
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4.3. SpawalnoW5 stali austenitycznych stosowanych na implanty 

Wródszpikowe 
 

SpawalnoW5 stali nierdzewnej w zalecnoWci od gatunku ograniczona jest w rócnym stopniu 

takimi czynnikami, jak [58]: 

‚ tworzenie siC struktury martenzytycznej w zŽ>czach stali chromowych, 

‚ pCkanie na zimno w zŽ>czach stali chromowych martenzytycznych, 

‚ uczulenie na korozjC miCdzykrystaliczn> w zŽ>czach stali chromowo-niklowej austenitycznej, 

‚ pCkanie na gor>co w zŽ>czach stali austenitycznej, 

‚ kruchoW5 spowodowana tworzeniem siC fazy sigma w zŽ>czach stali chromowo-niklowej 

austenitycznej, 

‚ odksztaŽcenia cieplne stali chromowo-niklowej austenitycznej wskutek ich wysokiego wspóŽ-

czynnika rozszerzalnoWci cieplnej (1,5x wycszego od stali niestopowych) i maŽej prze-

wodnoWci cieplnej (2x nicszej od stali niestopowych), 

‚ skŽonnoWci do kruchoWci 475 w zŽ>czach stali austenityczno-ferrytycznej, 

‚ nieprawidŽowej równowagi miCdzy ferrytem i austenitem w zŽ>czach stali austenityczno-

ferrytycznej, 

‚ zmniejszeniem odpornoWci na korozjC elektrochemiczn> w wyniku wydzieleM faz miCdzy-

metalicznych lub wCglików w zŽ>czach stali austenityczno-ferrytycznej. 

Wymienione ograniczenia spawalnoWci stali nierdzewnej uwarunkowane s> skŽadem chemi-

cznym materiaŽu rodzimego i dodatkowego oraz warunkami i parametrami cyklu cieplnego 

spawania. Warunki spawania maj> szczególne znaczenie w przypadku zŽoconego cyklu cieplnego 

spawania, jaki ma miejsce np. w czasie spawania wieloWciegowego z duc> liczb> Wciegów, 

procesów naprawczych wadliwych spoin i napawania regeneracyjnego. W warunkach zŽoconego 

cyklu cieplnego spawania strefa wpŽywu ciepŽa podlega bowiem wielokrotnym, zŽoconym 

i czCsto do koMca niezbadanym przemianom struktury decyduj>cych o jakoWci poŽ>czenia.  

Cykl cieplny spawania, jako suma oddziaŽywaM cieplnych na spoinC i materiaŽ podstawowy 

w wyniku kolejnych zabiegów nagrzewania, wygrzewania i chŽodzenia w czasie wykonywania 

kolejnych Wciegów spoiny wywiera w wielu stalach nierdzewnych zasadniczy wpŽyw na 

stosunek udziaŽu ferrytu i austenitu w spoinie i strefie wpŽywu ciepŽa oraz na procesy tworzenia 

siC licznych i zrócnicowanych pod wzglCdem struktury i wpŽywu na wŽasnoWci tej strefy, faz 

miCdzymetalicznych. Charakter cyklu cieplnego spawania zalecy od energii liniowej spawania, 

liczby Wciegów oraz warunków wymiany ciepŽa w obszarze spawania. 
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SzybkoW5 nagrzewania, szybkoW5 chŽodzenia i w konsekwencji czas, w jakim spoina i strefa 

wpŽywu ciepŽa znajduje siC w wacnym ze wzglCdu na procesy wydzieleniowe przedziale tem-

peratury od 1200 do 700oC zalecne od energii liniowej, temperatury miCdzyWciegowej, gabarytów 

spawanego elementu i warunków zewnCtrznych, maj> istotny wpŽyw na proces konstytuowania 

spoiny i strefy wpŽywu ciepŽa. Maj> one wpŽyw na strukturC spoiny i strefy wpŽywu ciepŽa 

stali, w tym wielkoW5 ziarna, rodzaj i udziaŽ skŽadników fazowych, oraz na wŽasnoWci mecha-

niczne i fizykochemiczne poŽ>czenia. 

Zapewnienie wysokiej plastycznoWci i odpornoWci na pCkanie zŽ>czy spawanych stali 

wysokochromowych ferrytycznych wymaga ograniczenia stCcenia wCgla i azotu w stali oraz 

w materiaŽach dodatkowych do granicznej rozpuszczalnoWci tych pierwiastków w ferrycie. 

WiCksze stCcenia wCgla i azotu w stali sprzyjaj> tworzeniu siC wCglików i azotków chromu 

rozpuszczaj>cych siC w roztworze staŽym w wysokiej temperaturze [88]. 

Istotnym ograniczeniem spawalnoWci austenitycznej stali Cr-Ni odpornej na korozjC jest 

korozja miCdzykrystaliczna w wyniku uczulenia w czasie spawania. Korozja miCdzykrystaliczna 

jest gŽówn> przyczyn> niszczenia elementów maszyn i urz>dzeM ze stali austenitycznej Cr-Ni 

eksploatowanej w Wrodowiskach korozyjnych. BezpoWredni> przyczyn> tego rodzaju korozji 

jest obecnoW5 w stali wCgla i zubocenie przygranicznych stref ziarn austenitu w chrom, 

wskutek wydzielania siC wCglików (Fe,Cr)23C6 na granicach ziarn austenitu w czasie 

wygrzewania w temperaturze od 500 do 650°C. Mechanizm dechromizacji opisano w rozdziale 

3.4, któremu mocna przeciwdziaŽa5 przez zmniejszenie stCcenia wCgla do granicznej 

rozpuszczalnoWci tego pierwiastka w austenicie, zwykle ponicej 0,03% przez wytapianie stali  

w prócniowym procesie Wwiecenia k>pieli tlenem VOD (j. ang.: Vaccum Oxygen 

Decarburization) i stabilizowanie stali [1].  

Krystalizacja stopów Fe + 18% Cr zawieraj>cych ponad 8% Ni zaczyna siC od tworzenia 

roztworu staŽego c, który w reakcji z roztworem ciekŽym wzbogaconym w Ni krystalizuje 

w postaci fazy i. St>d wymienione stopy bezpoWrednio po zakrzepniCciu maj> strukturC mie-

szaniny faz g + け. Austenit w porównaniu z ferrytem ma wiCkszy wspóŽczynnik rozszerzalnoWci 

cieplnej i skurcz w procesie krzepniCcia oraz mniejsze przewodnictwo cieplne. Moce to by5 

przyczyn> skŽonnoWci stali austenitycznych do tworzenia pCkniC5 krystalizacyjnych podczas 

spawania [1]. Duca szybkoW5 odprowadzenia ciepŽa ze spoiny przez Ž>czone elementy powoduje, 

ce spoina oraz strefa wtopienia nie uzyskuj> po zakrzepniCciu, a nawet po ochŽodzeniu do tem-

peratury pokojowej struktury równowagowej i cechuj> siC niejednorodnoWci> skŽadu chemicznego.  
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4.4. SpawalnoW5 stopów tytanu stosowanych na implanty Wródszpikowe 

 

GŽównym czynnikiem zmniejszaj>cym spawalnoW5 tytanu i jego stopów jest jego wysoka 

reaktywnoW5 w stosunku do: tlenu, azotu, wodoru i wCgla w wysokiej temperaturze. 

Podczas nagrzewania w atmosferze powietrza juc w temperaturze 450oC tworzy siC tlenek 

tytanu zgodnie z reakcj>: 

 

Ti + O2 s TiO2 

Duce powinowactwo tytanu do tlenu uniemocliwia usuniCcie tlenu z jeziorka spawalniczego 

drog> redukcji. 

Azot w tytanie zwiCksza jego twardoW5 i zmniejsza plastycznoW5. W temperaturze wycszej 

od 800°C tytan reaguje z azotem: 

 

Ti + N2 s TiN 

Wodór w tytanie i jego stopach mocno obnica udarnoW5 i plastycznoW5. Wodór reaguje 

z tytanem wedŽug reakcji: 

Ti + H2 = TiH2 

Diwodorek tytanu TiH2 zwiCksza kruchoW5 tytanu. W wysokiej temperaturze wodór 

rozpuszczony w tytanie moce wi>za5 tlen wedŽug reakcji: 

 

4 H + TiO2 = Ti + H2O;   2H + O = H2O 

W wyniku reakcji w metalu spoiny tworz> siC pory. Jedn> z przyczyn ich powstawania jest 

zmiana rozpuszczalnoWci wodoru w tytanie. 

WCgiel w tytanie i jego stopach jest szkodliw> domieszk> i wystCpuje w roztworze staŽym 

jako wCglik tytanu TiC tworz>cy siC wedŽug reakcji: 

 

Ti + C = TiC 

WCglik tytanu ma wysok> twardoW5 i powoduje kruchoW5 spoiny. 

Umocnienie tytanu wywoŽuj> nawet setne czCWci procenta wCgla i innych zanieczyszczeM, 

tytan o dobrej spawalnoWci powinien mie5 twardoW5 mniejsz> od 200 HB. 

WiCksze stCcenia zanieczyszczeM s> jedn> z przyczyn powstania w zŽ>czach spawanych 

pCkniC5 zimnych. PCkniCcia zimne w zŽ>czach tytanu powstaj> w wyniku utraty plastycznoWci 

rócnych obszarów zŽ>cza, czego przyczyn> równiec s> gazy, jako szkodliwe domieszki 

w roztworze staŽym. PCkniCcia zimne w spawanych zŽ>czach tytanu, powstaj>ce bezpoWrednio 
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po spawaniu albo jako pCkniCcia zwŽoczne, powstaj> w wyniku wydzielania siC wodoru z roz-

tworu staŽego i tworzenia wodorków tytanu, co prowadzi do znacznego wzrostu kruchoWci 

materiaŽu i powstawania wysokich naprCceM wewnCtrznych. 

Warunkiem wysokiej jakoWci zŽ>czy spawanych jest stosowanie materiaŽu spawanego 

i spoiwa o wysokiej czystoWci oraz bardzo dobrej osŽony gazowej pola spawania.  
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