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Wp³yw naprê¿eñ i œrodowiska biologicznego
na trwa³oœæ implantów polimerowych

EFFECTS OF STRESS AND BIOLOGICAL ENVIRONMENT ON POLY-
MERIC IMPLANTS‘ DURABILITY
Summary — The results of investigations of durability of bioinert polysulfone
(PSU) and its composites, containing either 15 % of short carbon fibers ran-
domly oriented (PSU + CF MD) or 40 % of long fibers uniaxially oriented (PSU
+ CF 1D), were presented. The effects of a presence, orientation, length and
volume part of carbon fibers on mechanical properties of the composites were
determined (Table 2). The materials were subjected to creep testing in dry or in
vitro (in Ringer fluid) conditions under variable stress (10—400 MPa) or with-
out it (incubation). Then the changes of their mechanical properties were
investigated (Table 3) and the observations of surface fractures by SEM me-
thod (Fig. 2) as well as measurements of interlayer shear strength (ILSS —
Table 4) were done. The changes of the structures were determined on the
basis of glass transition temperature (Tg) by means of DSC method. The long-
-term strength (σd — Table 6 and Fig. 5) and the values of permissible (maxi-
mum) load (σmaks. — Table 7 and Fig. 6) for the materials investigated, in
relation to the assumed time of bone tissue fixation, were determined on the
basis of creep tests at in vitro conditions. It has been found that PSU and its
composites can work safely under long-term load in biological environment
at the level of 30—40 % of initial strength during the period required for bone
fixation. Introduction of carbon fibers to the polymer allow to subject the
material to considerable loads but accelerates the process of its degradation in
body fluids‘ environment.
Key words: polysulfone, composites, carbon fibers, implants, creep.

Poszukiwania implantów nowej generacji zmierzaj¹
w kierunku materia³ów naœladuj¹cych budowê i w³aœci-
woœci naturalnych tkanek. Materia³y te powinny wyka-
zywaæ zdolnoœæ do regeneracji otaczaj¹cych tkanek, na-
tomiast w przypadku pe³nienia funkcji zespalaj¹cej cha-
rakteryzowaæ siê zwiêkszon¹ trwa³oœci¹ w œrodowisku
biologicznym [1—3]. Wiêkszoœci tych cech nie wykazuj¹
metale, a materia³y ceramiczne i polimery wymagaj¹
modyfikacji ich nano- i mikrostruktury. W chirurgii
kostnej odpowiednia regeneracja mo¿e byæ uzyskana
g³ównie dziêki zastosowaniu bioaktywnych materia³ów
ceramicznych, m.in. bioszk³a, ceramiki fosforanowej
oraz uk³adu szk³o-ceramika [4, 5]. Inna metoda regene-
racyjna zyskuj¹ca coraz wiêksze znaczenie to, na przy-
k³ad, in¿ynieria tkankowa wykorzystuj¹ca pod³o¿a (wy-
konywane g³ównie z polimerów resorbowalnych) do
hodowli komórek [6, 7]. W obu przytoczonych meto-

dach biomateria³y powinny wykazywaæ ograniczon¹,
ale kontrolowan¹ trwa³oœæ, w której czas degradacji mu-
si byæ dopasowany do czasu zrostu kostnego. Zasadni-
czy problem sprowadza siê jednak do otrzymania mate-
ria³ów biozgodnych oraz biostabilnych lub bioresorbo-
walnych o polepszonych w³aœciwoœciach mechanicz-
nych. Spe³nienie funkcji biomechanicznej wymaga z jed-
nej strony wzajemnego dopasowania wartoœci modu³u
Younga implantu i otaczaj¹cej tkanki w celu uzyskania
prawid³owego rozk³adu naprê¿eñ, z drugiej zaœ — prze-
jêcia przez implant jak najwy¿szego poziomu naprê¿eñ,
odpowiedniego dla rodzaju zespolenia.

Obserwowane w ostatnich latach tendencje rozwoju
biomateria³ów wskazuj¹ na coraz wiêksze znaczenie
w implantologii materia³ów kompozytowych — zarów-
no w³óknistych, jak i ziarnistych [8]. Obie grupy kompo-
zytów mo¿na zaliczyæ do materia³ów biomimetycznych,
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a ich niew¹tpliw¹ zalet¹ jest mo¿liwoœæ regulowania
w³aœciwoœci mechanicznych oraz biologicznych. Mate-
ria³y ceramiczne i czyste polimery stosowane w medy-
cynie maj¹ niezadowalaj¹ce w³aœciwoœci mechaniczne,
zw³aszcza niekorzystny jest zespó³ w³aœciwoœci mecha-
nicznych takich jak: wytrzyma³oœæ, modu³ Younga i od-
pornoœæ na pêkanie [9, 10] (tabela 1).

T a b e l a 1. Modu³ Younga (E) i wytrzyma³oœæ na rozci¹ganie
(σM) wybranych tkanek, polimerów i materia³ów ceramicznych
[8—10]
T a b l e 1. Young modulus (E) and tensile strength (σM) of selec-
ted tissues, polymers and ceramic materials [8—10]

Materia³
W³aœciwoœæ

E, GPa σM, MPa

Koœæ zbita (w kierunku równoleg³ym) 17,7 133
Koœæ zbita (w kierunku prostopad³ym) 2,8 52
Koœæ g¹bczasta 0,4 7,4
Szkliwo 84,3 10
Chrz¹stka w³óknista 0,16 10,4
Polietylen 0,88 35
Poli(tetrafluoroetylen) 0,5 27,5
Poli(metakrylan metylu) 2,55 59
Poli(tereftalan etylenu) 2,85 61
Polieteroeteroketon 8,3 139
Polisulfon 2,65 75
Polilaktyd 1,9 32,5
Poli(glokolid/L-laktyd) 1,5 21,4
¯ywica epoksydowa 5,0 50
Hydroksyapatyt 95 50
Bioszk³o 35 42
ZrO2 220 820
Al2O3 380 300

Mo¿liwoœæ poprawy tych cech stwarzaj¹ materia³y
kompozytowe, w których fazy modyfikuj¹ce mog¹
zwiêkszaæ wytrzyma³oœæ na rozci¹ganie i odpornoœæ na
pêkanie z jednoczesnym zachowaniem wartoœci modu³u
Younga na poziomie wartoœci modu³u tkanki kostnej.
Modyfikatory takie mog¹ równoczeœnie zmieniaæ w³aœ-
ciwoœci biologiczne, np. nadawaæ cechy bioaktywne, de-
cyduj¹ce o adhezji na granicy faz implant/tkanka kost-
na. Wœród tego typu materia³ów dominuj¹ kompozyty
polimerowo-ceramiczne, w których faza ceramiczna
mo¿e mieæ uziarnienie od nano- do mikrometrów [11,
12].

W przypadku kompozytów w³óknistych zasadniczy
problem sprowadza siê do znalezienia biozgodnych
w³ókien o dobrej adhezji do osnów polimerowych. Do
wzmocnienia kompozytów wykorzystuje siê w³ókna
wêglowe, ceramiczne z bioaktywnych materia³ów lub
organiczne oraz wêglowe modyfikowane bioaktywny-
mi materia³ami ceramicznymi [13—15]. Stosowanie os-
nów resorbowalnych z takimi w³óknami prowadzi do
powstania implantów wielofunkcyjnych, w których po
spe³nieniu funkcji biomechanicznej (zespolenie), faza
w³óknista po procesie resorpcji, mo¿e pe³niæ rolê ruszto-

wania dla wzrastaj¹cej tkanki kostnej. Kompozyty te
mog¹ równie¿ pe³niæ dodatkow¹ funkcjê noœnika leków
[16].

Inny problem pojawia siê w przypadku kompozytów
biostabilnych. Wprowadzenie do osnowy polimerowej
cz¹stek lub w³ókien modyfikatora mo¿e zmieniæ mecha-
nizm oddzia³ywania ze œrodowiskiem biologicznym,
a tym samym wp³ywaæ na d³ugotrwa³¹ pracê tego typu
implantów. Trudnoœæ stanowi tu okreœlenie warunków
w jakich tego typu kompozyty mog¹ funkcjonowaæ,
a dok³adnie dotyczy to poziomu i rodzaju naprê¿eñ
(sta³e, zmienne) oraz wp³ywu wodnego œrodowiska bio-
logicznego.

Badanie trwa³oœci implantów w œrodowisku zbli¿o-
nym do naturalnego w warunkach rzeczywistych na-
prê¿eñ jest jednym z najwa¿niejszych testów decyduj¹-
cych o przydatnoœci materia³ów na implanty o przed³u-
¿onym czasie dzia³ania. Takie wymagania stawiane s¹
niektórym implantom stosowanym jako elementy zes-
palaj¹ce oraz endoprotezom. Podstawowym problemem
jest wartoœæ przenoszonych naprê¿eñ, dopuszczalne od-
kszta³cenie oraz niezmiennoœæ w³aœciwoœci mechanicz-
nych w warunkach d³ugotrwa³ego dzia³ania naprê¿eñ
w œrodowisku p³ynów ustrojowych.

Celem tej pracy by³o okreœlenie w³aœciwoœci mecha-
nicznych oraz trwa³oœci kompozytów z polisulfonu
(PSU) modyfikowanego krótkimi i d³ugimi w³óknami
wêglowymi. Ocenê przeprowadzono na podstawie prób
pe³zania w warunkach ró¿nego poziomu naprê¿eñ na
sucho i w obecnoœci p³ynów ustrojowych.

Do badañ wybrano polisulfon ze wzglêdu na jego
bioinertnoœæ oraz du¿¹ stabilnoœæ termiczn¹ i chemicz-
n¹. Jest on polimerem amorficznym o w³aœciwoœciach
zbli¿onych do w³aœciwoœci metali lekkich, a jego szkielet
o budowie aromatycznej zapewnia wysok¹ temperaturê
zeszklenia [17, 18].

CZÊŒÆ DOŒWIADCZALNA

Materia³y

Badano próbki w kszta³cie wiose³ek wykonanych
z czystego PSU produkcji Aldrich Chemical Company,
Inc., USA (C27H26O6S, M = 26 000, Tg = 190 oC, d = 1,24
g/cm3) oraz jego kompozytów zawieraj¹cych 15 % w³ó-
kien wêglowych krótkich, przypadkowo zorientowa-
nych (PSU + CF MD) lub 40 % w³ókien wêglowych d³u-
gich (ci¹g³ych) zorientowanych jednokierunkowo (PSU
+ CF 1D). Stosowano œredniomodu³owe w³ókna wêglo-
we „FT 300B Torayca” (d = 1,76 g/cm3, σM = 3530 MPa,
E = 230 GPa).

Otrzymywanie kompozytów

W przypadku czystego PSU i kompozytu PSU + CF
MD zastosowano metodê wtryskiwania w temperaturze
340 oC [19].
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Kompozyty jednokierunkowe z w³óknem ci¹g³ym
(PSU + CF 1D) uzyskiwano za pomoc¹ prasowania lami-
natów otrzymanych metod¹ ciek³ej impregnacji w³ókien
[20].

Metody badañ

Przy u¿yciu uniwersalnej maszyny wytrzyma³oœcio-
wej „Zwick 1435” okreœlano wytrzyma³oœæ na rozci¹ga-
nie (σM) i modu³ Younga (E) wg normy DIN 53455.

Wytrzyma³oœæ na miêdzywarstwowe œcinanie (Inter-
laminar Shear Strength — ILSS) badano w próbie trój-
punktowego zginania w warunkach l:d = 5, gdzie l —
odleg³oœæ miêdzy podporami, d — gruboœæ próbki.

Mikrofotografie wykonywano za pomoc¹ mikrosko-
pu skaningowego „Jeol JSM-5400”.

W badaniach metod¹ ró¿nicowej kalorymetrii ska-
ningowej (DSC) zastosowano aparat „Netzsch DSC
200”. Pomiary w zakresie temperatury 0—250 oC prowa-
dzono z szybkoœci¹ ogrzewania 10 K/min w atmosferze
argonu.

Do symulacji œrodowiska biologicznego w badaniach
in vitro oraz inkubacji (czyli badañ in vitro bez obci¹¿eñ)
u¿yto p³ynu Ringera (Baxter Terpol Sp. z o.o.) o nastêpu-
j¹cym sk³adzie: chlorek sodu — 8,60 g/dm3, chlorek po-
tasu — 0,30 g/dm3, chlorek wapnia — 0,48 g/dm3.

Pe³zanie obserwowano w ci¹gu 48 h w temp. 37 oC na
sucho i w warunkach in vitro wg normy PN-83/C-
-89041 stosuj¹c naprê¿enia 10—400 MPa.

WYNIKI I ICH OMÓWIENIE

Zdolnoœæ do przenoszenia naprê¿eñ w przypadku
materia³ów kompozytowych œciœle zale¿y od mikro-
struktury materia³u, przede wszystkim od rodzaju,
udzia³u objêtoœciowego i sposobu rozmieszczenia fazy
modyfikuj¹cej. Jak wynika z tabeli 2, wprowadzenie
w³ókien wêglowych, w zale¿noœci od ich udzia³u objê-
toœciowego i orientacji, mo¿e zmieniaæ wartoœæ σM mate-
ria³u nawet o kilkaset procent. Podobne zale¿noœci ob-
serwuje siê w odniesieniu do modu³u Younga.

T a b e l a 2. W³aœciwoœci mechaniczne wyjœciowych materia³ów
T a b l e 2. Mechanical properties of initial materials

Materia³ σM
*), MPa ∆σM, MPa E, GPa ∆E, GPa

PSU 73,1 2,6 2,25 0,66
PSU + CF 15 % MD 95,4 3,7 6,38 0,96
PSU + 40 % CF 1D 582,5 38,9 55,46 8,99

*) ∆ — b³¹d pomiaru (±).

Kompozyty mog¹ osi¹gaæ wytrzyma³oœæ zbli¿on¹ do
wytrzyma³oœci niektórych implantacyjnych stopów me-
talicznych w po³¹czeniu ze znacznie zmniejszon¹ war-
toœci¹ E. Du¿¹ wytrzyma³oœæ i ma³e wartoœci E osi¹gaj¹
tylko materia³y kompozytowe i to one mog¹ byæ wyko-

rzystane w projektowaniu implantów spe³niaj¹cych
funkcje biomechaniczne. Jednak uzyskanie korzystnych
w³aœciwoœci mechanicznych nie jest wystarczaj¹cym
kryterium doboru materia³u na tego rodzaju implanty.
Niemniej wa¿na jest stabilnoœæ tych w³aœciwoœci w œro-
dowisku biologicznym, w warunkach dzia³ania naprê-
¿eñ, a tak¿e charakter wp³ywu implantu na otaczaj¹ce
tkanki.

Przedstawione na rys. 1 rodziny krzywych pe³zania
maj¹ typowy przebieg, charakterystyczny dla procesu
pe³zania polimerów. Przebieg krzywych pe³zania zale¿y
od poziomu naprê¿eñ. Wszystkie krzywe s¹ nachylone
pod wiêkszym k¹tem i krótsze w warunkach wiêkszych
naprê¿eñ, pod wp³ywem których prêdkoœæ odkszta³ca-
nia w stanie ustalonym jest wiêksza. W przypadku czys-
tego PSU w badanym przedziale czasu bezpieczny po-
ziom naprê¿eñ (bez zniszczenia) na sucho wynosi
30—35 MPa, natomiast w warunkach in vitro maleje do
20—25 MPa. Spadek odpornoœci na pe³zanie tego poli-
meru w œrodowisku p³ynów fizjologicznych mo¿e wi¹-
zaæ siê z dyfuzj¹ cz¹steczek cieczy pomiêdzy ³añcuchy
polimeru. Cz¹steczki te mog¹ z jednej strony dzia³aæ ja-
ko œrodek uplastyczniaj¹cy, z drugiej — jako czynnik
wywo³uj¹cy korozjê naprê¿eniow¹, przyspieszaj¹c¹ pro-
ces niszczenia materia³u [21]. Oba te zjawiska powoduj¹
pogorszenie w³aœciwoœci mechanicznych. Po wprowa-
dzeniu w³ókien wêglowych wyraŸnie wzrasta wartoœæ
bezpiecznych naprê¿eñ i zmniejsza siê wartoœæ odkszta³-
cenia.

Badania po procesie inkubacji w p³ynie ustrojowym
oraz po pe³zaniu na sucho i w warunkach in vitro wyka-
za³y zmniejszenie wytrzyma³oœci zarówno czystego
PSU, jak i kompozytów (porównanie tabeli 3 i tabeli 2).
Efekt ten jest silniejszy w przypadku kompozytów, co
wi¹¿e siê z wystêpowaniem granicy rozdzia³u faz w³ók-
no/osnowa i ³atwiejsz¹ penetracj¹ p³ynów ustrojowych
w g³¹b materia³u. Potwierdzaj¹ to wyniki badañ wytrzy-
ma³oœci na miêdzywarstwowe œcinanie (ILSS) kompozy-
tów 1D (tabela 4) oraz obserwacje mikroskopowe prze³o-
mów powierzchni (rys. 2).

W warunkach pe³zania na sucho widoczne s¹ g³ównie
spêkania osnowy polimerowej w wyniku tworzenia na
powierzchni sieci drobnych pêkniêæ bez zmiany wartoœci
ILSS i wyraŸnych efektów delaminacji. Obecnoœæ p³ynów

T a b e l a 3. Zmiany wytrzyma³oœci na rozci¹ganie materia³ów po
inkubacji w ci¹gu 48 h, a tak¿e po pe³zaniu na sucho i w warun-
kach in vitro (48 h, naprê¿enie — 10 MPa)
T a b l e 3. Changes of tensile strength of the materials after incu-
bation for 48 h and after creep in dry and in vitro conditions (48 h,
stress — 10 MPa)

Materia³

Inkubacja Pe³zanie na sucho Pe³zanie in vitro

σM

MPa
∆σM

MPa
σM

MPa
∆σM

MPa
σM

MPa
∆σM

MPa

PSU 64,7 3,9 58,2 6,5 53,2 6,2
PSU + CF MD 89,3 4,6 82,4 5,1 75,3 7,6
PSU + CF 1D 539,9 31,8 424,0 56,4 379,6 47,1
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Rys. 1. Rodziny krzywych pe³zania [zale¿noœæ: wyd³u¿enie
wzglêdne (ε) — czas (t)] materia³ów badanych na sucho (a—c)
oraz in vitro (d—f); symbol "o“ oznacza zerwanie. Wykresy:
a) i d) — PSU; b) i e) — PSU + CF MD; c) i f) — PSU + CF
1D. Liczby podane na krzywych oznaczaj¹ naprê¿enie
(w MPa) w danej próbie
Fig. 1. Families of creep curves [dependence: relative elonga-
tion (ε) — time (t)] of dry (a—c) or in vitro (d—f) tested
materials. Symbol "o“ means the break. Graphs: a) and d) —
PSU, b) and e) — PSU + CF MD, c) and f) — PSU + CF 1D.
Numbers given on lines denote stress (in MPa) at particular
test

T a b e l a 4. Wyniki badañ ILSS kompozytów PSU + CF 1D przed
i po inkubacji w p³ynie Ringera
T a b l e 4. ILSS results of PSU + CF 1D composites before and
after incubation in Ringer fluid

ILSS, MPa ∆ILSS, MPa

Próbka wyjœciowa 46,9 5,2
Próbka wyjœciowa po inkubacji w ci¹gu:

48 godzin 46,9 7,2
3 tygodni 43,4 9,4
4 miesiêcy 40,8 7,8

Po pe³zaniu na sucho (48 h, σ = 10 MPa) 45,6 9,2
Po pe³zaniu in vitro (48 h, σ = 10 MPa) 38,5 10,6
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ustrojowych ogranicza adhezjê na granicy faz w³ók-
no/osnowa i prowadzi do efektu „pull out” (czyli wyci¹-
gania w³ókien z osnowy polimerowej) podczas niszcze-
nia kompozytu. Podobny efekt obserwowano w odnie-
sieniu do kompozytów poddawanych obci¹¿eniom cyk-
licznym w warunkach in vitro [22]. Prawdopodobnie ad-
hezja na granicy faz w³ókno/osnowa jest g³ównym czyn-
nikiem decyduj¹cym z jednej strony o w³aœciwoœciach
mechanicznych, z drugiej zaœ — o sposobie oddzia³ywa-
nia ze œrodowiskiem p³ynów ustrojowych.

D³ugotrwa³e dzia³anie obci¹¿eñ w warunkach wod-
nego œrodowiska biologicznego, a tak¿e sposób prze-
twórstwa mo¿e wp³ywaæ na strukturê i niektóre w³aœci-
woœci samego polimeru. Jednym z parametrów opisuj¹-

cych te zmiany mo¿e byæ temperatura zeszklenia (Tg).
Analiza DSC wyjœciowych próbek PSU wykaza³a wystê-
powanie przejœcia szklistego w temp. ok. 185 oC. Przejœ-
cie szkliste (przejœcie frakcji amorficznej polimeru ze sta-
nu szklistego do elastycznego) jest przemian¹ fazow¹
drugiego rzêdu; zale¿y ono od wielkoœci obszarów
amorficznych w polimerze i wystêpuj¹cych w nich na-
prê¿eñ [23].

W przypadku wyjœciowych próbek PSU (granulat,
folia i kszta³tki po wtryskiwaniu) zaobserwowano
wp³yw procesów przetwórstwa na Tg. Wartoœci tempe-
ratury zeszklenia oraz ∆cp próbek granulatu i folii
mieszcz¹ siê w podobnych zakresach. Natomiast
w przypadku próbki PSU po wtryskiwaniu obserwuje

Rys. 2. Obrazy SEM prze³omów kompozytów PSU + CF 1D (a—c) i PSU + CF MD (d—f); a) i d) — materia³ wyjœciowy,
powiêkszenie 2000×; b) i e) — po pe³zaniu na sucho w ci¹gu 48 h i pod naprê¿eniem 10 MPa, powiêkszenie 2000×; c) i f) — po
pe³zaniu in vitro w ci¹gu 48 h i pod naprê¿eniem 10 MPa, powiêkszenie odpowiednio 500× i 1000×
Fig. 2. SEM images of fractures of the composites PSU + CF 1D (a—c) and PSU + CF MD (d—f); a) and d) — initial material,
magnification 2000 times; b) and e) — after dry creep for 48 h under stress 10 MPa, magnification 2000 times; c) and f) — after
in vitro creep for 48 h under stress 10 MPa, magnification 500 and 1000 times, respectively
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siê podwy¿szenie Tg i zmniejszenie wartoœci ∆cp (tabela
5). Mo¿e to œwiadczyæ o tym, ¿e w warunkach przetwór-
stwa metod¹ wtryskiwania istniej¹ bardziej sprzyjaj¹ce
warunki krystalizacji polimeru.

T a b e l a 5. Zmiana charakterystyki termicznej badanych mate-
ria³ów pod wp³ywem pe³zania na sucho i w warunkach in vitro

T a b l e 5. Change in thermal characteristics of materials investi-
gated under the influence of creep in dry and in vitro conditions

Materia³
Metoda

przetwór-
stwa**)

Tg
oC

∆cp

J/(g •K)

PSU granulat wyjœciowy 181,5 0,42
PSU folia*) 180,4 0,41
PSU W 185,3 0,32
PSU po pe³zaniu na sucho W 188,0 0,25
PSU po pe³zaniu in vitro W 185,5 0,25

PSU + CF MD W 185,1 0,26
PSU + CF MD po pe³zaniu

na sucho
W

nie
widoczne

nie
widoczne

PSU + CF MD po pe³zaniu
in vitro

W
nie

widoczne
nie

widoczne

PSU + CF 1D P
nie

widoczne
nie

widoczne
PSU + CF 1D po pe³zaniu

na sucho
P 180,0 0,23

PSU + CF 1D po pe³zaniu in vitro P 180,1 0,27
*) Folia otrzymana po rozpuszczeniu granulatu wyjœciowego PSU w
CH2Cl2 i odparowaniu rozpuszczalnika.
**) W — wtryskiwanie, P — prasowanie.

W przypadku próbek PSU po pe³zaniu na sucho (rys.
3a, krzywa 2) i in vitro (rys. 3a, krzywa 3) nie obserwuje
siê wyraŸnego wp³ywu procesu pe³zania na Tg w po-
równaniu z wyjœciowym PSU (zbli¿one wartoœci Tg i ∆cp

w tabeli 5). W przypadku próbek kompozytowych trud-
no jest interpretowaæ otrzymane wyniki ze wzglêdu na
mo¿liw¹ obecnoœæ resztek rozpuszczalnika w kompozy-
cie (PSU + CF 1D), obecnoœæ czynnika spêczniaj¹cego
(œrodowisko wodne), preparacjê na powierzchni w³ó-
kien, a tak¿e naprê¿enia pochodz¹ce z prób pe³zania.
W odniesieniu do PSU + CF 1D (rys. 3b) obserwuje siê
przejœcie szkliste jedynie przed pe³zaniem, natomiast
przejœcie szkliste nie jest widoczne w przypadku próbki
po pe³zaniu (in vitro i na sucho, odpowiednio krzywe 3
i 2 oraz dane z tabeli 5). Z kolei próbki PSU + CF 1D (rys.
3c) nie wykazuj¹ przejœcia szklistego przed pe³zaniem
(krzywa 1), a po pe³zaniu przejœcie szkliste jest widoczne
zarówno po pe³zaniu na sucho (krzywa 2), jak i in vitro
(krzywa 3) (podobnie jak poprzednio, wartoœci Tg i ∆cp

s¹ zbli¿one). Opisane zmiany trudno jest jednoznacznie
zinterpretowaæ — wymagaj¹ one dalszych, szczegó³o-
wych badañ z wykorzystaniem m.in. metod dyfrakcji
rentgenowskiej. Wskazuj¹ jednak, ¿e zarówno proces
przetwórstwa, jak i warunki biomechaniczne panuj¹ce
w œrodowisku biologicznym mog¹ mieæ wp³yw na w³aœ-
ciwoœci polimeru i jego kompozytów.

Zró¿nicowane zachowanie siê czystego polimeru i
kompozytów z w³óknami wêglowymi w próbie pe³za-
nia stwarza koniecznoœæ oszacowania tzw. czasu ¿ycia w
okreœlonych warunkach naprê¿eñ oraz wytrzyma³oœci
d³ugotrwa³ej (σd), czyli wartoœci naprê¿enia, pod wp³y-
wem którego materia³ nie ulegnie jeszcze zniszczeniu w
umownie przyjêtym przedziale czasu. Obie te wielkoœci
mo¿na wyznaczyæ na podstawie rodziny krzywych
pe³zania (por. rys. 1). Do wyznaczenia wytrzyma³oœci
d³ugotrwa³ej mo¿na wykorzystaæ zale¿noœæ naprê¿enia
od prêdkoœci odkszta³cania w stanie ustalonym (rys. 4).
Punkty doœwiadczalne le¿¹ce poni¿ej pewnej wartoœci
naprê¿enia aproksymowano lini¹ prost¹. Pod uwagê
wziêto punkty doœwiadczalne, dla których wspó³czyn-

Rys. 3. Krzywe DSC PSU (a), PSU + CF MD (b) i PSU + CF
1D (c); 1 — próbka wyjœciowa, 2 — po pe³zaniu na sucho, 3 —
po pe³zaniu in vitro
Fig. 3. DSC curves of PSU (a), PSU + CF MD (b) and PSU +
CF 1D (c). 1 — initial sample, 2 — after dry creep, 3 — after
in vitro creep
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nik korelacji z wyznaczon¹ prost¹ przekracza³ wartoœæ r2

= 0,9. Z wyznaczonych równañ prostych obliczono σd

zak³adaj¹c, ¿e gdy prêdkoœæ pe³zania zmierza do zera
(v → 0), to, teoretycznie bior¹c, nie zachodzi proces pe³-
zania. Otrzymane równania i granice wytrzyma³oœci
d³ugotrwa³ych badanych materia³ów zawiera tabela 6.
Przyk³ad graficznej postaci równania w odniesieniu do
PSU przedstawia rys. 5.

T a b e l a 6. Wspó³czynniki równania zale¿noœci prêdkoœci od-
kszta³cania w stanie ustalonym od przy³o¿onego obci¹¿enia (pos-
taæ ogólna: v = a •σ - b)*) i wspó³czynniki korelacji (r2) oraz wytrzy-
ma³oœæ d³ugotrwa³a (σd) próbek wyjœciowych po pe³zaniu w wa-
runkach in vitro

T a b l e 6. Coefficients of an equation describing dependence of
deformation velocity at stationary state on the load applied (gene-
ral form: v = a •σ – b)*), correlation coefficient (r2) and long-term
strength (σd) of the initial samples and after in vitro creep

Materia³
Wspó³czynnik równania

r2 σd

MPaa b

PSU 0,0107 •10-3 0,1574 •10-3 0,9079 14,6
PSU in vitro 0,0659 •10-4 0,7665 •10-4 0,9608 11,6
PSU + CF MD 0,0128 •10-3 0,2141 •10-3 0,9328 16,7
PSU + CF MD in vitro 0,0116 •10-3 0,1439 •10-3 0,9175 12,5
PSU + CF 1D 0,1000 •10-3 0,1200 •10-2 0,9463 23,6
PSU + CF 1D in vitro 0,0367 •10-3 0,7360 •10-3 0,9667 20,0

*) Sta³e a i b wyznaczano doœwiadczalnie.

Do opisu badañ procesu zniszczenia przyjmuje siê
uproszczony liniowy zwi¹zek miêdzy naprê¿eniem
niszcz¹cym (σz) a logarytmem czasu zniszczenia mate-
ria³u (ln t):

σz = C0 - C •ln t (1)

gdzie: C0, C — sta³e wyznaczone empirycznie.
Mimo istniej¹cych zastrze¿eñ, uzyskane w ten spo-

sób wyniki teoretyczne znajduj¹ zastosowanie praktycz-
ne [24]. Równania odpowiadaj¹ce poszczególnym prób-
kom przedstawia tabela 7, a przyk³ad jego graficznej
postaci zawiera rys. 6.

T a b e l a 7. Wspó³czynniki równania (1) i wspó³czynniki korela-
cji (r2) oraz maksymalne obci¹¿enia (σmaks.) w ci¹gu za³o¿onego
czasu leczenia w przypadku próbek wyjœciowych i po pe³zaniu
w warunkach in vitro

T a b l e 7. Coefficients of the equation (1), correlation coefficient
and maximum strength (σmaks.) during assumed therapy time for
the initial samples and after in vitro creep

Materia³

Wspó³czynnik
równania (1)

r2

σmaks., MPa

C0 C

po 3
tygod-
niach

po 4
miesi¹-

cach

PSU 84,2152 3,3942 0,9168 35,3 29,3
PSU in vitro 65,0955 2,9924 0,9924 22,0 16,7
PSU + CF MD 80,5480 3,7702 0,9788 26,2 19,6
PSU + CF 1D 740,2298 35,4404 0,9442 229,5 167,1
PSU + CF 1D

in vitro
679,9205 37,1778 0,9684 144,2 78,7

Analiza powy¿szych zale¿noœci umo¿liwi³a znalezie-
nie wartoœci obci¹¿eñ pozwalaj¹cych na bezpieczn¹ pra-
cê implantu (bez zniszczenia) w odpowiednim czasie le-
czenia; np. zroœniêcie z³amanego obojczyka trwa trzy ty-
godnie, a szyjki koœci udowej cztery miesi¹ce [25]. War-
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Rys. 4. Zale¿noœæ prêdkoœci odkszta³cania (v) w stanie ustalo-
nym od zastosowanych obci¹¿eñ (σ) na przyk³adzie czystego
PSU
Fig. 4. Dependence of deformation velocity at stationary state
on the load applied for initial PSU

Rys. 5. Graficzna postaæ równania zale¿noœci prêdkoœci od-
kszta³cania w stanie ustalonym od przy³o¿onego obci¹¿enia
próbki PSU wyjœciowej (a) i po pe³zaniu w warunkach in vitro
(b)
Fig. 5. Graphical form of equation of dependence of deforma-
tion velocity at stationary state on the load applied for initial
PSU sample (a) and after in vitro creep (b)
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toœci najwiêkszych obci¹¿eñ, jakie mo¿na bezpiecznie
stosowaæ w ci¹gu wymaganego okresu czasu w warun-
kach in vitro zawiera tabela 7. W przypadku kompozy-
tów PSU + CF MD nie okreœlono w warunkach in vitro tej
w³aœciwoœci ze wzglêdu na fakt, ¿e próbki nie ulega³y
niszczeniu w badanym przedziale czasowym (do ln t =
14).

PODSUMOWANIE

Analiza przedstawionych danych wskazuje, ¿e
w warunkach d³ugotrwa³ych obci¹¿eñ dzia³aj¹cych
w œrodowisku biologicznym PSU i jego kompozyty
mog¹ pracowaæ bezpiecznie jako implanty na poziomie
30—40 % wyjœciowej wytrzyma³oœci w czasie odpowia-
daj¹cym czasowi zrostu kostnego.

Rolê implantu biostabilnego pe³ni¹ kompozyty wy-
trzymuj¹ce naprê¿enia ok. 20 MPa, a wiêc 3—4 % wy-
trzyma³oœci wyjœciowej. W przypadku czystego polisul-
fonu wartoœæ ta wynosi ok. 15 % wytrzyma³oœci wyjœcio-
wej. Takie wartoœci wytrzyma³oœci potwierdzaj¹, ¿e
w przypadku implantów polimerowych pracuj¹cych w
œrodowisku biologicznym pod wp³ywem zwiêkszonych
naprê¿eñ mo¿na mówiæ o biostabilnoœci tylko w odnie-
sieniu do okreœlonych warunków biomechanicznych.
Trwa³oœæ tych materia³ów w istotny sposób zale¿y rów-
nie¿ od rodzaju wprowadzonych faz modyfikuj¹cych

(tu w³ókien), które mog¹ zmieniaæ nie tylko w³aœciwoœci
mechaniczne implantów, ale tak¿e mechanizm ich od-
dzia³ywania ze œrodowiskiem biologicznym. W przy-
padku polimerów resorbowalnych mo¿e mieæ to wp³yw
na czas degradacji, który powinien byæ dopasowany do
czasu pe³nienia przez ten polimer funkcji zastêpuj¹cej
lub zespalaj¹cej. Omówione badania pozwalaj¹ na
stwierdzenie, ¿e przydatnoœæ polimerów i ich kompozy-
tów w chirurgii kostnej, gdzie pe³ni¹ one funkcjê biome-
chaniczn¹, wymaga ka¿dorazowo oceny ich trwa³oœci w
œrodowisku biologicznym w okreœlonych warunkach
naprê¿eñ.

LITERATURA

1. Hench L. L.: Biomaterials 1998, 19, 1419.
2. Pampuch R.: In¿. Biomater. 2000, 9, 3.
3. Elias K. L., Price R. L., Webster T. J.: Biomaterials 2002,

23, 3279.
4. Cao W., Hench L. L.: Ceramics Int. 1996, 22, 493.
5. Wang M.: Biomaterials 2003, 24, 2133.
6. Lam C. X. F., Mo X. M., Teoh S. H., Hutmacher D. W.:

Mater. Sci. Eng. 2002, C 20, 49.
7. Hutmacher D. W.: Biomaterials 2001, 21, 2529.
8. Evans S. L., Gregson P. J.: Biomaterials 1998, 19, 1330.
9. Ramakrishna S.: Comp. Sci. Techn. 2001, 61, 1189.
10. Ch³opek J., Kmita G.: Eng. T. 2003, 51, vol. 2, 3, 307.
11. Doyle C., Tanner E. T., Bonfield W.: Biomaterials 1991,

12, 841.
12. Ch³opek J.: Ceram., Pol. Biul. Ceram. 2003, 80, 203.
13. Suchanek W.: Biomaterials 1996, 17, 1715.
14. Wang A.: Tribology Int. 1998, 31, 661.
15. Majola A.: J. Mat. Sci. Mat. Med. 1992, 3, 43.
16. Gopferich A.: Biomaterials 1997, 18, 397.
17. Wang M., Yue C. Y., Chua B.: J. Mat. Sci. Mat. Med.

2001, 12, 821.
18. Teoh S. H., Tang Z. G., Hastings W.: w „Handbook of

Biomaterial Properties” (red. Black J., Hastings G.),
Chapman and Hall, Londyn 1998.

19. Rosó³ P., Ch³opek J.: Kompozyty 2003, 7, 291.
20. Rosó³ P., Ch³opek J.: In¿. Biomater. 2003, 28, 26.
21. Suwanprateeb J., Tanner K. E., Turner S., Bonfield

W.: J. Mat. Sci. Mat. Med. 1997, 8, 469.
22. Latour R. A., Black J.: J. Biomed. Mat. Res. 1993, 27,

1281.
23. Deng M., Shalaby S. W.: Biomaterials 1997, 18, 645.
24. Wilczyñski A. P.: „Mechanika polimerów w praktyce

konstrukcyjnej”, Wydawnictwa Naukowo-Technicz-
ne, Warszawa 1984.

25. Gruca A.: „Chirurgia ortopedyczna”, tom II, Pañ-
stwowy Zak³ad Wydawnictw Lekarskich, Warszawa
1966, str. 166.

Otrzymano 8 IV 2004 r.

40

20

60

80

2 6 10 14
ln ( w s)t t

a)

40

20

60

80

2 6 10 14
ln ( w s)t t

b)

Rys. 6. Graficzna postaæ równania (1) próbki PSU wyjœciowej
(a) i po pe³zaniu w warunkach in vitro (b)
Fig. 6. Graphical form of equation (1) for initial PSU sample
(a) and after in vitro creep (b)
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