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Wplyw naprezen i Srodowiska biologicznego
na trwalos$¢ implantéw 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 (T¢) by means of DSC method. The long-
-term strength (6; — Table 6 and Fig. 5) and the values of permissible (maxi-
mum) load (6.5, — 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 implantéw nowej generacji zmierzaja
w kierunku materialéw nasladujacych budowe i wtasci-
wosci naturalnych tkanek. Materiaty te powinny wyka-
zywac zdolnosé¢ do regeneracji otaczajacych tkanek, na-
tomiast w przypadku pelnienia funkcji zespalajacej cha-
rakteryzowac sie zwiekszona trwaloscia w srodowisku
biologicznym [1—3]. Wiekszosci tych cech nie wykazuja
metale, a materialy ceramiczne i polimery wymagaja
modyfikacji ich nano- i mikrostruktury. W chirurgii
kostnej odpowiednia regeneracja moze by¢ uzyskana
glownie dzieki zastosowaniu bioaktywnych materiatow
ceramicznych, m.in. bioszkta, ceramiki fosforanowej
oraz ukladu szklo-ceramika [4, 5]. Inna metoda regene-
racyjna zyskujaca coraz wieksze znaczenie to, na przy-
klad, inzynieria tkankowa wykorzystujaca podtoza (wy-
konywane gléwnie z polimeréw resorbowalnych) do
hodowli komérek [6, 7]. W obu przytoczonych meto-

dach biomaterialy powinny wykazywaé ograniczona,
ale kontrolowana trwalos¢, w ktérej czas degradacji mu-
si by¢ dopasowany do czasu zrostu kostnego. Zasadni-
czy problem sprowadza si¢ jednak do otrzymania mate-
rialéw biozgodnych oraz biostabilnych lub bioresorbo-
walnych o polepszonych wlasciwosciach mechanicz-
nych. Spelnienie funkcji biomechanicznej wymaga z jed-
nej strony wzajemnego dopasowania wartosci modutu
Younga implantu i otaczajacej tkanki w celu uzyskania
prawidtowego rozkladu naprezen, z drugiej za§ — prze-
jecia przez implant jak najwyzszego poziomu naprezen,
odpowiedniego dla rodzaju zespolenia.

Obserwowane w ostatnich latach tendencje rozwoju
biomaterialéw wskazuja na coraz wieksze znaczenie
w implantologii materialéw kompozytowych — zaréw-
no wiléknistych, jak i ziarnistych [8]. Obie grupy kompo-
zytéw mozna zaliczy¢ do materialéw biomimetycznych,
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a ich niewatpliwa zaleta jest mozliwos¢ regulowania
wiasciwosci mechanicznych oraz biologicznych. Mate-
rialy ceramiczne i czyste polimery stosowane w medy-
cynie maja niezadowalajace wlasciwosci mechaniczne,
zwlaszcza niekorzystny jest zespét wlasciwosci mecha-
nicznych takich jak: wytrzymatosé, modut Younga i od-
pornos¢ na pekanie [9, 10] (tabela 1).

Tabela 1. Modul Younga (E) i wytrzymalos¢ na rozcigganie
(om) wybranych tkanek, polimer6w i materialéw ceramicznych
[8—10]

Table 1. Young modulus (E) and tensile strength (cm) of selec-
ted tissues, polymers and ceramic materials [8—10]

Wiasciwosé
Materiat
E, GPa oM, MPa
Kos¢ zbita (w kierunku réwnoleglym) 17,7 133
Kos¢ zbita (w kierunku prostopadlym) 2,8 52
Kos¢ gabczasta 0,4 74
Szkliwo 84,3 10
Chrzastka wldknista 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) 1,5 214
Zywica epoksydowa 50 50
Hydroksyapatyt 95 50
Bioszkto 35 42
ZrOz 220 820
ALO3 380 300

Mozliwos¢ poprawy tych cech stwarzaja materialy
kompozytowe, w ktérych fazy modyfikujace moga
zwieksza¢ wytrzymalo$é na rozcigganie i odpornos¢ na
pekanie z jednoczesnym zachowaniem wartosci modutu
Younga na poziomie warto$ci modutu tkanki kostne;.
Modyfikatory takie moga réwnocze$nie zmieniaé¢ wias-
ciwosci biologiczne, np. nadawac cechy bioaktywne, de-
cydujace o adhezji na granicy faz implant/tkanka kost-
na. Wéréd tego typu materialéw dominuja kompozyty
polimerowo-ceramiczne, w ktérych faza ceramiczna
moze mieé uziarnienie od nano- do mikrometréw [11,
12].

W przypadku kompozytéw widknistych zasadniczy
problem sprowadza sie do znalezienia biozgodnych
wlékien o dobrej adhezji do osnéw polimerowych. Do
wzmocnienia kompozytéw wykorzystuje sie wlékna
weglowe, ceramiczne z bioaktywnych materialéw lub
organiczne oraz weglowe modyfikowane bioaktywny-
mi materialami ceramicznymi [13—15]. Stosowanie os-
néw resorbowalnych z takimi wiéknami prowadzi do
powstania implantéw wielofunkcyjnych, w ktérych po
spelnieniu funkcji biomechanicznej (zespolenie), faza
wiéknista po procesie resorpcji, moze petnic role ruszto-

wania dla wzrastajacej tkanki kostnej. Kompozyty te
moga rowniez pelni¢ dodatkowa funkcje nos$nika lekow
[16].

Inny problem pojawia sie w przypadku kompozytéw
biostabilnych. Wprowadzenie do osnowy polimerowej
czastek lub widkien modyfikatora moze zmieni¢ mecha-
nizm oddzialywania ze $§rodowiskiem biologicznym,
a tym samym wplywac na dlugotrwala prace tego typu
implantéw. Trudno$¢ stanowi tu okreslenie warunkéw
w jakich tego typu kompozyty moga funkcjonowac,
a dokladnie dotyczy to poziomu i rodzaju naprezen
(stale, zmienne) oraz wplywu wodnego $rodowiska bio-
logicznego.

Badanie trwatosci implantéw w $rodowisku zbliZo-
nym do naturalnego w warunkach rzeczywistych na-
prezen jest jednym z najwazniejszych testow decyduja-
cych o przydatnosci materialéw na implanty o przediu-
zonym czasie dzialania. Takie wymagania stawiane sa
niektérym implantom stosowanym jako elementy zes-
palajace oraz endoprotezom. Podstawowym problemem
jest warto$¢ przenoszonych naprezen, dopuszczalne od-
ksztalcenie oraz niezmienno$¢ wlasciwosci mechanicz-
nych w warunkach dlugotrwalego dzialania naprezen
w $rodowisku ptynéw ustrojowych.

Celem tej pracy bylo okreslenie wlasciwosci mecha-
nicznych oraz trwaloéci kompozytéw z polisulfonu
(PSU) modyfikowanego krétkimi i dlugimi wiéknami
weglowymi. Oceneg przeprowadzono na podstawie préb
pelzania w warunkach réznego poziomu naprezen na
sucho i w obecnosci ptynéw ustrojowych.

Do badant wybrano polisulfon ze wzgledu na jego
bioinertnosé¢ oraz duza stabilnoéé termiczng i chemicz-
na. Jest on polimerem amorficznym o wlasciwosciach
zblizonych do wlasciwosci metali lekkich, a jego szkielet
o budowie aromatycznej zapewnia wysoka temperature
zeszklenia [17, 18].

CZESC DOSWIADCZALNA
Materialy

Badano probki w ksztalcie wioselek wykonanych
z czystego PSU produkcji Aldrich Chemical Company,
Inc., USA (Cp7H2606S, M = 26 000, Ty = 190 °C, d = 1,24
g/cm?) oraz jego kompozytéw zawierajacych 15 % wt6-
kien weglowych krétkich, przypadkowo zorientowa-
nych (PSU + CF MD) lub 40 % wldékien weglowych dtu-
gich (ciaglych) zorientowanych jednokierunkowo (PSU
+ CF 1D). Stosowano Sredniomodutowe wtékna weglo-
we ,FT 300B Torayca” (d =1,76 g/ cm?, oy = 3530 MPa,
E =230 GPa).

Otrzymywanie kompozytow
W przypadku czystego PSU i kompozytu PSU + CF

MD zastosowano metode wtryskiwania w temperaturze
340 °C [19].
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Kompozyty jednokierunkowe z wldéknem ciaglym
(PSU + CF 1D) uzyskiwano za pomoca prasowania lami-
natéw otrzymanych metoda cieklej impregnacji widkien
[20].

Metody badan

Przy uzyciu uniwersalnej maszyny wytrzymatoscio-
wej ,Zwick 1435” okreslano wytrzymalo$¢ na rozciaga-
nie (o)) i modut Younga (E) wg normy DIN 53455.

Wytrzymatos¢ na miedzywarstwowe Scinanie (Infer-
laminar Shear Strength — ILSS) badano w probie tréj-
punktowego zginania w warunkach I:d = 5, gdzie | —
odlegto$¢ miedzy podporami, d — grubos¢ probki.

Mikrofotografie wykonywano za pomoca mikrosko-
pu skaningowego ,Jeol JSM-5400".

W badaniach metoda réznicowej kalorymetrii ska-
ningowej (DSC) zastosowano aparat ,Netzsch DSC
200”. Pomiary w zakresie temperatury 0—250 °C prowa-
dzono z szybkoécia ogrzewania 10 K/min w atmosferze
argonu.

Do symulacji srodowiska biologicznego w badaniach
in vitro oraz inkubacji (czyli badan in vitro bez obciazen)
uzyto plynu Ringera (Baxter Terpol Sp. z 0.0.) o nastepu-
jacym skladzie: chlorek sodu — 8,60 g/dm?, chlorek po-
tasu — 0,30 g/ dm3, chlorek wapnia — 0,48 g/ dm?.

Pelzanie obserwowano w ciagu 48 h w temp. 37 °C na
sucho i w warunkach in vitro wg normy PN-83/C-
-89041 stosujac naprezenia 10—400 MPa.

WYNIKI I ICH OMOWIENIE

Zdolnos$¢ do przenoszenia naprezeii w przypadku
materialéw kompozytowych $cisle zalezy od mikro-
struktury materiatu, przede wszystkim od rodzaju,
udzialu objetosciowego i sposobu rozmieszczenia fazy
modyfikujacej. Jak wynika z tabeli 2, wprowadzenie
widkien weglowych, w zaleznoéci od ich udziatu obje-
toSciowego i orientacji, moze zmienia¢ warto$¢ o mate-
rialu nawet o kilkaset procent. Podobne zaleznosci ob-
serwuje sie w odniesieniu do modutu Younga.

Tabela 2. Wladciwosci mechaniczne wyjéciowych materialéw
Table 2. Mechanical properties of initial materials

Materiat om’,MPa | Aoy, MPa| E,GPa | AE, GPa
PSU 73,1 2,6 2,25 0,66
PSU + CF 15 % MD 95,4 3,7 6,38 0,96
PSU+40%CF1D | 5825 38,9 55,46 8,99

? A—blad pomiaru ().

Kompozyty moga osiaga¢ wytrzymalos¢ zblizona do
wytrzymatoéci niektérych implantacyjnych stopéw me-
talicznych w polaczeniu ze znacznie zmniejszona war-
toscia E. Duza wytrzymalos¢ i mate wartosci E osiagaja
tylko materialy kompozytowe i to one moga by¢ wyko-

rzystane w projektowaniu implantéw speiniajacych
funkcje biomechaniczne. Jednak uzyskanie korzystnych
wlasciwosci mechanicznych nie jest wystarczajacym
kryterium doboru materialu na tego rodzaju implanty.
Niemniej wazna jest stabilnos¢ tych wlasciwosci w $ro-
dowisku biologicznym, w warunkach dzialania napre-
zen, a takze charakter wplywu implantu na otaczajace
tkanki.

Przedstawione na rys. 1 rodziny krzywych pelzania
maja typowy przebieg, charakterystyczny dla procesu
pelzania polimeréw. Przebieg krzywych pelzania zalezy
od poziomu naprezen. Wszystkie krzywe sa nachylone
pod wiekszym katem i krétsze w warunkach wiekszych
naprezeni, pod wpltywem ktérych predkos¢ odksztalca-
nia w stanie ustalonym jest wigksza. W przypadku czys-
tego PSU w badanym przedziale czasu bezpieczny po-
ziom naprezen (bez zniszczenia) na sucho wynosi
30—35 MPa, natomiast w warunkach in vitro maleje do
20—25 MPa. Spadek odpornosci na pelzanie tego poli-
meru w Srodowisku plynéw fizjologicznych moze wia-
zac sie z dyfuzja czasteczek cieczy pomiedzy laficuchy
polimeru. Czasteczki te moga z jednej strony dzialac ja-
ko érodek uplastyczniajacy, z drugiej — jako czynnik
wywolujacy korozje naprezeniowa, przyspieszajaca pro-
ces niszczenia materiatu [21]. Oba te zjawiska powoduja
pogorszenie wlasciwosci mechanicznych. Po wprowa-
dzeniu widkien weglowych wyraznie wzrasta wartosc¢
bezpiecznych naprezen i zmniejsza sie wartos¢ odksztal-
cenia.

Badania po procesie inkubacji w plynie ustrojowym
oraz po pelzaniu na sucho i w warunkach i vitro wyka-
zaly zmniejszenie wytrzymatosci zar6wno czystego
PSU, jak i kompozytéw (poréwnanie tabeli 3 i tabeli 2).
Efekt ten jest silniejszy w przypadku kompozytéw, co
wiaze sie z wystepowaniem granicy rozdziatu faz wiék-
no/osnowa i latwiejsza penetracja ptynéw ustrojowych
w glab materialu. Potwierdzaja to wyniki badan wytrzy-
malo$ci na miedzywarstwowe Scinanie (ILSS) kompozy-
tow 1D (tabela 4) oraz obserwacje mikroskopowe przeto-
méw powierzchni (rys. 2).

W warunkach pelzania na sucho widoczne sa gléwnie
spekania osnowy polimerowej w wyniku tworzenia na
powierzchni sieci drobnych peknie¢ bez zmiany wartosci
ILSS i wyraznych efektéw delaminacji. Obecnos¢ ptynéw

Tabela 3. Zmiany wytrzymatosci na rozciaganie materialow po
inkubacji w ciagu 48 h, a takze po pelzaniu na sucho i w warun-
kach in vitro (48 h, naprezenie — 10 MPa)

Table 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)

Inkubacja | Pelzanie na sucho | Pelzanie in vitro
Materiatl oM AGMm oM Aom oM Aom
MPa | MPa MPa MPa MPa | MPa
PSU 64,7 3,9 58,2 6,5 53,2 6,2
PSU+CFMD | 893 4,6 824 51 75,3 7,6
PSU+CF1D | 5399 | 31,8 424,0 56,4 | 3796 | 47,1
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Rys. 1. Rodziny krzywych petzania [zaleznos¢: wydtuzenie
wzgledne (€) — czas (t)] materiatow badanych na sucho (a—c)
oraz in vitro (d—f); symbol "o oznacza zerwanie. Wykresy:
a)id) — PSU; b) ie) — PSU + CF MD; c) if) — PSU + CF
1D. Liczby podane na krzywych oznaczajq naprezenie
(w MPa) w danej prébie

Fig. 1. Families of creep curves [dependence: relative elonga-
tion (e) — 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

Tabela 4. Wyniki badan ILSS kompozytéw PSU + CF 1D przed
i po inkubacji w plynie Ringera
Table 4. ILSS results of PSU + CF 1D composites before and
after incubation in Ringer fluid

ILSS, MPa | AILSS, MPa

Prébka wyjsciowa 46,9 52
Prébka wyjsciowa po inkubacji w ciagu:

48 godzin 46,9 7,2

3 tygodni 43,4 94

4 miesiecy 40,8 78
Po petzaniu na sucho (48 h, 6 = 10 MPa) 45,6 9,2
Po pelzaniu in vitro (48 h, 6 = 10 MPa) 38,5 10,6
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Rys. 2. Obrazy SEM przetoméw kompozytéw PSU + CF 1D (a—c) i PSU + CF MD (d—f); a) i d) — material wyjsciowy,
powigkszenie 2000%; b) i e) — po petzaniu na sucho w ciggu 48 h i pod naprezeniem 10 MPa, powickszenie 2000%; ¢) 1 f) — po
petzaniu in vitro w ciqgu 48 h i pod naprezeniem 10 MPa, powigkszenie odpowiednio 500X i 1000x

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

ustrojowych ogranicza adhezje na granicy faz widk-
no/osnowa i prowadzi do efektu ,pull out” (czyli wycia-
gania widkien z osnowy polimerowej) podczas niszcze-
nia kompozytu. Podobny efekt obserwowano w odnie-
sieniu do kompozytéw poddawanych obcigzeniom cyk-
licznym w warunkach in vitro [22]. Prawdopodobnie ad-
hezja na granicy faz wiékno/osnowa jest gtéwnym czyn-
nikiem decydujacym z jednej strony o wlasciwosciach
mechanicznych, z drugiej za§ — o sposobie oddziatywa-
nia ze Srodowiskiem ptynéw ustrojowych.

Dlugotrwale dzialanie obciazern w warunkach wod-
nego Srodowiska biologicznego, a takze sposéb prze-
tworstwa moze wplywac na strukture i niektére wilasci-
wosci samego polimeru. Jednym z parametréw opisuja-

cych te zmiany moze by¢ temperatura zeszklenia (Ty).
Analiza DSC wyjsciowych probek PSU wykazala wyste-
powanie przejScia szklistego w temp. ok. 185 °C. Przej$-
cie szkliste (przejscie frakcji amorficznej polimeru ze sta-
nu szklistego do elastycznego) jest przemiana fazowa
drugiego rzedu; zalezy ono od wielkosci obszaréw
amorficznych w polimerze i wystepujacych w nich na-
prezen [23].

W przypadku wyjsciowych prébek PSU (granulat,
folia i ksztaltki po wtryskiwaniu) zaobserwowano
wplyw proceséw przetworstwa na T,. Wartosci tempe-
ratury zeszklenia oraz Ac, prébek granulatu i folii
mieszcza si¢ w podobnych zakresach. Natomiast
w przypadku probki PSU po wtryskiwaniu obserwuje
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si¢ podwyzszenie T, i zmniejszenie wartosci Ac,, (tabela
5). Moze to $wiadczy¢ o tym, ze w warunkach przetwor-
stwa metoda wtryskiwania istniejqa bardziej sprzyjajace
warunki krystalizacji polimeru.

Tabela 5 Zmiana charakterystyki termicznej badanych mate-
rialéw pod wplywem petzania na sucho i w warunkach in vitro
Table 5. Change in thermal characteristics of materials investi-
gated under the influence of creep in dry and in vitro conditions

Metoda
Materiat rzetwor- Ts Acy
przetwe °C 1/(g- K
stwa
PSU granulat wyjsciowy 181,5 0,42
PSU folia” 180,4 0,41
PSU W 185,3 0,32
PSU po pelzaniu na sucho W 188,0 0,25
PSU po petzaniu in vitro w 185,5 0,25
PSU + CF MD A 185,1 0,26
PSU + CF MD po pelzaniu nie nie
w . .
na sucho widoczne | widoczne
PSU + CF MD po petzaniu W nie nie
n vitro widoczne | widoczne
PSU + CF 1D P e e
widoczne | widoczne
PSU + CF 1D po pelzaniu P 180,0 023
na sucho
PSU + CF 1D po pelzaniu in vitro P 180,1 0,27

? Folia otrzymana po rozpuszczeniu granulatu wyjsciowego PSU w
CH2Clz i odparowaniu rozpuszczalnika.
'w— wiryskiwanie, P — prasowanie.

W przypadku prébek PSU po pelzaniu na sucho (rys.
3a, krzywa 2) i in vitro (rys. 3a, krzywa 3) nie obserwuje
si¢ wyraznego wplywu procesu pelzania na Ty w po-
réwnaniu z wyjsciowym PSU (zblizone wartosci Ty i Acy
w tabeli 5). W przypadku prébek kompozytowych trud-
no jest interpretowaé otrzymane wyniki ze wzgledu na
mozliwa obecno$¢ resztek rozpuszczalnika w kompozy-
cie (PSU + CF 1D), obecnoé¢ czynnika speczniajacego
(Srodowisko wodne), preparacje na powierzchni wié-
kien, a takze naprezenia pochodzace z préb pelzania.
W odniesieniu do PSU + CF 1D (rys. 3b) obserwuje sie
przejscie szkliste jedynie przed pelzaniem, natomiast
przejscie szkliste nie jest widoczne w przypadku prébki
po pelzaniu (in vitro i na sucho, odpowiednio krzywe 3
i2 oraz dane z tabeli 5). Z kolei prébki PSU + CF 1D (rys.
3c) nie wykazuja przejécia szklistego przed pelzaniem
(krzywa 1), a po pelzaniu przejécie szkliste jest widoczne
zar6wno po pelzaniu na sucho (krzywa 2), jak i in vitro
(krzywa 3) (podobnie jak poprzednio, wartosci T i Acy,
sq zblizone). Opisane zmiany trudno jest jednoznacznie
zinterpretowa¢ — wymagaja one dalszych, szczegoto-
wych badani z wykorzystaniem m.in. metod dyfrakeji
rentgenowskiej. Wskazuja jednak, Ze zar6wno proces
przetwoérstwa, jak i warunki biomechaniczne panujace
w $rodowisku biologicznym moga mie¢ wpltyw na wlas-
ciwosci polimeru i jego kompozytow.
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Rys. 3. Krzywe DSC PSU (a), PSU + CF MD (b) i PSU + CF
1D (c); 1 — probka wyjsciowa, 2 — po petzaniu na sucho, 3 —
po petzaniu 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

Zréznicowane zachowanie si¢ czystego polimeru i
kompozytéw z widknami weglowymi w prébie pelza-
nia stwarza konieczno$¢ oszacowania tzw. czasu zycia w
okreslonych warunkach naprezen oraz wytrzymatosci
dlugotrwatej (o), czyli wartosci naprezenia, pod wply-
wem ktérego material nie ulegnie jeszcze zniszczeniu w
umownie przyjetym przedziale czasu. Obie te wielkosci
mozna wyznaczy¢ na podstawie rodziny krzywych
pelzania (por. rys. 1). Do wyznaczenia wytrzymatosci
dlugotrwatej mozna wykorzysta¢ zalezno$¢ naprezenia
od predkosci odksztatcania w stanie ustalonym (rys. 4).
Punkty do$wiadczalne lezace ponizej pewnej wartosci
naprezenia aproksymowano linia prosta. Pod uwage
wzieto punkty doswiadczalne, dla ktérych wspdlczyn-
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Rys. 4. Zalezno$¢ predkosci odksztatcania (v) w stanie ustalo-
nym od zastosowanych obcigzeri (6) na przyktadzie czystego
pPSU

Fig. 4. Dependence of deformation velocity at stationary state
on the load applied for initial PSU

nik korelacji z wyznaczona prosta przekraczat wartoéé r*

= 0,9. Z wyznaczonych réwnan prostych obliczono 6,
zakladajac, ze gdy predkos¢ pelzania zmierza do zera
(v — 0), to, teoretycznie biorac, nie zachodzi proces pel-
zania. Otrzymane réwnania i granice wytrzymalosci
dlugotrwatych badanych materialéw zawiera tabela 6.
Przyklad graficznej postaci réwnania w odniesieniu do

PSU przedstawia rys. 5.

Tabela 6. Wspotczynniki réwnania zaleznosci predkosci od-
ksztalcania w stanie ustalonym od przylozonego obc1azema (pos-
ta¢ogélna:v=a-o- b i wspélczynniki korelacji () oraz wytrzy-
matosé dlugotrwatla (64) prébek wyjsciowych po pelzaniu w wa-

runkach in vitro
Table 6. Coefficients of an equation describing dependence of

deformation velocity at statlonary state on the load applied (gene-
ral form: v = a - 6 - b)", correlation coefficient (*) and long-term
strength (c4) of the initial samples and after in vitro creep

) Wspélczynnik réwnania ) Gu
Materiat r

a b MPa

PSU 0,0107 - 10 | 0,1574 - 10° | 0,9079 | 14,6
PSU in vitro 0,0659 - 10™ | 0,7665 - 10™ | 0,9608 | 11,6
PSU + CF MD 0,0128 - 102 | 0,2141 - 102 | 0,9328 | 16,7
PSU + CF MD in vitro | 0,0116 - 102 | 0,1439- 102 | 09175 | 12,5
PSU + CF 1D 0,1000 - 10° | 0,1200 - 1072 | 0,9463 | 23,6
PSU + CF 1D invitro | 0,0367 - 10° | 0,7360 - 10 | 0,9667 | 20,0

?Stateaib wyznaczano do$wiadczalnie.

Do opisu badan procesu zniszczenia przyjmuje sie
uproszczony liniowy zwiazek miedzy naprezeniem
niszczacym (o) a logarytmem czasu zniszczenia mate-
riatu (In #):

6:=Cp-C-Int (¢))

gdzie: Cy, C — stale wyznaczone empirycznie.

Mimo istniejacych zastrzezen, uzyskane w ten spo-
sOb wyniki teoretyczne znajduja zastosowanie praktycz-
ne [24]. Réwnania odpowiadajace poszczeg6lnym prob-
kom przedstawia tabela 7, a przyklad jego graficznej
postaci zawiera rys. 6.
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Rys. 5. Graficzna posta¢ réwnania zaleznosci predkosci od-
ksztatcania w stanie ustalonym od przylozonego obcigzenia
probki PSU wyjsciowej (a) i po petzaniu 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)

Tabela 7. Wspélczynniki rownania (1) i wsp6tczynniki korela-
cji (") oraz maksymalne obciazenia (Gmaks) W ciagu zalozonego
czasu leczenia w przypadku probek wyjsciowych i po pelzaniu

w warunkach in vitro
Table 7. Coefficients of the equation (1), correlation coefficient

and maximum strength (Gmaks) during assumed therapy time for
the initial samples and after in vitro creep

Wfspolcz.ynmk Gmake, MPa
rOownania (1)
Materiat 7 po3 po 4
Co C tygod- | miesia-
niach 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+ CFMD | 80,5480 | 3,7702 | 0,9788 26,2 19,6
PSU + CF 1D | 740,2298 | 35,4404 0,9442 229,5 167,1
PSU+CFID | 9 0005 | 37,1778 | 09684 | 1442 78,7
n vitro

Analiza powyzszych zaleznosci umozliwita znalezie-
nie warto$ci obciazen pozwalajacych na bezpieczna pra-
ce implantu (bez zniszczenia) w odpowiednim czasie le-
czenia; np. zro$niecie zlamanego obojczyka trwa trzy ty-
godnie, a szyjki kodci udowej cztery miesiace [25]. War-
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Rys. 6. Graficzna postac réwnania (1) prébki PSU wyjsciowej
(a) i po petzaniu w warunkach in vitro (b)
Fig. 6. Graphical form of equation (1) for initial PSU sample
(a) and after in vitro creep (b)

tosci najwiekszych obciazen, jakie mozna bezpiecznie
stosowac w ciagu wymaganego okresu czasu w warun-
kach in vitro zawiera tabela 7. W przypadku kompozy-
tow PSU + CF MD nie okre$lono w warunkach in vitro tej
wlasciwosci ze wzgledu na fakt, ze probki nie ulegaly
niszczeniu w badanym przedziale czasowym (do In t =
14).

PODSUMOWANIE

Analiza przedstawionych danych wskazuje, ze
w warunkach dlugotrwatych obciazent dzialtajacych
w Srodowisku biologicznym PSU i jego kompozyty
moga pracowac bezpiecznie jako implanty na poziomie
30—40 % wyjéciowej wytrzymalosdci w czasie odpowia-
dajacym czasowi zrostu kostnego.

Role implantu biostabilnego pelnia kompozyty wy-
trzymujace naprezenia ok. 20 MPa, a wiec 3—4 % wy-
trzymatosci wyjsciowej. W przypadku czystego polisul-
fonu warto$¢ ta wynosi ok. 15 % wytrzymatosci wyjscio-
wej. Takie wartosci wytrzymalosci potwierdzaja, ze
w przypadku implantéw polimerowych pracujacych w
srodowisku biologicznym pod wplywem zwiekszonych
naprezen mozna mowi¢ o biostabilnosci tylko w odnie-
sieniu do okre$lonych warunkéw biomechanicznych.
Trwalos¢ tych materiatéw w istotny sposéb zalezy row-
niez od rodzaju wprowadzonych faz modyfikujacych

(tu widkien), ktére moga zmieniac nie tylko wilasciwosci
mechaniczne implantéw, ale takze mechanizm ich od-
dzialywania ze $rodowiskiem biologicznym. W przy-
padku polimeréw resorbowalnych moze mie¢ to wplyw
na czas degradacji, ktéry powinien by¢ dopasowany do
czasu pelnienia przez ten polimer funkcji zastepujacej
lub zespalajacej. Oméwione badania pozwalaja na
stwierdzenie, ze przydatno$¢ polimeréw i ich kompozy-
tow w chirurgii kostnej, gdzie pelnia one funkcje biome-
chaniczna, wymaga kazdorazowo oceny ich trwatosci w
srodowisku biologicznym w okreslonych warunkach
naprezen.
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