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4. Spajanie biomaterialow i elementow implantow

4.1. Ogolna charakterystyka technik spajania biomaterialow

Inzynieria spawania jako dziedzina dziatalno$ci naukowej i inzynierskiej o wyjatkowo
interdyscyplinarnym charakterze zawdzigcza swoj dynamiczny rozwoj osiagnigciom wielu
nowych dziedzin nauki, takich jak inzynieria materialowa, mechanika, budowa i eksploatacja
maszyn i metalurgia. Rozwo6j metod spajania decyduje o obszarze zastosowan tworzyw
konstrukeyjnych, narzedziowych, funkcjonalnych, w tym nano- i biomateriatdw. Brak mozli-
wosci taczenia materiatdow ograniczylby zakres prowadzenia prac badawczych i rozwojowych
zmierzajacych do kreowania nowych tworzyw metalicznych, ceramicznych, polimerowych lub
kompozytow.

Zaréwno tradycyjne jak i najnowocze$niejsze galezie przemystu m.in. motoryzacyjnego,
lotniczego, elektronicznego nie moga istnie¢ bez takich technologii spajania jak spawanie,
zgrzewanie, lutowanie, klejenie, lub wytwarzanie powtok spawalniczych. Zagadnienia podsta-
wowe z obszaru spawania, lutowania, zgrzewania i klejenia dobrze wpisuja si¢ w obszar
zainteresowan inzynierii materiatowej, a analiza procesow elementarnych w spajaniu stanowi
rozszerzenie interpretacji przemian w materiatach, w wyniku dziatania cyklu cieplnego.
W analizie procesow spawania stosowane sa wszystkie wspolczesne osiagnigcia metod badan
materiatow, jakimi dysponuje inzynieria materialowa.

Rosnace zapotrzebowanie na niekonwencjonalne materialy o unikatowych wtasnosciach,
ktérych nie zaspokajaja tradycyjne tworzywa konstrukcyjne jest przyczyna rozwoju technik
spajania. Dotyczy to rowniez biomateriatdw, ktorych mozliwosci aplikacji w chirurgii kostnej,
naczyniowej, plastycznej, urologii i stomatologii sa warunkowane rozwojem technik ich spajania
w obszarze wytwarzania narz¢dzi medycznych, protez i implantow.

W zaleznosci od materiatu, konstrukcji i cech geometrycznych implantu lub protezy
zastosowanie moga znalez¢ liczne techniki spajania, powszechnie stosowane do laczenia
tworzyw metalowych, ceramicznych, polimerowych i kompozytéw. Ztacza, podobnie jak bio-
materialy musza spetnia¢ liczne $cisle okreslone wymagania dotyczace struktury, wlasnosci
mechanicznych, odpornosci korozyjnej 1 biozgodnosci.

Zastosowanie technik spajania w faczeniu biomateriatdw, czg$ci implantow i protez ogranicza

si¢ do tych, ktére zapewniaja:
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e skoncentrowane nagrzewanie elementow,
e czysto$¢ zlacza,
e biozgodno$¢ ztacza,
o mozliwos¢ taczenia materiatow o roznym sktadzie chemicznym i wlasnosciach,
e mozliwos¢ taczenia elementow o niewielkich wymiarach i cienko$ciennych,
e male napre¢zenia i odksztatcenia uktadu po spawaniu.
Podstawowymi technikami spajania biomaterialow metalowych sa:
e spawanie laserowe,
e spawanie elektronowe,
e spawanie mikroplazmowe,
e zgrzewanie,
e Jutowanie,
e klejenie.

Spajanie polimerowych materiatlow biomedycznych jest mozliwe w wyniku:

e zgrzewania ultradzwigkowego,
e klejenia.
Spajanie biomaterialdow ceramicznych i kompozytowych dokonuje si¢ przez:
e Jutowanie,
e Kklejenie.
Do spajania biomateriatdéw roznoimiennych stosuje sig:
e Kklejenie,
e lutowanie.

Spawanie laserowe (LASER — j. ang.: Light Amplification by Stimulated Emission of
Radiation — wzmocnienie $wiatla za pomoca wymuszonej emisji promieniowania) nalezy do
grupy najnowszych procesow spawania. Do spawania najczg$ciej stosowane sa lasery stale
(Nd:YAG, Nd:Glass i rubinowe) oraz lasery gazowe CO,. Spawanie laserowe umozliwia
koncentracjg energii cieplnej na matej powierzchni, redukcj¢ oddziatywania cieplnego na
materiat taczony, redukcj¢ naprezen i odksztalcen cieplnych, spawanie w atmosferze ochronnej
lub powietrzu, taczenie materialtdow o roznym sktadzie chemicznym i wilasnosciach. Wiazka
promieniowania laserowego zastosowana jako zrodlo ciepta w procesie spawania ma wiele
niezaprzeczalnych zalet. W procesach spawania laserowego uzyskuje si¢ niewielka strefg

oddziatywania cieplnego na materiat i niewielka objeto$¢ przetopionego materiatu [61].

4. Spajanie biomaterialow i elementow implantow 115



Open Access Library
Volume 11 (17) 2012

Przyktady spawarek laserowych stosowanych do Iaczenia biomateriatéw i elementow protez

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

Rysunek 4.1. Laserowa spawarka Rysunek 4.2. Laserowa spawarka
ALPHALASER Laser ALC 35 wyposazona ALPHALASER Laser ALDT 30 o duzej
w mikroskop. Aparat o wszechstronnym  komorze roboczej ze zintegrowanym systemem
zastosowaniu nadajqcy sie do labora- odsysania gazow oraz filtrem wychwytujqcym
toriow o niewielkiej powierzchni [51] drobne czqstki [51]

Rysunek 4.3. Wielofunkcyjna spawarka laserowa DEGUDENT Laser connexion 2 ergo do
taczenia stopow dentystycznych w powietrzu lub ostonie gazowej z optykq zapewniajacq
precyzyjne i pozbawione naprezen wykonanie najbardziej skomplikowanych prac
protetycznych [34]
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a)

Rysunek 4.4. Modyfikacja tytanowego implantu za pomocq spawania laserowego, a) odlew
implantu wykonany ze stopu tytanu, b) tytanowa Sruba dopasowana do cech anatomicznych
pacjenta i polgczona przez spawanie laserowe, ¢) implant osadzony w szczece pacjenta,
d) implant przykryty ceramicznq koronq zeba [34]

Spawanie elektronowe wiazka elektronéw o $rednicy do 0,1 mm w prézni umozliwia
precyzyjne i czyste taczenie drobnych elementéw w duzym przedziale grubosci, wykonanych
z materialow zréznicowanych pod wzglgdem sktadu chemicznego i wlasnosci. Istota procesu
spawania wiazka elektronéw jest wykorzystanie energii kinetycznej elektrondw poruszajacych
si¢ z bardzo duza predkoscia (ok. 200 km/s) w prézni. Podczas bombardowania powierzchni
metalu gtowna czg$¢ energii kinetycznej elektronow przeksztatca si¢ w cieplo, ktdre roztapia
metal.

Spawanie mikroplazmowe cechuje si¢ wysoka temperatura, skoncentrowanym nagrzewaniem,
duza stabilnoscia tuku umozliwiajaca jarzenie si¢ przy nat¢zeniu pradu, nawet ponizej 1 A.
Natgzenie pradu spawania mikroplazmowego wynosi 0,1 A do 20 A. Metoda jest przydatna do
spawania elementow drobnych oraz wysokotopliwych. Podczas spawania plazmowego sa
wykorzystywane dwa strumienie gazu: gaz plazmowy, ktory przeptywa otaczajac elektrode
wolframowa i ktory tworzy shup tuku plazmowego, oraz gaz ostonowy, ktory chroni jeziorko

ciektego metalu.
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Zgrzewanie umozliwia laczenie bez udziatu spoiwa, elementow wykonanych ze zréznico-
wanych pod wzgledem sktadu chemicznego i wlasnosci. W najczgSciej stosowanym zgrzewaniu
oporowym, zlacze powstaje w wyniku dzialania ciepta powstatego wskutek przeptywu pradu
w miejscu docisku. Mozliwe jest stosowanie mikrozgrzewania tarciowego, ultradzwigkowego
iinnych. Zgrzewanie rezystancyjne umozliwia uzyskanie trwalego potaczenia uzyskanego
w wyniku nagrzania obszaru styku taczonych czgsci, przeptywajacym przez nie pradem
elektrycznym i odksztalcenia plastycznego tego obszaru przez wywarcie odpowiedniej sity
docisku. Zgrzewanie tarciowe umozliwia uzyskanie trwatego potaczenia w wyniku nagrze-
wania taczonych czg$ci, cieptem tarcia i znacznego odksztatcenia plastycznego obszaru styku.

Lutowanie umozliwia taczenie elementow wykonanych z jednorodnego materiatu lub
z materialdow metalowych, szkta i ceramiki, zréznicowanych pod wzgledem sktadu chemi-
cznego i wlasnosci, za pomoca roztopionego metalu dodatkowego, zwanego lutowiem. Tempe-
ratura topnienia spoiwa jest nizsza od temperatury topnienia materiatu taczonego. Roztopione
spoiwo wypehnia przestrzen migdzy $cisle dopasowanymi powierzchniami elementéw aczonych,
w wyniku oddziatywania sit kapilarnych. Metoda ta jest glownie stosowana do metali, lecz
moze by¢ tez stosowana do materialow niemetalowych. Duzy asortyment spoiw umozliwia
wytworzenie ztaczy o roznych wiasnosciach, w tym obojetnych lub aktywnych biologicznie [59].

Klejenie umozliwia taczenie elementow wykonanych z jednorodnego materiatu lub z mate-
riatéw szkla, ceramiki i tkanki naturalnej, zréznicowanych pod wzgledem sktadu chemicznego
i wlasnosci metalowych, za pomoca tworzyw niemetalowych zwanych klejami. Klejenie
dokonuje si¢ najczgSciej w temperaturze pokojowej, co znacznie rozszerza mozliwosci jego
zastosowan. Wtasnosci ztacza okreslone sa warto$cia sit adhezji migdzy powierzchniami taczo-

nymi i sit kohezji w spojeniu.

4.2. Zastosowanie cementow kostnych w chirurgii kostnej

Szczegolnym przyktadem wykorzystania technik klejenia w medycynie, jest zastosowanie
spoiw cementowych w alloplastyce stawu biodrowego, kolanowego i barkowego, a takze
w chirurgii plastycznej i rekonstrukcyjnej. Cechy potaczen cementami kostnymi sa w swojej
istocie jakosciowo podobne do cech zlaczy spajanych stosowanych w budowie maszyn,
mechanizméw, narzedzi, lub uktadach elektronicznych i od strony struktury, wlasnosci mecha-
nicznych, korozyjnych nalezy rozpatrywac je jako spoiwa, z zastosowaniem kryteriow inzynierii

spajania rozszerzonych o wymagania dotyczace wtasnosci biomedycznych.
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Takie spojrzenie na problematyke faczenia biomaterialéw winno doprowadzi¢ do zdefiniowania
obszaru i kierunkow rozwojowych inzynierii spajania biomaterialdw metalowych, ceramicznych,
polimerowych i naturalnej tkanki, szczegdlnie w chirurgii kostnej i stomatologii [45, 74-77].

Istotnym czynnikiem decydujacym o powodzeniu protezowania stawu biodrowego jest
wlasciwe spojenie trzpienia z koscia udowa. Polaczenie to moze by¢ bezcementowe lub
z wykorzystaniem cementu kostnego jako spoiwa.

Cement kostny zostal uzyty po raz pierwszy w transplantologii w latach 50. XX wieku przez
Charnley’a. Cement kostny poprawit znacznie polaczenie pomigdzy sztywna metalowa proteza
o wysokim module sprgzystosei, a tkanka kostna o niskim module. Wprowadzenie tego materiatu
do praktyki klinicznej spowodowato jednak pojawienie si¢ wielu nowych probleméw [19].

Zalicza si¢ do nich:

e wysoka temperaturg polimeryzacji,

e wydzielanie toksycznych monomerdw,

e skurcz cementu podczas polimeryzacji,

e porowato$¢ materiatow polimerowego,

e zle dopasowanie wlasnosci wytrzymatosciowych spowodowane tym, iz cement jest mate-
riatem mniej wytrzymatym zaréwno od kosci jak od implantu.

Cementy kostne sa produktami dwusktadnikowymi, z ktérych po wymieszaniu powstaje
mieszanina, ktdra zostaje umieszczona w miejscu przeznaczenia. W chirurgii kostnej cementy
znalazly dwa gtoéwne zastosowania:

e do mocowania endoprotez stawow — spajanie metali lub innych materiatéw z koscia lub ze soba;
e w chirurgii rekonstrukcyjnej 1 plastycznej — $ciste wypetnianie przestrzeni ubytkow kostnych.

Wigkszo$¢ stosowanych obecnie cementéw akrylowych posiada podobny sktad, ktory
nieznacznie si¢ zmienia w zaleznosci od producenta. W tablicy 4.1. przedstawiono typowy dla
akrylowych cementow kostnych sktad chemiczny. W wyniku zmieszania sktadnikéw ze soba,
w obecnosci aktywatora i stabilizatora, zachodzi polimeryzacja monomeru aktywowana nad-
tlenkiem benzoilu.

Cement kostny wypetniajac wolna przestrzen pomigdzy proteza, a nieregularng powierzchnia
kosci spetnia wazna rolg w stabilizowaniu endoprotezy. Stanowi on warstwg posrednia migdzy
metalowa proteza o wysokiej sztywnosci, a koscia charakteryzujaca si¢ mniejsza sztywnoscia.
Przenoszone przez cement obciazenia zwiazane sa z poruszaniem si¢, dlatego badania
wiasno$ci mechanicznych cementow powinny odbywac si¢ zarowno w warunkach statycznych

jak i dynamicznych.
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Tablica 4.1. Typowy sktad akrylowych cementow kostnych [69]

Sktadnik ciekty Udziat masowy, %
Metakrylan metylu (monomer) 85%
Metakrylan butylu (Srodek wiazacy) 15%
Dimetylo paratoluidyna (aktywator) 2-3%
Hydrochinon (stabilizator, inhibitor) 1-2%
Sktadnik proszkowy 1-10%
Polimetakrylan metylu (PMMA) 90%
Nadtlenek benzoilu (inicjator) 2-3%
BaSO, lub ZrO, (srodek cieniujacy) 4-8%

Cementy kostne charakteryzuja si¢ nastgpujacymi parametrami technologicznymi:

Czas wiazania, ktory uptywa od momentu polaczenia sktadnika proszkowego z ciektym do
catkowitego utwardzenia tworzywa. Po wymieszaniu sktadnikéw uzyskuje si¢ ciekla
homogeniczna mas¢ o matej lepkosci. Ciecz ta w krotkim czasie zwigksza swoja lepkos¢
uzyskujac konsystencj¢ ciasta. W nastgpnym czasie cement traci kleistos¢, a dalsza
polimeryzacja doprowadza go do stanu statego. Czas wigzania zalezy od stosunku ilosciowego
sktadnikéw ciektego i proszkowego, temperatury sktadnikéw oraz temperatury otoczenia.
Niska temperatura wydtuza czas wiazania. Dla przyktadu zwigkszenie temperatury z 20 do
27°C skraca czas wiazania o okoto 2 minuty.

Wydzielanie ciepta zwiazane jest z egzotermiczna reakcja polimeryzacji. Wydzielanie ciepta

ro$nie wraz z gruboscia Scianki cementowej protezy. Badania okreslity, iz maksymalna
grubos¢ Scianki nie powinna przekracza¢ 4 mm. Polimeryzacja tworzywa przy takiej
grubosci $cianki wytwarza bezpieczne cieplo, ktore nie powoduje koagulacji biatek bedacej
przyczyna martwicy.

Skurcz materialu obserwowany podczas reakcji polimeryzacji. W pierwszej fazie reakcji
obserwuje si¢ zmniejszanie objgtosci protezy, podczas fazy, w ktorej obserwowane jest
wydzielanie ciepta nastepuje zwigkszenie objetosci. Podczas stygnigcia cementowej
plomby nastepuje kolejny skurcz. Teoretycznie monomer podczas reakcji polimeryzacji
traci 20% swojej objetoscei, dlatego przyktadowa kompozycja sktadajaca si¢ w jednej trzeciej
z monomeru i dwoch trzecich proszku charakteryzuje si¢ 8% skurczem.

Lepkos¢ jest waznym parametrem decydujacym o zapewnieniu wlasciwej penetracji tkanki
kostnej przez cement. Dlatego sugeruje si¢ uzywanie cementéw o matej lepkosci, ktore
penetrujac glebiej ko$¢ gabczasta zapewniaja lepsze wlasnosci uzytkowe w pordwnaniu

z cementami o duzej lepkosci.
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Porowato$¢ charakteryzujaca udziat powietrza wprowadzonego do cementu podczas mieszania
sktadnika ciektego z proszkowym. W typowych zastosowaniach porowatos$¢ waha si¢ w prze-
dziale 5-16%.

Wiasnosci mechaniczne sa najbardziej zréznicowanym parametrem stosowanych obecnie akry-

lowych cementéw kostnych. W wigkszosci publikacji autorzy skupiaja si¢ na gestosci

(opisujacej w pewnym stopniu porowato$¢ cementow), masie czasteczkowej, module Younga,

wytrzymato$ci zmeczeniowej (podczas $cierania, $ciskania, zginania, §cinania) i udarnosci.

Cement uczestniczy w przenoszeniu naprezen pomigdzy endoproteza a koscia. Powtarzajace

si¢ cyklicznie naprgzenia powoduja zmiany wlasnosci mechanicznych tego tworzywa.

Dlatego podstawowymi parametrami wytrzymalo$ciowymi sa wytrzymato$¢ zmeczeniowa

oraz udarno$¢. Wigkszos$¢ badan majacych na celu poprawienie cech wytrzymatosciowych

cementdw kostnych zaktada glowny wplyw porowatosci, ktora je obniza. Dodatkowo
na wlasnosci mechaniczne maja wptyw wielkos$ci poréw, udziat $rodkéw cieniujacych
imasa czasteczkowa. Niska porowatoscia, lepszymi wilasno$ciami zmgczeniowymi oraz

lepsza udarnoscia charakteryzuja si¢ cementy o obnizonej lepkosci (porowatos¢ okoto 5%).

Pomimo duzego zréznicowania warto$ci poszczegélnych cech, wszystkie cementy kostne
spetniaja wymagania normy ISO 5833.

Na wiasnosci mechaniczne akrylowego cementu kostnego maja wplyw nastepujace czynniki
(tabl. 4.2):

e skfad chemiczny (rodzaj polimeru i jego masa czasteczkowa, rodzaj monomeru, udziat
inicjatora, aktywatora i stabilizatora),

e czynniki zewngtrzne (temperatura, wilgotno$¢ wzgledna otoczenia),

e starzenie,

e rdznego rodzaju dodatki (np.: $rodki cieniujace i antybiotyki),

e niewlasciwa technika mieszania i ugniatania,

e spoznione wprowadzenie cementu do kosci,

e zanieczyszczenie krwig i resztkami tkanek.

W pierwszej kolejnosci dokonuje si¢ przymiaru trzpienia endoprotezy dla okre$lenia miejsca
wykonania cigcia na szyjce koSci udowej w celu odcigcia jej wraz z glowa. Warunkiem
uzyskania maksymalnej wydolnosci mechanicznej szyjki jest pozostawienie jej na dlugosci okoto
1 cm w strefie okreslanej jako tuk Adamsa. Po odcigciu pitka mechaniczna czgsci szyjki wraz

z glowa, zostaje wycigty w tkance gabczastej szyjki otwodr o ksztalcie prostokata penetrujacy
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Tablica 4.2. Wybrane wlasnosci handlowych cementow kostnych [15, 23, 46, 55]

Cecha Cement Kos¢ zbita | Kos¢ gabczasta
Temperatura polimeryzacji 7, °C 55-82,5 - -
Masa czasteczkowa Mn - 103 300-600 - -
Wytrzymatos¢ na $ciskanie R, MPa 65-125 170-193 1,9-7,0
Odpornos¢ na pekanie K;c, MPa-m': 1,4-2.2 2-12 -
Wytrzymato$¢ na zginanie R,, MPa 54-116 160-180 15,8
Modut Younga przy zginaniu £, MPa 2000-2700 17000-19000 180-330
Wytrzymatos$¢ na rozciaganie R,,, MPa 35-40 60-160 -
14
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Rysunek 4.5. Wplhyw temperatury na czas mieszania i utwardzania cementu Surgical Simplex®
podany przez producenta [65, 76]

do jamy szpikowej. W powstaly otwor wprowadza si¢ odpowiednio wyprofilowana raszplg dla
wykonania lozy dla trzpienia. W dalszej kolejnosci lozg trzpienia nalezy irygacyjnie przeptukaé
w celu usunigcia uszkodzonych tkanek i osuszy¢ gaza. Do tak przygotowanej jamy wprowadza
si¢ przygotowany poOlptynny cement kostny w obecnosci przewodu odpowietrzajacego
(igielitowa rurka o $rednicy 4 mm). Koncowym etapem jest umieszczenie w wypeltnionej
cementem jamie, trzpienia endoprotezy, az do oparcia si¢ kotnierza o szyjk¢ kosci udowe;.
W trakcie zestalenia cementu kostnego na protezg wywiera si¢ nacisk. W tym czasie z otoczenia
endoprotezy usuwa si¢ takze dren odpowietrzajacy oraz resztki cementu.

Podczas wykonywania kompozycji kieruje si¢ na ogdt zaleceniami producenta cementu
kostnego i dla temperatury 22°C dobiera si¢ na podstawie wykresu (rys. 4.5) czasy poszcze-

g6Inych czynnosci, ktore przedstawiono w tablicy 4.3.
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Tablica 4.3. Przebieg procesu sporzqdzania cementowego spoiwa [65, 76]

Lp. Zabieg Czas, s
1 Napelnienie naczynia proszkowym sktadnikiem cementu -
2 Dodanie ciektego sktadnika w zatozonym udziale -
3 | Mieszanie cementu do momentu uzyskania homogenicznej masy 90
4 Wypehnienie formy ciektym cementem. 180
5 Czas wigzania cementu 1800
6 Wyjecie probek z formy i ich dalsza obrobka -

a) b)

Rysunek 4.6. Mieszadla, do homogenizacji badanych kompozycji cementowych w warunkach
obnizonego cisnienia [65, 76]; a) MixEvac® II — standardowe mieszadlo najczesciej
wykorzystywane w zabiegach, b) ACM® SYSTEM — mieszadfo wyposazone w cylinder (w dolnej
czesci) stuzqcy do wstrzykiwania cementu pod cisnieniem do kanalu szpikowego kosci

Wskazane jest aby homogenizacja sktadnikow kompozycji przebiegala w warunkach
obnizonego ci$nienia. Warunki takie gwarantuja specjalne mieszadla dedykowane przez
producenta cementu (rys. 4.6).

Mozliwe jest takze zastosowanie alternatywnej metody, polegajacej na zastosowaniu
obnizonego cisnienia po wymieszaniu cementu kostnego. Obnizone ci$nienie uzyskuje si¢
w szczelnym eksykatorze podlaczonym we¢zem do wodnej pompki inzektorowej [63, 64].
Schemat uktadu do wytwarzania kompozycji ta metoda przedstawiony zostat na rysunku 4.7.

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

szaniu kompozycji i utwardzaniu cementu kostnego w warunkach ci$nienia atmosferycznego.
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Rysunek 4.7. Stanowisko do wytwarzania probek pod obnizonym cisnieniem: 1 — pompa,
2 —przewod lqczqcy, 3 — eksykator [65, 76]

Tablica 4.4. Warianty wytwarzania spoiwa [65, 76]

Lp. Cisnienie mieszania Ci$nienie utwardzania cementu kostnego
Atmosferyczne Atmosferyczne
2 Atmosferyczne Obnizone
Obnizone Atmosferyczne

W drugim wariancie sprawdzono skuteczno$¢ stosowania obnizonego cisnienia w trakcie
utwardzania cementu. Trzeci wariant miat potwierdzi¢ skuteczno$¢ mieszania kompozycji pod
obnizonym ci$nieniem. Utwardzanie spoiwa odbywalo si¢ w ci$nieniu atmosferycznym.
Warianty wytwarzania cementu przedstawiono w tablicy 4.4.

Wyznacznikiem przydatno$ci sposobu wytwarzania spoiwa byta porowatos¢ oraz odchylenie
standardowe charakteryzujace powtarzalno$¢ cech cementu kostnego. Najwyzsza porowatoscia
wynoszaca 9,33% (tabl. 4.5) charakteryzowaly si¢ probki przygotowywane w wyniku mieszania
i utwardzania pod ci$nieniem atmosferycznym. Pomiary probek wykonanych ta metoda
obarczone byty takze znacznym btedem dochodzacym do 50%.

Zastosowanie obnizonego cis$nienia podczas utwardzania cementu kostnego nie przyniosto
poprawy z uwagi na znaczna lepko$¢ kompozycji, ktora po wymieszaniu umieszczano
w formach. Lepko$¢ byla na tyle wysoka, ze wprowadzone podczas mieszania powictrze byto
zatrzymywane wewnatrz cementu kostnego. Probki wykonane przy zastosowaniu obnizonego
ci$nienia podczas utwardzania posiadaly znaczna porowatos¢ wynoszaca 7,54% oraz niejedno-

rodnos¢ dyskwalifikujaca ten wariant do zastosowan praktycznych.
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Tablica 4.5. Wynik oznaczania porowatosci w zaleznosci od wariantu przygotowania
kompozycji [65, 76]

. Wariant przygotowywania kompozycji
Nr oznaczenia
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
$rednia 9,33 7,54 1,65
S 4,64 3,37 0,293

Wysoka jednorodno$¢ materiatu doswiadczalnego wptywajaca na powtarzalnos¢ wynikoéw
badan i zmniejszenie porowatosci uzyskano w wyniku mieszania w specjalnym mieszadle
umozliwiajacym sporzadzanie kompozycji w warunkach obnizonego ci$nienia. Zmniejszenie
porowatosci niemodyfikowanego cementu kostnego do poziomu 1,7% przy stosunkowo
wysokiej powtarzalnosci proby (btad w granicach 17%) pozwala na wykonanie badan.

Najwydajniejsze usuwanie powietrza z kompozycji zachodzi w momencie kiedy ma ona
niska lepkosé. Stosujac odpowiedni rezim czasowy mozna osiagna¢ wysokie wlasno$ci
wytrzymatoSciowe oraz wysoka powtarzalnosé.

Od pierwszego zastosowania cementowych endoprotez technika spajania ulegala ciggtym
modyfikacjom. Poczatkowo skladniki cementu kostnego mieszano w otwartym naczyniu,
a nastgpnie tak przygotowana masa wypelniano rgcznie jamg szpikowa. Do tak przygotowanej
lozy wprowadzano trzpien endoprotezy. Opisana technika zapewniata 85% skuteczno$¢ na
przestrzeni 15 lat od wszczepienia. Pézniejsze modyfikacje techniki taczenia kos$ci z proteza za
pomoca cementdw kostnych oparte byly na obserwacjach polaczenia z autopsji oraz na
modelach laboratoryjnych.

W wyniku badan na przestrzeni lat koncentrowano si¢ gtdéwnie na poprawieniu wiazania
pomigdzy cementem kostnym, a koscia oraz zminimalizowaniu porowato$ci cementu kostnego
obnizajacej jego wlasnos$ci mechaniczne. Wprowadzono réwniez réznego rodzaju przyrzady do
pozycjonowania protez, dzigki ktérym oprocz prawidlowej pozycji protezy uzyskiwano
optymalna grubo$¢ cementowej plomby. W wyniku ulepszania technik spajania poprawiono
efektywnos¢ cementowych polaczen, ktora wynosi obecnie 85-90% na przestrzeni 15 lat oraz

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

Spawalnos¢ stali nierdzewnej w zaleznosci od gatunku ograniczona jest w réoznym stopniu
takimi czynnikami, jak [58]:

e tworzenie sig¢ struktury martenzytycznej w ztaczach stali chromowych,

e pekanie na zimno w zlaczach stali chromowych martenzytycznych,

e uczulenie na korozj¢ migdzykrystaliczna w ztaczach stali chromowo-niklowej austenityczne;j,

e peckanie na goraco w zlaczach stali austenitycznej,

e krucho$¢ spowodowana tworzeniem si¢ fazy sigma w zlaczach stali chromowo-niklowej
austenitycznej,

o odksztalcenia cieplne stali chromowo-niklowej austenitycznej wskutek ich wysokiego wspot-
czynnika rozszerzalnosci cieplnej (1,5x wyzszego od stali niestopowych) i malej prze-
wodnosci cieplnej (2x nizszej od stali niestopowych),

e sklonnosci do kruchos$ci 475 w ztaczach stali austenityczno-ferrytycznej,

e nieprawidlowej rownowagi migdzy ferrytem i austenitem w zlaczach stali austenityczno-
ferrytycznej,

e zmniejszeniem odporno$ci na korozj¢ elektrochemiczna w wyniku wydzielen faz migdzy-
metalicznych lub weglikéw w zlaczach stali austenityczno-ferrytycznej.

Wymienione ograniczenia spawalnosci stali nierdzewnej uwarunkowane sa sktadem chemi-
cznym materialu rodzimego i dodatkowego oraz warunkami i parametrami cyklu cieplnego
spawania. Warunki spawania maja szczegdlne znaczenie w przypadku ztozonego cyklu cieplnego
spawania, jaki ma miejsce np. w czasie spawania wielosciegowego z duza liczba $ciegow,
proces6w naprawczych wadliwych spoin i napawania regeneracyjnego. W warunkach ztozonego
cyklu cieplnego spawania strefa wpltywu ciepla podlega bowiem wielokrotnym, ztozonym
i czgsto do konca niezbadanym przemianom struktury decydujacych o jakosci potaczenia.

Cykl cieplny spawania, jako suma oddziatywan cieplnych na spoing i material podstawowy
w wyniku kolejnych zabiegéw nagrzewania, wygrzewania i chtodzenia w czasie wykonywania
kolejnych $ciegow spoiny wywiera w wielu stalach nierdzewnych zasadniczy wplyw na
stosunek udziatu ferrytu i1 austenitu w spoinie i strefie wptywu ciepta oraz na procesy tworzenia
si¢ licznych i zréznicowanych pod wzgledem struktury i wplywu na wlasnosci tej strefy, faz
migdzymetalicznych. Charakter cyklu cieplnego spawania zalezy od energii liniowej spawania,

liczby $ciegdw oraz warunkdéw wymiany ciepta w obszarze spawania.
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Szybkos$¢ nagrzewania, szybkos$¢ chlodzenia i w konsekwencji czas, w jakim spoina i strefa
wplywu ciepta znajduje si¢ w waznym ze wzgledu na procesy wydzieleniowe przedziale tem-
peratury od 1200 do 700°C zalezne od energii liniowej, temperatury miedzy$ciegowej, gabarytow
spawanego elementu i warunkow zewngtrznych, maja istotny wptyw na proces konstytuowania
spoiny 1 strefy wplywu ciepla. Maja one wplyw na struktur¢ spoiny i strefy wptywu ciepta
stali, w tym wielko$¢ ziarna, rodzaj i udziat sktadnikéw fazowych, oraz na wlasnos$ci mecha-
niczne i fizykochemiczne potaczenia.

Zapewnienie wysokiej plastycznosci i odpornosci na pgkanie zlaczy spawanych stali
wysokochromowych ferrytycznych wymaga ograniczenia st¢zenia wegla i azotu w stali oraz
w materialach dodatkowych do granicznej rozpuszczalnosci tych pierwiastkow w ferrycie.
Wigksze stezenia wegla i azotu w stali sprzyjaja tworzeniu si¢ weglikow 1 azotkdw chromu
rozpuszczajacych si¢ w roztworze stalym w wysokiej temperaturze [88].

Istotnym ograniczeniem spawalno$ci austenitycznej stali Cr-Ni odpornej na korozje jest
korozja migdzykrystaliczna w wyniku uczulenia w czasie spawania. Korozja migdzykrystaliczna
jest gldwna przyczyna niszczenia elementdw maszyn i urzadzen ze stali austenitycznej Cr-Ni
eksploatowanej w $rodowiskach korozyjnych. Bezposrednia przyczyna tego rodzaju korozji
jest obecnos¢ w stali wegla i zubozenie przygranicznych stref ziarn austenitu w chrom,
wskutek wydzielania si¢ weglikow (Fe,Cr),;3Cs na granicach ziarn austenitu w czasie
wygrzewania w temperaturze od 500 do 650°C. Mechanizm dechromizacji opisano w rozdziale
3.4, ktéremu mozna przeciwdziata¢ przez zmniejszenie st¢zenia wegla do granicznej
rozpuszczalnos$ci tego pierwiastka w austenicie, zwykle ponizej 0,03% przez wytapianie stali
W préozniowym procesie $wiezenia kapieli tlenem VOD (j. ang.: Vaccum Oxygen
Decarburization) i stabilizowanie stali [1].

Krystalizacja stopéw Fe + 18% Cr zawierajacych ponad 8% Ni zaczyna si¢ od tworzenia
roztworu stalego a, ktory w reakcji z roztworem cieklym wzbogaconym w Ni krystalizuje
w postaci fazy y. Stad wymienione stopy bezposrednio po zakrzepnigciu maja strukturg mie-
szaniny faz o + y. Austenit w poréwnaniu z ferrytem ma wigkszy wspotczynnik rozszerzalnosci
cieplnej i skurcz w procesie krzepnigcia oraz mniejsze przewodnictwo cieplne. Moze to by¢
przyczyna sktonno$ci stali austenitycznych do tworzenia peknig¢ krystalizacyjnych podczas
spawania [1]. Duza szybko$¢ odprowadzenia ciepla ze spoiny przez faczone elementy powoduje,
ze spoina oraz strefa wtopienia nie uzyskuja po zakrzepnigciu, a nawet po ochtodzeniu do tem-

peratury pokojowej struktury rownowagowe;j i cechuja si¢ niejednorodnoscia sktadu chemicznego.
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4.4. Spawalnos¢ stopow tytanu stosowanych na implanty Srodszpikowe

Glownym czynnikiem zmniejszajacym spawalno$é tytanu i jego stopdw jest jego wysoka
reaktywno$¢ w stosunku do: tlenu, azotu, wodoru i wegla w wysokiej temperaturze.
Podczas nagrzewania w atmosferze powietrza juz w temperaturze 450°C tworzy sie tlenek

tytanu zgodnie z reakcja:

Ti+ O, — TiO,
Duze powinowactwo tytanu do tlenu uniemozliwia usunigcie tlenu z jeziorka spawalniczego
droga redukc;ji.
Azot w tytanie zwigksza jego twardo$¢ i zmniejsza plastycznos¢. W temperaturze wyzszej

od 800°C tytan reaguje z azotem:

Ti+ N, — TiN
Wodér w tytanie i jego stopach mocno obniza udarnos$¢ i plastycznos¢. Wodor reaguje
z tytanem wedlug reakc;ji:
Ti+ H,=TiH,
Diwodorek tytanu TiH, zwigksza krucho$¢ tytanu. W wysokiej temperaturze wodor

rozpuszczony w tytanie moze wiazac¢ tlen wedtug reakcji:

4H +TiO, = Ti + H,0; 2H+ O =H,0
W wyniku reakcji w metalu spoiny tworza si¢ pory. Jedna z przyczyn ich powstawania jest
zmiana rozpuszczalnosci wodoru w tytanie.
Wegiel w tytanie i jego stopach jest szkodliwa domieszka i wystgpuje w roztworze statym
jako weglik tytanu TiC tworzacy si¢ wedlug reakc;ji:

Ti+ C=TiC
Weglik tytanu ma wysoka twardo$¢ i powoduje krucho$¢ spoiny.
Umocnienie tytanu wywotuja nawet setne czesci procenta wegla i innych zanieczyszczen,
tytan o dobrej spawalnosci powinien mie¢ twardo$¢ mniejsza od 200 HB.
Wigksze stezenia zanieczyszczen sa jedna z przyczyn powstania w zlaczach spawanych
peknig¢ zimnych. Pgknigeia zimne w zlaczach tytanu powstaja w wyniku utraty plastycznosci
réznych obszarow zlacza, czego przyczyna roéwniez sa gazy, jako szkodliwe domieszki

w roztworze statym. Peknigcia zimne w spawanych zlaczach tytanu, powstajace bezposrednio
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po spawaniu albo jako pgknigcia zwloczne, powstaja w wyniku wydzielania si¢ wodoru z roz-
tworu statego i tworzenia wodorkow tytanu, co prowadzi do znacznego wzrostu kruchos$ci
materiatu i powstawania wysokich naprezen wewngtrznych.

Warunkiem wysokiej jakosci zlaczy spawanych jest stosowanie materialu spawanego

i spoiwa o wysokiej czystosci oraz bardzo dobrej ostony gazowej pola spawania.
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