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Streszczenie

W pracy przedstawiono analize materiatowg mini-
ptytek tytanowych wykorzystywanych przy zabiegach
osteosyntezy koSci twarzoczaszki w aspekcie zmian
struktury i warstwy wierzchniej materiatu (okreslenie
przyczyn i rodzaju zuzycia). Materiat badawczy stano-
wity miniptytki tytanowe 2, 6, 10- oczkowe oraz 2, 4-
oczkowe z przerwa, stosowane przy zabiegach osteo-
syntezy kosci, ktore: (a) usunieto po zakorczeniu lecze-
nia lub (b) usunieto wczesniej z powodu uszkodzenia
(pekniecia). Badane ptytki wykonane byty z czystego
technicznie tytanu-grade 2. Przeprowadzona analiza
materiatowa wskazuje na kilka mozliwych czynnikéw
wptywajgcych na uszkodzenia - ztamania miniptytek,
do ktérych mozna zaliczyc: stan warstwy wierzchniej
z licznymi defektami stanowigcymi miejsca propaga-
cji i rozwoju pekniec, stan naprezen twarzo-czaszki,
mozliwo$¢ wystepowania proceséw zmeczeniowych
oraz zmiany w mikrostrukturze miniptytek tytanowych
spowodowane odksztatcaniem mechanicznym.

Stowa kluczowe: biomateriaty, tytan, osteosynteza,
miniptytki, chirurgia szczekowa

[Inzynieria Biomateriatéw, 74, (2008), 2-5]

Wprowadzenie

Zastosowanie materiatow implantacyjnych ma na celu
przywrocenie funkcji i sprawnosci dziatania uszkodzonego
narzadu z zachowaniem jego ksztattu anatomicznego [1].
Jedng z podstawowych grup biomateriatéw majacych duze
znaczenie w medycynie jest tytan i jego stopy. Warunkuje
to korzystny kompleks wtasciwosci mechanicznych, bio-
przyswajalnosci oraz odpornosci korozyjnej [1,2]. Istotnym
i specyficznym zastosowaniem tytanu sg mikro i miniptytki
wykorzystywane w chirurgii szczekowo-twarzowej m.in.
w rekonstrukgji i osteosyntezie przemieszczonych odtamow
kostnych szczeki i zuchwy [3-7]. Giéwnym zadaniem ptytek
jest zblizenie odtamoéw kostnych oraz zapewnienie ich sta-
bilnego unieruchomienia. Metody leczenia chirurgicznego
z wykorzystaniem ptytek tytanowych skracajg czas reha-
bilitacji pooperacyjnej oraz przyczyniajg sie do utrzymania
odpowiedniego stanu higieny jamy ustnej [7].

Podczas leczenia osteosyntezg mikro i miniptytkowg
odnotowuije sie jednak przypadki powiktan w postaci peknie¢
i ztaman ptytek. Uszkodzenie elementu zespalajgcego ozna-
cza niejednokrotnie konieczno$¢ reoperacji, co powoduje
dodatkowy dyskomfort dla pacjenta.
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Abstract

The study presents the material analysis of
miniplates used during the osteosynthesis of the
face from the aspect of structural and surface layer
change of material (establishment of reasons and
type of wear). The material analysed were 2, 6,
10- hole and 2, 4-hole (with interval) titanium mini-
plates used in bone osteosynthesis, which: (a) were
removed once the treatment has been completed or
(b) were removed before the completion of the treat-
ment because of a damage (fractures). The plates
were made of commercially pure titanium-grade 2.
The analysis indicates a few possible factors caus-
ing the damages - fractures of the miniplates, which
include: the condition of the surface layer with visible
defects, which are the centres of propagation and the
development of fractures, the condition of facial stress,
the possibility of fatigue processes as well as the
changes in the microstructure of titanium miniplates
caused by mechanical deformation.

Keywords: biomaterials, titanium, osteosynthesis,
miniplates, maxillofacial surgery

[Engineering of Biomaterials, 74, (2008), 2-5]

Introduction

Implant materials are used in reconstructing the functions
and efficiency of damaged organ, imitating its anatomical
shape. Titanium and its alloys are one of the basic groups
of biomaterials used in medicine. It constitutes the set
of high mechanical properties, biocompatibility and
corrosion resistance [1,2]. Microplates and miniplates are
frequently applied in jaw and face surgery, for example
in reconstruction and osteosynthesis of relocated bone
fragments of lower and upper jaw [3-7]. The main role
of miniplates is joining and stabilizing fixation of
fragments of fractured bone. The surgical treatment
approaches with titanium miniplates shorten the time of
postoperative rehabilitation and ensure the appropriate
condition of oral cavity hygiene [7].

However, during the micro and miniplate osteosynthesis
treatment, rare complications can be observed involv-
ing fractures and cracks in applied plates. The fracture
of combining element frequently signifies the necessity of
subsequent operation, which may cause additional discom-
fort of the patient.



W pracy przedstawiono analize materiatowag miniptytek
tytanowych wykorzystywanych przy zabiegach osteosyntezy
kosci twarzoczaszki w aspekcie zmian struktury i warstwy
wierzchniej materiatu (okreslenie przyczyn i rodzaju zuzycia).

Materiat i metody

Materiat badawczy stanowity miniptytki tytanowe 2, 6, 10-
oczkowe oraz 2, 4- oczkowe z przerwa, stosowane przy
zabiegach osteosyntezy kosci, ktore: (a) usunieto po za-
konczeniu leczenia lub (b) usunieto wczesniej z powodu
uszkodzenia (pekniecia). Badane ptytki wykonane byly
z czystego technicznie tytanu-grade 2 (producent: KLS
Martin, Germany; wg. ASTM F136), dla ktérego modut
Younga wynosi 105 GPa, a wytrzymato$¢ na rozcigganie
R,, min. 350 MPa.

Analize materiatowg przeprowadzono z wykorzystaniem
mikroskopu optycznego (ZEISS), mikrotwardosciomierza
Hanemanna (ZEISS) oraz elektronowego mikroskopu ska-
ningowego (LEO 1430VP).

Wyniki i dyskusja

Podczas zabiegu osteosyntezy miniptytkowej uszko-
dzonego narzadu istnieje konieczno$¢ indywidualnego
dostosowania miniptytki tytanowej do anatomicznej budowy
kosci. Ksztaltowanie miniptytki moze powodowaé¢ zmiany
stanu warstwy wierzchniej materiatu implantu (powstawanie
zarodkéw mikropeknieé) oraz zmiany w mikrostrukturze.

Mikro i miniptytki tytanowe wykorzystywane sg w ztama-
niach trzonu, kata, gatezi i wyrostkéw zuchwy, w bezzebiu
i licznych brakach zebowych. Na RYS. 1 przedstawiono
przyktadowe zastosowanie ptytek.

The study presents the material analysis of miniplates
used during the osteosynthesis of the face from the aspect
of structural and surface layer change of material (determi-
nation of reasons and type of wear).

Materials and methods

The material analysed were 2, 6, 10- hole and 2, 4- hole
(with interval) titanium miniplates used in bone osteosynthe-
sis, which: (a) were removed once the treatment has been
completed or (b) were removed before the completion of the
treatment because of a damage (fractures). The plates were
made of commercially pure titanium-grade 2 (KLS Martin,
Germany; ASTM F136), for which Young modulus is 105 MPa
and tensile strength R, min. 350 MPa.

Material analysis was conducted with the use of
optical microscope (ZEISS), Hanemann microhard-
ness tester (ZEISS) and scanning electron microscope
(LEO 1430VP).

Results and discussion

Titanium miniplates which are used during the procedure
of osteosynthesis of a damaged organ need to be designed
accordingly to the anatomical shape of the bone. The proc-
ess of forming the miniplate may lead to the change in the
surface layer of the implant material (creation of the centre of
microcracks) as well as to the change of microstructure.

Titanium micro and miniplates are used in the treatment
of the fractures of shafts, angles, ramuses and processes
of mandibula, in treating toothlessness and multiple dental
losses. FIG. 1 presents exemplary application of mini-
plates.

RYS. 1. Miniptytki w rekonstrukcji i osteosyntezie kosci twarzoczaszki.
FIG. 1. Miniplates in facial reconstruction and osteosynthesis.

Mikrostruktura miniptytki tytanowej to struktura jedno-
fazowa a-Ti z widocznymi licznymi blizniakami (RYS. 2a).
W miejscach odksztatconych (dostosowywanie ksztattu
miniptytki) odnotowano duzy stopien umocnienia mate-
riatu (RYS. 2b), gdzie nastepuje wzrost mikrotwardosci
(~230+16 HV,y5) W stosunku do obszaréw o niezdefor-
mowanej strukturze (~180+5 HV,y;). Zaobserwowano
takze wystepowanie mikropeknie¢ (RYS. 2c), ktére mozna
wigzac¢ z odksztatcaniem plytek, a takze stanem warstwy
wierzchniej materiatu.

Microstructure of titanium miniplate is single-phase a-Ti
with visible twins (FIG. 2a). In deformed areas (formation
of the miniplate), considerable strain hardening has been
observed (FIG. 2b), with the increase in microhardness
(~230+£16 HV,y5) compared to the undeformed areas
(~180+5 HV,,;). Formation of microcracks has also been
observed (FIG. 2c), which can be caused by miniplate
deformation as well as the condition of surface layer of the
material.
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RYS. 2. Mikrostruktura miniptytki tytanowej (a), mikrostruktura obszaru odksztatconego (b), peknigcie w miniptytce

tytanowej (c).

FIG. 2. Microstructure of titanium miniplate (a), microstructure of deformed area (b), a crack in titanium miniplate (c).

Analiza SEM powierzchni miniptytek usunietych z orga-
nizmu pacjenta wskazuje na obecnos$¢ na ich powierzchni
licznych deformacji w postaci odksztatcen plastycznych
i zarysowan (RYS. 3a, 3b). Prawdopodobnie powstaty one
na skutek montazu lub demontazu implantu w czasie zabie-
gu. Deformacja powierzchni materiatu miniptytki powodowaé
moze powstawanie lokalnych zarodkéw i fatwych drog” pek-
nie¢, co prowadzi do przedwczesnego zniszczenia materiatu
i pozbawienia miniptyki jej podstawowej funkgciji.

Mag= 2.00 KX WDo= 14mm

SEM analysis of the surface of miniplates which were
removed from the organism of the patient suggests
the presence of numerous plastic deformations and
scratches (FIG. 3a, 3b). They were created as a result
of assembly or disassembly during the procedure.
Surface deformation of the material may cause local centres
and “easy way” fractures, which cause premature wear
of the material and deprives the miniplate of its basic
function.

Mag= 150X

Mag= 1.00K ¥ <7 WD= 18mm

RYS. 3. Deformacje powierzchni miniptytek (a, b); mikrostruktura przetloméw miniptytek (c, d).
FIG. 3. Deformation of the surface of miniplates (a, b); microstructure of fractures of miniplates (c, d).

Z mmm® © 00000 0000000000000 0000000000000000000 000

L



Obserwacje SEM przetoméw miniptytek tytanowych
wskazujg na ich mieszang budowe, z wystepujgcymi
strefami pekania plastycznego i kruchego (RYS. 3c, 3d).
Na powierzchni przetoméw widoczne sg wgtebienia i wypukto-
Sci charakterystyczne dla ztomdw plastycznych oraz uskoki
i pekniecia po granicach ziaren typowe dla pekania kruchego.

Fizjologiczne funkcje jamy ustnej takie jak przyjmowa-
nie pokarmow, potykanie, wydawanie dzwiekéw wigza sie
z ruchem catego uktadu stomatognatycznego, a tym samym
wystepowaniem ztozonego stanu naprezen (obcigzenia
statyczne i dynamiczne).

Szerokg analize wytrzymatosciowg osteosyntezy mini-
ptytkowej po urazach zuchwy, stanowigcych 60% wszyst-
kich ztaman czesci twarzowej przeprowadzita Kromka [7].
Istotny wptyw na stan naprezen miniptytek ma miejsce
wystepowania ztamania, typ ztamania (proste, skosne), ilos¢
i rodzaj uzytych miniptytek oraz sposob ich umieszczenia.
W przypadku ztaman brodki warto$¢ naprezen w miniptyt-
kach zespalajgcych waha sie w granicach 32-91 MPa, a dla
ztaman trzonu zuchwy od 78 do 240 MPa. Analiza ztaman
trzonu zuchwy w okolicy zebow przedtrzonowych i trzono-
wych wskazuje na wystepowanie w ptytkach naprezen na
poziomie 98-145 MPa. Natomiast w przypadku ztamania
wyrostka kitykciowego wynoszg one 55-181 MPa. Miejscem
0 najwiekszej koncentracji naprezen w miniptytkach jest
obszar lezacy na linii ztamania. Autorka stwierdza row-
niez, ze stosowanie miniptytek ze stopu kobaltu, powoduje
w poréwnaniu z tytanowymi wzrost naprezen w elementach
zespalajgcych oraz spadek maksymalnej wartosci odksztat-
cen w kosci zuchwy [7].

Podsumowanie

Stosowanie miniptytek tytanowych w chirurgii szczeko-
wo-twarzowej zapewnia prawidiowe leczenie pacjentow
wymagajacych rekonstrukcji badz osteosyntezy uszkodzo-
nej kosci. W warunkach klinicznych aplikacja miniptytki jest
niejednokrotnie skomplikowana, szczegdlng uwage zwraca
sie na medyczng strone zabiegu, nie uwzgledniajac inge-
rencji w materiat implantacyjny.

Przeprowadzona analiza materiatowa wskazuje na kilka
mozliwych czynnikéw wptywajgcych na uszkodzenia — zta-
mania miniptytek, do ktérych mozna zaliczy¢: stan warstwy
wierzchniej z licznymi defektami stanowigcymi miejsca
propagacji i rozwoju peknie¢, stan naprezen twarzo-czaszki,
mozliwos¢ wystepowania procesow zmeczeniowych oraz
zmiany w mikrostrukturze miniptytek tytanowych wpro-
wadzone odksztatcaniem mechanicznym. Uszkodzenia
prowadzg do obnizenia trwatosci i funkcjonalnosci uktadu
miniptytka-ko$¢, sa przyczyng powiktan, a w zwigzku z tym
stanowig istotny problem terapeutyczny.
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SEM observations of the miniplate fractures indicate
their mixed structure with areas of plastic and brittle fracture
(FIG. 3c, 3d). Pits and cambers, characteristic to plastic
fractures, are visible on the fractures while the faults and
intercristalline cracks are typical of brittle fractures.

Physiological functions of oral cavity such as alimenta-
tion, swallowing, making speech, which are connected to the
movement of the whole stomatognathic system in addition
to the occurrence of complex systems of stresses (static
and dynamic).

Kromka has described wide strength analysis of miniplate
osteosynthesis after the mandible injuries, which constitute
60% of all fractures of facial skeleton [7]. Localization of
fractures, the type of fracture (simple, oblique), the kind
and quantity of used miniplates, their localization have a big
influence on the systems of stresses. In case of mantum
fractures, the value of stresses ranges from 32-91 MPa,
while in the case of mandible shaft - from 78 to 240 MPa.
The analysis of mandible shaft fractures in the proximity
of molar and premolar teeth suggests the presence of mini-
plate stress from 98 to 145 MPa. In the case of mandible
condyle fracture it ranges from 55 to 181 MPa. The area
of greatest concentration of miniplate stresses is the area
surrounding the location of fracture. The author also con-
cludes that the use of cobalt miniplates causes the stress
increase in combining elements and the loss of maximum
deformation in the mandible, in comparison to titanium
miniplates [7].

Summary

The use of miniplates in facial surgery ensures proper
treatment of the patients requiring reconstruction or os-
teosynthesis of the damaged bone. In clinical conditions,
application of the miniplate is often complicated. Special
attention is devoted to the medical aspect of the procedure
and not to the material of the implant.

The analysis indicates a few possible factors causing
the damages - fractures of the miniplates, which include:
the condition of the surface layer with visible defects, which
are the centres of propagation and the development of frac-
tures, the condition of facial stress, the possibility of fatigue
processes as well as the changes in the microstructure of
titanium miniplates caused by mechanical deformation.
The damages lead to the decrease in durability and func-
tionality of the miniplate-bone system. Moreover, they are
the reason for complications and therefore, they are the
essential therapeutic problem.
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Streszczenie

W pracy przedstawiono wyniki oceny stanu po-
wierzchni gtow endoprotez stawu biodrowego wspot-
pracujgcych z panewkg polietylenowg w organizmie
ludzkim w okresie od sze$ciu do jedenastu lat. Bada-
nia obejmowalty optyczng ocene stanu powierzchni
przy pomocy mikroskopu stereoskopowego oraz
ocene profilu chropowatosci wspotpracujgcej (zuzytej)
czesci glowy endoprotezy.

Stowa kluczowe: zuzycie, biomateriat metaliczny,
endoproteza, chropowatos$¢

[Inzynieria Biomateriatow, 74, (2008), 6-10]

Wprowadzenie

Procesy tribologiczne wystepujace w stawach zdrowego
cztowieka sa, pomimo wykonywania wielu ztozonych ruchow
oraz znacznych przecigzen stawu, niewyczuwalne przez
organizm ludzki [1]. Regeneracja wspotpracujacych elemen-
toéw stawu jest jednak ograniczona, a po zakonczeniu wieku
miodzienczego jej zakres zmniejsza sie diametralnie [2].
Opis zjawisk zachodzacych w stawie podczas jego pracy jest
bardzo trudny, a ze wzgledu na zmienne warunki (ci$nienie,
lepkosé, stan powierzchni stawowych itd.) jest zagadnieniem
bardzo ztozonym. Na podstawie badan wielu autoréw, w tym
[3], mozna przyjagé, iz w stawie wyrdznia sie cztery podsta-
wowe rodzaje tarcia: tarcie ptynne, bioelastohydrodynamicz-
ne, mieszane oraz tarcie graniczne. Ciecz synowialna, roz-
dzielajgca powierzchnie stawowe, zapewnia minimalizacje
zuzycia powierzchni stawowych oraz znaczaco zmniejsza
wspotczynnik tarcia podczas pracy stawu. Przy zatozeniu,
ze w stawie stykaja sie ze sobg dwie sztywne powierzchnie
kosci stawu, a lepkos¢ cieczy jest stata, uzyskano wartosc
obliczeniowa szczeliny filmu smarnego g=0,01+0,02 um [2].
Po uwzglednieniu rzeczywistej chropowatosci powierzchni
chrzastki, wynoszacej R,=0,02+0,2 ym, na podstawie
elastohydrodynamicznej teorii smarowania, grubos¢ filmu
smarujacego, niezbednego do oddzielenia powierzchni tra-
cych wynosi g=10+20 pm [4]. Dzieki tak ztozonej konstrukcji
wspotczynnik tarcia naturalnych stawow synowialnych,
w niezmienionym patologicznie stawie cztowieka, jest bardzo
niski i wynosi u=0,005+0,02 dla stawu kolanowego (Charn-
ley J. 1960), podczas gdy dla stawu biodrowego czlowieka
wspotczynnik tarcia wynosi y=0,001+0,03 (Clarke 1975) [5].
Sztuczny staw powinien zapewnié¢ zblizone warunki pracy do
naturalnego stawu cziowieka [6]. Obecnie dostepnych jest
wiele réznych rodzajéw skojarzen par tracych, jednak nadal
najpopularniejsze sg pary trace typu ,polietylen — metal” [7].
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Abstract

The paper presents the results of assessment of
condition of head surface in hip joint prosthesis mating
polyethylene acetabulum in human body throughout
the period of 6-11 years. The investigations focused on
visual assessment of the surface condition by means
of a stereoscopic microscope and assessment of the
roughness profiles in the mating (worn) part of the
prosthesis head.
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roughness
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Introduction

Tribologic processes, which occur in a healthy human
joint are, despite various and complex movements and
significant overload applied to the joint, imperceptible by
human body [1]. However, regeneration of the mating ele-
ments is limited and after adolescence its scope reduces
essentially [2]. A precise description of the phenomena which
occur in joints during its work is very difficult and complex
due to changeable conditions (pressure, viscosity, condi-
tion of joint surfaces etc.). On the basis of investigations
of numerous authors, including [3], it can be assumed that
there are four fundamental types of friction in the joint: fluid,
bioelastohydrodynamic, mixed and boundary friction. Syno-
vial fluid separating joint surfaces ensures minimization of
wear in joint surfaces and essentially reduces coefficient of
friction during joint work. Assuming that the joint is a place
of contact of two stiff surfaces of joint bones and the fluid
viscosity is constant, a calculation-based value has been
obtained for the lubricating film gap g=0.01+0.02 pm [2].
In consideration of actual surface roughness of the
cartilage being R,=0.02+0.2 ym, on the basis of elastohy-
drodynamic theory of lubrication, thickness of lubricating
film necessary to separate friction surfaces, it amounts
to g=10+20 ym [4]. Through such a complex structure
coefficient of friction in natural synovial joints, in pathologi-
cally unaffected human joint is very low and it amounts to
p=0.005+0.02 for knee joint, while for human hip joint the
coefficient of friction amounts to y=0.001+0.03 [5]. Artificial
joint should ensure working conditions similar to natural
human joint [6]. There are many currently available types
of pairs of friction, however, still most popular include
polyethylene-metal pairs [7]. Size of prosthesis and, in
consequence, size of pair of friction are closely interrelated,
however, the most popular size of the head is 28-32 mm.



Wielkos¢ protezy, a co za tym idzie gabaryty pary tracej
sg Scisle uzaleznione, jednak najpopularniejsze rozmiary
gtowy to 28-32 mm. Liczne badania pozwolity ustali¢, iz
dla srednicy gtowy 32 mm, chropowato$¢ R, < 0,25 um,
podczas gdy wartosci odchytek kulistosci siegajg do 3 um,
a luz pomiedzy gtowa i panewka nie moze by¢ wiekszy niz
0,2 mm [8]. Opory tarcia wystepujace w endoprotezach
w styku: ,metalowa gtowa — panewka UHMWPE” osiagajg
wartosci u=0,05+0,1 [1]. Jedna z najczesciej wystepujacych
przyczyn powodujacych konieczno$¢ wykonywania zabiegow
powtornej alloplastyki biodra jest aseptyczne obluzowanie
komponentéw endoprotezy oraz zuzycie powierzchni nos-
nych pary kinematycznej ,gtowa endoprotezy — panewka”.
Uksztattowanie geometryczne trzpienia endoprotezy, rodzaj
materiatéw zastosowanych na elementy wezta tarcia oraz
technika mocowania sg gtéwnymi czynnikami decydujacymi
o stabilnosci implantu [9,10,11].

Materiaty i metody

Badaniom poddane zostato 30 gtéw wykonanych z CoCr-
Mo wspoipracujacych w organizmie ludzkim w okresie od 6-
11 lat z panewkg wykonanag z polietylenu o bardzo wysokiej
masie czasteczkowej (UHMWPE). Giéwna przyczyng usu-
niecia komponentéw protez byto aseptyczne obluzowanie
protezy. Badania przeprowadzone zostaty w dwoch etapach:
- ocena stanu powierzchni pod mikroskopem stereoskopowym,
- okreslenie chropowatosci powierzchni usunietej gtowki
metalowe;.

Ocena stanu powierzchni wykonana zostata przy uzyciu
mikroskopu stereoskopowego NIKON SMZ-800 z kamerg
cyfrowa NIKON SMPix wyposazonego w matryce 5 MPix
z ptynng regulacjg powiekszenia w zakresie od 10—100x.
Program, w ktérym dokonano analizy obrazu: NIKON Nis
Elements BR firmy Zeiss (RYS. 1).

RYS. 1. Mikroskop stereoskopowy NIKON SMZ-800.
FIG. 1. NIKON SMZ-800 stereoscopic microscope.

Pomiar chropowatosci odbyt sie na urzgdzeniu DIAVITE
DH - 5 (RYS. 2) firmy Hahn & Kolb Polska Sp. z 0.0. Przy
pomocy tego urzadzenia mozliwe jest dokonanie pomiaréw
nastepujacych parametréw chropowatosci powierzchni:
R. R, Riax Ra, Ry, R, Pomiar dokonywany byt poprzecznie
do wystepujacych zarysowan.

Wyniki i dyskusja

Jako wstepne badania przeprowadzono pomiar parame-
tréw chropowatosci dla powierzchni nowej gtéwki. Pomiar pa-
rametréw chropowatosci wykazat, iz: R,=0,19 ym, R,=1,4 ym,
Rya=1,8 um, R=1,8 um oraz R;=0,25 ym. Parametry takie
klasyfikuja dany element w 10 klasie chropowatosci (RYS. 3).

Numerous investigations enabled determination of the head
diameter of 32 mm, roughness of R, < 0.25 ym, while the
values of sphericity deviation reach up to 3 um, and the gap
between the head and acetabulum can not be higher than
0.2 mm [8]. Friction that occurs in prosthesis at the interface
of ‘metal head — UHMWPE acetabulum’ reaches values
of p=0.05+0.1 [1]. One of the most frequent reasons for
necessity of repeated hip replacement is aseptic loosening
of the prosthesis components and wear of load-bearing
kinematic pair of ‘prosthesis head — acetabulum’. Geometric
formation of the prosthesis stem, type of materials used
for elements of friction pair and fixation technology are
typical conditions which determine stability of the implant
[9,10,11].

Materials and methods

30 heads made of CoCrMo working in human body
throughout the period of 6-11 years with the acetabulum
made of ultra high molecular weight polyethylene (UHMWPE)
have been investigated. Main reason for removal of compo-
nents of prosthesis was aseptic loosening of prosthesis. The
investigations have been performed in two stages:

- assessment of the surface condition under the stere-
oscopic microscope,

- determination of surface roughness in the removed metal
head.

The assessment of the surface condition was made by
means of NIKON SMZ-800 stereoscopic microscope with
NIKON SMPix digital camera equipped in 5 MPix sensor with
fine adjustment of magnification within the range of 10-100x.
The software for analysis of the pictures: NIKON Nis Ele-
ments BR company Zeiss (FIG. 1).

Measurements of the roughness were taken from DIA-
VITE DH -5 (FIG. 2) by & Kolb Polska Sp. z 0. 0. This equip-
ment enabled measurement of the following parameters of
surface roughness: R,, R,, R,.,, R, R,, R,. Measurements
were taken crosswise to the scratches.

RYS. 2. Urzadzenie do pomiaru chropowatosci
DIAVITE DH - 5.

FIG. 2. DIAVITE DH - 5 device for measurements of
roughness.

Results and Discussions

As initial investigations the roughness parameters
measurements were taken on the surface of a new head.
Measurements of roughness parameters revealed that:
R,=0.19 ym, R,=1.4 ym, R,,,=1.8 ym, R=1.8 ym, and
R,=0.25 ym. Such parameters classify a particular element
in 10" class of roughness (FIG. 3).
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RYS. 3. Profil chropowatosci nowej gtowki.
FIG. 3. Roughness profiles in new head.

RYS. 4. Widok zuzytych powierzchni gtéw endopro-
tez stawu biodrowego, profil powierzchni rzedu 7
klasy chropowatosci, powigekszenie 60x.

FIG. 4. View of worn surface in hip joint prosthesis
heads, profile of surface of 7t" class of roughness,
magnification of 60x.

Na podstawie badan mikroskopowych okreslono, ze
10% usunigtych z organizmu gtéwek jest bardzo zuzyta
(RYS. 4). Pomimo wspotpracy z bardzo miekkim mate-
riatem jakim jest polietylen zaobserwowano, ze zuzycie
wspotpracujgcej czesci glowy jest bardzo duze, przez co
profil chropowatosci pozwala zakwalifikowa¢ analizowang,
powierzchnie do 7 klasy chropowatosci (RYS. 5). Obszar
powierzchni zuzycia wystepuje na do$¢ duzej powierzchni
pozwalajacej na okreslenie zakresu ruchu danej konczyny.

W przypadku 40% badanych gtéwek stwierdzono, iz na
wspoétpracujgcej powierzchni zaobserwowano niewielkie
Slady zuzycia w postaci drobnych, lecz licznych zarysowan
(RYS. 6). Kierunek powstatych rys znajduje sie na obwodzie
gtdwki, zgodnie z kierunkiem przesuwania sie po poliety-
lenie; profil chropowatosci pozwala na zakwalifikowanie
powierzchni do 8 klasy chropowatosci. Przyktadowy profil
chropowatosci powierzchni gtéw endoprotez stawu biodro-
wego usunietych z organizmu przedstawia RYS. 7.

RYS. 5. Profil chropowatosci zuzytej gtowki, 7 klasa
chropowatosci.

FIG. 5. Roughness profile in worn head, 7" class of
roughness.

RYS. 6. Widok zuzytej powierzchni glowy endoprotez
stawu biodrowego, profil powierzchni rzedu 8 klasy
chropowatosci powiekszenie 60x.

FIG. 6. View of worn surface in hip joint prosthesis
heads, profile of surface of 8t class of roughness,
magnification of 60x.

It has been determined on the basis of microscopic
investigations that 10% of the heads removed from the
human body is significantly worn (FIG. 4). Despite mating
very soft material such as polyethylene it has been observed
that wear of mating part of the head is very intensive, thus
roughness profile enables qualify the analysed surface as
7t class of roughness (FIG. 5). Area of wear surface occurs
on relatively big surface which enables determination of the
scope of movement for the limb.

In the case of 40% of the investigated heads on the
mating surface some significant signs of wear in the form
of tiny but numerous scratches were observed (FIG. 6).
The direction of the scratches is around the head circumfer-
ence, in line with the direction of moving on the polyethyl-
ene, roughness profile enables qualification of the surface
up to the 8" class of roughness. Example of roughness
profile in hip joint prosthesis head surface removed from
the human body is presented in FIG. 7.
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RYS. 7. Profil chropowatosci zuzytej gtéwki, 8 klasa
chropowatosci.

FIG. 7. Roughness profile in worn head, 8" class of
roughness.

Dla 9 gtéwek usunietych z organizmu, stanowigcych
30% materiatu badawczego, zaobserwowano w miejscu
wspotpracy gtowy z wktadka nieznaczne, sporadyczne
ryski, ktére podczas analizy profilu powierzchni widoczne
sg jako pojedynczy gwattowny ,pik” na wykresie profilu
chropowatosci (RYS. 8).

Dla 20% materiatu badawczego, co stanowi 6 gtowek, nie
zaobserwowano widocznych sladéw zuzycia. Na powierzch-
ni glowy znajdowata sie jedynie cienka warstwa substanc;ji
organicznej (RYS. 9), po usunieciu ktoérej na powierzchni
gtdw nie zaobserwowano sladéw zuzycia.

RYS. 8. Profil chropowatosci zuzytej gtowki z widocz-
nym 1 zarysowaniem na powierzchni.

FIG. 8. Roughness profile in worn head with visible
1 scratch on the surface.

For 9 heads removed from the human bodies, which con-
stitute 30% of the investigation material, some insignificant
sporadic scratches in the place of mating of the head with
the insert were observed; they are visible during analysis
of the surface profile as single, sharp peek on the chart of
roughness profile (FIG. 8).

For 20% of the investigation material, which means 6
heads, no visible signs of wear have been observed. On the
surface of the heads only thin layer of an organic substance
was found (FIG. 9); after removal of this layer no signs of
wear have been observed on the heads surface.

RYS. 9. Widok powierzchni glowy endoprotez stawu biodrowego pokrytej warstwa substancji organicznej,
powiekszenie 60x.
FIG. 9. View of the surface of hip joint prosthesis head covered with a layer of organic substance, magnification 60x.

Whioski

Na podstawie przeprowadzonych badan stwierdzono,
ze wspolpracujgce w organizmie elementy sztucznego
stawu podlegajg bardzo ztozonym procesom zuzycia.
Przyjete metody badawcze umozliwity dokonanie oceny
stanu powierzchni usunietych z organizmu gtéw endopro-
tez. Analiza materiatu badawczego pozwala wnioskowac,
ze procesy zuzycia metalowych gtéw wspotpracujgcych
z UHMWPE mozna usystematyzowa¢ w 4 grupach.
W pierwszej zuzycie gtow jest bardzo duze i wystepuje na
niemal catej powierzchni wspotpracujacej z polietylenowg,
panewka. Do tej grupy zakwalifikowa¢ mozna 3 gtowy, co
stanowi 10% materialu badawczego, charakteryzujgcego
sie 7 klasg chropowato$ci. W drugiej grupie zuzycie po-
wierzchni wspotpracujgcych gtéw widoczne jest w postaci
licznych, drobnych zarysowan. W analizowanym materiale
badawczym ta grupa zuzycia jest najliczniejsza, stanowi bo-
wiem 40% proby badawczej. Profil chropowatos$ci pozwala
zakwalifikowaé tak zuzyte gtowy do 8 klasy chropowatosci.

Conclusions

The conducted investigations revealed that elements
mating in artificial joint in human body are subject to
a very complex process of wear. The accepted methods
of investigations enabled assessment of the surface
condition in prosthesis heads removed from the human
body. Analysis of the research material enabled conclu-
sions that processes of wear in metal heads mating
UHMWPE can be systematized and divided into 4 groups.
Wear of heads in first group is very intensive and appears
in almost all the surface mating polyethylene acetabulum.
This group includes 3 heads, which accounts for 10% of the
research material, characterized by 7™ class of roughness.
Wear of mating surfaces in heads in second group is vis-
ible as numerous, tiny scratches. In the analysed research
material, this group is the most numerous as it accounts
for 40% of the samples. Roughness profile enables such
worn heads to qualify among 8" class of roughness.
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Kolejna, trzecig grupe obejmujaca 30% materiatu badaw-
czego stanowig gtowy, na powierzchni ktérych zaobserwo-
wano drobne, nieliczne zarysowania. Do ostatniej grupy
zakwalifilkowa¢ mozna gtéwki, na ktérych nie zaobser-
wowano $ladéw zuzycia, ta grupa stanowi 20% materiatu
badawczego. Analiza topografii powierzchni wykazata, ze
w przypadku gtéw o najwiekszym stopniu zuzycia okres
wspotpracy gtowy z panewka byt diametralnie rézny, bowiem
jedna gtowa usunieta zostata z organizmu po 6, a kolejne
po 9 i 11 latach. Jako czynniki decydujgce o szybkosci
procesu zuzycia nalezy wskaza¢ osobnicze predyspozy-
cje pacjenta, kontrole ciezaru ciata oraz jego aktywnos$é
fizyczna. Nalezy réwniez zauwazyé, ze ze wzgledu na
stosunkowo nieduzg liczebnos¢ przyjetego materiatu ba-
dawczego analiza statystyczna jest mato obiektywna
z punktu widzenia metodologicznego.
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Another, third group accounts for 30% of research material
and encompasses heads where tiny and sparse scratches
were observed. Last group includes heads where no marks
of wear were observed; this group accounts for 20% of
the research material. Analysis of the surface topography
revealed that in the case of heads with the highest level of
wear the period of the head mating acetabulum was essen-
tially different since one head was removed after 6 years while
others after 9 and 11 years. The factors decisive for the wear
process intensity include personal predisposition of patients
and their control of body weight and physical activeness.
It should also be mentioned that due to relatively small
amount of the research material a statistical analysis is not
entirely objective from the methodological point of view.
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Streszczenie

W pracy badano wptyw czasu na wtasciwosci poli-
etylenowych panewek endoprotez stawu biodrowego.
Badaniom poddano oryginalne panewki z wysokocza-
steczkowego polietylenu, wyprodukowane w latach
od 1991 do 2003. Przeprowadzono pomiar twardosci
oraz statyczng probe rozciggania probek wykonanych
z panewek. Stwierdzono niekorzystny wptyw czasu na
wtasciwosci mechaniczne panewek polietylenowych.
Wraz z uptywem czasu wystgpit wzrost twardosci
i modutu sprezystosci E oraz spadek wytrzymatosci na
rozcigganie R, polietylenu, z ktérego wykonane byty
panewki. Zmiany wtasciwo$ci mechanicznych polie-
tylenowych panewek mogq prowadzi¢ do kruchego
pekania materiatu.

Stowa kluczowe: endoproteza, panewka, wtasciwosci
mechaniczne, twardo$c, wytrzymato$¢ na rozcigganie,
modut sprezystoSci

[Inzynieria Biomateriatéw, 74, (2008), 11-15]

Wprowadzenie

Polietylen jest jednym z gtéwnych biomateriatéw, ktory
znalazt zastosowanie w chirurgii ortopedycznej. Jest on
waznym elementem endoprotez stosowanych w ortopedii.
Swoje powodzenie zawdziecza rozwojowi alloplastyki sta-
wu biodrowego i kolanowego. Rozwdj alloplastyki staje sie
zrédtem wielu badan i prac, ktére uwzgledniajg tworzenie
nowych materiatow i typéw endoprotez. Do najwazniejszych
kierunkdw rozwoju endoprotezoplastyki nalezy poprawa
stabilnosci mocowania endoprotezy i trwato$ci materiatu,
z ktérego jest ona wykonana. Na wiasciwe funkcjonowanie
i trwatos¢ endoprotezy majg wptyw nastepujace czynniki:
cechy geometryczne i materiatowe konstrukcji endoprotezy,
technika operacyjna, przebieg rehabilitacji oraz styl zycia
pacjenta po zabiegu operacyjnym [1,2].

Polietylen, z ktérego wykonane sg panewki, charakteryzu-
je sie matym wspétczynnikiem tarcia, obojetnoscig biologicz-
ng i zdolnoscig do ttumienia drgan. Obok swoich zalet posia-
da on wiele wad, do ktérych naleza: starzenie, niska granica
plastycznosci, sktonnos¢ do petzania, niska odpornos¢ na
zuzycie Scierne [3-6]. Panewki ulegajg z czasem widocz-
nym zmianom w postaci zmiany zabarwienia powierzchni,
zmiany ksztattu w wyniku trwatych odksztatcen (zmniejsza
sie grubos$¢ scianki), ostabienia przekroju prowadzacego do
perforacji i peknie¢ (RYS. 1) [3,7]. Inicjowanie peknie¢ wigze
sie z wystepowaniem obszardéw cyklicznie obcigzonych [8].
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Abstract

The paper refers to the study of the influence
of time on the properties of polyethylene hip joint
cups. Original cups made of a high-molecular-weight
polyethylene, produced in the years 1991-2003, were
used for the study. Hardness measurement and a
static tensile test of cup specimens were carried out.
A disadvantageous impact of time upon the polyeth-
ylene cups’ mechanical properties was observed.
Over time, an increase in hardness and elasticity
modulus E was observed coupled with a decrease
in tensile strength R,, of the polyethylene of which
the cups were made. Changes in the polyethylene
cups’ mechanical properties may lead to material’'s
brittle cracking.

Keywords: endoprosthesis, cup, mechanical proper-
ties, hardness, tensile strength, elasticity modulus

[Engineering of Biomaterials, 74, (2008), 11-15]

Introduction

Polyethylene belongs to crucial biomaterials applied in
orthopedic surgery. It constitutes an important component
of endoprostheses used in orthopedics. Polyethylene’s
popularity is connected with the development of hip joint
and knee joint alloplasty. The development of alloplasty is
becoming a source of many studies and works aiming at the
creation of new materials and new types of endoprostheses.
One of the most important roles of endoprosthesis-plasty
is stable fixing of an endoprosthesis and durability of the
material it is made of. Appropriate operation and durability
of an endoprosthesis are influenced by the following factors:
geometric and material-related features of endoprosthesis’s
structure, surgical technique, the rehabilitation procedures
and the patient’s lifestyle following a surgery [1,2].

The polyethylene of which endoprosthesis cups are made
is characterized by a low friction coefficient, biological inert-
ness and vibration dumping capacity. Apart form its advan-
tages, it has many disadvantages, such as: ageing, low yield
point, susceptibility to creeping, low resistance to abrasive
wear [3-6]. Over time, the cups undergo visible changes in
the surface colour and in shape, the latter resulting from
permanent deformations (wall’s thickness decreases).
Their cross-section weakens, thus leading to perforations
and cracking (FIG.1) [3,7]. Crack initiation is associ-
ated with the occurrence of cyclically loaded areas [8].
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RYS. 1. Polietylenowa panewka z fragmentami cementu kostnego po 10-letnim okresie uzytkowania z widocznymi
efektami zuzycia trybologicznego, odksztatcenia plastycznego i pekania.

FIG. 1. Polyethylene cup with bone cement fragments after a 10-year operation period with visible effects of tribologi-
cal wear, plastic deformation and cracking.

Samo powstawanie pekniecia zalezy od sztywnosci kosci,
wielkosci sity zadanej przy mocowaniu panewki i jej roz-
miaru (stosowanie panewek za duzych zwieksza ryzyko
powstawania peknie¢) [9].

Do gtéwnych czynnikdw niszczacych, ktorym podlegajg
panewki, nalezy zaliczy¢ czynniki mechaniczne, strukturalne
i biologiczne. Na obluzowanie panewek duzy wptyw ma
stan strukturalny polimeru, ktéry ze zwiekszeniem okresu
uzytkowania implantu ulega zmianie. Polietylen jest linio-
wym, semikrystalicznym polimerem o wysokiej gestosci
UHMWRPE zawierajacym krysztaty lamelarne i miedzy nimi
strefe amorficzng. Wraz ze wzrostem okresu uzytkowania
implantu stopien krystalicznosci polietylenu wzrasta, gdyz
ulega on w organizmie cztowieka utlenieniu. Wzrost ten
moze réwniez nastgpi¢ na drodze ,wyptukiwania” z materiatu
fazy amorficznej i wzglednego wzrostu fazy krystalicznej
polimeru. Powoduje to wiekszg krucho$¢ materiatu i z tego
powodu szybsze zuzycie mechaniczne potaczone ze zta-
maniem i rozkawatkowaniem elementu. Zmiana struktury
krystalicznej polietylenu nastepuje rowniez pod wptywem
dziatania czynnikéw biologicznych [10-13].

Obluzowanie biologiczne jest wynikiem szkodliwego
dziatania czynnikow $ciernych i uwalnianych z powierzchni
panewki czgsteczek polietylenu. Uwolnione drobiny polie-
tylenu, podobnie jak i czasteczki cementu, dostajg sie do
tkanek otaczajacych staw, wywotujgc obronne odczyny
komorkowe. Obronne dziatanie tych komérek prowa-
dzi do resorpcji tkanki kostnej, prowadzac do osteolizy.
W konsekwencji dochodzi do aseptycznego obluzowania
i peknie¢ protezy [4,7,8,10]. Wtasciwosci polietylenu zalezg,
od wielu czynnikéw. Jednym z nich jest wptyw sterylizacji
promieniami gamma. Promieniowanie gamma powoduje
utlenienie polietylenu, co skutkuje sieciowaniem polimeru,
powodujac wzrost jego stopnia krystalicznosci. Wigze sie
to ze zmniejszeniem wtasciwosci wytrzymatosciowych poli-
etylenu. Objawdw tych nie zaobserwowano przy sterylizacji
tlenkiem etylenu [7,14]. Im wieksza dawka promieniowa-
nia gamma, tym obserwuje sie wiekszy wzrost twardosci
i modutu sprezystosci polietylenu, co ttumaczy sie znacz-
nym stopniem usieciowania polimeru [5,15]. W pracy [15]
stwierdzono, iz ze wzrostem twardosci wigze sie wieksza
odpornos¢ na zuzycie trybologiczne. Szczatki zuzycia po-
lietylenu byly mniejsze po napromieniowaniu promieniami
gamma niz przed napromieniowaniem. Zmniejszenie ilosci
powstajacych szczatkow jest wazne z uwagi na problem
osteolizy i peknie¢ implantéw biodrowych [16].

The formation of a crack itself depends on the bone stiffness,
the force used while fixing the cup and the cup size (applica-
tion of too big cups increases the risk of cracking) [9].

The main destructive factors the cups are subject to
include mechanical, structural and biological factors.

The structure condition of the polymer, which undergoes
changes during implant’s operation period, leads to loosen-
ing the endoprostheses cups. Polyethylene is a linear, semi-
crystalline polymer with a high UHMWPE density, containing
lamellar crystals and an amorphous zone between them.
The degree of polyethylene’s crystallinity increases gradu-
ally as the implant’s usage time increases, as polyethylene
undergoes oxidation in human organism. Such an increase
may also occur as a result of rinsing the amorphous phase
out from the material and a relative growth in the polymer
crystalline phase. This causes higher brittleness of the
material and thus, faster mechanical wear accompanied
by breaking and falling apart “rolling up” of the component.
Changes in the polyethylene crystalline structure also occur
under the influence of biological factors [10-13].

Biological loosening is a result of a harmful action of
friction factors and polyethylene molecules released from
the cup’s surface. The released polyethylene molecules,
similarly to cement molecules, penetrate the tissues
surrounding a joint, inducing cellular defence reactions.
The defensive action of the cells results in osseous tissue
resorption, which in turn leads to osteolysis. As a conse-
quence, aseptic loosening and cracking of the prosthesis
take place [4,7,8,10].

The properties of polyethylene depend on many factors,
one of them being the influence of gamma-ray steriliza-
tion. Gamma radiation causes polyethylene’s oxidation,
which results in polymer cross-linking and enhancement
of its crystallinity degree. This is connected with worsening
of polyethylene’s strength-related properties. Such symp-
toms have not been observed during ethylene oxide
sterilization [7,14]. The bigger the gamma radiation dose,
the higher the increase in polyethylene hardness and elastic-
ity modulus, which is accounted for by a considerable degree
of polymer cross-linking [5,15]. It was found in paper [15]
that an increase in hardness is associated with higher
resistance to tribological wear. After gamma-ray irradia-
tion, the remains of polyethylene wear were smaller than
before irradiation. A reduction of the number of the remains
is important due to the osteolysis problem and cracking of
hip joints [16].
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W stawie biodrowym, w ktorym wystepujg dwa podstawo-
we wezly trybologiczne, obserwuje sie duze przemieszcze-
nia, opory tarcia i procesy zuzycia. Pierwszy proces zuzycia
zachodzi w wyniku tarcia podczas ruchoéw sztucznego stawu,
powodujgc wycieranie i odrywanie sie czastek polietylenu.
Drugi, to wynik tarcia zwigzanego z ruchem i cyklicznym
obcigzeniem powierzchni nosnej panewki podczas chodu.
Doprowadza to do powstawania peknie¢ podpowierzch-
niowych i szczelin, ztuszczenia, deformaciji, odksztatcenia
i w konsekwencji obluzowania catej panewki [7].

Do czynnikdw inicjujgcych mechaniczne uszkodzenie en-
doprotezy zalicza sie niedostatecznie dobre zamocowanie,
zastosowanie przestarzatej techniki cementowania, niepra-
widlowe ustawienie i scentrowanie gtéwki endoprotezy w
stosunku do panewki [4]. Kat utozenia panewki jest bardzo
waznym czynnikiem aseptycznych obluzowan. Wiasciwe
utozenie panewki powinno odby¢ sie pod katem 45°-50,5°.
Bardzo wazna jest réwniez grubos¢ warstwy cementu, ktéra
powinna wynosic¢ od 2 do 3 lub 4 mm [17]. Nieprawidtowosci
te prowadzg do zuzycia materiatowego, koncentracji napre-
zen sciskajacych, powodujac zuzycie tarciowo-$cierne [4].

Proces zniszczenia panewek zachodzi w wyniku wielu
zjawisk, a czynnikiem, ktory odgrywa najwazniejszg role
podczas ich uzytkowania jest czas. W zwigzku z tym, celem
artykutu jest zbadanie, w jaki sposob czas wptywa na wtas-
ciwosci mechaniczne panewek polietylenowych.

Materiat i metodyka badan

Badaniom zostaty poddane oryginalne panewki z
wysokoczasteczkowego polietylenu, ktore nie zostaty wy-
korzystane do implantacji. Zbadano jedenascie panewek
wyprodukowanych przez firme Aesculap

In the hip joint, where two basic tribological couples are
located, significant dislocations are observed, accompanied
by friction resistance and wear processes. The first wear
process occurs as a result of friction during the artificial
joint's movement, causing wear-out and tear-out of poly-
ethylene molecules. Another wear process is a result of
friction connected with movement and cyclic loading of the
cup’s bearing surface during walking. This leads to crack
and gaps formation in the subsurface as well as to peel-
ing off, deformation and consequently, to loosening of the
whole cup [7].

Among the factors initiating endoprosthesis’ mechanical
damage, there are: insufficiently strong fixing, application of
an obsolete cementing technique, incorrect positioning and
alignment of the endoprosthesis head against the cup [4].
The cup’s positioning angle is a very important factor of
aseptic loosening. The cup’s appropriate positioning should
have a 45°-50.5° angle. Another significant issue is the
thickness of the cement layer, which should be between
2 and 3 or 4 mm [17]. These irregularities lead to material
wear and concentration of compressive stresses, thus caus-
ing friction and abrasive wear [4].

The process of cups’ wear takes place as a result of a
number of phenomena, while the factor that plays a crucial
role here is time. Therefore, the aim of this paper is to study
the way in which the elapse of time affects the mechanical
properties of polyethylene cups.

Material and research methodology

Original cups made of high-molecular-weight polyeth-
ylene which weren’t used for implantation were tested in
this study. Eleven cups were tested.

i Keramed w latach 1991-1993, 1995,
1997 i 2002-2003. Producentem wiek-
szosci panewek, ktére wykorzystano
do badan byta firma Aesculap, a zatem:
po jednej panewce z roku 1991, 1992 i
1995 oraz po dwie panewki z roku 1993,
1997, 2003. Badania uzupetniono o dwie
panewki wyprodukowane przez firme
Keramed w latach 2002 i 2003. Panewki
z 1991 1992 roku (firmy Aesculap) pod-
dano tylko prébie twardosci, gdyz ulegty
one zniszczeniu podczas przygotowania
z nich probek do dalszych badah.
Przeprowadzono pomiar twardosci
na ptaskich przekrojach panewek oraz

They were produced by Aesculap and
by Keramed in the years 1991-1993,
F 1995 and 1997 and in 2002-2003. More

of this cups which were used in this
study were produced by Aesculap. One
cup in the years 1991, 1992 and 1995,
two cups in the years 1993, 1997, 2003.
Examinations were completed with two
cups, which were produced in the years
2002 and 2003 by Keramed. On cups
produced in the years 1991 and 1992
(by Aesculap) only the hardness test was
carried out because they were demaged
during preparation the specimens for
further tests.

statyczng prébe rozciggania specjalnie
przygotowanych prébek w ksztatcie pier-
Scieni. Probe twardosci przeprowadzono
na urzadzeniu HK465 firmy Heckernt
metoda Brinella przy obcigzeniu 135N.
Wagtebnikiem byta kulka stalowa o $red-
nicy 5 mm.

Statyczna probe rozciggania pierscie-
ni wycietych z panewek przeprowadzono
na maszynie wytrzymato$ciowej Instron
4469, stosujac predkos¢ rozciggania 50
mm/min. Wewnatrz probek w ksztatcie
pierscieni umieszczono dzielony meta-
lowy krazek potaczony z odpowiednio
przygotowanymi uchwytami metalowymi.

} Hardness measurement on cups’
plane sections and a static tensile test
were performed for specially prepared
specimens in the form of rings. The hard-
ness test was carried out using Heck-
ernt’'s HK465 device, via Brinell method,
at a load of 135N. A steel globule, 5 mm
diameter, was used as an indenter.

A static test of tensioning of the rings
cut out off from the cups was performed
on Instron 4469 testing machine, with
applying the tension rate of 50 mm/min.

A metal disc sectional was placed inside
F the ring specimens, fixed by means
of previously prepared metal holders.
Such fixing of the specimens ensured

Takie zamocowanie probek zapewnito
ich rbwnomierne rozcigganie. Sposéb
rozciggania pierscieni pokazano na
RYS. 2.

RYS. 2. Schemat rozciggania pier-
Scieni wycietych z panewek.
FIG. 2. Diagram of tensioning of

uniform tension. The method of rings’
tensioning is illustrated in FIG. 2.

rings cut out from the cups.
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FIG. 3. Diagram of cups’ hardness (HK) changes
depending on the year of production.

RYS. 4. Przyktadowe krzywe rozciagania pierscieni
wykonanych z panewek.

FIG. 4. Examples of tensile curves of rings made
out of cups.
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FIG. 5. Values of polyethylene tensile strength R,
depending on the cups’ year of production.

Otrzymane wyniki badan twardosci przedstawiono na
RYS. 3. Na ich podstawie mozna stwierdzi¢, iz w mia-
re uptywu czasu panewki zwiekszajg swojg twardos$é.
Uzyskane wyniki sg zbiezne z wynikami badania twardosci
panewek prezentowanymiw pracy [18], w ktorej stwierdzono
wzrost twardosci panewek po probie sztucznego starzenia
wywotanego dtugotrwatym oddziatywaniem podwyzszonej
temperatury, a takze po dziataniu na panewki promieni
rentgenowskich w dawkach odpowiadajacych wielokrot-
nosci sredniej dawki stosowanej podczas przes$wietlenia
pacjenta. Efektem tego zjawiska jest spadek wtasciwosci
plastycznych polietylenu wraz z uptywem czasu, co wigze
sie z jego wiekszg sktonnoscig do kruchego pekania.

Wyniki ze statycznej préby rozciggania probek przy-
gotowanych z panewek przedstawiono na RYS. 4, 5 6.
Na podstawie krzywych rozciagania (RYS. 4) mozna
stwierdzi¢, ze prébki wykonane z panewek wyprodukowa-
nych w 2002 i 2003 roku ulegajg duzym odksztatceniom
plastycznym, wykazujgc zdolnos¢ do ptyniecia. Prébki
z pozostatych panewek zachowujq sie jak ciato kruche.
Wystepujace odksztatcenia sg bardzo mate i sprezyste.
Najstarszy badany materiat wykazuje najnizsza wartosé
wytrzymatos$ci na rozcigganie R,,=13,42 MPa (RYS. 5).
Najwiekszg wartoscig wytrzymatosci na rozcigganie charak-
teryzuja sie probki z 2003 roku, dla ktorych srednia warto$¢
R., wynosi 44,97 MPa. Jednoczesnie probki te wykazaty
zdolno$¢ do duzych odksztatcen plastycznych (RYS. 4).

RYS. 6. Wartosci modutu Younga E polietylenu w
zaleznosci od roku produkcji panewek.

FIG. 6. Values of polyethylene’s Young’s (E) modulus
depending on the cups’ year of production.

The results of hardness examination are presented in
a diagram in FIG. 3. Based on the diagram, a conclusion
can be drawn that the cups increase their hardness over
time. The obtained results coincide with the results of
the cups hardness study presented in paper [18]. It was
noticed that hardness of the cups increased after an at-
tempt of artificial ageing induced by a long-term action of
an elevated temperature, as well as after X-ray irradiation
of the endoprosthesis cups with doses corresponding to
a multiply average dose applied during a patient’s X-ray.
The effect of this phenomenon is deterioration of polyeth-
ylene plastic properties over time, which is associated with
its higher susceptibility to brittle cracking.

The results of the static tensile test for specimens made
out of endoprosthesis cups are presented in FIG. 4, 5 and 6.
Based on the tensile curves (FIG. 4), it can be assumed
that the specimens made out of cups produced in the
years 2002 and 2003 undergo considerable plastic de-
formations, demonstrating susceptibility to plastic flow.
The specimens of other cups behave like a brittle body.
The observed deformations are very small and elastic. The
oldest material has the lowest R,,=13.42 MPa (FIG. 5).
The specimen of 2003 is characterized by the highest value
of tensile strength, for which average value of R, amounts
to 49.97 MPa. Simultaneously, this specimen has revealed
susceptibility to substantial plastic deformations (FIG. 4).

Z—..........................................

L



Z porownania warto$ci modutéw Younga E wynika, iz naj-
wiekszg wartoscig modutu E charakteryzuje sie polietylen
z 1993 roku. Jako materiat najstarszy stat sie on z uptywem
czasu bardziej twardy i kruchy. Z kolei polietylen nowszych
panewek wykazuje nizsze wartosci modutu Younga E,
gdyz panewki te nie utracity jeszcze swoich wiasciwosci
plastycznych.

Whioski

Na podstawie przeprowadzonych badan wtasciwosci
mechanicznych polietylenowych panewek stwierdzono, iz
wraz z uptywem czasu nastepuje:

- wzrost twardosci polietylenowych panewek,
- utrata wiasciwosci plastycznych polietylenu,
- wzrost wartosci modutu Younga E polietylenu.

Niekorzystne zmiany wraz z uptywem czasu badanych
charakterystyk mechanicznych polietylenu moga by¢ przy-
czyng sktonnosci materiatu do kruchego pekania. Efektem
tego moga by¢ obluzowania panewek prowadzace do
zmniejszenia trwato$ci sztucznego stawu biodrowego.
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The comparison of Young’s moduli (E), shows that the poly-
ethylene produced in 1993 has the highest modulus value.
Being the oldest material, it became harder and more brittle
over time. The polyethylene in less mature cups has lower
values of Young’s modulus (E), because these cups have
not yet lost their plastic properties.

Conclusions

Based on the studies of polyethylene cups’ mechanical
properties, the following phenomena were observed to take
place over time:

- an increase in polyethylene cups’ hardness,
- a loss of polyethylene plastic properties,
- an increase of polyethylene’s Young’s modulus (E).

The disadvantageous changes of polyethylene mechani-
cal properties over time may be the reason for the material’s
susceptibility to brittle cracking. In consequence, loosening
of the cups may occur, leading to worsened durability of an
artificial hip joint.
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Streszczenie

Przeprowadzono polimeryzacje metakrylanu
metylu (MMA) w obecnos$ci nanoczgstek, w wyniku
ktérej otrzymano nanokompozyty poli(metakrylanu
metylu) (PMMA). Jako nanododatki do polimeryzacji
zostaty uzyte nanoczgstki montmorylonitu (MMT)
oraz nanorurki weglowe jednoscienne i wielo$cienne
funkcjonalizowane grupami OH (odpowiednio SWCNT
i OH-MWCNT). Zastosowano dwie metody polimery-
zacji: blokowa i suspensyjng. Otrzymane nanokompo-
zyty zostaly scharakteryzowane metodq skaningowej
mikroskopii elektronowej (SEM), spektroskopii FTIR
oraz dyfrakcji rentgenowskiej (XRD), a ich wtasciwosci
poréwnane. Zbadano takze odporno$c termiczng oraz
niektére wtasciwo$ci mechaniczne.

Stowa kluczowe: poli(metakrylan metylu), nanokompo-
zyty, polimeryzacja suspensyjna, polimeryzacja blokowa

[Inzynieria Biomateriatow, 74, (2008), 16-22]

Wprowadzenie

Bardzo intensywne badania w zakresie nanomateriatow
zaowocowaty w ostatnich kilkunastu latach opracowaniem
nowych materiatéw. Najwiecej uwagi poswiecono materia-
tom nanokompozytowym zawierajgcym nanowiékna lub
nanoczastki rozproszone w matrycy polimerowej. Nanokom-
pozyty, w poréwnaniu do czystych materiatéw polimerowych
oraz konwencjonalnych kompozytéw, wykazujg na ogot
lepsze whasciwosci mechaniczne i termiczne, charakteryzujg,
sie mniejszg przenikalno$cig gazow i cieczy oraz wyzszg
odpornoscig chemiczng. Unikalne wiasciwosci nanokom-
pozytéw sg takze wykorzystywane przy opracowywaniu
nowych materiatéw dla medycyny (biomateriatéw) [1].

Poli(metakrylan metylu) jest dos¢ powszechnie uzywany
w ortopedii i protetyce dentystycznej z powodu jego bio-
kompatybilnosci, przezroczystosci, odpornosci na dziatanie
wody, fatwosci syntezy oraz mozliwosci wielokrotnego
polerowania [2-4]. Jednym z najwazniejszych zastosowan
PMMA jest uzycie go jako cementu, wypetniacza ubytkow
kosci. Pomimo pewnej toksycznosci sktadnikéw wyjscio-
wych i stosunkowo duzego ciepta uwalnianego podczas
egzotermicznej reakcji ich wigzania w obszarze kontaktu
cement — kos¢, cementy PMMA sg uwazane za biozgodne.
Jednakze powaznym mankamentem cementéw PMMA
jest ich kruchos$¢ (odpornos¢ na pekanie cementu PMMA
jest bardzo niska, okoto 1,2 MPasm2), co zwigzane jest
z koniecznoscig powtarzania zabiegu chirurgicznego
i wymusza intensyfikacje badan nad przyczynami pekania
oraz mozliwo$ciami ulepszenia materiatu [5-7].
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BLOCK POLYMERIZATION

JApwiGA LAskA™, MARTA Brazewicz!, AGNIESZKA FiTat!,
Ewa CicHy'!, MALGORZATA MARTOWICZ?

" AGH UNIVERSITY OF SCIENCE AND TECHNOLOGY,
FacuLTy oF MATERIALS SciENCE AND CERAMICS,
DEPARTMENT OF BIOMATERIALS,

AL. Mickiewicza 30, 30-059 Krakow, PoLAND
2 HIGHER VOCATIONAL ScHoOL IN TARNOW,
MATHEMATICS AND NATURAL SCIENCES DEPARTMENT,
uL. Mickiewicza 8, 33-100 TARNOW, PoLAND
* E-MAIL: JLASKA@AGH.EDU.PL

Abstract

Polymerization of methyl methacrylate (MMA)
in the presence of nanoparticles was performed
and nanocomposites of poly(methyl methacrylate)
(PMMA) were produced. Nanoclay (MMT), single-wall
and OH-functionalized multi-wall carbon nanotubes
(SWCNT and OH-MW(CNT, respectively) were applied
as nanoadditives. Two methods of polymerization,
block and suspension polymerization, were used, and
properties of the obtained composites were compared.
The samples were characterized with scanning elec-
tron microscopy (SEM), FTIR spectroscopy and x-ray
diffraction (XRD). Thermal and mechanical behavior
of the compositions was investigated.

Keywords: poly(methyl methacrylate), nanocompos-
ites, suspension polymerization, block polymerization

[Engineering of Biomaterials, 74, (2008), 16-22]

Introduction

During the last several years the research on nanoma-
terials has erupted with new materials. The most intensely
investigated are nanocomposites containing polymer matri-
ces and nanofibers or nanoparticles. Comparing with pure
polymers and traditional composites, nanocomposites usu-
ally have better mechanical and thermal properties, lower
gas and liquids permeability and high chemical resistance.
As the properties of nanocomposites are usually unique
they also make their way to biomaterials [1].

Poly(methyl methacrylate) is commonly applied in or-
thopedics and prosthodontics due to its biocompatibility,
transparency, resistance to water, easiness of synthesis, and
the capability of repeated polishing [2-4]. The most impor-
tant application of PMMA are bone cements. Although the
reaction mixture consists of toxic ingredients and the heat
of exotermic reactions cement—bone bonding is relatively
high, PMMA cements show high biocompatibility. Unfortu-
nately, one of the disadvantages of PMMA cements is their
brittleness, (crack resistance of PMMA's cement is very low,
ca. 1.2 MPa*m). Hence, quite often, repeated surgery by
reason of cement cracking is necessary and further research
toward properties improvement is expected [5-7].

Many different attempts have been made to improve the
properties of PMMA, such as reinforcement with carbon [8,9],
polymer [10] or metal fibers or glass beads, hydroxyapatite
[11], montmorillonite [12,13], silicates [14-16], and silsesqui-
oxanes [17]. Recently, clay was found to reinforce polymers
due to the exfoliation of the clay layers with the polymer.



W celu polepszania wtasciwosci PMMA podjeto wiele
préb, takich jak wzmacnianie wiéknami weglowymi [8,9],
polimerowymi [10], metalowymi lub poprzez dodatek peretek
szklanych, hydroksyapatytu [11], montmorylonitu [12,13],
krzemianow [14-16] i silseskwioksanow [17]. W ostatnich la-
tach odkryto, iz glinokrzemiany charakteryzujace sie struktu-
ra warstwowg moga ulegac eksfoliacji polimerem i stanowi¢
dla niego faze wzmacniajaca. Proces eksfoliacji prowadzi do
silniejszego wzajemnego oddziatywania miedzyfazowego
pomiedzy polimerem i warstwg glinokrzemianu zmieniajgc
znaczgco sztywnos¢ oraz modut Younga materiatu [4,18,19].

Intensywne badania nad nanorurkami weglowymi trwajg
od 1991 roku, a pierwsze zastosowanie w nanokompozy-
tach polimerowych znalazty w 1994r. Ze wzgledu na duzg
elastycznosc, matg gestosé i unikalng geometrie, nanorurki
weglowe sg uwazane jako doskonate nanowypetniacze dla
kompozytéw polimerowych szerokiego stosowania (wielo-
funkcyjnych) [20-22].

W niniejszej pracy, w celu polepszenia wtasciwosci PMMA,
nanoczgstki glinokrzemianéw oraz nanorurki weglowe
zostaty wprowadzone do polimeru podczas polimeryzacji.
Zastosowano nanomontmorylonit wyodrebniony z bentonitu
metodg sedymentacji i wirowania oraz nanorurki weglowe
jednoscienne i wieloscienne modyfikowane na powierzch-
ni grupami hydroksylowymi. Gtéwnym celem badan byto
otrzymanie nanokompozytéw, ktory zrealizowano poprzez
zastosowanie dodatkow o wymiarach nano oraz takich
warunkow otrzymywania, by nanododatek byt rozpro-
szony w matrycy polimeru na poziomie czasteczkowym.
Stad nanoczastki wprowadzane byly do matrycy PMMA
podczas polimeryzacji. Przeprowadzono dwa rodzaje poli-
meryzacji - polimeryzacje suspensyjng i blokowa.

Materialy i metody

Metakrylan metylu (MMA), poli(alkohol winylowy) (PVA)
jako stabilizator zawiesiny oraz nadtlenek benzoilu (BPO)
jako inicjator polimeryzacji zostaty zakupione w firmie Fluka.
Rozpuszczalniki i inne stosowane odczynniki chemiczne
wyprodukowano w POCH (Polska). Jednoscienne i wielo-
Scienne nanorurki weglowe zakupiono z firmy NanoCraft Inc.
Wieloscienne nanorurki weglowe modyfikowano poprzez
wprowadzenie grup -OH na powierzchnie w wyniku
dziatania kwasu siarkowego i azotowego. Nanoczastki
Na*montmorylonitu wyodrebniono z bentonitu (ztoza Jele-
sowy Potok, Stowacja) w wyniku wielostopniowej procedury:
a) ziarna o wymiarach <2 ym byly oddzielane z bentonitu
poprzez wielokrotng sedymentacje z zawiesiny wodnej;
b) zastosowano dodatek NaCl w celu wymiany kationéw
Ca? kationami Na*; ¢) otrzymane zawiesiny Na*MMT (wiel-
ko&¢ ziaren <2 ym) odwirowywano z szybkoscig 3500 obro-
téw na minute; d) po wysuszeniu proszek Na*MMT mielono
trzy razy po 2 minuty w mtynku wibracyjnym.

Otrzymane kompozyty charakteryzowano przy uzyciu
mikroskopu optycznego (Olympus IX71), skaningowego mi-
kroskopu elektronowego (JEOL Model JSM —5400), analizy
EDAX (Oxford Instruments LINK ISIS), spektroskopii w pod-
czerwieni (BIORAD type FTS 60V) i dyfraktometrii rentge-
nowskiej (Philips X-ray dyfraktometr X’Pert System, CuKa).

Wtiasciwosci mechaniczne byty badane przy uzyciu
aparatu Zwick & Rockel. Analiza termiczna wykonana byta
z uzyciem aparatu STA - SDT 2960 TA-Instruments.

Wyniki i dyskusja

Kompozyty poli(metakrylanu metylu) z nanoczastkami
Na*MMT oraz jednosciennymi i wieloSciennymi nanorurkami
weglowymi otrzymywane byty poprzez polimeryzacje suspen-
syjna i blokowa z metakrylanu metylu w obecnosci nanoczastek.

The process leads to stronger interfacial interaction between
the polymer and the clay layers changing significantly its
stiffness and modulus [4,18,19].

Carbon nanotubes have been studied intensively since
1991 and applied in polymer nanocomposites in 1994. They
show high flexibility, low mass density and large aspect ratio,
and are considered as excellent nanofillers for multifunc-
tional polymer composites [20-22].

In our research, to improve the properties of PMMA, we
introduced nanoclay particles and carbon nanotubes to the
polymer during the polymerization reaction. Monmorillonite
(nanoclay) in the form of nanoparticles was separated from
bentonite through sedimentation-centrifugation method.
Singlewall and multiwall OH-modified carbon nanotubes
were applied. The main goal of the research was to obtain
nanocomposites through an addition of an additive in the form
of nanoparticles to a polymer matrix via process enabling
mixing the two components on the molecular level. Hence,
the nanoparticles were introduced into the PMMA matrix
during the polymerization. Two kinds of polymerization were
investigated, namely, suspension and block polymerization.

Materials and methods

Methyl methacrylate (MMA), poly(vinyl alcohol) (PVA) as a
suspension stabilizer, and benzoyl peroxide (BPO) as an initia-
tor of polymerization were purchased from Fluka. Solvents and
other common chemicals were purchased from POCH (Poland).
Single- and multiwall nanotubes were purchased from NanoCraft
Inc. The multiwall nanotubes were modified by introducing -OH
groups on the surface through immersion in sulfuric and nitric acid.
Nanoparticles of Na*montmorillonite were obtained from ben-
tonite (Jelesowy Potok deposit, Slovakia) by multi-step procedure:
a) <2 ym grains were separated from bentonite by multiple
sedimentation of the larger particles from water suspension,
b) NaCl was added to exchange Ca?* cations with Na*, c) the
obtained suspension of Na*MMT (grain size <2 ym) was cen-
trifugated with the rate 3500 rpm, d) after drying the Na‘MMT
powder was grinded three times for 2 mins. in vibratory mill.

The obtained composites and other samples were char-
acterized with optical microcopy (Olympus IX71), scanning
electron microscopy (JEOL Model JSM-5400), EDAX
analysis (Oxford Instruments LINK ISIS), FTIR spectroscopy
(BIORAD type FTS 60V), and XRD analysis (Philips X-ray
difractometer X'Pert System, CuKa).

Mechanical properties were investigated using Zwick &
Rockel apparatus. Thermal analysis was done with the use
of the STA - SDT 2960 TA-Instruments apparatus.

Results and Discussion

Composites of poly(methyl methacrylate) with nanoparti-
cles of Na*MMT and singlewall or multiwall nanotubes were
obtained by suspension and block polymerization of methyl
methacrylate in the presence of nanoparticles.

Suspension polymerization was performed in a three-neck
round-bottom flask equipped with a reflux condenser, athermo-
meter and a magnetic stirrer. 150 ml of distilled waterand 0.08 g
of PVAwere placed In the flask and warmed up to 30°C until
PVAwas dissolved. Separately, mixtures of 20 g MMAwith vari-
ous amounts of nanoparticles of MMT or CNT were prepared.
MMT amounts were calculated as 0.2 to 2 wt% of the amount
of MMA. CNTs were added in amount of 0.05-0.5 wt%. The
nanoparticles were dispersed in the monomer by ultra-
sonication at room temperature for 1 hr. The solution of PVA
was cooled to the room temperature and the mixture of MMA/
MMT or MMA/CNT containing 1 wt% of BPO was slowly added
to it with constant vigorous stirring. The reaction mixture was
heated to 80°C and maintained with constant stirring for 1.5 hrs.
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Polimeryzacje suspensyjng przeprowadzano w okragto-

® o o o o o o dennegjkolbie trojszyjnej zaopatrzonej w chtodnice zwrotnag,

termometr oraz mieszadto magnetyczne. W kolbie umiesz-
czono 150 ml wody destylowanej oraz 0,08 g poli(alkoholu
winylowego) i ogrzewano w temperaturze 30°C do cat-
kowitego rozpuszczenia PVA. Oddzielnie przygotowano
mieszaniny sktadajace sie z 20 g MMA z réznymi ilosciami
nanoczastek MMT (od 0,2 do 2 %wag.) lub nanorurek we-
glowych (od 0,05 do 0,5 %wag.). Nanoczastki mieszano
z monomerem ultradzwiekowo w temperaturze pokojowej
przez 1 godzine. Roztwér poli(alkoholu winylowego) ochto-
dzono do temperatury pokojowej, a nastepnie dodawano
powoli mieszanine MMA/MMT lub MMA/CNT zawierajaca,
1% nadtlenku benzoilu oraz intensywnie mieszano ze statg
szybkoscig. Mieszanine reakcyjng ogrzewano nastepnie
w temperaturze 80°C przez 1,5 godziny utrzymujac statg
szybko$¢ mieszania.

Polimeryzacje blokowg przeprowadzono dla mieszanin
sktadajacych sie z MMA, MMT lub nanorurek weglowych
oraz nadtlenku benzoliu w ilosciach opisanych dla poli-
meryzacji suspensyjnej. Reakcyjng mieszanine poddano
ultrasonifikacji w temperaturze 80°C przez okres 1,5 godziny,
w taki sposdb, by temperatura mieszaniny reakcyjnej byta
stata (konieczne jest zastosowanie przerw w mieszaniu).

W wyniku polimeryzacji blokowej otrzymano sztywne,
twarde nanokompozyty o wysokim stopniu porowatosci,
przypominajgce strukturg dtugie kosci ludzkie. Na RYS. 1
przedstawiono zdjecia przekrojéw poprzecznych prébek
nanokompozytéw PMMA/nanorurki weglowe otrzymanych w
wyniku polimeryzacji blokowej oraz dla poréwnania przekroj
poprzeczny kosci diugiej cztowieka. Rowniez wtasciwosci
mechaniczne tych probek sa podobne do wiasciwosci me-
chanicznych tkanki kostnej gabczastej (TABELA 1).

Block polymerization was performed in the mixture consist-
ed of MMA, MMT or CNT, and BPO in amounts described for
suspension polymerization. The reaction mixture was placed
in ultrasonic bath and kept at 80°C for 1.5 hrs. The reaction
mixture was ultrasonicated in a way to keep the temperature
constant (some interruptions in stirring were necessary).

Block polymerization resulted with a stiff hard and highly
porous material. The samples resemble human long bones.
FIG. 1 shows a cross-section of the PMMA/CNT nanocom-
posite sample obtained by block polymerization, and for the
comparison, a cross-section of a dried human bone. Mechani-
cal properties of the obtained block composites also are simi-
lar to those of compact or cancellous bone tissue (TABLE 1).

RYS. 1. Przekroj: a) wysuszonej kosci ludzkiej,
b) nanokompozytu PMMA/SWCNT otrzymanego
w polimeryzaciji blokowej.

FIG. 1. Cross-section of: a) a dried human bone,
b) the PMMA/SWCNT nanocomposite obtained in block
polymerization.

TABELA 1. Wiasciwosci mechaniczne nanokompozytéw PMMA.
TABLE 1. Mechanical properties of the nanocomposites of PMMA.

Wytrzymatos¢ na

Wytrzymatos¢ na Wytrzymatos¢ na

Modut Younga / q R P = 4 :
; ) rozciaganie / Sciskanie / zginanie /
Kompozyt / Composite Young[“s”r’r;cfdulus Tensile Strength Compression Strength tests of
[MPa] strength [MPa] bending [MPa]

PMMA/MWNT (0.05%) 280 7 - -
PMMA/MWNT (0.5%) 600 10 - -
PMMA/MMT (0.2%) 120 - 3.5 4
Kos$¢ gabczasta / Spongy bone 180 - 330 - 2-7 -
Kos¢ zbita / Compact bone 15800 - 89 - 164 160 - 180

W wyniku polimeryzacji suspensyjnej otrzymano kom-
pozyty w formie matych peretek (RYS. 2). W przypadku
polimeryzacji w obecnosci nanorurek weglowych oprécz
peretek mozna zaobserwowa¢ duze aglomeraty kompo-
zytu powstate prawdopodobnie w wyniku sklejania ziaren,
podczas gdy MMT utatwia tworzenie regularnych peretek.
Oczywiscie za aglomeracje polimeru odpowiedzialnych
jest wiele czynnikéw, takich jak szybko$¢é mieszania, czas
i temperatura prowadzonej reakcji. Jednak w przeprowa-
dzonych badaniach warunki prowadzenia wszystkich reakcji
byty takie same. W literaturze opisane sg obserwacje, iz
ksztatt uzyskiwanych ziaren PMMA mocno zalezy od ilosci
MMT dodanego do mieszaniny reakcyjnej [11]. Zaleznosci
takiej nie zaobserwowano w przypadku nanorurek weglo-
wych. Otrzymane peretki nanokompozytu PMMA/MMT
sg znacznie wieksze w poréwnaniu z czystym PMMA lub
jego kompozytem z nanorurkami weglowymi. Nalezy tez
wspomnieé, iz peretki zawierajagce MMT maja bardzo zréz-
nicowane srednice, w zakresie od 50 ym do 1 mm, podczas
gdy wymiary peretek czystego PMMA oraz nanokompozytu
PMMAJ/CNT sg znacznie bardziej ujednolicone.

Suspension polymerization leads to a composite formed
into small spheres as presented in FIG. 2. In case of polym-
erization in the presence of CNT the polymer has tendency
to agglomerate, while MMT facilitates creation of regular
spheres. Certainly, there are more factors responsible for
the agglomeration of the polymer, such as rate of stirring, the
reaction time and the temperature. In this research, however,
the reaction conditions were kept the same for all samples.
Recently, it was also observed that the shape of the obtained
grains of PMMA strongly depends on the amount of MMT
in the reaction mixture [11], while no such behavior was ob-
served for CNT. The spheres of PMMA/MMT are much larger
then those of pure PMMA or CNT composites. Also, it can
be noticed, that the MMT containing beads strongly differs
by diameter ranging from 50 ym to 1 mm, while dimensions
of beads of pure PMMA or PMMA/CNT are more uniform.

Scanning electron microscopy shows no phase separation
in the composites. FIG. 3 shows SEM images of singlewall na-
notubes and multiwall OH-functionalized ones. The SWCNT
have bulky morphology and it is not possible to distinguish
separate carbon tubes even at the multiplication 100 000.
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RYS. 2. Mikrofotografie SEM peretek nanokompozytow
otrzymanych w polimeryzacji suspensyjnej: a) PMMA,
b) PMMA/MMT (1%), c) PMMA/MMT(2%), d) PMMA/
OH-MWCNT.

FIG. 2. SEM images of nanocopmposites beads
obtained via suspension polymerization: a) PMMA,
b) PMMA/MMT (1%), ¢) PMMA/MMT (2%), d) PMMA/
OH-MWCNT.

Na podstawie skaningowej mikroskopii elektronowe;j
mozna stwierdzi€, ze nie nastepuje separacja sktadnikoéw
kompozytu. Na RYS. 3 przedstawiono zdjecia SEM nano-
rurek jednosciennych oraz wielosciennych funkcjonalizowa-
nych grupami -OH. Morfologia SWCNT jest jednolita i nie
mozna wyrézni¢ poszczegolnych rurek weglowych nawet
przy powiekszeniu 100 000, natomiast OH-MWCNT charak-
teryzuja sie strukturg widknista. Morfologia kompozytéw nie
zalezy jednak od rodzaju nanorurek i jest charakterystyczna
dla PMMA. Sugeruje to rozproszenie nanododatku w kom-
pozycie na poziomie czasteczkowym.

RYS. 4 pokazuje zdjecia SEM kompozytéow
zawierajagcych MMT. Wykazujg one wysoce
rozwinietg powierzchnie o strukturze warstwo-
wej charakterystycznej dla montmorylonitu,
co rowniez $wiadczy o bardzo réwnomiernym
rozproszeniu MMT w matrycy PMMA oraz jego
petng eksfoliacjie. Jednolity rozktad MMT w kom-
pozycie potwierdzita takze analiza EDAX.

Przeprowadzono badania przy uzyciu ter-
mograwimetrii (TGA) oraz rdéznicowej analizy
termicznej (DTA) w celu okreslenia zachowania
probek obydwu kompozytéw jak tez czystego
polimeru PMMA w zaleznosci od tempera-

RYS. 3. Mikrofotografie SEM: a) nanorurek weglowych
jednosciennych, b) nanorurek weglowych wieloscien-
nych modyfikowanych grupami hydroksylowymi,
c) nanokompozytu PMMA/SWCNT, d) nanokompozytu
PMMA/OH-MWCNT.

FIG. 3. SEM images of: a) single-wall carbon nanotubes,
b) OH functionalized multi-wall carbon nanotubes,
c) PMMA/SWCNT nanocomposite, d) PMMA/OH-MWCNT
composite.

The OH-MWCNT, on the other hand, are fibrous. Morphol-
ogy of the composites containing either single- or multiwall
CNT is bulk and characteristic of pure PMMA. It suggests
that the nanotubes are distributed in the whole mass of the
sample, and do not create a separate phase.

In FIG. 4 SEM photos of MMT containing composites are
presented. They show highly developed layered structure
characteristic of montmorillonite. It proves very fine distri-
bution of the MMT in PMMA matrix and its full exfoliation.
Uniform distribution of MMT in the composites was con-
firmed with EDAX analysis.

tury. Analiza termiczna pokazuje, ze czysty
PMMA jest stabilny termicznie do temperatury
nieco wyzszej niz 200°C, nastepnie w zakresie
200-250°C nastepuje czesciowa depolime-
ryzacja i odparowanie produktéw. Catkowity rozktad
polimeru zachodzi w zakresie temperatur 260-320°C
(RYS. 5). Dodatek nanorurek weglowych do PMMA nie
wptywa na poprawe stabilnosci termicznej. We wszyst-
kich przypadkach najbardziej intensywna utrata masy
obserwowana jest w zakresie 250-350°C, jakkolwiek
efekty cieplne sg rézne w zaleznosci od typu nanorurek
(RYS. 6 i 7). W przypadku SWCNT zaobserwowano
tylko jeden egzotermiczny pik z maksimum w tem-
peraturze 330°C, chociaz niewielki ubytek masy za-
czyna sie juz w temperaturze 80°C (przyczyng moze
by¢ woda zwigzana w polimerze podczas syntezy).

RYS. 4. Mikrofotografie SEM: a) MMT, b) kompozytu PMMA/MMT.
FIG. 4. SEM images of: a) MMT, b) PMMA/MMT composite.

Temperature dependence of the behavior of the obtained
composites as well as pure PMMA was investigated with
TGA and DTA. The results show that pure PMMA is ther-
mally stable to the temperature slightly higher than 200°C,
then in the range of 200-250 partial depolymerization and
evaporation of the products occur. Total degradation of the
polymer occurs between 260 and 320°C (FIG. 5). Addition
of carbon nanotubes to PMMA does not improve thermal
stability of the sample. In all cases the most intensive loss
of mass is observed in the range of 250-350°C, however the
heat effects are different for pure PMMA and the composites
dependently on the type of the nanotubes (FIGs. 6 and 7).
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RYS. 5. TGA-DTA czystego PMMA otrzymanego
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FIG. 5. TGA-DTA of pure PMMA synthesized by suspen-
sion polymerization.

RYS. 7. TGA-DTA kompozytu zawierajacego PMMA
i OH-MWCNT.

FIG. 7. TGA-DTA of the composite consisting of PMMA
and OH-MWCNT.
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RYS. 6. TGA-DTA kompozytu zawierajacego PMMA
i SWCNT.

FIG. 6. TGA-DTA of the composite consisting of PMMA
and SWCNT.

Nie zaobserwowano charakterystycznego dla PMMA zjawi-
ska odparowania polimeru, a ubytek masy ponizej 300°C
wynosi jedynie 20% (RYS. 6). Dla kompozytu z udziatem
OH-MWCNT zaobserwowano trzy egzotermiczne efekty
(RYS. 7). Odparowanie polimeru zaczyna sie w tempera-
turze 230°C i wigze sig z ubytkiem 50% masy. Szeroki pik
wystepujacy pomiedzy 270-350°C jest prawdopodobnie
wynikiem egzotermicznej wolnorodnikowej degradaciji
tancucha polimerowego. Dwa wspomniane efekty powo-
dujg ubytek 95% masy. Trzeci pik jest ostry oraz waski
i jest wynikiem silnego efektu cieplnego, prawdopodobnie
ostatecznego rozktadu polimeru i odparowania produktéw
tego rozktadu lub utleniania. Termiczny rozktad PMMA/MMT
nanokompozytoéw jest nieco podobny do kompozytéow
zawierajgcych MWCNT (RYS. 8). Utrata masy zaczyna
sie w nizszej temperaturze i okoto 5% utrata masy jest ob-
serwowana w zakresie 200-240°C. Odparowanie polimeru
wystepujace od 240 do 270°C z endotermicznym efektem
powoduje dalszy ubytek 50% masy. Nastepnie pojawia sie
szeroki egzotermiczny pik, ktory jest prawdopodobnie rezul-
tatem egzotermicznej degradacji fancucha polimerowego.
Oba efekty sg przyczyng 95% ubytku masy. DTA czystego
PMMA jest inne, gdyz nie pojawiajg sie endotermiczne
piki lecz sze$¢ efektow egzotermicznych (RYS. 5). Mozna
zatem wywnioskowad, iz dodatek nanoczastek powoduje
zmiany w mikrostrukturze polimeru lub silne oddziatywania
elektronowe pomiedzy matryca i nanododatkiem, ktérych
wynikiem jest rézne zachowanie kompozytéw w poréwna-
niu z czystym PMMA. Konieczne sg dalsze badania w celu
wyjasnienia odmiennosci mechanizmow degradac;i i réznic
w zachowaniu nanokompozytow.

RYS. 8. TGA-DTA kompozytu sktadajacego sie zPMMA
i 2% of MMT.

FIG. 8. TGA-DTA of the composite consisting of PMMA
and 2% of MMT.

In the case of SWCNT only one exothermic peak with maxi-
mum at the temperature of 330°C is observed. Slight loss of
mass starting at 80°C most likely is connected with evapo-
ration of water binded to the polymer during the synthesis.
No evaporation, so characteristic of PMMA, can be observed
and only 20% mass loss occurs below 300°C (FIG. 6). When
OH-MWCNT are present in the composite, three effects can
be distinguished (FIG. 7). All are exothermic. The evapora-
tion of the polymer starts at 230°C and takes away 50% of
the mass, between 270 and 350 a broad peak appears which
is probably caused by exothermic free-radical-degradation of
the polymer chain. The two effects cause 95% of the mass
loss. The third peak is sharp and narrow and is caused by
a strong heat effect, probably the final degradation and
evaporation of the degradation products. Thermal degra-
dation of PMMA/MMT nanocomposites is slightly similar to
that of MWCNT composite (FIG. 8). The mass loss starts
at lower temperature, and ca. 5% loss of mass is observed
in the range of 200-240°C. The evaporation occurring from
240 to 270°C with the endothermic effect takes further 50%.
Then a broad exothermic peak appears, that probably is
a result of exothermic degradation of the polymer chain.
The two effects cause 95% of the mass loss. The DTA of
pure PMMA is different. No endothermic peaks are present
in the graph, but six exothermic effects can be distinguished
(FIG. 5). We can conclude then, that the nanoparticles
cause some changes in polymer mikrostructure or some
electronic interaction occurs between the polymer matrix
and a nanoadditive. This results in different behavior of
the composite comparing to the pure PMMA. Further study
should be done in order to explain the phenomena, as they
differs for different nanocompounds.



Badania rentgenograficzne pokazaty, iz czysty PMMA
jest amorficzny, natomiast nanorurki weglowe oraz nano-
montmorylonit sg krystaliczne. Piki charakterystyczne dla
montmorylonitu wystepujg na rentgenogramach przy war-
tosciach 2@ = 7°, 20°, 35°, dla nanorurek przy 20 = ~25°,
Rentgenogramy obydwu rodzajéw kompozytow nie wyka-
zujg zadnej krystalicznosci i sg identyczne jak dla PMMA.
Jest to mocny dowdd na molekularne rozprowadzenie na-
noczastek w polimerowej matrycy oraz catkowitg eksfoliacje
MMT. Przyktadowe rentgenogramy pokazano na RYS. 9.

W celu identyfikacji i okreslenia ugrupowan obecnych
w probkach otrzymanych nanokompozytéw oraz czystego
polimeru PMMA, przeprowadzono réwniez badania przy
uzyciu spektroskopii w podczerwieni. W kazdym przypad-
ku pasma charakterystyczne dla PMMA sg dominujace.
Charakterystyczne dla PMMA pasmo 1732 cm™ pochodzi
od drgan rozciggajacych grup karbonylowych, moze takze
pochodzi¢ od drgan C-C w nanorurkach weglowych [23].
Pasma te, pochodzace od nanorurek, sg jednak bardzo
stabe. Nanorurki typu ,fotel” reprezentowane sg przez pas-
ma w zakresie 700-800 cm™ [24]. W przypadku nanokom-
pozytu PMMA/MMT widmo w podczerwieni jest ztozeniem
pasm pochodzgcych od MMT i PMMA, niemniej jednak
dominujg réwniez pasma pochodzace od PMMA.

Préby wytrzymatosciowe mozliwe byty do wykonania
jedynie dla kompozytdéw otrzymanych poprzez polimeryzacje
blokowa. Badania mechaniczne obydwu nanokompozytow,
PMMA/CNT jak i PMMA/MMT, otrzymanych w polimery-
zacji suspensyjnej okazaty sie niemozliwe do wykonania.
Otrzymano peretki o $rednicy mniejszej niz 1 mm i préby
prasowania polimeréw w postaci takich peretek okazaty
sie nieskuteczne. Zaréwno prasowanie na zimno jak i na
goraco nie przyniosto efektu. Niemozliwe takze jest sto-
pienie PMMA, gdyz wczes$niej rozktada sie i odparowuje
(patrz analiza termiczna — RYS. 5-8). Natomiast otrzymanie
folii z roztworu prowadzi do separacji fazowej, wiec wyniki
badan wytrzymatosciowych nie datyby obrazu probki, ktéra
powstata w wyniku polimeryzacji suspensyjne;j.

Wyniki testéw wytrzymatosciowych nanokompozytéw
blokowych wraz z danymi literaturowymi zebrane sg w
TABELI 1. Nie zaobserwowano poprawy wytrzymatosci
na rozcigganie czy modutu Younga nanokompozytéw za-
wierajacych nanorurki weglowe, aczkolwiek obserwuje sie
wzrost wytrzymato$ci mechanicznej w miare zwigkszenia
zawartosci nanorurek w kompozycie. Dla przyktadu modut
Younga dla kompozytu PMMA/MWNT(0,05%) wynosi ok.
300 MPa, podczas gdy dla PMMA/MWNT(0,5%) ok. 600
MPa. Wytrzymatos¢ na rozcigganie wynosi odpowiednio
7 i 10 MPa. Dla nanokompozytéw PMMA/MMT wykonano
rowniez préby wytrzymatosci na Sciskanie i na zginanie
i stwierdzono podobne zachowanie do kosci ggbczastej
(patrz TABELA 1).

Whioski

Otrzymano nanokompozyty poli(metakrylanu metylu).
Jako nanododatki do polimeryzacji zastosowano nano-
rurki weglowe jednoscienne, wieloscienne funkcjona-
lizowane grupami -OH i montmorylonit. Zastosowano
montmorylonit wyodrebniony z bentonitu oraz scharak-
teryzowano go przy uzyciu dyfraktometrii rentgenowskiej
oraz spektroskopii w podczerwieni. Nanokompozyty
otrzymywano w wyniku polimeryzacji blokowej i suspen-
syjnej metakrylanu metylu w obecnosci nanododatku.
Otrzymano kompozyty, w ktérych nanododatki byty roz-
prowadzane rownomiernie w uzyskiwanych polimerach,
co dowiedziono za pomocg skaningowej mikroskopii
elektronowej, EDAX oraz dyfraktometrii rentgenowskiej.

X-ray diffraction analysis of pure PMMA shows it as an
amorphous material. On the other hand, carbon nanotubes
and nanomomntmorillonite are crystalline. Peaks character-
istic of montmorillonite appear on X-ray diffraction pattern at
20 =7°, 20°, 35° and nanotubes give sharp peak at 20 = ~25°.
XRD of both kinds of composites are characteristic of
amorphous PMMA. It is a strong evidence on the molecular
distribution of nanoparticles in the polymer matrix and full
exfoliation of MMT with the polymer. Exemplary XRD pat-
terns are shown in FIG. 9.

Intensywnosé / Infensity [a.u.]

2 Theta

RYS. 9. Dyfraktogramy rentgenowskie: od gory -
PMMA, PMMA/MMT, PMMA/OH-MWCNT, MMT.

FIG. 9. XRD patterns of: from the top - PMMA, PMMA/
MMT, PMMA/OH-MWCNT, MMT.

FTIR spectra of the composites were also collected.
In all cases, bands characteristic of PMMA are dominant.
The most distinguish bands are: 1732 cm coming from
carbonyl’s vibration. It can overlap with the C-C vibrations in
carbon nanotubes [23]. However, bands coming from nano-
tubes are very weak. ,Chair” structure of carbon nanotubes
is represented with the bands in the range of 700-800 cm™'
[24]. IR spectra of the PMMA/MMT nanocomposites are
combination of bands coming from MMT and the polymer,
yet also in these cases, bands characteristic of PMMA are
predominant.

Mechanical tests were possible to perform only for com-
posites obtained in the block polymerization. The composites
obtained through suspension polymerization were in form
of spheres of diameter less than 1 mm. It was impossible
to process them into pellets or other forms appropriate for
mechanical test neither by cold nor hot pressing. Melting
was also ineffective, as PMMA tends to decompose and
evaporate before melting (see thermal analysis — FIG. 5-8).
Processing from a solution leads to separation of the com-
ponents, and mechanical properties of the material are
different after processing comparing to the origin.

The results of the mechanical tests of the composites
together with the adequate literature data are presented in
TABLE 1. There are no improvement of the tensile strength
or modulus of the composites containing nanotubes, how-
ever they noticeably depend on the load of the nanoparticles.
For example, Young modulus of PMMA/OH-MWNT (0.05%)
is ~300 MPa, while for PMMA/OH-MWNT (0.5%) ~600 MPa.
The tensile strength is 7 and 10 MPa, respectively.
Compression and flexural strength of the nanocomposites is
comparable with that of spongy bone (see TABLE 1).

Conclusions

Nanocomposites of poly(methyl methacrylate) were
obtained. The nanocomponents were singlewall carbon
nanotubes, OH-modified multiwall carbon nanotubes
and monmorillonite. MMt was separated from bentonite
and characterized with XRD and FTIR spectroscopy.
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W przypadku montmorylonitu zaobserwowano catkowitg
eksfoliacje. Obecnos$¢ nanoczastek w kompozycie zmienia-
ta termiczne zachowanie PMMA, jakkolwiek nie wplyneta
znaczaco na poprawe stabilnosci termicznej. Jak pokazaty
préby mechanicznej wytrzymato$ci kompozyty otrzymane
na drodze polimeryzacji blokowej, o0 wysokim stopniu poro-
watosci, majg podobng wytrzymatos$é na Sciskanie i modut
Younga do kosci gabczastej.
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The nanocomposites were obtained by block and suspen-
sion polymerization of methyl methacrylate in the presence
of a nanocomponent. The nanocomponents were uniformly
distributed in the obtained polymer which was proved by
SEM and XRD analysis. In case of montmorillonite full ex-
foliation of the nanolayers was observed. Presence of the
nanoparticles in the composite changed the thermal behav-
ior of PMMA, however did not cause a significant change in
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Streszczenie

W pracy analizowano wptyw obrobki cieplnej na
mikrostrukture, mikrotwardo$¢ oraz wytrzymato$¢
na rozcigganie odkuwek matrycowych ze stopu
Ti-6Al-4V. Na podstawie uzyskanych wynikéw badan
stwierdzono, ze sposob chtodzenia materiatu po
obrobce cieplnej w temperaturze 950°C wplywa na
udziat objetosciowy poszczegolnych faz, natomiast nie
wptywa na mikrotwardo$¢ materiatu wygrzewanego
w temperaturach 900 i 950°C. Ponadto dwuetapowa
obrobka cieplna nie zmienia wytrzymato$ci na rozcig-
ganie, powoduje natomiast nieznaczny wzrost granicy
plastycznosci.

Stowa kluczowe: stopy tytanu, kucie matrycowe,
obrobka cieplna

[Inzynieria Biomateriatow, 74, (2008), 23-26]

Wprowadzenie

Tytan i jego stopy znajdujg szerokie zastosowanie w prze-
mysle, m.in. w lotnictwie, energetyce, motoryzaciji, a takze
inzynierii biomedycznej. Decyduje o tym fakt, ze szereg
stopéw tego metalu charakteryzuje sie znacznie wyzszym
stosunkiem wytrzymatosci do gestosci w poréwnaniu do
innych materiatéw konstrukcyjnych, wysoka odpornoscia na
korozje w wiekszosci srodowisk naturalnych i technologicz-
nych oraz podatnoscig na formowanie plastyczne [1-6].

Stop Ti-6Al-4V jest dwufazowym stopem o strukturze
(a+B), stosowanym miedzy innymi na implanty ortopedyczne
i elementy zespolen kostnych [7]. Produkty te wytwarzane
sg czesto metodami obrébki plastycznej, miedzy innymi
w procesie wysokotemperaturowego kucia. Obrobka ciep-
Ina otrzymanych odkuwek ma na celu nadanie materiatowi
optymalnego zespotu wtasciwosci fizycznych, mechanicz-
nych i uzytkowych [2]. Niniejsza praca miata na celu ocene
zmian zachodzacych w mikrostrukturze i wybranych wtas-
ciwosciach mechanicznych wywotanych zastosowaniem
wytypowanej obrébki cieplnej.

Materiat i metodyka badan

Jako materiat do badan wykorzystano dwufazowy stop
tytanu Ti-6Al-4V (ASTM Grade 5) o sktadzie chemicz-
nym podanym w TABELI 1. Mikrostrukture wyjsciowg
przestawiono na RYS. 1. Stop poddany zostat kuciu
matrycowemu w temperaturze 880°C, a nastepnie ob-
rébkom cieplnym. Parametry obrobki cieplnej odkuwek
z dwufazowego stopu Ti-6Al-4V wybrano na podsta-
wie analizy literaturowej i przedstawiono w TABELI 2.
Probki do badan pobrano ze srodkowej czgsci odkowki.

INFLUENCE OF HEAT
TREATMENT ON
MICROSTRUCTURE AND
MECHANICAL PROPERTIES OF
Ti-6Al-4V FORGINGS

JuLiA BubNiAK*, MALGORZATA LEWANDOWSKA

WAaRsAwW UNIVERSITY OF TECHNOLOGY,
FacuLTy oF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,
WoLoska 141, 02-507 WARsAw
* E-MAIL: JULIA.BUDNIAK@MATERIALS.PL

Abstract

The paper analyzes the influence of selected heat
treatment on microstructure, microhardness and ten-
sile strength of Ti-6AI-4V die forging. In view of the
results it has been reported that cooling after heat
treatment at temperature of 950°C influences volume
fraction ratio of particular phase, nevertheless does
not change microhardness of heat-treated samples at
temperature of 900 and 950°C. Beside two-stage heat-
treatment does not influence tensile strength, however
it causes a slight increase in yield strength.

Keywords: titanium alloys, die forging, heat treatment

[Engineering of Biomaterials, 74, (2008), 23-26]

Introduction

Titanium and titanium alloys are widely used in industry,
for example in aerospace, power, transport and also in bio-
engineering. It is due to their high strength to density ratio
in comparison to other structural materials, high corrosion
resistance in most of technical and natural environments
and plastic forming workability [1-6].

Ti-6Al-4V is a two phase alloy (a+f3) used among oth-
ers for biomedical applications [7]. Those products are
often manufactured by plastic deformation methods, for
example by high temperature forging. In order to improve
microstructure, mechanical properties and functionality the
heat treatments of forgings were carried out [2]. The aim of
this study was to investigate the changes in microstructure
and mechanical properties induced by the heat treatments
from the point of view of their optimization.

Material and research methodology

Two-phase (a+) Ti-6Al-4V titanium alloy (ASTM Grade 5)
with the chemical composition as shown in TABLE 1 was
tested. The initial microstructures are shown in FIG. 1.
Die forging was carried out at temperature of 880°C.
Next, samples were heat treated. Based on literature
analysis heat treatment parameters of forged two-phase
Ti-6AI-4V alloy were selected and given in TABLE 2.

TABELA 1. Skiad chemiczny Ti-6Al-4V.
TABLE 1. Chemical composition of Ti-6Al-4V alloy.

Fe o N (o3 H

max. max. max. max. max.
5.5- 3.5- | reszta/
6.75 4.5 rest

Al

0.40 | 0.20 | 0.05 | 0.08 | 0.015

23

@0 00000 0000000000 00000000000 0000000000000 " mm

L



24

RYS. 1. Mikrostruktura odkuwki ze stopu Ti-6Al-4V.
FIG. 1. Microstructure of Ti-6Al-4V forging.

Obserwacje mikrostruktury, pomiary mikrotwardosci oraz

badania wytrzymatosciowe
prowadzono na przekrojach
poprzecznych.

Zdjecia mikrostruktury wy-
konano za pomocg mikrosko-
pu Swietinego Nikon Epiphot
200 oraz elektronowego
mikroskopu skaningowego
Hitachi S-3500. Pomiar mikro-
twardosci przeprowadzono
na mikrotwardosciomierzu
Zwick/Roell Intendec metodg
Vickersa na przekrojach po-
przecznych, pod obcigzeniem
200 g. Préoby wytrzymato$cio-
we wykonano na urzadzeniu
MTS QTest/10 z szybkoscig
odksztatcenia wynoszacag

TABELA 2. Parametry zastosowanej obrobki cieplnej.
TABLE 2. Parameters of used heat treatment.

Parametry obrobki
cieplnej / Heat
treatment

Oznaczenie Sposéb
chtodzenia / Type

of cooling

probki /
Sample

Samples were taken from central part of forging. The

microstructure observation, mi-
crohardness measurements and
tensile tests were investigated on
cross-sections.

Microstructure images were
carried out using light microscope
Nikon Epiphot 200 and scan-

parameters ning electron microscope Hitachi
1 800°C / 1h woda / water S-3500. Microhardness measure-
2 800°C / 1h powietrze / air ments of the material were per-
3 850°C / 1h woda / water formed on Zwick/Roell Intendec
4 850°C / 1h powietrze / air with the Vickers method on the
5 900°C / 1h woda / water cross sections underaload of200g.

o - : The tensile properties were evalu-

S gggog ; ::: F:,(:;git;zvztealrr ated usiqg MTS QTest/1 Osma10hine
8 950°C 7 1h powietrze / air at a strain rate of 2,3-103[s].
9 950°C / 1h woda / water 540°C/4h | powietrze
10 950°C / 1h powietrze / air 540°C/4h / air

2,3-10°[s1].

Wyniki badan

W dwufazowych stopach tytanu wyrézni¢ mozna trzy typy
mikrostruktury: ptytkowa, réwnoosiowa i bi-modalng (duplex)
[4]. Na implanty i inne elementy zespolen kostnych stoso-
wanych w medycynie wykorzystywany jest stop Ti-6Al-4V
o budowie réwnoosiowej lub bi-modalnej. Materiat po pro-
cesie kucia charakteryzowat sie mikrostruktura duplex, skfa-
dajacy sie z ziaren a w ptytkowej osnowie (a+p) (RYS. 1).
Obrébka cieplna spowodowata istotne zmiany mikrostruktu-
ry stopow. Na RYSUNKACH 2-5 przedstawiono przyktado-
we zdjecia struktury odkuwek ze stopu tytanu obrobionych
cieplnie (oznaczenia wedtug TABELI 2).

Obroébka cieplna odkuwek w temperaturze 800 oraz
850°C (probki 1-4) spowodowata powstanie mikrostruktury
skladajacej sie z réwnoosiowych ziaren fazy a i fazy £.
Sposob chiodzenia w tych temperaturach nie wptywa
znaczgco na stosunek udziatu objetosciowego obu faz.
Poczawszy od temperatury 900°C zaobserwowa¢ mozna
mikrostrukturg duplex, sktadajgca sie z ziaren a w ptytkowej
osnowie (a+B). Wraz ze wzrostem temperatury do 950°C
wzrasta $rednia wielko$¢ ziarna oraz udziat objetosciowy
mieszaniny faz (a+p), ktéry jest wiekszy dla materiatu chto-
dzonego w wodzie. Zastosowanie drugiego etapu wygrze-
wania (540°C/4h, powietrze) nie wprowadza znaczacych
zmian w mikrostrukturze materiatu.

Results and Discussion

In the (a+p) alloys three different types of microstructure
can be obtained: (a) lamellar, (b) equiaxed and (c) bi-mo-
dal (duplex) [4]. Ti-6Al-4V titanium alloys with equiaxed or
bi-modal microstructure are used in medical applications.
The initial duplex microstructure was observed also in the
studied samples. This microstructure consists of a grain
in lammelar matrix (a+B) (FIG. 1). Heat treatment caused
significant changes in alloy microstructure. FIGURES 2-5
illustrate microstructural changes achieved via thermal treat-
ments of Ti-6Al-4V forgings. The treatments are defined in
TABLE 2.

Thermal treatment at temperature of 800 and 850°C
(samples 1-4) allowed to obtain microstructure consisting
of equiaxed a and 3 phase areas. The cooling from these
temperatures does not significantly influence the volume
fraction of the phases. For temperature 900°C and higher,
the duplex microstructure is observed. This microstructure
consists of a grain in lammelar matrix (a+@). The average
grain size and volume fraction of (a+B) mixture increase as
the temperature increases up to 950°C. For water quenched
samples higher volume fraction of (a+f) mixture can be
observed. The second step of heat-treatment (annealing
at 540°C/4h, followed by air cooling) does not significantly
change the microstructure.
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RYS. 2. Odkuwka Ti6Al4V. Probka nr 1.
FIG. 2. Ti-6Al-4V forging. Sample 1.

RYS. 4. Odkuwka Ti6Al4V. Prébka nr 9.
FIG. 4. Ti-6Al-4V forging. Sample 9.

W TABELI 3 zestawiono wyniki uzyskane z pomiarow
mikrotwardosci prébek ze stopu Ti-6Al-4V. Mikrotwardos$é
prébek wygrzewanych w temperaturze 800 oraz 850°C,
a nastepnie chtodzonych na powietrzu jest nieznacznie
wyzsza od tych chtodzonych w wodzie. Sposéb zastosowa-
nego chtodzenia nie wptywa natomiast na mikrotwardo$é
odkuwek wygrzewanych w
temperaturze 900 i 950°C
(probki 4-8). Dla materiatu
obrabianego cieplnie dwu-
stopniowo - najpierw wy-
grzanego w temperaturze
950°C/1h (chtodzenie w

ance with TABLE 2.

Oznaczenie

TABELA 3. Wyniki pomiaru mikrotwardosci probek ze stopu
Ti-6Al-4V. Oznaczenia wg TABELI 2.
TABLE 3. Microhardness parameters for Ti-6Al-4V. In accord-

Mikrotwardos¢ Odchylenie

RYS. 3. Odkuwka Ti6Al4V. Prébka nr 5.
FIG. 3. Ti-6Al-4V forging. Sample 5.

RYS. 5. Odkuwka Ti6Al4V. Prébka nr 10.
FIG. 5. Ti-6Al-4V forging. Sample 10.

The results of microhardness measurements of Ti-6Al-4V
samples are shown in TABLE 3. Microhardness of the sam-
ples treated at temperatures of 800 and 850°C (air cooled),
is insignificantly higher than those water quenched. For
materials heated at temperature 900 and 950°C (samples
4-8) cooling methods do not influence microhardness. For
material after two-stage
heat-treatment (heated
at 950°C for one hour
with water quenching,
next heated at 540°C and
cooled in air) the high-

E Szl e| est microhardness was

wodzie), a nastepnie wy- probki / ~ HV,,/ standardowe  zmiennosci obtained. It can be ex-
grzanego w temp. 540°C Sample Microhardness [/ Standard (APRAENEULIEI plained in terms of the
(chtodzenie na powietrzu) HV,, U LU T IS formation of metastable
uzyskano najwieksza war- wyjsciowa / 347.82 7.05 0.0203 phases during quench-
to$¢ mikrotwardosci. Spo- initial ing (the first stage of the
wodowane moze to byé tym, 1 318.63 9.92 0.0311 heat-treatment), which
ze w trakcie szybkiego chto- 2 329.04 8.14 0.0248 disintegrated transform
dzenia z wysokiej tempera- 3 322.40 8.32 0.0258 during the second step
tury tworza sie fazy meta- 4 341.84 8.83 0.0259 of the heat-treatment into
stabilne. W wyniku rozpadu 5 345.70 12.73 0.0368 a and B. The increase in
tych faz podczas drugiego 6 342.57 11.38 0.3321 microhardness can result
etapu obrobki stop umacnia 7 346.85 8.67 0.0250 from dispersion hardening
sie dyspersyjnie wydziele- 8 341.00 9.50 0.0279 of the tested alloy.
niami a i B. 9 398.20 10.20 0.0256

10 354.16 10.86 0.0307
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Statycznej prébie rozciggania poddano jedynie 2 ro-

® @ o o o o @ dzaje probek: bezposrednio po kuciu i po obrébce cieplnej

dajacej najwiekszy wzrost mikrotwardosci. Uzyskane
wyniki zestawiono w TABELI 4. Wyniki te pokazuja, ze
w rezultacie obrébki cieplnej nastepuje wzrost plastycznosci
przy zachowaniu na tym samym poziomie plastycznosci
badanego materiatu.

The tensile tests were carried out on samples after forg-
ing and after forging followed by heat treatment (with the
highest microhardness). The tensile test results are shown in
TABLE 4. It can be noted that as a result of heat treat-
ment the yield strength increases when plasticity does not
change.

TABELA 4. Wyniki uzyskane ze statycznej proby rozciagania stopu Ti-6Al-4V.
Oznaczenia wg TABELI 2.
TABLE 4. Tensile properties of Ti-6Al-4V. In accordance with TABLE 2.

Wytrzymatos¢ na Umowna granica Wydtuzenie
Oznaczenie probki/ rozciaganie R, / plastycznosci R,,/ wzgledne A/
Sample Tensile strength Yield strength R,,  Elongation A
[MPa] [MPa] [%]
wyjsciowa / initial 996 880 11.7
[ 9 1005 920 12 I
Whioski Conclusions

Z przeprowadzanych badan wyciggnieto nastepujace
whnioski:

e sposob chiodzenia materiatu po obrébce cieplnej
w temperaturze 950°C wplywa na udziat objetos-
ciowy poszczegolnych faz;

e mikrotwardo$¢ materiatu po wygrzewaniu w tempe-
raturach 900 i 950°C nie ulega istotnym zmianom
niezaleznie od metody chtodzenia;

e wytypowana dwustopniowa obrébka cieplna nie
wplyneta na zmiane wytrzymatosci na rozcigganie,
powoduje natomiast nieznaczny wzrost granicy
plastycznosci.

Podziekowania

Praca naukowa finansowana ze srodkéw Ministra Nauki
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From the results obtained in this study it can be con-
cluded that:

e cooling after heat treatment at temperature of
950°C influences volume fraction ratio of particular
phase;

e microhardness of heat-treated materials at tem-
perature of 900 and 950°C does not change as a
function of cooling rate;

e selected two-stage heat-treatment does not in-
fluence tensile strength however yield strength
slightly increases.
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Streszczenie

Przedmiotem artykutu jest analiza numeryczna zta-
mania koSci piszczelowej leczonej przy pomocy ela-
stycznego stabilizatora zewnetrznego. Podstawowym
celem jest zbadanie wptywu sztywnosci stabilizatora
na rozktad odksztatceri/naprezen w obszarze kostniny,
oraz identyfikacja obszaréw charakteryzujgcych sie
stanem mechanicznym sprzyjajgcym osyfikacji na
poszczegolnych etapach leczenia.

W modelu numerycznym zaimplementowano
tréjwymiarowy model koSci piszczelowej oraz model
rzeczywistej konstrukcji stabilizatora. Wykonano serie
symulacji dla kolejnych konfiguracji tkanek w kostni-
nie przy réznych wartosciach sztywno$ci stabilizacji.
Obliczenia te prowadzg do wniosku, ze: (i) w poczat-
kowym okresie leczenia $rodowisko mechaniczne
sprzyjajace osyfikacji istnieje w obszarach kostniny
odlegtych od szczeliny ztamania, oraz ze (ii) kluczo-
wym dla ostatecznego wyniku leczenia jest okres tuz
przed potagczeniem odtamoéw kostnych, kiedy jedynie
cienka warstwa kostniny pozostaje niezmineralizowa-
na. Na tym etapie zbyt podatny stabilizator moze nie
zapewnic Srodowiska mechanicznego sprzyjajgcego
powstawaniu tkanki kostnej.

Stowa kluczowe: leczenie ztaman koSci, stabilizacja
zewnetrzna, modelowanie i analiza numeryczna

[Inzynieria Biomateriatéw, 74, (2008), 27-34]

Wprowadzenie

Zapewnienie wtasciwego srodowiska mechanicznego w
trakcie leczenia ztaman kosci diugich jest niezbednym czyn-
nikiem warunkujgcym pozytywny efekt leczenia. Pismienni-
ctwo dotyczace tego tematu jest bogate, i wiele rozwigzan
konstrukcyjnych stabilizacji byto proponowanych. Szeroki
przeglad tych konstrukcji mozna znalez¢ w pracy [6].

Ostatnio prowadzone sg prace nad stymulacjg mecha-
niczng postepu zrostu kostnego poprzez zastosowanie ela-
stycznej stabilizacji zewnetrznej pozwalajgcej na wzajemne
mikroprzemieszczenia odtamoéw kostnych pod wptywem
normalnej, dziennej aktywnosci. Metoda ta jest tez nazywa-
na ,dynamizacjg stabilizacji’. Rodzaj i sztywnos$¢ systemu
stabilizacji musza by¢ starannie dobrane, gdyz zbyt sztywny
stabilizator moze zbytnio ograniczyé stymulujace deformacije

EXTERNAL ELASTIC
STABILIZATION OF TIBIA
FRACTURE - BIOMECHANICAL
ASPECTS OF HEALING
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Abstract

The paper deals with the numerical modeling and
simulations of bone fracture treated with external
fixator. The aim of the research is to investigate the
influence of the stiffness of the fixator on the stress-
strain distribution in the fracture callus and identify the
zones with mechanical state promoting ossification at
subsequent stages of healing. A realistic, 3-D model
of bone is implemented, and existing construction of
fixator is modeled. Series of simulations for subse-
quent callus configurations and with different stiffness
of fixator allows to conclude that the initial stage of
healing the mechanical environment promoting the
ossification occurs only in peripheral zones of callus,
and crucial for successful healing is the stage just
before bridging, when only thin layer of tissue remains
unossified. Too compliant fixator at this stage may not
assure proper mechanical conditions for ossification
resulting in unsuccessful fracture treatment.

Keywords: fracture healing, external stabilization,
numerical modeling and analysis

[Engineering of Biomaterials, 74, (2008), 27-34]

Introduction

Aproper mechanical environment during fracture healing
is crucial for successful fracture treatment. The literature
on this topic is extent, and a number of fixation solutions
aiming to assure suitable mechanical conditions have been
proposed, for review see [6].

Recent idea on mechanical enhancement of fracture
healing is to stimulate mechanically healing process by ap-
plication of flexible external fixators. Such stabilization allows
for relative micromovement of bone fragments and in this
way for generation of variable stress/strain state promoting
the healing under a daily activity. Sometimes this method
is called “dynamization of fixation”.

The kind and stiffness of the stabilization device have to
be chosen carefully, as too stiff stabilization results in lim-
ited mechanical stimulation, while a very compliant device
implies excessive strains/stresses leading to delayed, or
even unsuccessful treatment. Let us underline, that terms
“stiff’ and “compliant” are relative, and depend on individual
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obszaru zrostu, natomiast zbyt podatny moze pozwoli¢ na
zbyt duze odksztatcenia/naprezenia opdzniajace leczenie.
Nalezy podkresli¢, ze terminy sztywny i podatny system
stabilizacji sa wzgledne, i zalezg od indywidualnych cech
pacjenta, takich jak rozmiar i jako$¢ tkanki kostnej, ilos¢
i wikasnosci tkanek miekkich, jak réwniez od typu leczonego
ztamania.

Podstawowym celem naszego projektu jest opracowa-
nie systemu stabilizacji pozwalajacego na kontrolowanie
Srodowiska mechanicznego w obszarze zrostu poprzez
odpowiednie dostosowanie sztywnosci systemy stabiliza-
cji. Jednym z elementéw tego projektu musi by¢ analiza
zjawisk mechanicznych w obszarze kostniny zwigzanych
z mikroruchami odtaméw kostnych. W tym artykule przed-
stawione sg wyniki badan dotyczacych analizy numerycznej
rozktadu odksztatcen i naprezen w kolejnych etapach pro-
cesu leczenia, oraz analiza wptywu sztywnosci stabilizatora
na te rozktady. Obliczenia wykonano przy uzyciu model
numerycznego obejmujacego tréjwymiarowy model trzonu
kosci piszczelowej opracowany na podstawie istniejgcego
modelu geometrycznego [1], oraz modelu numerycznego
prototypowej konstrukcji stabilizatora opracowanego w Ka-
tedrze i Klinice Ortopedii i Traumatologii Narzadéw Ruchu
Warszawskiego Uniwersytetu Medycznego.

Wyniki badan pozwalajg na lepsze zrozumienie sekwenc;ji
zjawisk towarzyszacych procesowi gojenia ztamania kosci,
i mogg uzasadni¢ od strony biomechanicznej wskazania do
wiasciwego doboru sztywnosci stabilizac;ji.

Materialy i metody

Badanie wptywu sztywnosci system stabilizacji na rozktad
naprezen/odksztatcen w obszarze kostniny ztamania zostato
przeprowadzone przy wykorzystaniu Metody Elementow
Skonczonych (MES). Zostat opracowany trojwymiarowy
model numeryczny obejmujacy fragment trzonu kosci
piszczelowej (ze ztamaniem), tkanki kostniny otaczajace
szczeling ztamania, oraz stabilizator, RYS. 1. Geometria
trzonu kosci piszczelowej zostata zaadoptowana z modelu
kompozytowego kosci piszczelowej do testow mechanicz-
nych wytwarzanego przez Pacific Research Laboratories,
Inc. [1]. O$ z uktadu wspotrzednych modelu jest zgodna
z kierunkiem wzdtuznym kosci, natomiast o$ uktadu wspot-
rzednych modelu jest zgodna z kierunkiem wzdtuznym
kosci, natomiast o$ y modelu jest obrécona o ok. 40° od
ptaszczyzny czotowej kosci, i jest potozona w osi symetrii
stabilizatora.

Obszar szczeliny ztamania, obszar kostniny wewnetrznej
i zewnetrznej, a takze obszar kosci przylegajacy do kostniny
jest modelowany przy pomocy 8-weztowych elementéw
brytowych. Natomiast okostna, jak réwniez ko$¢ korowa
w obszarach odlegtych od kostniny oraz ptytki stabilizatora sg
dyskretyzowane przy pomocy elementéw powtokowych. Do
modelowania $rub kostnych uzyto elementow belkowych [2].

Geometrie kostniny wyznaczono w oparciu o pomiary
kliniczne [5]. Jej obszar zostat podzielony na szereg obwo-
dowych stref, oraz zostato zdefiniowanych 6 konfiguracji roz-
nigcych sie wikasnosciami materialowymi przypisanymi po-
szczegolnym strefom. Konfiguracije te reprezentujg kolejne
etapy procesu gojenia ztamania, RYS. 3, pierwszy diagram.
Rodzaje tkanek, oraz ich wlasnosci materiatowe przyjeto w
oparciu o [5]. W modelu uwzgledniono poczatkowg tkanke
taczna (initial connective tissue: I0C), miekka kostnine (soft
callus: SOC), kostnine sredniotwarda (intermediate hard
callus MSC), twarda kostnine (hard callus: SC), ko$¢ korowg,
(cortical bone: C) oraz okostna (fascia: F). Poczatkowa tkan-
ka taczna jest modelowana jako materiat (nieliniowy) Mo-
oneya-Rivilina, jako ze jest poddana duzym deformacjom.

features (bone size, bone quality, soft tissues amount and
quality), as well as on the type of bone fracture.

The main objective of our project is to propose the fixation
system enabling for the control of mechanical environment
by the fixation stiffness adjustment. The system aims to
profiting of dynamization of stabilization, therefore we need
to investigate deeply the phenomena associated with micro-
movements in fracture region. The research presented here
analyses numerically stress and strain distribution during
subsequent phases of fracture healing and correlates them
with the stiffness of external fixator. A 3-dimensional analysis
is performed. The geometry of bone has been adopted from
the existing geometrical bone model [1], and the model of
fixator follows prototype construction developed at the Medi-
cal University of Warsaw, Department of Orthopaedics and
Traumatology of the Locomotor System.

Results of the analysis provide insight for understanding
the sequence of fracture healing process and can biome-
chanically justified indication for proper adjustment of the
stiffness of elastic external stabilization device.

Materials and methods

The Finite Element Method (FEM) have been used to
investigate the influence of stiffness of stabilization on
stresses/strains in the fracture callus. A three-dimensional
finite element model of stabilized fractured tibia has been
created, see FIG. 1. The model is composed of fractured
bone, the endosteal and periosteal callus, fascia enveloped
callus, and also of the stabilization device. The geometry
of bone has been adopted from the composite bone for
mechanical testing manufactured by Pacific Research
Laboratories, Inc. [1]. The z-axis of the coordinate system
of the model indicates the longitudinal direction of the bone,
y-axis is rotated by about 40° from the anterior-posterior
bone plane, and is located in the symmetry plane of the
fixator.

’J!.

RYS. 1. Model MES strefy ztamania leczonej stabiliza-
torem zewnetrznym.

FIG. 1. Directions Finite Element model of stabilized
fracture zone.

The area of periosteal as well as endosteal callus, and
also the bone neighboring callus as well as fracture gap zone
are modelled using 8 node brick elements, while the fascia,
the cortical bone distal from the callus and fixator plates are
discretized using shell elements. For bone screws 2-node
beam elements are used [2].

The geometry of callus is based on clinical measurements
[5]. Its area has been divided into several circumferential
zones, and in each simulation different material properties
have been assigned to these zones, modeling subse-
quent stages of fracture healing, see FIG. 3, first diagram.



RYS. 2. Kierunki
progresywnej os-
syfikacji kostniny,
wedtug [5].

FIG. 2. Directions
of progressive os-
sification of callus,
according to [5].

Dla pozostatych tkanek modelowanie przy
pomocy materiatu liniowo-sprezystego okazato
sie wystarczajgco adekwatne. Wartosci statych
materiatowych przyjeto w oparciu o dane z pracy
[5], i sg zamieszczone w TABELI 1.

Jak to zostato wczeéniej wspomniane,
w obliczeniach uwzgledniono 6 konfiguracji
tkanek w obszarze kostniny odpowiadajgcych
kolejnym etapom procesu gojenia (RYS. 2).
W pierwszej konfiguracji caty obszar kostniny,
zarbwno wewnetrznej jak i zewnetrznej, oraz
obszar szczeliny ztamania sg wypetnione po-
czatkowa tkanka taczng (ICT). Ta konfiguracja
odpowiada etapowi gojenia, gdy faza zapalna
jest zakonczona, natomiast nie rozpoczat sie
jeszcze proces mineralizacji. Konfiguracje 2-6
odpowiadajg kolejnym etapom fazy reparacyj-
nej. W konfiguracji 2 kostnina miekka pojawia
sie w obszarze zewnetrznym sagsiadujgcym |
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1312 2 31§

Stage 1/ Etap 1

Stage 4/ Etap 4

4 6

Stage 2/ Etap 2 Stage 3/ Etap 3
Stage 5/Etap 5 Stage 6/ Etap 6
MSC B cCortex

Bl sc

z koscig korowa, w pewnym oddaleniu od
szczeliny ztamania. W konfiguracji 2 obszar
kostniny miekkiej powieksza sie, a w konfiguraciji
4 dalszemu rozszerzaniu sie obszaru kostniny

RYS. 3. Konfiguracje kostniny dla kolejnych etapow leczenia.
FIG. 3. Callus configurations of subsequent healing stages.

TABELA 1. Wiasnosci materiatowe tkanek przyjete do obliczen, wedtug [5].
TABLE 1. Material properties of tissues used in calculations, according to [5].

Symbol / Young modulus / Poisson ratio / bIEEMEARITIT) SO
Tissue / Tkanka . . . |/ State Mooneya-Rivilina
Symbol | Modut Younga [MPa] | Wspétczynnik Poissona C1 C2
initial connective tissue / IcT 3 0.4 0.293. 0:177
poczatkowa tkanka taczna
soft callus / miekka kostnina SOC 1000 0.3
mtgrmednatg stlﬁpgss callu§ / MSC 3000 0.3
kostnina o posredniej twardosci
stiff callus / kostnina twarda SC 6000 0.3
Cortex / kos¢ korowa C 20000 0.3
Fascia / okostna F 250 0.4

miekkiej towarzyszy pojawienie sie tkanki zmineralizowane;j
takze w obszarze wewnetrznym. W konfiguracji 5 niezmi-
neralizowana pozostaje jedynie cienka warstwa kostniny
na poziomie szczeliny ztamania, oraz pojawia sie tkanka
Sredniozmineralizowana w pewnym oddaleniu od szczeliny.
W konfiguracji 6 nastepuje potaczenie odtamoéw kostnych
w zewnetrznych warstwach kostniny, postepuje tez dalsza
mineralizacja w uprzednio stabo zmineralizowanych strefach
(RYS. 3 oraz TABELA 2).

By uzyskaé wiarygodne wyniki obliczen, konieczne
jest staranne zdefiniowanie obcigzen dzialajacych na
leczony obszar ztamania. Zdefiniowanie sit przeno-
szonych przez kosci jest bardzo trudnym problemem,
gdyz (i) kinematyka ruchéw jest réznorodna, a geome-

Tissue types considered in these simulations follow [5].
The initial connective tissue (IOC), soft callus (SOC), in-
termediate hard callus (MSC), hard callus (SC), cortical
bone (C) and fascia (F) are included into the model. Initial
connective tissue is modeled as Mooney-Rivlin material, as
it is subjected to large deformations, and experiments have
shown the rubber-like behavior. All other tissues are treated
as linear elastic. Values of material constants follow [5], and
are specified in TABLE 1.

Six configurations reflecting subsequent stages of healing
are considered. These configurations approximate experi-
mentally determined sequence of healing [5], see FIG. 2.
At the first configuration the whole area of both, endosteal
and periosteal callus, as well as fracture gap is filled with
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TABELA 2. Rozktad tkanek w kolejnych etapach procesu leczenia (numery stref zaznaczone na Rys. 3).
TABLE 2. Assumed tissue distribution at subsequent stages of fracture healing (numbers of zones depicted at Fig. 3).

Zone/Strefa

Configuration/ 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14

Konfiguracja
1 ICT | ICT | ICT ICT ICT ICT ICT ICT ICT ICT| ICT| ICT| ICT
2 ICT | ICT | ICT ICT | ICT ICT ICT| SOC| ICT ICT| ICT| ICT| ICT
3 ICT | ICT | ICT ICT ICT ICT ICT| SOC| SOC| SOC| ICT| ICT| ICT
4 ICT | ICT | ICT ICT ICT SOC| SOC| SOC| SOC| SOC| ICT| ICT| SOC
5 ICT | ICT | ICT | SOC | SOC SOC| SOC| MSC| SOC| SOC| ICT| SOC| SOC
6 ICT | ICT | SOC | SOC | SOC SOC SOC- MSC| SOC| ICT| SOC| SOC

tria obszaréw wprowadzania sit jest skomplikowana,
oraz (ii) wielkos¢ sit przenoszonych przez kos¢ zalezy nie
tylko od obcigzen zewnetrznych, ale réwniez od wielkosci
sit generowanych przez miesnie pracujgce w trakcie ruchu
konczyny.

Bardzo pomocne w definiowaniu obcigzen niezbednych
do naszych obliczen sg prace dotyczace obcigzen przeno-
szonych przez stawy kostne. Praca Tayloraiin. [11] zawiera
doskonate studium dotyczgce obcigzen przenoszonych
przez staw biodrowy w czasie normalnej dziennej aktywno-
$ci. Podobne, lecz nie tak kompletne prace mozna znalez¢
takze dla stawu kolanowego [3,7,11].

Obcigzenia zaleza od rodzaju i intensywnosci aktywnosci,
ale réwniez zalezg od cech indywidualnych, osobniczych,
takich jak geometria systemu szkieletowo-kostnego, sit
migsniowych, wagi ciafa, itd. Studia dotyczace sity osiowe;j
i momentu gnacego przenoszonych przez kosc¢ piszczelo-
w3 sg dostepne w literaturze [4]. Na podstawie tych analiz
wartosci sity osiowej oraz momentu gngcego w ptaszczyz-
nie strzatkowej przenoszonego przez leczong ko$¢ oraz
stabilizator w trakcie stania oraz normalnego chodzenia
oszacowano jako:

F,= (3 + 3:5) x [waga ciata]

M, = [waga ciata] x (0.05 [m])

Site osiowg F, oszacowano na podstawie analizy sit
przenoszonych przez staw skokowy przy staniu na jednej
nodze/chodzeniu. Moment M, jest szacowany na podsta-
wie analizy obcigzen przenoszonych przez staw biodrowy
przy staniu na jednej nodze. Szczegdty tych analiz mozna
znalez¢ w [4]. Wartosci liczbowe obcigzen do obliczen przy-
jeto jako: F, = 3000 [N]; M, = 50 [Nm]. Obcigzenia te byty
przyktadane do srodkéw ciezkosci przekrojow koncowych
modelu trzonu kosci tak, by otrzymac obcigzenia samozrow-
nowazone. W obliczeniach stosowano warunki brzegowe
przytozone do przekrojow koncowych modelu trzonu kosci
tak, by eliminowaty one ruch bryty sztywnej i nie wptywaty
na pola odksztatcen i naprezen.

Symulacje numeryczne zostaty wykonane przy pomocy
kodu Elementéw Skonczonych ADINA (ADINA R& D, Inc.,
Watertown, USA). Tkanka tagczna ICT byta modelowana jako
gumopodobny materiat nieliniowy, dlatego zastosowano do
obliczen przyrostowy algorytm iteracyjny.

Wykonano szereg serii obliczen przy statym obcigzeniu,
ale dla konfiguracji tkanek w obszarze kostniny zdefiniowa-
nych powyzej, oraz dla réznych wartosci sztywnosci stabili-
zatora. Obliczenia te pozwolity na wyznaczenie rozktadow
podl kinematycznych i dynamicznych dla kolejnych etapéw
gojenia ztamania. Wartosci odksztatcen/sit wewnetrznych
zostaty poréwnane z diagramem gojenia ztamania zapropo-
nowanym przez Claesa i Heigele [5], na ktérym wyznaczone
sg obszary w przestrzeni sit wewnetrznych/odksztatcen
sprzyjajace tworzeniu sie tkanki kostnej. Claes i Heigele za-

the initial connective tissue (ICT). This configuration models
the stage, when the inflammation phase is terminated but
the mineralization is not present yet. Configurations 2—6
represent subsequent stages of reparation phase.

At configuration 2 the SOC tissue appears in the perio-
steal area at some distance from the fracture gap. At con-
figuration 3 the SOC tissue spreads, and at configuration
4 following progression of SOC tissue in periosteal area is
accompanied by appearance of this tissue in the endosteal
callus to. At configuration 5 only thin layer of healing zone
remains non-mineralized, and the MSC tissue appears dis-
tally from the fracture gap. Configuration 6 represents stage,
when bridging is achieved in the outer regions of callus.

Reliable computations require a proper determination
of load applied to the fractured bone. Unfortunately, forces
transmitted through the tibia during normal daily activity are
difficult to specify due to complex geometry, as well as due
to undetermined interactions between involved elements of
musculoskeletal system and hard to estimate active muscle
forces. Very helpful in determination of loads transmitted
through lower limb bones are studies of loads carried by
bone joints. A fine study dealing with forces in hip joint dur-
ing different kinds of activity have been done by Taylor et
al. [11]. Similar, but not so complete studies are available
also for the knee joint [3,7, 11].

The loads vary depending on the kind and the intensity
of activity, but also they are dependent on the properties of
the individual, such as the geometry of the musculo-skeletal
system, muscular forces, body weight, etc. The axial force
and the bending moment carried by the tibia shaft have
been estimated basing on biomechanical studies available
in literature [4]. Here the gait or the standing with full weight
bearing was considered, and the axial force and the bending
moment in the sagital plane transmitted through the fractured
bone/fixator was estimated as:

F,= (3 + 3:5) x [body weight]

M, = [body weight] x (0.05 [m])

The axial force estimation is derived from force analysis
in ankle joint during standing, and the moment estimation
— from the analysis of forces transmitted through the hip joint.
For details see [4]. Numerical values of these quantities used
in computations were: F, = 3000 [N] ; M, = 50 [Nm]. In all
computations the respective load was applied to both ends of
bone model, and boundary conditions restricted only D.O.F.
necessary for elimination the rigid body motion.

Numerical simulations have been done with Finite Ele-
ment (commercial) code ADINA (ADINA R& D, Inc., Water-
town, USA). As the rubber-like nonlinear elastic material
model is used for ICT, incremental, iterative computations
have been held.

Series of simulations have been performed under fixed
load, but with different tissue types assigned to zones of
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proponowali diagram w przestrzeni [ciSnienie hydrostatycz-
nel-[(odksztatcenie osiowe)]. Jednak ze wzgledu na ztozony
stan odksztatcen przy analizie trojwymiarowej bezposrednie
zastosowanie tego diagramu nie jest adekwatne. Konieczne
byto zmodyfikowanie tego diagramu poprzez zastgpienie
odksztatcen osiowych odksztatceniami oktaedrycznymi,
i odpowiednie przeskalowanie wartosci granicznych dla
skfadnika kinematycznego. Zmodyfikowany diagram jest
przedstawiony na RYS. 4.

" Octahedral strains [%] /
Odksztalcenia oktaedryczne
fffffff 7.5 connective tissue
or
fibrocartillage
tkanka Jaczna
tkanka chrzestnowloknista
endochondral
ossification
kostnienie
srodchrzestne FE
intramembranqus
(G
kosinignie na ! :
compressive / sciskajace podiozu bloniastym tensile / mzwagl

- . 3?&22?‘2“.?@2%1
RYS. 4. Zmodyfikowany diagram obszarow
sprzyjajacych ossyfikacji, wg [5].
FIG. 4. Modified Claes and Heigele [5] healing dia-
gram.

Nalezy podkresli¢, ze w ostatnich pracach Simon et
al. [9,10] réwniez stosujg modyfikacje diagramu Claesa i
Heigele, przeksztatcajac go do przestrzeni [odksztatcenia
kuliste] - [odksztatcenia oktaedrycznel].

W oparciu o wyniki omawianych symulacji wyznaczo-
ne zostaty takze sztywnosci gietne i osiowe kosci wraz z
kostning na poszczegdlnych etapach gojenia, i poréwnane
z publikowanymi obserwacjami klinicznymi [8]. Otrzymane
wyniki pozwalajg na oceng roli stabilizatora na poszczegél-
nych etapach gojenia i moga byc¢ traktowane jako dodat-
kowe wskazowki przy opracowywaniu metod diagnostyki
i leczenia.

Wyniki i dyskusja
Osiowa, gietna i skretna sztywnosé gojonej kosci

W celu oceny ewolucji wtasnosci mechanicznych kosci
w trakcie procesu gojenia ztamania, zostaly wyznaczone
wartosci sztywnosci osiowej, gietej i skretnej dla poszcze-
golnych konfiguracji, reprezentujgcych kolejne etapy goje-
nia. Obliczenia stuzace temu celowi wykonano za pomoca,
modelu MES opisanego w poprzedniej sekcji, zmodyfiko-
wanego poprzez usuniecie stabilizatora oraz zastosowanie
warunkéw obcigzenia i podparcia pozwalajacych na sto-
sunkowo proste wyznaczenie identyfikowanych wartosci.
Sztywnos$c¢ osiowa byta wyznaczana na podstawie symulaciji
przy obcigzeniu sitg osiowg srodkow ciezkosci przekrojow
koncowych modelu kosci, sztywnosci osiowe na podstawie
symulacji pod obcigzeniem tych przekrojéw odpowiednimi
momentami.

Na RYS. 5 pokazane sg wykresy sity osiowej w zalez-
nosci od przemieszczenia osiowego przekrojow korncowych
modelu kosci. Sztywnos$c¢ osiowa gojonej kosci wzrasta wraz
z kolejnym numerem konfiguraciji, ilustrujac w ten sposéb
postep gojenia. Nalezy podkresli¢, ze model prezentuje
zachowanie nieliniowe — nachylenie krzywej sita-prze-
mieszczenie zmniejsza sie dla wiekszych obcigzen, co jest
zwigzane ze zwiekszeniem sztywnosci materiatu tkanki
przy narastajgcym odksztatceniu. Efekt ten jest wyraznie

callus, and with different stiffness of stabilization device.

These simulations have provided stress/strain distributionin ® @ @ @ @ ® o

callus tissues during subsequent stages of fracture healing.
Values of stresses/strains have been compared with healing
diagram derived from the diagram proposed by Claes and
Heigele [5], indicating regions of callus where ossification
may progress. Claes and Heigele drawn zones promoting
tissue differentiation in [hydrostatic pressure] versus [(axial)
strain component] plane. Unfortunately, when the stress-
strain state is complex (as in considered in this paper prob-
lem), single strain component is not suitable to represent
the strain state. Therefore the Claes and Heigele’s diagram
has been modified in such a way that strain coordinate has
been replaced by octahedral strains (shear strain intensity)
and its limit values have been adequately rescaled, FIG. 4.
Note that recently Simon and coworkers [9, 10] also used
modified healing diagram of Claes and Heigele, transforming
it to [hydrostatic strain] - [octahedral strain] plane.

Basing on results of these simulations overall axial and
bending stiffness of particular configurations have been
evaluated and compared with existing clinical observations
[8]. This result provides insight on the mechanical role of the
fixator at particular stages of healing, and may be treated
as additional indications for development of treatment and
diagnostic methods.

Results and Discussions
Axial, flexural and torsional stiffness of healing bone

In order to estimate the evolution of stiffness properties of
the bone during a healing process, the axial stiffness, flexural
stiffness around the x-axis and y-axis, as well as the torsional
stiffness around the z-axis for each configurations have been
computed. To achieve it, simulations were performed with
use of Finite Element model described in previous section,
but with the fixator removed, and with either axial forces or
flexural/torsional moments applied to ends of bone model.
Stiffness is evaluated by dividing force or moment by cor-
responding axial or angular relative displacement of middle
points of end sections of bone model.

In FIG. 5 diagrams axial force — axial displacement for
each configuration are drawn. The stiffness of the bone-
callus system increases with the increase of the number
of configuration, illustrating the progress of the healing
process. Note, that the model behaves non-linearly — the
slope of curves load—displacement decreases for greater
loads, so the stiffness increases. Such behavior takes place
because the non-linear material model is used for ICT.

aixial displacement | Frzemieszczenie osiowa [mm]
\

o 00 1200 1800 2400 2000

Axigl losd | Sita osiows [N]

RYS. 5. Wykresy zaleznosci sita osiowa-przemieszcze-
nie osiowe dla poszczegdlnych konfiguracji.

FIG. 5. Axial force - axial displacements diagrams for
particular configurations.
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widoczny dla konfiguracji 1 i 2, dla ktérych wiekszos¢
obszaru kostniny jest wypetniona materiatem nieliniowym:
poczatkowg tkanka faczng (ICT). Tkanka ICT wystepuje w
bardzo ograniczonym obszarze dla pdzniejszych etapow
gojenia, dlatego efekt nieliniowy dla konfiguracji 5 i 6 jest
trudno obserwowalny.

Na RYSUNKU 6 podsumowane sg wyniki obliczen
poczatkowych sztywnosci gojacej sie kosci. Termin sztyw-
nosci poczatkowe oznacza sztywnosci w poczatkowej fazie
procesu obcigzania, jako iz ze wzgledu na zastosowanie
materiatu nieliniowego wartosci tych sztywnosci zmieniajg
sie w miare narastania obcigzenia. Pokazane sg sztywno-
Sci osiowa, sztywnosci gietne wzgledem osi x i y uktadu
wspotrzednych modelu (potozenie osi y zostato omoéwione
w czesci dotyczacej modelu) oraz sztywnos¢ skretna.
Wartos$ci wszystkich sztywnos$ci wzrastajg w miare postepu
gojenia, przy czym relatywny przyrost sztywnosci osiowej
jest duzo mniejszy od relatywnego przyrostu sztywnos$ci
katowych. Sztywnos$¢ osiowa dla konfiguracji 6 jest okoto 6
razy wieksza od sztywnosci osiowej konfiguracji 1, podczas
gdy sztywnosci katowe wzrosty od 13 do 15 razy w stosunku
do poczatkowego okresu gojenia.

The effect is clearly observed for configurations 1 or 2, when
the most part of callus is filled with the ICT. The amount of
ICT is relatively small in configurations representing later
stages of healing, and then the nonlinear effect is hard to
notice.

In FIG. 6 the results of calculations of initial stiffness
are collected. The initial stiffness means stiffness at the
beginning of the loading process (as it was explained in
the previous paragraph, the stiffness changes with the load
increase). The angular stiffness, the flexural stiffness around
the x-axis and y-axis, as well as the torsional stiffness are
depicted. The increase of all stiffness values for subsequent
stages of healing is observed, but relative increase of axial
(linear) stiffness is much smaller than increase of angular
stiffness. The axial stiffness for configuration 6 is about 6
times greater than for configuration 1, while angular stiffness
for configuration 6 are approximately 13-15 times greater
than at the initial stage of healing.

14 ———— — . : 35 RYS. 6. Poczatkowe sztywnosci: osiowa,
Flaural SR e Sttt ik o B ~ gietna i skretna dla poszczegélnych
T 1z b iness | Sztywnoit skretna 1 30 ig konfiguracji.
£ = Linia M = 15 [Nm/deg] pokazuje kryterium
= 1% 3 Marsha udanego leczenia. Kryterium to
3 s jest spetnione dla konfiguracji 6, gdzie
g °f Tor antarior posserior angular stifiness | __ 1% 8 nastapito juz polaczenie odtaméw kost-
£ Kryterium Marsha gajeniz i .
% oL dla sztywnosci przednio-tylnej s 11;‘ nych_
2 : g FIG. 6. Axial, flexural and torsional initial
é 4 i | 1o % stiffnesses for particular configura-
= i 5 tions.
i 2t — | i 1s £ The line M =15 [Nm/deg] indicating Marsh
9 b | 5 L . criterion of healing is also drawn. This cri-
0ol—= = 2 s — B o terion is fulfilled for configuration 6, when
Configuratian / Kanfiguracis bridging of fractured bone is achieved.

Rozktady naprezen/odksztatcen na kolejnych etapach
gojenia ztamania

Jak to zostato opisane w sekcji 2, przeprowadzono
analize rozktadéw naprezen i odksztatcen dla kolejnych
konfiguracji pod obcigzeniami wywotanymi normalna,
codzienng aktywnoscig (staniem, chodzeniem), oraz po-
réwnano te rozklady z diagramem obszardéw sprzyjajacych
powstawaniu tkanki kostnej. Przebadano takze wptyw
sztywno$ci stabilizacji na te rozktady. W celu zilustrowania
badanych zaleznosci, ponizej zostaly przytoczone wyniki
obliczen numerycznych dla poszczegolnych konfiguracii
przy trzech warto$ciach sztywnosci stabilizacji. Warto$ci
sztywnosci osiowej i gietej stabilizacji przytoczone sg w
TABELI 3. Sztywnos$¢ stabilizacji zostata wyznaczona na
drodze obliczen numerycznych modelu jako iloraz sity
osiowej / momentu gnacego obcigzajacego ukfad w prze-
kroju koncowym trzonu koéci oraz odpowiadajgcego mu
przemieszczenia. W obliczeniach tych wytaczone zostaty
elementy skonczone tgczace odtamy kostne, tak ze cate
obcigzenie byto przenoszone przez ukfad stabilizacji.

Dla wszystkich konfiguracji i dla wszystkich warunkéw
stabilizacji zostaty wyznaczone odksztatcenia oktaedrycz-
ne oraz ci$nienia hydrostatyczne, maksymalne w strefach
2, 3 oraz 4. Wartosci te, dla stabilizacji o sztywnosciach
zamieszczonych w TABELI 3, zostaty przedstawione na
RYSUNKACH 7, 8, 9. Linie faczace punkty obliczeniowe

Stress/strain distribution at subsequent stages of
fracture healing

As it was described in section 2, the stress/strain distri-
butions in each configuration of callus tissues under loads
caused by normal daily activity have been analysed and
compared with Claes and Heigele [5] healing diagram,
and the influence of stiffness of unilateral external fixator
on the stress/strain state during healing process has been
investigated. In order to illustrate these relations, we provide
here results of numerical simulations for each configuration
with three values of stiffness of external fixator. Axial and
flexural stiffness of fixator used in simulations are presented
in TABLE 3.

Stiffness of fixator were evaluated by dividing either axial
force or flexion moment applied at midpoints of model bone
ends (FIG. 1) by respective relative displacement or rotation.
In these computations finite elements bridging bone frag-
ments have been disabled, therefore all loads have been
transmitted through the fixator.

For each configuration and each stabilization condition
the maximal octahedral strains and hydrostatic pressure
in zones 2, 3 and 4 (see FIG. 3) are evaluated. FIGURES
7-9 present results for stabilization conditions listed in the
TABLE 3, respectively. Lines illustrates healing paths in
each monitored zone: they connect [max. octahedral strains]
— [max. hydrostatic pressure] in the zone for subsequent
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niowe w poszczegdlnych strefach dla kolejnych konfiguracii, TABELA 3. Sztywnosci osiowe i katowe badanych ¢ ¢ 6 00 o o
ilustrujac w ten sposéb ewolucje stanu mechanicznego w stabilizatorow.
monitorowanych obszarach kostniny_ Na rysunkach tych TABLE 3. Axial and flexural stiffness of inVeStigated
zaznaczono takze obszary sprzyjajace tworzeniu sie tkanki fixator cases.
kostnej, zgodnie z diagramem przedstawionym na RYS. 4.
Dzieki temu jest widoczne, czy dla danej stabilizacji $ciez- Fi Axial stiffness Angular stiffness
. . L e ixator case / v o

ka gojenia wchodzi w obszar umozliwiajacy wygojenie Typ stabiliza- /Sztywnosc | Sztywnos¢
ztamania. tora osiowa katowa

Na RYSUNKACH 7, 8, 9 na lewych diagramach pokazane [N/mm] [Nm/deg]
sg petne zakresy punktéw obliczeniowych, natomiast prawe A 147.46 2.46
diagramy zawierajg powiekszenie obszaréw kluczowych dla A1 443.85 6.55
gojenia zakohczonego sukcesem. A10 1050.24 13.87

Nalezy podkresli¢, ze w obszarze szczeliny ztamania
odksztatcenia/naprezenia pozostajg zbyt duze, by rozpo-
czat sie tam proces mineralizacji do momentu potgczenia
odtamow kostnych w zewnetrznych obszarach kostniny,
nawet przy bardzo sztywnym stabilizatorze zewnetrznym.
Odksztatcenia/naprezenia w obszarach odlegtych od

callus configurations. In this way they illustrate the evolu-
tion of mechanical conditions in each zone when healing
progress. In these diagrams also the Claes and Heigele [5]
healing diagram is shown in order to illustrate if the actual

mechanical state lies in the region promoting the

. ossification.
et “7‘3&?&9'5“’35 f? Left diagrams shows a whole range of evaluated
points, while right diagrams are enlargements of
selected regions, in order to more precisely illustrate
. the evolution of the stress/strain state at points
s 17w | crucial for successful healing.
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(in spite of stabilization stiffness), and drastically

RYS. 7. Wykresy postepu leczenia dla stabilizatora o sztywnosci A0 increase when the soft layer become thin. When
(patrz Tabela 3). bridging is achieved, the bone matches Marsh’s

FIG. 7. Healing diagram for stabilization stiffness A0 (see Table 3).  Piomechanical healing criterion [8].
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In this paper the analysis of stresses/strains at
subsequent stages of fracture healing, and under
different stabilization conditions are provided.
The calculations reflect as much as possible real
situation, as the assumed bone geometry follows
geometrical bone model elaborated on the basis
s 5e oi oz o ezl Of numerous measurements, a true construction
=i st pressure el of stabilizing device is modeled, and advanced,
2 - 0 nonlinear Mooney-Rivilin material model for the
hydrostatic pressure / cisnienie hydrostatyczne [MPa] Initial Connective Tissue (|CT) is applled
The results of simulations have been compared
RYS. 8. Wykresy postepu leczenia dla stabilizatora o sztywnosci A1  with Claes and Heigele healing diagram [5] in order
(patrz Tabela 3). to locate regions where the healing is promoting.
FIG. 8. Healing diagram for stabilization stiffness A1 (see Table 3).  In the literature several quantitative biomechanical
hypotheses of fracture healing have been proposed.
= These models take into account different kinematic
Jeli=s o (strains, fluid flow) and dynamic (stresses, pres-
_ | sure) quantities. The Claes and Heigele model has
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external fixator is applied. During these periods
the mechanical state promoting healing occurs in
peripheral areas of the callus, and a well-formed
callus seems to facilitate healing process.

Crucial for the successful treatment is the mo-

RYS. 9. Wykresy postepu leczenia dla stabilizatora o sztywnosci
A10 (patrz Tabela 3).
FIG. 9. Healing diagram for stabilization stiffness A10 (see Table 3).
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szczeliny ztamania sg niewielkie w poczatkowym okresie
gojenia, natomiast wzrastajg bardzo silnie na etapie bli-
skim potaczeniu odtamdw kostnych, gdy grubo$¢ warstwy
niezmineralizowanej tkanki jest niewielka. Po potgczeniu
odtaméw kostnych spetnione jest kryterium Marsha wygo-
jenia ztamania [8].

Whioski

W tym artykule przedstawione zostaty wyniki analizy
numerycznej ewolucji stanu naprezen i odksztatcen w
obszarze kostniny dla ré6znych warunkoéw stabilizacji. Obli-
czenia te odzwierciedlajg w duzej mierze sytuacje rzeczy-
wista, jako ze geometria kosci piszczelowej zostata oparta
na modelu geometrycznym opracowanym na podstawie
licznych pomiaréw, zamodelowana zostata rzeczywista
konstrukcja stabilizatora, jak réwniez zostat zastosowany
zaawansowany nieliniowy model materiatu Mooneya-Rivi-
lina dla poczatkowej tkanki kostnej (ICT).

Wyniki obliczen zostaty poréwnane z diagramem obsza-
réw sprzyjajacych gojeniu zaproponowanym przez Claesa i
Heigele [5]. W literaturze jest proponowanych kilka hipotez
ilosciowych dotyczacych gojenia ztaman. Modele te oparte
sg o rézne parametry kinematyczne (odksztatcenia, prze-
ptyw ptynu miedzykomérkowego) i statyczne (naprezenia,
ci$nienie). Hipoteza Claesa i Heigele zostata wybrana jako
model poréwnawczy ze wzgledu na podobienstwo typu
analizy w obu analizach.

Wyniki symulacji przedstawione w tym artykule moga
stanowi¢ podstawe do formutowania wskazan dla doboru
wiasciwej sztywnosci stabilizacji w zaleznosci od postepu
procesu gojenia. Na podstawie wynikdéw symulacji mozna
wnioskowac, ze przy leczeniu zewnetrznym stabilizatorem
jednostronnym praktycznie niemozliwe jest zapewnienie
stanu mechanicznego sprzyjajacego powstawaniu tkanki
kostnej w obszarze szczeliny ztamania w fazie reparacyjnej
(do momentu potaczenia odtamoéw kostnych). W fazie tej
stan mechaniczny sprzyjajacy powstawaniu tkanki kostnej
wystepuje w odleglych od szczeliny ztamania obszarach
kostniny, a dobrze uformowana kostnina jest czynnikiem
sprzyjajacym postepowi gojenia.

Kluczowym dla sukcesu leczenia jest etap tuz przed
potaczeniem odtamoéw kostnych, gdy warstwa niezmine-
ralizowana staje sie cienka. Etap ten w obliczeniach jest
reprezentowany przez konfiguracje V. Wtedy obcigzaniu
konczyny towarzysza relatywnie duze odksztatcenia/na-
prezenia w obszarze niezmineralizowanym, co przy zbyt
podatnym stabilizatorze moze prowadzi¢ do zahamowania
gojenia.

Podziekowania

Badania przedstawione w tym artykule byty wyko-
nywane czesciowo w ramach projektu badawczego
nr 2 PO5C 027 27 finansowanego przez Ministerstwo Nauki
i Szkolnictwa Wyzszego.

ment when the soft region in the callus becomes thin (just
before bridging). Then relatively high stresses/strains occur
in whole unossified zone, and too soft fixator may lead to
an unsuccessful treatment. The configuration V reflects this
situation in calculations.
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