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Wprowadzenie

Inżynieria biomedyczna to z pewnością jedna z najważniejszych dyscyplin nauko-
wych przełomu XX i XXI wieku. Jej powstanie i dynamiczny rozwój są odpowiedzią 
na potrzeby współczesnej medycyny, którą trudno sobie wyobrazić bez coraz bar-
dziej zaawansowanej aparatury diagnostycznej, sztucznych narządów, implantów, 
komputerowo wspomaganego planowania leczenia, telediagnostyki i szeregu innych 
rozwiązań technicznych. Połączenie inżynierii z biologią i medycyną przyczyniło się 
do opracowania rewolucyjnych i ratujących życie koncepcji – poczynając od zaawan-
sowanej protetyki czy konstrukcji robotów chirurgicznych, po coraz bardziej futu-
rystyczne technologie oparte na inżynierii komórek macierzystych czy technologii 

„drukowania” narządów. Rozwiązania te gruntownie zmieniły podejście do diagno-
styki i terapii, wydłużając długość i jakość ludzkiego życia.

Fakt, że w ostatnich dekadach obserwujemy spektakularny postęp w tej dziedzi-
nie jest w znacznej mierze zasługą badań podstawowych i prac rozwojowych prowa-
dzonych przez interdyscyplinarne zespoły naukowe. Właśnie ta interdyscyplinarność 
oraz umiejętność łączenia odmiennego spojrzenia na problem czy stosowania różnych 
metod i narzędzi badawczych są najbardziej charakterystycznymi cechami inżynierii 
biomedycznej. Z jednej strony stanowią one o sile i potencjale rozwojowym tej dyscy-
pliny, ale z drugiej są niezwykle trudnym wyzwaniem. Praca w zespole złożonym 
z inżynierów, lekarzy, biologów, a często także przedstawicieli wielu innych dyscyplin 
wymaga pokonania licznych barier. Nie ma jednak wątpliwości, że bez komplemen-
tarnego łączenia zdobyczy medycyny, biologii i techniki, a w szczególności elektro-
niki, nauki o materiałach, technik wytwarzania, mechaniki, informatyki, inżynie-
rii tkankowej dalszy postęp w obszarze inżynierii biomedycznej nie będzie możliwy. 

W rozwiązywaniu problemów współczesnej medycyny inżynierowie biomedyczni 
wykorzystują własną kreatywność do kształtowania przyszłości. W przemyśle wpro-
wadzają innowacje, projektują i rozwijają nowe technologie; w środowisku akademi-
ckim prowadzą badania i przesuwają granice możliwości medycyny, a także testują, 
wdrażają i opracowują nowe narzędzia diagnostyczne oraz sprzęt medyczny; w insty-
tucjach rządowych określają normy bezpieczeństwa dla wyrobów medycznych. 

Niniejsza monografia stanowi przegląd rozwiązań będących przedmiotem prac 
młodego pokolenia inżynierów biomedycznych w ciągu ostatnich kilku lat. W obsza-
rze zainteresowań znalazły się urządzenia diagnostyczne i terapeutyczne, rozwią-
zania materiałowe przeznaczone do zastosowań medycznych, badania numeryczne 
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i eksperymentalne, a także zagadnienia z zakresu biochemii oraz diagnostyki 
obrazowej. Poszczególne rozdziały pozwalają zidentyfikować kierunek postępu tech-
nologii medycznej i rolę inżynierów biomedycznych jako członków zespołu opieki 
zdrowotnej, którzy poszukują nowych rozwiązań dla trudnych problemów współ-
czesnego społeczeństwa.
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Rozdział 1  
Procesy niszczenia korozyjnego wybranych 
stopów implantacyjnych w warunkach frettingu

Marcin KLEKOTKA*, Jan R. DĄBROWSKI**

1.1. Wprowadzenie
Rosnące wymagania związane z poprawą jakości życia i zaspokojenia oczekiwań 
pacjentów narzucają konieczność szerszego zastosowania implantów w praktyce kli-
nicznej. Wiąże się to z ciągłą modyfikacją aktualnych rozwiązań konstrukcyjnych 
oraz poszukiwaniem nowych, spełniających podstawowe warunki odnośnie biofunk-
cjonalności i biotolerancji. Niemniej istotna jest również wysoka odporność na zuży-
cie. Ma to kluczowe znaczenie przy projektowaniu konstrukcji medycznych.

Istnieje wiele prac badawczych związanych z niszczeniem biomateriałów. Więk-
szość z nich dotyczy zużycia tribologicznego [1, 2] lub korozyjnego [3–5], zwykle ana-
lizowanych jako osobne procesy. Coraz więcej danych można znaleźć także na temat 
frettingu [6, 7]. Jest to złożony proces tarcia w warunkach mikroprzemieszczeń, 
w którym dochodzi do jednoczesnego nakładania się czterech głównych mechani-
zmów zużycia: adhezyjnego, zmęczeniowego, ściernego i korozyjnego [8]. Zużycie 
frettingowe rozwija się szczególnie intensywnie w obszarach mikrokontaktów ele-
mentów zespalających. Przykładem są nominalnie nieruchome połączenia części 
protez, zespoleń kostnych, implantów lub systemów ortodontycznych. Konstruk-
cje te cechuje wysoka złożoność, a ilość i rozmieszczenie stykających się elementów 
sprzyjają ich niszczeniu [9]. 

W dostępnej literaturze brak jest wystarczających informacji na temat niszczenia 
frettingowego biomateriałów w środowisku jamy ustnej. Jeszcze mniej danych można 
znaleźć odnośnie do wpływu śliny i jej substytutów na procesy niszczenia korozyjnego 
w warunkach frettingu [10, 11]. Ślina pełni szereg funkcji ochronnych i pomocniczych. 
Około 90% jej objętości stanowi woda, a pozostała część to jony metali oraz składniki 
białkowe, takie jak: białka osocza, glikoproteiny, przeciwciała, substancje grupowe 
krwi i enzymy. Ślina działa oczyszczająco i przeciwbakteryjnie, umożliwia czucie 

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: m.klekotka@pb.edu.pl

**	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: j.dabrowski@pb.edu.pl
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smaku, wspomaga proces rozdrabniania i przełykania pokarmu, ułatwia wymawia-
nie zgłosek i pełni funkcje smarne [12, 13]. Osoby cierpiące na kserostomię, hiposali-
wację oraz inne zaburzenia gruczołów ślinowych zmuszone są do stosowania sztucz-
nych preparatów zastępujących ślinę naturalną. 

Implanty protetyczne, elementy retencyjne protez zębowych, wewnątrzustne dys-
traktory kości twarzoczaszki, złożone systemy aparatów ortodontycznych – to przykła-
dowe konstrukcje występujące w jamie ustnej, które są szczególnie narażone na pro-
cesy fretting-korozji [14]. Obecne w ślinie drobnoustroje oraz jony chlorkowe sprawiają, 
że jest to środowisko agresywne, sprzyjające korozji elektrochemicznej. Badania trwa-
łości eksploatacyjnej biomateriałów w środowisku śliny są uzasadnione i mogą wpły-
nąć na poprawę jakości życia wielu pacjentów [15]. Liczne doniesienia literaturowe 
wskazują, że degradacja biomateriałów nie tylko wpływa na obniżenie ich parame-
trów wytrzymałościowych, ale może również niekorzystnie oddziaływać na organizm. 
Przyczyną są uwalniane jony metali (głównie glinu, niklu, wanadu i chromu), które 
wykazują działanie toksyczne i powodują miejscową lub ogólnoustrojową odpowiedź 
organizmu. Są one często przyczyną wielu schorzeń, a także odpowiadają za niepo-
wodzenie terapii medycznych [16, 17]. Wyniki badań in vivo na zwierzętach wskazują 
na inhibicyjne odziaływanie produktów zużycia stopów implantacyjnych na procesy 
rozwojowe komórek mięśniowych [18]. Niektóre jony metali mogą również hamować 
działanie układu odpornościowego człowieka, gromadzić się w śledzionie i powodo-
wać powstawanie wolnych rodników tlenowych oraz peroksydację lipidów [19].

Materiały metalowe stanowią najszerzej stosowaną grupę biomateriałów w pro-
tetyce stomatologicznej i chirurgii szczękowej. W protetyce stomatologicznej przez 
wiele lat z powodzeniem wykorzystywane były metale szlachetne, głównie stopy złota, 
palladu i platyny. Ze względu na wysoką cenę ich użycie zostało jednak ograniczone 
i coraz częściej zastępowane są stopami metali nieszlachetnych. Możliwości techno-
logiczne oraz korzystne właściwości mechaniczne spowodowały, że elementy współ-
czesnych konstrukcji protetycznych wykonywane są najczęściej ze stali austenitycz-
nych oraz stopów na bazie tytanu, kobaltu i niklu [20]. Materiały te w większości 
przypadków wykazują zadowalającą odporność na korozję w warunkach statycznych. 
Zainicjowanie uszkodzeń spowodowanych tarciem, zwłaszcza w warunkach frettingu, 
prowadzi jednak do znacznego pogorszenia ich charakterystyk elektrochemicznych. 

Badania fretting-korozji biomateriałów prowadzone są zwykle w układach metal-
-metal [21], metal-ceramika [22] lub metal-polimer [23]. Konstrukcje, w których bez-
pośrednio kontaktują się dwa różne metale są szczególnie narażone na zjawisko korozji 
galwanicznej, dlatego w wielu przypadkach wszystkie elementy kontaktowe wykony-
wane są z metali jednoimiennych. 

Celem niniejszej pracy było porównanie odporności na zużycie ścierno-koro-
zyjne jednoimiennych par kinematycznych wykonanych ze stopów tytanu, kobaltu 
oraz stali austenitycznej, w symulowanym środowisku jamy ustnej. Do badań wyko-
rzystano ślinę ludzką i jej substytut na bazie buforu fosforanowego, który został opra-
cowany na Wydziale Mechanicznym Politechniki Białostockiej. Zrealizowane badania 
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pozwoliły na przedstawienie propozycji fenomenologicznego modelu zużycia stopów 
implantacyjnych w warunkach fretting-korozji, stanowiącego uzupełnienie wiedzy 
z zakresu lepszego poznania mechanizmów niszczenia biomateriałów.

1.2. Materiały i metodyka badań
Badaniom poddane zostały próbki wykonane ze stali implantacyjnej 316L, stopów 
kobaltu (CoCrMo) i tytanu (Ti6Al4V), których skład chemiczny został przedsta-
wiony w tabeli 1.1.

TABELA 1.1. Skład chemiczny stopów implantacyjnych użytych w badaniach fretting-korozji

Stop Składniki stopowe (zawartość maksymalna w % mas.)

Stal 316L

Fe Cr Ni Mo Mn Si
reszta 18,329 11,301 2,385 2,131 0,375

Cu N Nb C S P
0,100 0,086 0,072 <0,020 <0,020 <0,010

Ti6Al4V

Ti Al V Fe O C
reszta 5,500 3,500 <0,300 <0,200 <0,080

N H
<0,050 <0,0015

CoCrMo

Co Cr Mo Mn Si C
reszta 27,720 5,780 0,650 0,370 0,0360

Al Zr Ti B S
<0,020 <0,010 <0,010 <0,001 <0,0004

Źródło: opracowanie własne.

Z metalowych prętów o średnicy 8 mm wycięte zostały próbki o grubości 5 mm, 
które następnie poddano zabiegom szlifowania mechanicznego, aż do uzyskania chro-
powatości Ra = 0,4 µm. Przeciwpróbki w kształcie ściętego stożka wykonano z prę-
tów o grubości 6 mm, którym zredukowano średnicę powierzchni mającej kontakt 
z próbką do 1,3 mm. Wysokość stożków wyniosła 5 mm. Wszystkie próbki płukano 
wodą i czyszczono w etanolu przez 10 min w myjce ultradźwiękowej.

Badania realizowano w środowisku śliny naturalnej, pozyskanej od zdrowego 
29-letniego mężczyzny zgodnie z wcześniej opracowaną metodyką pobierania [24] 
oraz z udziałem własnej kompozycji sztucznej śliny na bazie buforu fosforanowego. 
Preparat zawierał: chlorek sodu NaCl (6,72 g/L), wodorofosforan sodu Na2HPO4 
(2,27 g/L), diwodorofosforan potasu KH2PO4 (1,11 g/L) oraz mucynę III (2,00 g/L). 
Wprowadzenie mucyny miało na celu poprawę charakterystyk tribologicznych i reo-
logicznych roztworu [25, 26]. Doboru składu kompozycji sztucznej śliny dokonano 
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na podstawie analizy literaturowej i wstępnych badań autorów [27, 28]. Wszystkie 
pomiary prowadzono w temperaturze pokojowej (21 ±1°C).

Pomiary pH i przewodności elektrolitycznej zrealizowano przy użyciu jono-
konduktometru SevenMulti (Meter Toledo, Greifensee, Szwajcaria). Wartości pH 
badane były za pomocą elektrody Clarytrode 120 (Henkel Adhesives, Düssel-
dorf, Niemcy), natomiast przewodnictwo elektrolityczne mierzono celą konduk-
tometryczną InLab740 (Meter Toledo, Greifensee, Szwajcaria) z czujnikiem tem-
peratury. Badania napięcia powierzchniowego roztworów prowadzono z użyciem 
platynowego pierścienia zestawionego z tensjometrem STA1 (Sinterface Technolo-
gies, Berlin, Niemcy). 

Badania fretting-korozji prowadzono z użyciem testera tribologicznego typu 
pin-on-disc, skonstruowanego na Wydziale Mechanicznym Politechniki Białosto-
ckiej, który zestawiono z potencjostatem PGP201 (Radiometer Analytical, Lyon, 
Francja). Próbki umieszczano w uchwycie zapewniającym kontakt z elektrolitem 
jedynie powierzchni czołowej, jednocześnie umożliwiającym podłączenie próbki 
z potencjostatem. Tarcze mocowane były na ruchomym stoliku urządzenia wyko-
nującym ruch rewersyjny. Do powierzchni tarcz dociskane były przeciwpróbki. 
Testy tarciowe realizowano przy niewielkiej amplitudzie (rzędu 100 μm), często-
tliwości 0,8 Hz oraz uśrednionym nacisku jednostkowym 15 MPa. Dobór para-
metrów tarcia wynikał z warunków panujących w jamie ustnej człowieka. Zuży-
cie frettingowe dotyczy zwłaszcza połączeń wciskowych, gdzie przemieszczenia 
kontaktujących się elementów nie przekraczają zwykle 100 µm. Pomiary elektro-
chemiczne prowadzono w układzie trójelektrodowym, którego schemat przedsta-
wiono na rysunku 1.1. 

Elektrodą odniesienia była nasycona elektroda kalomelowa (Hg/Hg2Cl2/Cl–) 
REF421 (Radiometer Analytical, Loveland, USA), której potencjał względem nor-
malnej elektrody wodorowej wynosił +0,244V. Elektrodą pomocniczą była elektroda 
platynowa XM140 (Radiometer Analytical, Loveland, USA) o wymiarach 8 x 8 mm, 
a elektrodą pracującą – badana para kinematyczna wykonana z jednoimiennych 
materiałów. Podczas testów przeprowadzono trzy typy pomiarów elektrochemicz-
nych: badania potencjału próbek w obwodzie otwartym (EOCP), badania potencjo-
dynamiczne i potencjostatyczne. Każde badanie powtórzono trzykrotnie.

Próbki zanurzano w elektrolicie i rejestrowano zmiany potencjału w funkcji czasu. 
Badania EOCP zrealizowano w trzech etapach. Pierwszy etap obejmował pomiary 
w warunkach statycznych, drugi w warunkach tarcia przy zadanym obciążeniu, 
a ostatni po zakończeniu tarcia. Aby umożliwić względną stabilizację mierzonych 
wartości, każdy z etapów trwał godzinę.

Badania korozji metodą potencjodynamiczną w warunkach frettingu obejmo-
wały trzy rodzaje prób. Próba pierwsza, będąca odniesieniem, była typowym testem 
odporności na korozję wżerową. Próba druga dotyczyła badań odporności korozyjnej 
materiałów z powierzchnią uszkodzoną na skutek frettingu (po zatrzymaniu 
tarcia). Natomiast w ostatniej części badania rejestrowano zmiany parametrów 
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elektrochemicznych w trakcie trwania tarcia. W celu stabilizacji potencjału przed 
badaniem próbki zanurzane były w elektrolicie na godzinę, po czym rejestrowano 
potencjał spoczynkowy (EOCP) próbek w warunkach statycznych (przed i po frettingu) 
oraz dynamicznych (podczas trwania frettingu). Proces polaryzacji rozpoczynano 
od potencjału Epocz = EOCP – 100 mV. Zmiana potencjału następowała w kierunku ano-
dowym z szybkością 3 mV/s. Po osiągnięciu maksymalnej wartości zakresu pomia-
rowego potencjostatu +4094 mV (względem Hg/Hg2Cl2/Cl–) lub uzyskaniu gęstości 
prądu anodowego 1 mA/cm2 zmieniano kierunek polaryzacji. 

RYSUNEK 1.1. Schemat układu do badań korozji w warunkach frettingu: 1 – próbka, 2 – przeciw-
próbka, 3 – elektroda odniesienia, 4 – elektroda pomocnicza, 5 – elektrolit
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Pomiary potencjostatyczne wykonywano przy stałym potencjale 0 V (względem 
Hg/Hg2Cl2/Cl–), który mieścił się w zakresie pasywnym badanych stopów. Podob-
nie jak w przypadku pomiarów EOCP badania podzielono na trzy etapy, trwające tym 
razem po 30 minut, podczas których rejestrowano zmiany natężenia prądu w funk-
cji czasu w warunkach statycznych i dynamicznych.

Powierzchnie próbek obserwowano z użyciem laserowego skaningowego mikro-
skopu konfokalnego (CLSM) LEXT OLS4000 (Olympus, Tokio, Japonia) oraz ska-
ningowego mikroskopu elektronowego Phenom XL (Phenom-World, Eindhoven, 
Holandia).
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1.3. Wyniki badań
1.3.1. Badania fizykochemiczne

Wybrane właściwości fizykochemiczne elektrolitów użytych do badań fretting-koro-
zji przedstawione zostały w tabeli 1.2. Obydwa preparaty mają zbliżone wartości pH 
i napięcia powierzchniowego, jednak roztwór sztucznej śliny wykazuje wyższą war-
tość przewodnictwa elektrolitycznego.

TABELA 1.2. Właściwości fizykochemiczne śliny ludzkiej i jej substytutu (badania własne)

Ślina naturalna Sztuczna ślina

pH 6,87 ±0,1 6,93 ±0,12

Przewodnictwo elektrolityczne [mS/cm] 1,15 ±0,06 11,61 ±0,09

Napięcie powierzchniowe [N/m] 0,06 ±0,01 0,04 ±0,01

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

1.3.1.1. Badania potencjału w obwodzie otwartym
Wyniki badań zmian potencjału próbek w obwodzie otwartym spowodowanych tar-
ciem przedstawiono na rysunku 1.2. 

Dla wszystkich pomiarów można było zaobserwować wzrost, a następnie stabi-
lizację wartości potencjałów. Sugeruje to, iż na powierzchni biomateriałów formo-
wana jest warstwa pasywna, mająca wpływ na poprawę parametrów korozyjnych 
próbek. Po godzinie uruchamiano proces tarcia. Wartości EOCP obniżały się zna-
cząco i osiągały poziom zbliżony do minimalnego już po kilkudziesięciu sekundach 
pomiaru. Uśrednione wartości spadku potencjałów w wyniku frettingu przedsta-
wiono w tabeli 1.3.

Niezależnie od stosowanego elektrolitu największe zmiany można było zaobser-
wować dla próbek wykonanych ze stopu tytanu Ti6Al4V, w przypadku których spadek 
EOCP był trzykrotnie większy w porównaniu z innymi materiałami. Po zatrzymaniu 
frettingu potencjały próbek zaczęły wzrastać, jednak czas wymagany do ich stabili-
zacji był dłuższy. W zależności od materiału wynosił od 30 do 60 minut. Zaobserwo-
wano przy tym, że jedynie w przypadku stopów kobaltu repasywacja była całkowita. 
Próbki stalowe poddane tarciu nie odzyskiwały swoich początkowych charaktery-
styk elektrochemicznych, zwłaszcza w środowisku śliny naturalnej. Opracowany 
substytut śliny korzystnie wpływał na zwiększenie zdolności badanych materia-
łów do repasywacji.
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RYSUNEK 1.2. Wykresy zmian EOCP w funkcji czasu w środowisku śliny: a – naturalnej, b – sztucznej
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

TABELA 1.3. Spadek EOCP w trakcie frettingu

Ślina naturalna Sztuczna ślina

Stal 316L  229 ±18 mV  165 ±21 mV

Ti6Al4V 617 ±48 mV 638 ±42 mV

CoCrMo 210 ±15 mV 250 ±14 mV

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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1.3.1.2. Badania potencjodynamiczne
Wyniki badań odporności na procesy korozji i fretting-korozji stopów implantacyj-
nych zostały przedstawione w tabeli 1.4.

TABELA 1.4. Wyniki badań korozji i fretting-korozji

Badane stopy Ślina Próba* Ekor [mV] Rp [kΩ·cm2]

Stal 316L

naturalna

I –191 ±7 303,61 ±2,44

II –267 ±14 161,1 ±1,17

III –354 ±27 4,42 ±0,54

sztuczna

I –212 ±9 97,12 ±2,00

II –256 ±16 44,52 ±1,97

III –343 ±24 3,00 ±0,91

Ti6Al4V

naturalna

I –273 ±11 456,64 ±5,37

II –310 ±12 54,43 ±3,67

III –783 ±30 0,269 ±0,11

sztuczna

I –267 ±6 266,29 ±0,78

II –324 ±15 76,18 ±2,19

III –841 ±24 0,476 ±0,12

CoCrMo

naturalna

I –367 ±11 1270,00 ±8,25

II –380 ±10 116,92 ±3,01

III –395 ±19 77,97 ±2,87

sztuczna

I –215 ±7 576,63 ±4,16

II –327 ±14 127,65 ±2,57

III –430 ±20 15,54 ±0,94

*I – próba odniesienia (warunki statyczne); II – badanie korozyjne po frettingu; III – badanie korozyjne 
w trakcie frettingu (warunki dynamiczne)

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Analizowanymi parametrami były potencjał korozyjny (Ekor) i opór polaryzacyjny 
(RP). Szczególną uwagę zwrócono na opór polaryzacyjny, którego wysokie wartości 
świadczą o dobrej odporności korozyjnej biomateriałów. W warunkach statycznych 
(bez frettingu), zarówno w środowisku śliny naturalnej, jak i sztucznej, próbki cha-
rakteryzowały się wyższymi wartościami oporu polaryzacyjnego, a ich potencjały 
korozyjne przesunięte były w kierunku dodatnim. Uszkodzenie warstwy wierzch-
niej w wyniku frettingu prowadziło do obniżenia odporności korozyjnej każdego 
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z badanych układów. Przebieg krzywych polaryzacji anodowej, które przedstawione 
zostały na rysunku 1.3, wskazuje, że ze wszystkich badanych stopów to stal 316L jest 
najbardziej podatna na korozję w warunkach frettingu. Potwierdzają to wyniki badań 
mikroskopowych (patrz podrozdział 1.3.1.4).

RYSUNEK 1.3. Krzywe potencjodynamiczne w warunkach frettingu w środowisku śliny: a – natu-
ralnej, b – sztucznej
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Dla obydwu roztworów przebieg krzywych polaryzacji anodowej pozostaje zbli-
żony, a różnice są znikome. Świadczy to o podobnych właściwościach elektrochemicz-
nych opracowanego preparatu w stosunku do śliny naturalnej. Pomimo względnie 
szybkiego wzrostu gęstości natężenia prądu stop kobaltu posiada najwyższe warto-
ści oporu polaryzacyjnego.
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RYSUNEK 1.4. Krzywe polaryzacji anodowej podczas frettingu w środowisku śliny naturalnej
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Krzywe polaryzacji anodowej (rys. 1.4) stali i stopu tytanu wykazują charakte-
rystyczny przebieg z dużymi wahaniami natężenia prądu, które mogą być spowo-
dowane cyklicznym niszczeniem i odnawianiem tlenkowej warstwy wierzchniej 
na powierzchni stopów. Odmienny charakter wykazują krzywe polaryzacji dla stopu 
kobaltu, którego próbki cechuje niższa reaktywność.

1.3.1.3. Badania potencjostatyczne
Zmiany natężenia prądu przy potencjale 0 V względem elektrody kalomelowej przed-
stawione zostały na rysunku 1.5. 

RYSUNEK 1.5. Krzywe potencjostatyczne w środowisku śliny naturalnej
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W pierwszym etapie pomiarów (0-30 min) próbki wykonane ze stopu tytanu 
i kobaltu zachowywały stałe wartości natężenia prądu, które uległy zmianie dopiero 
po uruchomieniu tarcia (30-60 min). Najwyższy przyrost natężenia prądu miał miejsce 
dla próbek z grupy Ti6Al4V (80 ±30 µA/cm2). Po zatrzymaniu tarcia charakterystyki 



17

prądowe układów szybko wracały do stanu początkowego. Odmienne zachowanie 
krzywych prądowych można było zaobserwować w przypadku próbek stalowych, 
dla których już w pierwszych minutach badania gęstość natężenia prądu wzrastała. 
Pomimo niewielkiego skoku wartości prądowych podczas frettingu i tymczasowej 
stabilizacji po zatrzymaniu tarcia jest to krzywa rosnąca. Najniższa gęstość natężenia 
prądu dla próbek wykonanych ze stopu kobaltu sugeruje, że jest to materiał posiada-
jący najwyższą odporność korozyjną w warunkach frettingu.

1.3.1.4. Obserwacje mikroskopowe
Po zakończeniu badań fretting-korozji powierzchnie próbek poddane zostały obser-
wacjom mikroskopowym. Przykładowe zdjęcia zostały przedstawione na rysunku 1.6. 

RYSUNEK 1.6. Zdjęcia powierzchni próbek po badaniach fretting-korozji w środowisku sztucznej 
śliny: a, b, c – stal 316L; d, e, f – Ti6Al4V; g, h, i – CoCrMo
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Uzyskane wyniki obserwacji potwierdzają zróżnicowaną podatność stopów 
implantacyjnych na procesy fretting-korozji w środowisku śliny i jej substytutu. Pro-
cesy niszczenia korozyjnego są najbardziej intensywne dla par kinematycznych wyko-
nanych ze stali, o czym świadczy duża ilość wżerów na powierzchni kontaktowej. 
Co ciekawe, wżery korozyjne były najbardziej widoczne na obrzeżach miejsc kontaktu 
trzpienia z tarczą (rys. 1.6a, b, c). Próbki ze stopu tytanu charakteryzowały się najwięk-
szym zużyciem tribologicznym, na co wskazują wyraźnie widoczne obszary defor-
macji plastycznej, jak również liczne produkty zużycia nagromadzone wokół strefy 
tarcia (rys. 1.6d, e, f). Ślady zużycia w warunkach fretting-korozji próbek ze stopu 
kobaltu były najmniej widoczne (rys. 1.6g, h, i).

1.4. Dyskusja
Uzyskane wyniki badań pozwoliły na lepsze poznanie zjawisk i mechanizmów zuży-
cia stopów implantacyjnych w warunkach fretting-korozji. Rezultatem przeprowa-
dzonych badań jest propozycja modelu fenomenologicznego niszczenia biomateria-
łów metalicznych. Przedstawiony na rysunku 1.7 model zakłada synergię procesów 
tribologicznych i elektrochemicznych, które zachodzą z różnym stopniem nasilenia. 
W dużym stopniu zależy to od warunków tarcia, jak i rodzaju materiału, z którego 
wykonana jest para kinematyczna. 

Analiza wyników badań elektrochemicznych i mikroskopowych potwierdza, 
że stal implantacyjna 316L jest stopem szczególnie podatnym na niszczenie korozyjne 
w warunkach frettingu. Tarcie w znaczący sposób intensyfikuje procesy korozyjne. 
W warunkach statycznych powierzchnia stali pokryta jest warstwą zaadsorbowanych 
składników organicznych śliny i jej substututów. W skład warstwy adsorpcyjnej wcho-
dzą głównie białka i glikoproteiny (m. in. mucyny), które ze względu na swoją budowę 
oraz właściwości lepkosprężyste [29] mogą korzystnie wpływać na warunki tarcia. 
Usunięcie tych warstw na skutek tarcia powoduje odsłonięcie aktywnej powierzchni 
metali. Prowadzi to do szczepień adhezyjnych, intensyfikacji zużycia ściernego, zmę-
czeniowego i korozji. Towarzyszą temu intensywne procesy utleniania (rys. 1.7a), któ-
rych przebieg zależy od warunków tarcia i reaktywności elementów pary tarciowej. 
Tworzące się tlenki wzmagają procesy zużycia wtórnego. Obecność smarów może 
pogarszać dostęp tlenu do odsłoniętych powierzchni metalicznych, a także utrud-
niać przemieszczanie cząstek zużycia poza obszar tarcia. Powstała tzw. pasta ścierna 
(rys. 1.7b) przyspiesza zużycie wtórne materiału. W niszczeniu frettingowym ma miej-
sce współistnienie procesów tarciowych i korozyjnych (rys. 1.7c). Warstewki pasywne 
na powierzchni metali (rys. 1.1d) prowadzą do obniżenia intensywności procesów elek-
trochemicznych. Powstawanie ubytków korozyjnych (rys. 1.7e) zachodzi wolniej i zależy 
od wielu czynników, m.in. potencjałów normalnych metali, topografii powierzchni 
czy agresywności środowiska (obecności jonów np. chlorkowych). Schemat tworze-
nia ubytków korozyjnych na powierzchni stali 316L w układzie trzpień-tarcza przed-
stawiony został na rysunku 1.8.
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RYSUNEK 1.8. Mechanizm powstawania ubytków korozyjnych na powierzchni stali w układzie 
typu trzpień-tarcza
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Rituerto Sin i in. [30] sugerują, że związki organiczne (głównie białka) obecne 
w elektrolicie ograniczają dyfuzję tlenu do powierzchni materiału, a tym samym dzia-
łają inhibitująco na powstawanie i propagację wżerów korozyjnych. Przerwanie cią-
głości warstwy pasywnej spowodowane tarciem przyczynia się do nasilenia procesów 
elektrochemicznego roztwarzania metalu i tworzenia ubytków korozyjnych (rys. 1.7f). 
Rozpuszczanie się metalu (anoda) jest równoważone przez redukcję tlenu (katoda). 
Stężenie jonów metali, przechodzących do roztworu wzrasta i powoduje formowa-
nie wodorotlenków. Prowadzi to do usuwania jonów OH¯ z roztworu i wydzielania 
jonów H+, co skutkuje lokalnym obniżaniem pH elektrolitu. Równocześnie wewnątrz 
ubytków wzrasta stężenie anionów rozpuszczalnych soli spowodowane dążeniem 
do zachowania równowagi elektrochemicznej układu. Jony te łączą się z kationami 
metali, tworząc sole, które są całkowicie zdysocjowane i ulegają hydrolizie. Następuje 
zakwaszenie elektrolitu i formowanie produktów korozji [31, 32]. Produkty reakcji 
elektrochemicznych to w dużym stopniu wodorotlenki oraz akwachlorohydroksy-
lowe kompleksy metali wchodzących w skład stopu. Reakcje tworzenia tych związ-
ków można zapisać zgodnie z następującymi równaniami [32]:

	 Mz+ + nH2O → M(H2O)n
z+ 	 (1.1)

	 M(H2O)n
z++ mCl– ↔ M[(H2O)n–mClm](z–m) + mH2O 	 (1.2)

	 M[(H2O)n–mClm](z–m) + hH2O ↔ M[(H2O)n–m–hClm](z–m–h)+ + hH3O
+ 	 (1.3)

Stop tytanu wykazuje znaczną odporność na korozję w warunkach statycznych. 
W dużym stopniu odpowiedzialna jest za to wysoka reaktywność powierzchni i zdol-
ność do szybkiego tworzenia warstwy pasywnej, w której skład wchodzą głównie 
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tlenki tytanu [33]. Jednak nie zawsze jest to zjawisko korzystne, ponieważ ciągłe 
niszczenie i odnawianie powstającej warstwy tlenkowej prowadzi do formowania 
dużych ilości produktów zużycia i znacznej intensyfikacji zużycia tribokorozyjnego. 
Ponadto wysoka energia powierzchniowa odsłoniętego metalu może być przyczyną 
pojawiania się szczepień adhezyjnych w miejscach styku pary kinematycznej. Prze-
prowadzona analiza mikroskopowa (rys. 1.6d, e, f) potwierdziła obecność produktów 
zużycia, trwale osadzonych w obszarach tarcia. Runa i in. [34] sugerują, że w niektó-
rych przypadkach obecne w elektrolicie białka mogą zmniejszać szybkość tworze-
nia warstwy pasywnej, a tym samym wpływać niekorzystnie na odporność koro-
zyjną stopów tytanu. Z drugiej strony spowolnienie repasywacji może skutkować 
zmniejszeniem ilości produktów zużycia podczas tarcia, zwłaszcza w przypadku 
tytanu i jego stopów.

Otrzymane wyniki badań wskazują na to, że pary kinematyczne wykonane 
ze stopu CoCrMo charakteryzowały się najmniejszym zużyciem w warunkach fret-
ting-korozji. W przeciwieństwie do stali i stopu tytanu ilość powstających podczas 
tarcia produktów była niewielka. Nie zaobserwowano też znaczących deformacji pla-
stycznych i podatności na szczepienia adhezyjne. Widoczne były jednak przebarwie-
nia wokół śladu tarcia, wywołane procesami utleniania (rys. 1.6g, h, i). Związane jest 
to z nierównomiernym dostępem tlenu w strefie tarcia i tworzeniem mikroogniw stę-
żeniowych (rys. 1.8). W tych warunkach obszary anodowe znajdują się na krawędzi 
strefy kontaktowej. Korzystne parametry elektrochemiczne stopu kobaltu, a zwłaszcza 
wyższe opory polaryzacyjne podczas frettingu, mogą świadczyć o wysokiej trwało-
ści warstewek tlenkowych. Milošev i in. [35] sugerują, że powstała warstwa składa się 
głównie z tlenków chromu i molibdenu. Badania Contu i in. [36] wykazały, że rodzaj 
powstałych tlenków zależy w dużym stopniu od pH środowiska. W środowisku zasa-
dowym powstają głównie tlenki kobaltu oraz chromu, natomiast w środowisku kwa-
sowym i obojętnym głównym produktem jest tlenek chromu Cr2O3. Warstwa tlenków 
formowana w płynach biologicznych ma zwykle charakter amorficzny, a jej grubość 
nie przekracza 4 nm [35]. Wraz z tlenkami chromu tworzą się również formy uwod-
nione Cr(OH)3. Potwierdzają to badania Moffata i Latanisona [37], którzy dowodzą, 
że takie warstwy składają się z jonów chromu połączonych siecią ligandów wodoro-
tlenkowych i tlenkowych. Natomiast Seo i in. [38] zauważyli, że jedynie najwyżej poło-
żona część warstwy pasywnej jest uwodniona, a dolna składa się wyłącznie z tlenku 
chromu. W zakresie potencjałów transpasywnych warstwa tlenku chromu może ule-
gać dalszemu utlenieniu i przechodzić do rozpuszczalnych związków Cr (IV), zgod-
nie z poniższą reakcją [39]:

	 Cr2O3 + 5H2O → 2CrO4
2– + 10H+ + 6e– 	 (1.4)

W obecności jonów fosforanowych występujących w ślinie i jej substytutach 
ma miejsce reakcja, która prowadzi do formowania większej ilości jonów CrO4

2–:

	 CrPO4 + 8OH– → CrO4
2– + 4H2O + PO3

3– + 3e– 	 (1.5)
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Powoduje to wzrost gęstości natężenia prądu w zakresie transpasywnym (rys. 1.3). 
Zwiększoną ilość jonów chromianowych można tłumaczyć formowaniem pod war-
stwą tlenku chromu fosforanu (V) chromu (III) (CrPO4) [40]. Potwierdzony jest rów-
nież fakt, że powłoki Cr2O3 charakteryzują się bardzo dobrą przyczepnością do pod-
łoża i wysoką odpornością na ścieranie [41, 42]. 

1.5. Podsumowanie i wnioski
Zrealizowane badania pozwoliły na lepsze zrozumienie mechanizmów niszczenia 
stopów implantacyjnych w warunkach fretting-korozji w symulowanym środowi-
sku jamy ustnej. 

Na podstawie otrzymanych wyników sformułowano następujące wnioski:
	y Stwierdzono wysoką podatność stali 316L i stopu tytanu Ti6Al4V na procesy 

niszczenia w warunkach fretting-korozji. Wysoka reaktywność tytanu i zdolność 
do szybkiego tworzenia warstw tlenkowych nie zawsze jest zjawiskiem korzyst-
nym, zwłaszcza w układach narażonych na zużycie tribologiczne. 

	y Organiczne składniki występujące w ślinie i jej substytutach mogą spowalniać 
repasywację metali, a tym samym zmniejszać ilość produktów zużycia genero-
wanych podczas tarcia.

	y Stop kobaltu CoCrMo wydaje się być materiałem o najlepszej odporności na koro-
zję w warunkach frettingu. 

	y Opracowana kompozycja sztucznej śliny posiada zbliżone właściwości fizyko- 
i elektrochemiczne w stosunku do śliny naturalnej.

Wyniki badań potwierdziły wyraźny wpływ śliny i jej substytutów na procesy 
niszczenia stopów implantacyjnych, co należy uwzględniać przy właściwym dobo-
rze materiałów na konstrukcje protetyczne i ortodontyczne.
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Streszczenie

Procesy niszczenia biomateriałów są poważnym problemem, ograniczającym trwa-
łość eksploatacyjną elementów wielu konstrukcji medycznych. Szczególnie istotne, 
choć często niesłusznie pomijane, jest zużycie frettingowe konstrukcji protetycz-
nych i ortodontycznych. Środowisko płynów ustrojowych, zwłaszcza śliny, sprzyja 
rozwojowi korozji inicjowanej tarciem. W niniejszej pracy przedstawione zostały 
wyniki badań fretting-korozji wybranych biomateriałów metalicznych stosowa-
nych w chirurgii stomatologicznej. Procesy tarcia realizowano z wykorzystaniem 
specjalnego testera tribologicznego zaprojektowanego i wykonanego na Wydziale 
Mechanicznym Politechniki Białostockiej. Badania prowadzono w środowisku 
śliny naturalnej i jej substytutu na bazie buforu fosforanowego. Testy korozyjne 
wykonano metodą potencjodynamiczą i potencjostatyczną, rejestrowano również 
zmiany potencjałów w obwodzie otwartym. Próbki po badaniach poddano oce-
nie mikroskopowej, z użyciem skaningowego mikroskopu elektronowego (SEM) 
oraz laserowego skaningowego mikroskopu konfokalnego (CLSM). Uzyskane 
wyniki badań wskazują na silny wpływ frettingu na procesy korozji, zwłaszcza 
w przypadku układów ze stali implantacyjnej 316L oraz stopu tytanu Ti6Al4V. 
Szczególną uwagę zwrócono na tworzenie warstewek granicznych i ich wpływ 
na procesy zużycia badanych stopów. W pracy przedstawiono również propozy-
cję modelu fenomenologicznego niszczenia biomateriałów metalicznych w warun-
kach fretting-korozji. Model zakłada tworzenie tzw. pasty ściernej składającej się 
z tlenków metali i organicznych składników śliny. Powstająca pasta może w znacz-
nym stopniu wpływać na intensyfikację zużycia wtórnego elementów pary trącej.

Słowa kluczowe: fretting-korozja, implanty, biomateriały, niszczenie, ślina
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Rozdział 2 
Wpływ parametrów procesu topienia 
laserowego oraz mikrostruktury 
i jej defektów na mechaniczne właściwości 
stopu Ti6Al4V scalanego wiązką lasera 

– studium literaturowe
Żaneta Anna MIERZEJEWSKA*

2.1. Wprowadzenie

Jedną z nowoczesnych metod wytwarzania implantów stomatologicznych i ortope-
dycznych jest laserowe topienie proszków metali (SLM, ang. Selective Laser Melting) 

– technologia addytywna polegająca na łączeniu kolejnych warstw proszku poprzez 
nagrzewanie cząstek wiązką światła laserowego [1]. W procesie SLM odpowiednio 
dobrana moc lasera prowadzi do całkowitego stopienia proszku, który następnie, 
w wyniku szybkiego odprowadzania ciepła, ulega krzepnięciu [2-4]. Z natury chro-
powata powierzchnia warstwy proszku poprawia chłonność lasera i dlatego warto-
ści energii powierzchniowej wymagane do topienia są często niższe niż te stosowane 
w innych procesach obróbki laserowej, a dobór odpowiednich parametrów wiązki 
laserowej pozwala na stopienie proszku w ściśle określonych obszarach [5,6]. 

SLM jest procesem bardzo złożonym, w którym duża liczba parametrów może 
mieć wpływ na jakość otrzymywanych obiektów. Głównymi parametrami procesu 
SLM są: moc lasera, średnica wiązki laserowej, prędkość skanowania, wzorzec skano-
wania, odległość między liniami skanowania, właściwości i wielkość cząstek proszku, 
grubość warstwy proszku, temperatura w komorze i atmosfery ochronne [6-8]. Celem 
niniejszej pracy była analiza doniesień literaturowych dotyczących zagadnień topie-
nia laserowego, umożliwiająca zrozumienie mechanizmów towarzyszących proce-
sowi oraz wpływu doboru parametrów topienia na mikrostrukturę i mechaniczne 
właściwości otrzymywanych materiałów.

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: a.mierzejewska@pb.edu.pl
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Mimo że technologie addytywne rozwijają się dynamicznie, ciągłym ogranicze-
niem jest stosunkowo nieliczna grupa materiałów proszkowych, które zostały sko-
mercjalizowane dla technologii addytywnych i które mogą być przetapiane lase-
rowo. Zatem większość badań nad SLM prowadzona jest na ograniczonej liczbie 
stopów metali. Obecnie w technologii addytywnej wykorzystuje się zaledwie kil-
kanaście różnych stopów, w tym stop Ti6Al4V, stosowany między innymi w aplika-
cjach biomedycznych.

2.2. Metodyka 
W niniejszym rozdziale przedstawione zostały zagadnienia związane z selektyw-
nym topieniem laserowym, szeroko wykorzystywanym w inżynierii biomedycz-
nej. Opisano proces scalania proszków metali z wykorzystaniem wiązki laserowej 
oraz zmienne parametry tego procesu, rzutujące na ostateczny efekt konsolidacji. 
Analizie poddano mikrostrukturę stopu Ti6Al4V scalanego laserowo oraz wpływ 
uzyskanej mikrostruktury na jego właściwości mechaniczne. Podjęto także rozwa-
żania na temat defektów powstających w trakcie procesu scalania proszków metali 
wiązką laserową oraz wpływu tych defektów na mechaniczne właściwości stopu 
Ti6Al4V SLM. Studium literaturowe powstało w oparciu o pełne wersje anglojęzycz-
nych artykułów naukowych opublikowanych w ostatnim dziesięcioleciu. Do wyszu-
kiwania artykułów posłużyły liczne bazy danych publikacji naukowych, m.in.: Sco-
pus, CORE, PubMedCentral (PMC) czy GoogleScholar, a także strony internetowe 
wydawnictw i czasopism publikujących artykuły z dziedziny inżynierii biomedycz-
nej i materiałowej.

2.3. Wyniki 
Głównym celem SLM jest wytwarzanie materiałów o odpowiedniej strukturze 
i właściwościach wytrzymałościowych [9]. Parametry procesu SLM determinują 
właściwości, mikrostrukturę, strukturę porowatości materiału oraz rodzaj powsta-
łych defektów, które można w szerokim zakresie modyfikować [10]. 

2.3.1. Gęstość energii

Głównymi parametrami, które należy rozważyć w celu uzyskania optymalnej gęstości 
materiału, są: moc lasera, prędkość przesuwu wiązki lasera, odległość między liniami 
skanowania i grubość warstwy proszku. Parametry te są związane z gęstością energii 
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(Es), determinują mikrostrukturę, wielkość i rodzaj defektów oraz właściwości mecha-
niczne [11]. Gęstość energii oblicza się na podstawie zależności (2.1):

	 E P
vhts = [ ]J / mm3 	 (2.1)

gdzie: 
P – moc lasera [W],
v – prędkość skanowania [mm/s], 
h – odległość między dwoma sąsiednimi wektorami skanowania [mm], 
t – grubość warstwy proszku [mm]. 

Celem zwiększania mocy jest umożliwienie topienia proszku przy większych 
prędkościach i większych głębokościach przenikania ciepła. Im wyższa jest pręd-
kość skanowania, tym krócej nagrzewane są cząstki proszku, zatem dla danej mocy 
lasera czas na dyfuzję ciepła ulega skróceniu, powodując zwężenie obszaru roztopio-
nego i strefy wpływu ciepła. Samo zwiększenie gęstości energii nie zawsze jest jednak 
odpowiednią metodą do osiągnięcia pełnej gęstości materiału [11-16]. Spierings i Levy 
wykazali związek między gęstością energii a gęstością próbki wykonanej z proszku 
stali nierdzewnej technologią SLM. Zauważyli oni, że gęstość próbki zwiększała się 
wraz ze wzrostem gęstości energii i zasugerowali, że możliwe jest uzyskanie optymal-
nej gęstości energii, unikając dzięki temu stosowania nadmiernej mocy i zbyt wolnej 
prędkości skanowania [17]. 

2.3.2. Moc lasera

Moc lasera jest terminem używanym do opisania dawki energii dostarczanej przez 
wiązkę lasera do złoża proszku w jednostce czasu, mierzonej w watach lub dżulach 
na sekundę. Odpowiednio dobrana powoduje, że proszek nagrzewa się błyskawicz-
nie, uzyskując lepkość pozwalającą na połączenie sąsiadujących ze sobą cząsteczek. 
Moc lasera jest parametrem krytycznym, ponieważ ma duży wpływ na gęstość pró-
bek, dokładność wykonania i chropowatość powierzchni [18]. Jeśli moc lasera jest 
zbyt niska, a prędkość skanowania zbyt wysoka, do złoża proszku dostarczana jest 
niedostateczna ilość energii, co w efekcie powoduje powstawanie wysoce porowatych 
spieków. Niższe wartości mocy muszą być więc kompensowane wolniejszymi pręd-
kościami skanowania, co skutecznie obniża tempo budowy i całkowity czas wytwa-
rzania elementu. Z kolei zbyt wysoka wartość mocy wywołuje naprężenia ścinające 
pomiędzy kolejnymi warstwami materiału, co może prowadzić do deformacji wytwa-
rzanego elementu [19].

Poziom mocy stosowany w celu stopienia cząstek proszków stopu metalicznego 
w technologii SLM zwykle mieści się w przedziale 50-400 W dla laserów Nd: YAG, 
a wybór poziomu mocy zależy od wielu czynników, w tym przewodności cieplnej 
materiału czy chociażby oczekiwanej gęstości spieku [20]. 
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2.3.3. Prędkość skanowania

Prędkość skanowania definiowana jest jako prędkość, z jaką laser przesuwa się po złożu 
proszku. Nowoczesne urządzenia SLM osiągają prędkości skanowania w zakresie 
od 0,1 do nawet 10 m/s, jednak w większości badań dotyczących technologii SLM 
wykorzystywano dotychczas prędkości z zakresu 0,1-1,5 m/s [21]. Wysokie prędko-
ści skanowania sprzyjają szybszemu budowaniu i lepszej wydajności procesu, jednak 
związane są z nimi pewne wady. Jedną z nich jest niestabilność jeziorka roztopowego. 
Ze względu na siły ścinające powstające podczas skanowania z wysoką prędkością 
przesuwu lasera w obrębie jeziorka mogą wystąpić duże napięcia powierzchniowe. 
Zjawisko to występuje, gdy stopiony materiał nie zwilża podłoża leżącego pod spo-
dem, wykazując tendencję do sferoidyzowania cieczy [22]. Ważną kwestią przy wyso-
kich prędkościach skanowania jest również to, że duże siły ścinające mogą wyrzu-
cać krople stopionego metalu poza obszar jeziorka roztopowego [22], powodując 
tym samym tworzenie się na powierzchni zbryleń (ang. ball, stąd efekt kulkowania, 
ang. balling effect), w efekcie istotnie zwiększając chropowatość i pogarszając jakość 
uzyskanych powierzchni (rys. 2.1).

RYSUNEK 2.1. Efekt kulkowania na powierzchni bocznej (a) i czołowej (b) próbki wykonanej 
ze stopu Ti6Al4V (1100 mm/s, 130W)
ŹRÓDŁO: opracowanie własne

Maksymalna moc, którą można wykorzystać podczas procesu SLM, jest podyk-
towana przez zastosowany w urządzeniu laser, natomiast górny limit prędkości ska-
nowania wyznacza bezwładność luster. Prędkość skanowania i moc lasera nie zmie-
niają się niezależnie od siebie, ponieważ celem procesu SLM jest tworzenie elementów 
pozbawionych porów i defektów mikrostruktury [23]. Zbyt duża moc przy niskich 
prędkościach przesuwu lasera powoduje, że do proszku doprowadzana jest nadmierna 
ilość ciepła. Stopiony materiał częściowo ulega odparowaniu, tworząc w strukturze 
dziury (tzw. keyholes), co umożliwia wiązce lasera wnikanie głęboko w materiał, powo-
dując zapadanie się przetopionego już proszku i zatrzymywanie wewnątrz przetopów 
pęcherzyków gazowych [24, 25]. Z drugiej strony zbyt niskie wartości gęstości energii 
nie są w stanie zapewnić odpowiedniego połączenia pomiędzy kolejnymi warstwami, 
ponieważ głębokość penetracji wiązki lasera nie jest wystarczająca [26]. Równoważąc 
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odpowiednie wartości prędkości skanowania i mocy lasera, w efekcie otrzymuje się 
zestaw optymalnych parametrów scalania, nazywany oknem procesowym.

2.3.4. Odległość między ścieżkami skanowania

Optymalny odstęp między liniami skanowania jest ściśle związany ze średnicą 
wiązki lasera obejmującej powierzchnię, na której dochodzi do selektywnego scalania 
proszku. Efektywna średnica promienia lasera obejmuje obszar większy niż średnica 
wiązki, ponieważ w wyniku kondukcji ciepło ze strefy oddziaływania źródła ener-
gii rozprzestrzenia się na sąsiadujące powierzchnie. To z kolei prowadzi do powsta-
wania międzycząsteczkowych wiązań w obszarze nieobjętym bezpośrednim działa-
niem wiązki lasera, natomiast skala zjawiska zależy przede wszystkim od jego mocy 
i prędkości skanowania [27]. Zmieniające się odstępy powodują większe lub mniej-
sze zachodzenie na siebie stopionego materiału i jednocześnie wpływają na poro-
watość materiału. 

Gong i in. wykazali, że istnieje optymalny odstęp między liniami skanowania, 
generujący minimalną porowatość [28]. Jednocześnie Yadroitsev i in. udowodnili, 
że zbyt mała odległość między liniami skanowania również może wpływać na wzrost 
porowatości. Nakładanie się wektorów oraz ogniskowanie wiązki laserowej zbyt blisko 
przetopionego już materiału powoduje, że zestalony już obszar pochłania dodatkowe 
ciepło, a otaczający przetopiony materiał proszek, na skutek mniejszej ilości dostar-
czanej energii, może nie zostać całkowicie stopiony [29,30] (rys. 2.2).

RYSUNEK 2.2. Efektywność średnicy promienia lasera przy uwzględnieniu różnych odległości 
miedzy ścieżkami skanowania; h – odległość między dwoma sąsiednimi wektorami skanowania 
ŹRÓDŁO: [30].
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2.3.5. Strategia skanowania

Obok niekontrolowanej porowatości innym problemem topienia laserowego są wew- 
nętrzne naprężenia szczątkowe, negatywnie wpływające na właściwości mechaniczne 
[31]. Aby przeciwdziałać gromadzeniu się resztkowych naprężeń, drukarki SLM zwy-
kle wykorzystują różne strategie skanowania, które mają na celu ograniczenie nad-
miernej kumulacji ciepła [32]. 

Zasadniczo w procesach SLM stosowane są trzy różne strategie skanowania: 
jednokierunkowa, zygzak i krzyżowa (naprzemienna) – patrz rysunek 2.3. 

RYSUNEK 2.3. Przykłady ścieżek skanowania: (a) zygzak, (b) jednokierunkowa i (c) skanowanie 
naprzemienne; strzałki wskazują kierunek przesuwu wiązki lasera 
ŹRÓDŁO: [30]. 

W przypadku strategii skanowania jednokierunkowego i zygzakowego 
na początku i na końcu ścieżki skanowania moc lasera jest zwykle niestabilna, a pręd-
kość skanowania zmienia się stopniowo, co prowadzi do zmiany gęstości i w efek-
cie – tworzenia się defektów [33]. Z kolei strategia skanowania krzyżowego powo-
duje, że rozkład energii jest bardziej jednorodny, co skutecznie zapobiega kumulacji 
i propagacji defektów.

Oprócz wymienionych strategii skanowania w literaturze znaleźć można również 
opis dwóch innych metod – skanowania wyspowego oraz skanowania ortogonalnego. 
Skanowanie wyspowe polega na podzieleniu jednej warstwy na kilkanaście obszarów, 
a następnie scaleniu ich w losowej kolejności, co umożliwia niwelowanie naprężeń 
resztkowych. Poszczególne warstwy skanowane są już z uwzględnieniem przesunię-
cia o zadaną wartość, co z kolei ma redukować ilość powstających w procesie defek-
tów. O ile redukcja tych defektów jest możliwa wewnątrz wybranego obszaru, o tyle 
niestabilność energii dostarczanej przez laser i losowa kolejność skanowania powo-
dują powstawanie licznych defektów na granicach spiekanych obszarów [34-37]. Ska-
nowanie ortogonalne jest bardziej złożone – laser skanuje zachodzące na siebie strefy 
pomiędzy sąsiednimi ścieżkami, a po nałożeniu kolejnej warstwy proszku kierunek 
skanowania zmieniany jest o kąt 90°. Celem skanowania ortogonalnego jest zlikwi-
dowanie defektów skutkujących niedokładnym stopieniem proszku pomiędzy ścież-
kami skanowania [38].
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2.3.6. Właściwości proszku

Rozmiar cząstek proszku, jak również rozkład wielkości cząstek odgrywają znaczącą 
rolę w procesie SLM. Wykorzystanie proszku o dużej objętości frakcji małych cząstek 
pozwala na pełne ich stopienie przy niższych gęstościach energii scalania, co rzutuje 
na uzyskanie niższej chropowatości powierzchni i obniżenie grubości warstwy [39]. 
Wang i in. zbadali wpływ różnych rozmiarów cząstek proszku stali nierdzewnej 316L 
na jakość elementów wywarzanych w procesie SLM. Uzyskane przez nich wyniki 
potwierdziły, że proszki metali o mniejszym rozmiarze mają tendencję do zmniejsza-
nia porowatości w wytwarzanych częściach. W przypadku proszku o średnicy cząstek 
26-36 µm gęstość względna osiągnęła wartość 99,75%, natomiast dla cząstek o średnicy 
50 µm gęstość względna wyniosła już tylko 97,5% [40]. Li i in. badali wpływ kształtu 
cząstek proszku ze stali nierdzewnej 316L na końcowe właściwości wyrobu. Wyko-
rzystali dwie odmienne techniki otrzymywania proszków – rozpylanie gazem i wodą. 
Rezultaty przeprowadzonych badań wykazały, że elementy wytworzone z proszków 
rozpylanych gazowo charakteryzowały się wyższą gęstością względną i mniejszą poro-
watością, co można przypisać różnicom w morfologii, gęstości upakowania, sypkości 
i zawartości tlenu między dwoma cząstkami proszku [41].

W technologii SLM maksymalna grubość warstwy nie powinna być większa niż 
rozmiar cząstek proszku. Jest to istotne, ponieważ znajdująca się poniżej stopiona 
już warstwa proszku musi zostać ponownie nadtopiona, aby utworzyć silne wiąza-
nie fuzyjne [42]. Stopień przetopienia zależy od energii pochłanianej przez warstwę 
proszku, w związku z czym istnieje ogólna zgoda co do tego, że mniejsza grubość 
warstwy ułatwi powstawanie wiązań między warstwami. W wyniku tego elementy 
scalane będą charakteryzowały się większą gęstością [43].

2.3.7. Atmosfera ochronna

Najbardziej szkodliwy dla przebiegu reakcji scalania laserowego jest tlen obecny 
w komorze spiekania w postaci tlenków utworzonych na powierzchni cząstek 
lub w postaci gazu, który został wchłonięty podczas nieodpowiedniego przecho-
wywania proszku [44]. Aby zminimalizować i zneutralizować obecność tlenu 
w komorze roboczej wprowadza się do niej gazy tworzące atmosferę ochronną. 
Obecnie najczęściej stosowanymi atmosferami są: próżnia, próżnia z gazem obo-
jętnym lub redukującym, gazy obojętne oraz gazy redukujące tlenki [45]. Atmo-
sfery ochronne zabezpieczają przed utlenianiem, wpływając tym samym na poprawę 
warunków zwilżania. Jednakże ich przydatność i względne znaczenie każdej z nich 
są źródłem wielu dyskusji [46].

Obok atmosfery ochronnej ważnym etapem w kontrolowaniu utleniania jest 
również kondycjonowanie proszku przed spiekaniem (odgazowywanie próżniowe 
lub ekspozycja na strumień gazów obojętnych bądź redukujących), a zaniechanie 
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tej czynności skutkuje powstawaniem defektów, które uniemożliwiają prawid-
łowe połączenie pomiędzy kolejnymi warstwami wskutek resztkowej obecności 
tlenu [47-49]. 

2.4. Dyskusja
Mikrostruktura stopu Ti6Al4V wytworzonego technologią SLM zbudowana jest 
w całości z martenzytycznej fazy α' [18]. Można to przypisać wysokim szybkościom 
nagrzewania i chłodzenia zestalonego proszku, które są nieodłącznie związane z pro-
cesem SLM [50]. Drobna struktura martenzytyczna α' warunkuje wysoką granicę 
plastyczności, wysoką wytrzymałość na rozciąganie (UTS) powyżej 1 GPa, ale także 
niską wartość wydłużenia, nieprzekraczającą 10%, a więc niższą niż wykazują mate-
riały kute i odlewane [31,51-53]. 

Badania wykazały, że wspólną cechą mikrostruktur wytworzonych techniką SLM 
są ziarna kolumnowe. Ziarna te rosną wzdłuż granic pierwotnych ziaren β, w kierunku 
zgodnym z kierunkiem scalania i są wynikiem powtarzających się cykli nagrzewa-
nia i krzepnięcia. Przy przechodzeniu przez linię likwidusu wzrost ziaren pierwotnej 
fazy β zachodzi bardzo szybko, a ziarna te są zorientowane pionowo, zgodnie z kie-
runkiem scalania [54]. Wiązka laserowa tworzy obszar stopionego materiału, z któ-
rego ciepło jest przekazywane do otoczenia i do już zestalonych warstw. Ponieważ 
materiał poniżej górnej warstwy jest ponownie częściowo topiony, ziarna rosną epi-
taksjalnie z warstwy poniżej. Powoduje to, że ziarna te rozciągają się na kilka warstw, 
a kierunek ich wzrostu jest zgodny z gradientem temperatury [55].

Niektórzy badacze sugerują, że obecność ziaren kolumnowych w próbkach SLM 
może powodować anizotropowe właściwości mechaniczne w stanie surowym (bez-
pośrednio po spiekaniu). W odniesieniu do właściwości mechanicznych wykazano, 
że pęknięcia mają skłonność do rozprzestrzeniania się właśnie wzdłuż ziaren kolum-
nowych [56]. W zależności od kierunku działania sił rozciągających i orientacji zia-
ren kolumnowych obserwowano różnice w ciągliwości próbek scalanych w kierunku 
wertykalnym i horyzontalnym. Podczas gdy wytrzymałość na rozciąganie wynosiła 
1060 MPa w obu kierunkach, wydłużenie wynosiło odpowiednio 11% i 14% dla pró-
bek scalanych w orientacji wertykalnej i horyzontalnej [47, 48].

Wykorzystanie SLM jako techniki produkcyjnej ma duże znaczenie, jednak klu-
czowe jest zrozumienie możliwości i ograniczeń procesu dla stopu Ti6Al4V, który 
wciąż jest przedmiotem szeroko zakrojonych badań. Przemiany fazowe w wyniku 
obróbki cieplnej i uzyskana w efekcie mikrostruktura stopu mają niebagatelny wpływ 
na właściwości mechaniczne materiału [51, 57]. Omawiając chociażby właściwości 
zmęczeniowe – czynnikiem dominującym w przypadku zmęczenia wysokocyklo-
wego jest odporność na zarodkowanie pęknięć, a w przypadku zmęczenia niskocyklo-
wego ważna jest odporność na propagację drobnych pęknięć powierzchniowych [58]. 
Granice kolonii płytek martenzytycznych są silnymi przeszkodami dla propagacji 
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mikropęknięć. W konsekwencji niskocyklowa wytrzymałość zmęczeniowa popra-
wia się wraz ze wzrostem szybkości chłodzenia i zmniejszaniem wielkości kolonii. 
Według Lütjeringa najważniejszym parametrem mikrostrukturalnym określającym 
właściwości mechaniczne dla stopu tytanu α+β jest rozmiar kolonii α. Im mniejsze 
są te kolonie i krótsze płaszczyzny poślizgu, tym granica plastyczności, ciągliwość 
i odporność na propagację pęknięć są wyższe [59].

Na właściwości mechaniczne stopu Ti6Al4V SLM wpływa również tekstura fazy 
Ti-α. Zhao i in. przeprowadzili szereg badań w celu określenia wpływu mikrostruk-
tury i tekstury na właściwości materiału scalanego warstwowo i sformułowali kilka 
wniosków ogólnych. Ich praca ujawniła, że:
	y orientacja płaszczyzny podstawowej w odniesieniu do kierunku obciążenia 

ma pierwszorzędne znaczenie,
	y granica plastyczności była najwyższa, gdy kierunek obciążenia był normalny 

do płaszczyzny podstawowej, a najniższa w orientacji pod kątem 45°, wywołując 
maksymalne naprężenie ścinające na płaszczyźnie podstawowej,

	y tekstura nie ma niemal żadnego wpływu na ciągliwość [60]. 

Odnosząc się do obciążeń wysokocyklowych badacze stwierdzili, że najwyż-
sza trwałość zmęczeniowa w próżni była osiągana dla obciążenia osiowego normal-
nego do płaszczyzny podstawowej, podczas gdy w atmosferze powietrza odporność 
zmęczeniowa gwałtownie spadała. W pracy tej sformułowano wniosek, że wytrzy-
małość zmęczeniową można w stopach dwufazowych zwiększyć poprzez poprawę 
jakości powierzchni lub wprowadzenie do struktury odpowiednich pierwiastków 
stopowych [61]. 

Zmiany mikrostruktury stopu Ti6Al4V scalanego wiązką laserową podczas 
obróbki cieplnej są o wiele bardziej złożone niż w przypadku odkuwki lub mate-
riału odlewanego. Podczas obróbki cieplnej po procesie SLM w temperaturze powy-
żej 800°C faza α' ulega rozkładowi na fazę α+β. Wraz ze wzrostem temperatury pod-
czas obróbki cieplnej ziarna α i β stają się grubsze, co w znacznym stopniu wpływa 
na kształtowanie wynikowych właściwości mechanicznych materiału. Wpływ obróbki 
cieplnej na właściwości mechaniczne istotnie zależy od początkowej fazy α' i dyna-
miki jej rozkładu podczas obróbki cieplnej [62]. Zależność plastyczności od tempe-
ratury obróbki cieplnej okazuje się być zróżnicowana – niektórzy badacze obser-
wowali tendencję do wzrostu plastyczności wraz ze wzrostem temperatury [63-65], 
podczas gdy inni zaobserwowali tendencję spadkową [66-68]. Vrancken i in. prze-
analizowali wpływ różnych obróbek cieplnych na mikrostruktury elementów sca-
lanych technologią SLM z uwzględnieniem różnych czasów, temperatur i szybkości 
chłodzenia. Oryginalna struktura α' została przekształcona w płytkową mieszaninę 
α+β przy ogrzewaniu poniżej 1000°C, a cechy pierwotnej mikrostruktury (ziarna 
kolumnowe) zostały zachowane. Po obróbce cieplnej powyżej tej temperatury zaob-
serwowano natomiast wyraźną zmianę mikrostruktury – kolumnowe ziarna β ule-
gły przekształceniu w ziarna równoosiowe [67]. 
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Ze względu na złożoność procesu topienia nieuchronne jest powstawanie defek-
tów, które generowane są w wyniku wyboru niepoprawnych parametrów [68]. 
Zhang B. i in. dzielą je na trzy podstawowe grupy: pory (rys. 2.1.4a), nieciągłości mate-
riału (rys. 2.1.4b) i pęknięcia [69]. Pory gazowe działają jak koncentratory naprężeń  
podczas obciążenia mechanicznego i są postrzegane jako defekty zmniejszające 
trwałość zmęczeniową i ostateczne wydłużenie próbek i elementów wykonanych 
metodą SLM. Z tego powodu jednym z ważkich tematów poruszanych w opraco-
waniach naukowych jest wpływ porowatości na właściwości mechaniczne części 
konstrukcyjnych SLM. 

Zbyt niska energia lasera uniemożliwia poprawne zestalenie kolejnych warstw 
materiału z powodu niewystarczającej ilości ciepła i stopionego metalu, który w pro-
cesie krzepnięcia powinien utworzyć silne wiązania z warstwą leżącą poniżej [12]. 
W związku z tym defekty będące efektem nieciągłości materiału zwykle zlokalizo-
wane są między ścieżkami skanowania i osadzanymi warstwami. Nieciągłości mate-
riału mogą być również spowodowane obecnością tlenków, których powstawanie 
w procesach scalania laserowego wiąże się z resztkową zawartością tlenu. Tlenki zlo-
kalizowane na powierzchni proszku zmniejszają jego zwilżalność i przepływ rozto-
pionego proszku zostaje zablokowany, co prowadzi do utworzenia słabych wiązań 
między warstwami [70]. Ze względu na wysoką reaktywność stosowanych stopów 
niezbędne jest przetwarzanie proszków w atmosferze ochronnej gazów osłonowych 
[65]. W procesie SLM szybkość chłodzenia stopionej kropli metalu osiąga 108 K/s [10], 
co powoduje duży gradient temperatury i odpowiednio duże resztkowe naprężenie 
termiczne w wytwarzanej części. Wysoki gradient temperatury w połączeniu z dużym 
naprężeniem szczątkowym często powoduje inicjację i propagację pęknięć. Skutecz-
nym sposobem na zmniejszenie naprężenia szczątkowego może być ogrzewanie pod-
łoża, ponowne skanowanie każdej warstwy lub obróbka cieplna [33, 68, 69, 71, 72].

RYSUNEK 2.4. Defekty mikrostruktury elementów wykonywanych technologią SLM: (a) sferyczne 
pory, (b) pory wynikające z nieciągłości materiału z niestopionymi cząstkami proszku
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Obecność defektów w mikrostrukturze wpływa na obniżenie wytrzymałości zmę-
czeniowej w wyniku punktowej koncentracji naprężeń. Morfologia, liczba, rozmiar 
i lokalizacja defektów mają znaczny wpływ na trwałość zmęczeniową części wyko-
nanych technologią SLM, przy czym oddziaływanie defektów sferycznych na trwa-
łość zmęczeniową jest niewielkie ze względu na ich regularne kształty i niewielkie 
rozmiary [28, 70]. Qui i in. oraz Wang L. i in. na podstawie przeprowadzonych ana-
liz udowodnili, że trwałość zmęczeniowa próbek otrzymywanych technologią SLM 
uległa znacznemu zmniejszeniu dopiero, gdy udział defektów sferycznych przekro-
czył poziom poniżej 5%. Z kolei defekty o nieregularnych kształtach i przypadko-
wym rozmieszczeniu, o udziale nawet do 1% okazały się mieć istotny wpływ na trwa-
łość zmęczeniową [40, 52]. Kasperovich i in. testowali próbki, które zostały poddane 
różnym rodzajom obróbki cieplnej – miały one na celu zniwelowanie mikropęknięć 
w strukturze i poprawienie wytrzymałości zmęczeniowej. Z przeprowadzonych badań 
wynikało, że proces obróbki cieplnej wpłynął jedynie na poprawę mikrostruktury, 
jednak nie wyeliminował jej defektów, w związku z czym poprawa trwałości zmę-
czeniowej była znikoma [45]. Nie bez znaczenia dla wytrzymałości zmęczeniowej 
była również lokalizacja defektów. Defekty znajdujące się blisko powierzchni obni-
żyły trwałość zmęczeniową w większym stopniu niż te zlokalizowane w głębszych 
warstwach. [31, 51, 71-74]. Ponieważ trudno jest dokładnie kontrolować typ, liczbę 
i lokalizację defektów w scalanej laserowo części, wytrzymałość zmęczeniowa może 
być różna nawet w sytuacji, gdy proces wytwórczy przeprowadzany jest przy uży-
ciu stałych parametrów. W związku z tym wytrzymałość zmęczeniowa elementów 
wytwarzanych technologią SLM nadal budzi wątpliwości i wymaga dalszych badań 
w celu poprawienia trwałości.

2.5. Podsumowanie i wnioski
SLM jest procesem bardzo złożonym, w którym na jakość otrzymywanych elemen-
tów wpływ ma kilka różnych parametrów. Ich analiza umożliwia nie tylko prawid-
łowy ich dobór, ale przede wszystkim zrozumienie zachodzących w procesie mechani-
zmów. W SLM głównymi parametrami procesu są moc lasera, prędkość skanowania, 
wzorzec skanowania, odległość między liniami skanowania, właściwości i gradacja 
proszku, grubość warstwy, stosowane atmosfery ochronne. Jak wskazano w tekście, 
moc lasera i prędkość jego przesuwu wpływają na gęstość energii dostarczanej do złoża 
proszku. Zbyt mała gęstość energii prowadzi do powstawania nieciągłości w topio-
nym materiale, co uniemożliwia uzyskanie spójności między kolejnymi warstwami. 
Z kolei zbyt wysoka powoduje parowanie i jonizację cząstek proszku oraz wywołuje 
efekt kulkowania. Niepoprawnie dobrana odległość między ścieżkami skanowa-
nia wpływa na wzrost porowatości materiału i powstawanie defektów mikrostruk-
tury, podobnie jak źle dobrany wzorzec skanowania. Duże znaczenie mają także 
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odpowiednia morfologia, wielkość cząstek proszku i grubość warstwy poddawanej 
topieniu – im są większe, tym trudniejsze jest uzyskanie spójności między topionymi 
warstwami, wzrasta porowatość, a dokładność wymiarowa – zmniejsza się. Jednym 
z problemów związanych z wytwarzaniem elementów scalanych wiązką laserową 
jest słabość wiązań między kolejnymi warstwami oraz to, że właściwości mecha-
niczne wykazują znaczny stopień anizotropii z powodu specyficznej mikrostruk-
tury – ziaren kolumnowych i tekstury. Dodatkowo, w wyniku wysokich szybkości 
chłodzenia, dochodzi do tworzenia się metastabilnych struktur oraz powstawa-
nia defektów, które obniżają mechaniczne właściwości materiałów wytwarzanych 
technologią SLM. Innym efektem wysokich szybkości chłodzenia są naprężenia 
szczątkowe, które mogą powodować odkształcanie i pękanie scalanych elementów. 
Należy więc wyraźnie podkreślić, że pomimo wielu zalet technologia SLM nie jest 
pozbawiona wad. Dlatego też bardzo istotne jest opracowanie takich parametrów 
procesu, by elementy otrzymywane tą technologią spełniały wszystkie normy i kry-
teria, szczególnie te przewidziane dla materiałów implantacyjnych. 
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Streszczenie

Technologie generatywne okazały się być przełomowe wśród rozwiązań nowo-
czesnych technologii i stanowią obszar wielu badań oraz opracowań. Jednak 
pomimo ogromnego zainteresowania tematem selektywnego topienia laserowego 
wiele zagadnień pozostaje nierozwiązanych. Celem pracy była analiza wpływu 
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parametrów procesu selektywnego topienia laserowego oraz powstałej w wyniku 
tego procesu mikrostruktury na mechaniczne właściwości otrzymywanych mate-
riałów. Z przeprowadzonych analiz wynika, że ze względu na dużą liczbę zmien-
nych parametrów technologicznych właściwości otrzymanych materiałów znacznie 
się różnią. Szczególnie problematyczne w technologii selektywnego topienia lase-
rowego są: charakterystyczna mikrostruktura martenzytyczna, która warunkuje 
wysoką wytrzymałość i niską ciągliwość oraz tworzące się w strukturze defekty, 
które istotnie tę wytrzymałość obniżają. Parametrami, które znacząco wpływają 
na gęstość materiału topionego laserowo, jego strukturę i właściwości mechaniczne 
oraz na jakość powierzchni są prędkość skanowania i moc lasera.

Słowa kluczowe: selektywne scalania laserowe, selektywne topienie laserowe, tech-
nologie addytywne
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Rozdział 3 
Wpływ parametrów spiekania na strukturę 
β-fazowych stopów Ti-xMo-3Fe 

Patrycja MILEWSKA*, Zbigniew OKSIUTA**

3.1. Wstęp
Zainteresowanie zastosowaniem stopów tytanu o jednofazowej strukturze β w dzie-
dzinie implantologii jest w ostatnich latach bardzo zauważalne. Dzięki swoim szcze-
gólnym własnościom stanowią konkurencję dla szeroko stosowanych dwufazowych 
stopów α+β przede wszystkim dzięki możliwości wyeliminowania obecność tok-
sycznych dla organizmu pierwiastków, takich jak wanad czy aluminium. W stopach 
tytanu o strukturze β, regularnej, przestrzennie centrowanej (RPC) jako dodatki sto-
powe stosowane są m.in. niob, cyrkon, molibden i tantal, które są lepiej tolerowane 
przez organizm nawet w dużych ilościach w porównaniu do wanadu. Ponadto dużym 
wyzwaniem inżynierskim jest wytworzenie materiału o module sprężystości wzdłuż-
nej zbliżonym do modułu kości. Z doniesień literaturowych wynika, ze stopy β-fazowe 
charakteryzuje stosunkowo niski moduł Younga, a jednocześnie ich wytrzymałość 
mechaniczna dorównuje stopom dwufazowym [8, 9].

Także redukcja kosztów jest ważnym aspektem rozwoju badań nad stopami Ti. 
Na wysoki koszt elementów wykonanych ze stopów tytanu składają się zarówno sam 
materiał, jak i proces technologiczny. Atrakcyjnym i ekonomicznym podejściem jest 
wytwarzanie komponentów metodami metalurgii proszków (MP). Dzięki tej meto-
dzie otrzymuje się materiały o unikalnych własnościach, których często nie można 
uzyskać metodami konwencjonalnymi. Co więcej, metoda MP oferuje możliwość ste-
rowania składem chemicznym czy fazowym materiałów, a także ich stopniem poro-
watości. Metalurgia proszków jest metodą konkurencyjną m.in. wobec odlewania 
dzięki ograniczonemu zużyciu surowca, niższym temperaturom wytwarzania [2, 3], 
zaliczaną do technologii „czystych”. 

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: partycja995@hotmail.com

**	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: z.oksiuta@pb.edu.pl
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Na redukcję kosztów wpływ ma także dobór składników stopowych, które 
powinny być niedrogie, a jednocześnie oferować pożądane właściwości. Takimi skład-
nikami stopowymi są molibden (Mo) i żelazo (Fe). Molibden w stopach tytanu stabili-
zuje fazę β (RPC). Zastosowanie żelaza jako dodatku stopowego w stopach tytanu jest 
kierunkiem bardzo interesującym ze względu na możliwości, jakie oferuje. Daje ono 
perspektywę stworzenia taniego stopu, ale o bardzo dobrych parametrach wytrzy-
małościowych (zwiększa hartowność tytanu) i stosunkowo niskim module spręży-
stości, co ma istotne znaczenie w implantologii [1, 6, 7].

W pracy zbadano wpływ czasu i temperatury procesu spiekania na zmiany zacho-
dzące w strukturze stopów tytanu z dodatkiem nietoksycznych składników stopo-
wych: molibdenu i żelaza. 

3.2. Materiały i metodyka badawcza
3.2.1. Materiały

Do badań przygotowano stopy tytanu wytworzone metodą metalurgii proszków 
o dwóch różnych zawartościach molibdenu (10 i 20% mas.) i stałej zawartości żelaza 
(3% mas.). Wykorzystano proszek tytanu o czystości 99,5% i średniej wielkości czą-
stek 45 μm, proszek molibdenu o czystości 99,5% i wielkości cząstek 45 μm oraz pro-
szek żelaza o czystości 99,5% i wielkości cząstek poniżej 200 μm. Przygotowanie 
proszków do dalszej przeróbki odbywało się w komorze rękawicowej w atmosferze 
argonu. Następnie proszki mieszano w atmosferze argonu przez 2 godziny w mły-
nie kulowo-planetarnym (kule i naczynie wykonane z węglika wolframu) z pręd-
kością 150 obr/min oraz zmiennym kierunkiem mieszania, co 1 minutę. Naważki 
10g proszku sprasowano jednostronnie na prasie hydraulicznej w matrycy stalowej 
o średnicy ø 20 mm pod ciśnieniem 600 MPa. Następnie wypraski spiekano w piecu 
próżniowym (próżnia 10 3 mbar), stosując dwie temperatury spiekania oraz dwa 
różne czasy przedstawione poniżej:
	y czas spiekania: 1 godzina, temperatura: 1050°C;
	y czas spiekania: 1 godzina, temperatura: 1150°C;
	y czas spiekania: 2 godziny, temperatura: 1050°C;
	y czas spiekania: 2 godziny, temperatura: 1150°C.

Zgłady otrzymanych spieków w postaci dysku o wymiarach ø19.8 mm i wysokości 
8 mm wykonano przy użyciu szlifierki oscylacyjnej oraz papierów ściernych o grada-
cji 1200, 1500 i 2500. Następnie wypolerowano je na polerce oscylacyjnej z użyciem 
tlenku glinu. W kolejnym kroku próbki poddano trawieniu odczynnikiem o skła-
dzie: H2O + HCl + HF + HNO3 w celu ujawnienia mikrostruktury.
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3.2.2. Metodyka badawcza

Gęstość względną wyprasek i spieków (ρ) określono metodą obliczeniową na pod-
stawie masy (m) i objętości (V) próbek, korzystając z zależności: ρ = m/V [kg/m3] 
oraz porównano do gęstości teoretycznej. Twardość spieków mierzono metodą 
Vickersa (HV10) przy obciążeniu wgłębnika 98,1 N. Ze względu na zróżnicowaną 
morfologię porowatości spieków dla każdej próbki wykonano pięć pomiarów, a za war-
tość twardości przyjęto średnią arytmetyczną z tych pomiarów. Strukturę spieków 
badano za pomocą mikroskopu metalograficznego, natomiast skład fazowy próbek 
zidentyfikowano za pomocą dyfraktometru rentgenowskiego (XRD), stosując stan-
dardowe parametry ekspozycji.

3.3. Wyniki badań 
3.3.1. Gęstość względna spieków

Na rysunkach 3.1 i 3.2 przedstawiono uzyskane wyniki badań gęstości próbek po pra-
sowaniu i spiekaniu. Naważki proszków prasowane przy stałym nacisku 600 MPa 
posiadają zbliżoną gęstość, wynoszącą ok. 70% gęstości teoretycznej stopu. Proces 
spiekania wpłynął na zwiększenie gęstości względnej próbek (rys. 3.1 i 3.2). Po dwu-
godzinnym procesie spiekania uzyskano zdecydowanie wyższe wartości gęstości 
niż po 1 godzinie procesu. Także zastosowanie wyższej temperatury spiekania popra-
wiło gęstość próbek. Wzrost jest zauważalny w przypadku obu stopów, jednak war-
tość gęstości względnej jest wyższa w przypadku stopu o zawartości 10% Mo. 

RYSUNEK 3.1. Gęstość względna próbek po prasowaniu i po spiekaniu (czas, temperatura) – stop 
Ti10Mo3Fe
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 3.2. Gęstość względna próbek po prasowaniu i po spiekaniu (czas, temperatura) – stop 
Ti20Mo3Fe
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Najlepsze rezultaty odnotowano po dłuższym czasie spiekania (2 godz.) w wyższej 
temperaturze (1150°C). W tym przypadku gęstość stopu Ti10Mo3Fe wzrosła o ok. 19%, 
a stopu Ti20Mo3Fe o ok. 21%. Najmniejszą zmianę, w porównaniu z gęstością po pra-
sowaniu, uzyskano po godzinnym spiekaniu w temperaturze 1050°C – ok. 12% 
dla stopu z dodatkiem 10% Mo oraz ok. 15% dla stopu z 20% Mo.

3.3.2. Twardość spieków

Twardość spieków mierzono metodą Vickersa na zgładach metalograficznych nietra-
wionych, unikając miejsc o widocznej porowatości. Uzyskane wyniki przedstawiono 
w tabeli 3.1. Zauważalna jest tendencja wzrostowa wartości twardości spieków wraz 
z wydłużeniem czasu i wzrostem temperatury procesu spiekania (tab. 3.1). Najniższą 
twardością cechują się próbki spiekane w temperaturze 1050°C przez 1 godzinę, nato-
miast najwyższą odznaczają się te spiekane w temperaturze 1150°C przez 2 godziny.

Biorąc pod uwagę czas spiekania próbek (1 godz. i 2 godz.) w temperaturze 
1050°C, w przypadku stopu Ti10Mo3Fe wzrost twardości wyniósł ok. 9%, a dla tem-
peratury 1150°C –ok. 7%. Większe różnice są zauważalne natomiast w przypadku 
temperatury procesu spiekania przy takim samym czasie izotermicznego wygrze-
wania. Próbka spiekana w temperaturze 1150°C przez 1 godzinę jest o ok. 24% twar-
dsza niż ta spiekana w 1050°C. Podobnie dla próbek spiekanych przez 2 godziny 
w temperaturze 1150°C stwierdzono wzrost twardości o ok. 22%. Na uwagę zasłu-
guje fakt, że wszystkie próbki były chłodzone w piecu z jednakową szybkością 
wynoszącą średnio 140°C/h.
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TABELA 3.1. Wartości pomiarów twardości spieków

Ti10Mo3Fe

I PRÓBKA
(1h, 1050°C)

II PRÓBKA
(2h, 1050°C)

III PRÓBKA
(2h, 1150°C)

IV PRÓBKA
(1h, 1150°C)

332,30 ±11,09 362,35 ±2,75 442,02 ±5,42 411,67 ±8,32

Ti20Mo3Fe

I PRÓBKA
(1h, 1050°C)

II PRÓBKA
(2h, 1050°C)

III PRÓBKA
(2h, 1150°C)

IV PRÓBKA
(1h, 1150°C)

318,41 ±7,55 327,13 ±1,04 391,81 ±4,43 363,71 ±3,62

Źródło: opracowanie własne.

Analogiczne zależności stwierdzono dla stopu Ti20Mo3Fe. Jednak w tym przy-
padku uzyskano nieco słabsze zwiększenie twardości wraz z wydłużeniem czasu czy 
wzrostem temperatury spiekania, co ma bezpośredni związek z większą zawartoś-
cią Mo, pierwiastka o wysokiej temperaturze topnienia w tym stopie (z 10% do 20%). 
Przy temperaturze obróbki 1050°C i czasie spiekania 2 godziny wartość twardości 
w porównaniu z 1 godziną spiekania wzrosła tylko o ok. 3%. Natomiast dla 1150°C 
twardość próbek w funkcji czasu spiekania wzrosła po 2 godzinach o ok. 8% w porów-
naniu z 1 godziną spiekania izotermicznego. Wyższą twardość uzyskały próbki spie-
kane przez 1 godzinę w temperaturze 1150°C w porównaniu z tymi spiekanymi 
w 1050°C – wzrost o ok. 14%. Tak samo po 2 godzinach spiekania w temperaturze 
1150°C stwierdzono ok. 20% wzrost twardości.

Podsumowując, wyższą twardością odznaczają się próbki ze stopu tytanu o zawar-
tości 10% Mo w porównaniu ze spiekiem z zawartością 20% Mo. Może to wynikać 
zarówno z wyższej ich gęstości, jak i z większego udziału fazy Ti-α. Wyniki badań 
fazowych otrzymanych spieków zostaną omówione podrozdziale 3.3.2.1 dotyczącym 
struktury fazowej spieków. 

3.3.3. Mikrostruktura stopów tytanu

Mikrostrukturę otrzymanych stopów Ti10Mo3Fe i Ti20Mo3Fe, spiekanych w tem-
peraturze 1050°C i 1150°C przez 1 godzinę i 2 godziny, przedstawiono na rysunkach 
3.3-3.6. Na podstawie obserwacji zgładów metalograficznych stwierdzono, że spie-
kane próbki cechowały się dwufazową strukturą α+β. Faza Ti-α w przypadku więk-
szości spiekanych próbek ma postać równoosiową rozproszoną w fazie Ti-β (faza 
jasna). Mikrostruktura przedstawiona na rysunku 3.3a przedstawia zarówno fazę α, 
jak i β oraz pory (czarne obszary na zgładach metalograficznych) o wielkości poniżej 
10 µm. Szare obszary pomiędzy fazą α i β to nierozpuszczony w osnowie Mo. Wydłu-
żenie czasu spiekania z 1 godziny do 2 godzin (rys. 3.3b) spowodowało koagulację 
porów, rozpuszczenie Mo w osnowie tytanu, jak również wyraźne zmiany w morfolo-
gii fazy α, która jest teraz bardziej rozdrobniona. Na rysunkach 3.4a i b przedstawiono 



48

mikrostrukturę stopu Ti10Mo3Fe spiekanego w wyższej o 100°C temperaturze, odpowied-
nio przez 1 godzinę i 2 godziny. Na uwagę zasługuje fakt, iż stop z mniejszą zawartoś-
cią molibdenu (10% mas.), spiekany w wyższej temperaturze (1150°C) posiada mniej-
szą porowatość oraz wyższy procentowy udział fazy Ti-β, natomiast faza Ti-α uległa 
wyraźnemu rozdrobnieniu. Natomiast na żadnym z prezentowanych zdjęć nie ujaw-
niono granic ziaren, stosując podczas trawienia typowy odczynnik trawiący prze-
znaczony do tytanu.

RYSUNEK 3.3. Mikrostruktura próbki wykonanej ze stopu Ti10Mo3Fe, spiekanej w temperaturze 
1050°C przez: a) 1h, b) 2h
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 3.4. Mikrostruktura próbki wykonanej ze stopu Ti10Mo3Fe, spiekanej w temperaturze 
1150°C przez: a) 1h, b) 2h
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Podobne tendencje zaobserwowano w mikrostrukturze stopu z wyższą zawar-
tością Mo. Strukturę stopu Ti20Mo3Fe, spiekanego w temperaturze 1050°C w czasie 
1 godziny i 2 godzin przedstawiono na rysunku 3.5, a stopu spiekanego w tempera-
turze 1150°C odpowiednio przez 1 godzinę i 2 godziny – na rysunku 3.6. W struktu-
rze materiału z wyższą zawartością Mo (20% mas.) można zaobserwować wyraźne 
rozdrobnienie struktury, szczególnie w przypadku zastosowania wyższej tempe-
ratury spiekania. Dwie ostatnie próbki (rys. 3.6) charakteryzują się zdecydowanie 
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najmniejszymi rozmiarami ziaren fazy β. Może to wynikać z zaistnienia podczas 
chłodzenia z wyższej temperatury spiekania przemiany martenzytycznej β→α'. Prze-
miana taka przebiega poprzez zarodkowanie fazy martenzytycznej w obrębie ziaren 
fazy β podczas obniżania temperatury poniżej zakresu stabilności fazy Ti-β. Faza α' 
ulega transformacji kosztem fazy β, dzieląc ją na mniejsze obszary, skąd może wyni-
kać obserwowane rozdrobnienie struktury. 

RYSUNEK 3.5. Mikrostruktura próbki wykonanej ze stopu Ti20Mo3Fe, spiekanej w temperaturze 
1050°C przez: a) 1h, b) 2h
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 3.6. Mikrostruktura próbki wykonanej ze stopu Ti20Mo3Fe, spiekanej w temperaturze 
1150°C przez: a) 1h, b) 2h
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

3.3.4. Struktura fazowa spieków

Wyniki badań fazowych spiekanych stopów tytanu z różną zawartością molibdenu 
przedstawiono na rysunkach 3.7 i 3.8. Wszystkie próbki wykonane ze stopu tytanu 
z mniejszą zawartością molibdenu (Ti10Mo3Fe) charakteryzowały się strukturą 
dwufazową α+β (rys. 3.7). W przypadku tego stopu nie zaobserwowano znacznego 
zmniejszenia bądź zaniku pików pochodzących od fazy Ti-α wraz ze wzrostem 
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temperatury i wydłużeniem czasu spiekania. Analizując natomiast wyłącznie inten-
sywność głównych pików pochodzących od fazy Ti-β oraz Ti-α, można zauważyć, 
że największy (niepożądany) udział procentowy fazy Ti-α występuje podczas spie-
kania w temperaturze 1050°C przez 1 godzinę, a najmniejszy udział tej fazy po spie-
kaniu w temperaturze 1150°C przez 2 godziny.

RYSUNEK 3.7. Dyfraktogramy próbek wykonanych ze stopu Ti10Mo3Fe: a) proszek po mieleniu; 
po spiekaniu: b) 1h w 1050°C, c) 2h w 1050°C, d) 1h w 1150°C, e) 2h w 1150°C
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W przypadku stopu z 20% zawartością Mo wraz ze wzrostem temperatury i wydłu-
żeniem czasu spiekania zmniejszył się udział fazy Ti-α (z ~50% dla próbki spiekanej 
przez 1 godzinę w 1050°C do ~5% dla próbki spiekanej przez 2 godziny w 1150°C) 
(rys. 3.8). Po spiekaniu w temperaturze 1050°C zmiany zawartości fazy Ti-α oraz Tiβ 
pomiędzy 1 a 2 godzinami spiekania pozostają na niezmienionym poziomie. Rea-
sumując, stwierdzono wyraźną zależność polegającą na tym, że wraz ze zwiększe-
niem temperatury spiekania i wydłużeniem czasu procesu ewidentnie zmniejsza się 
zawartość fazy Ti-α (wzmocnieniu uległy piki pochodzące od fazy Ti-β). W przy-
padku próbki z 20% zawartością Mo spiekanej przez 2 godziny w temperaturze 1150°C 
stwierdzono prawie całkowity zanik fazy Ti-α (rys. 3.8e). Wpływ Mo na stabilizację 
fazową jest oczywisty, chociaż jak wskazują uzyskane wyniki badań 20% zawartość Mo 
i 3% Fe nie gwarantuje jednorodnej pod względem fazowym struktury Ti-β. Wpływ 
na zaistniałą sytuację może mieć prawdopodobnie niehomogeniczne rozmieszczenie 
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molibdenu w osnowie tytanu lub niewystarczający jego udział procentowy oraz pod-
wyższona zawartość tlenu i węgla, pierwiastków stabilizujących fazę Ti-α. Pierwiastki 
te (zanieczyszczenia) mogły być dodatkowo wprowadzone do struktury stopu tytanu 
podczas procesu mechanicznego mielenia proszków w młynie kulowym.

RYSUNEK 3.8. Dyfraktogramy próbek wykonanych ze stopu Ti20Mo3Fe: a) proszek po mieleniu; 
po spiekaniu b) 1h w 1050°C, c) 2h w 1050°C, d) 1h w 1150°C, e) 2h w 1150°C
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

3.4. Dyskusja 

Rezultaty przeprowadzonych badań potwierdzają istotny wpływ parametrów pro-
cesu spiekania oraz zawartości głównych dodatków stopowych na zmiany zacho-
dzące w strukturze analizowanych stopów Ti. Zastosowanie wyższej temperatury pro-
cesu (wzrost z 1050°C do 1150°C) czy dłuższego czasu izotermicznej obróbki cieplnej 
(z 1 godziny do 2 godzin) wpłynęło na poprawę gęstości stopów, a także na wzrost 
twardości oraz uzyskanie pożądanej struktury o przeważającej (ponad 90%) zawar-
tości fazy Ti-β. 

Uzyskane wyniki są zgodne z danymi, jakie wykazali w swoich pracach Dąbrow-
ski [1] i Bolzoni [4]. Próbki spiekane w wyższych temperaturach i po dłuższym cza-
sie izotermicznego wygrzewania charakteryzują się wyższą gęstością, niezależnie 
od zawartości Mo, natomiast wraz z obniżeniem zawartości Mo z 20% do 10% gęstość 
próbek nieznacznie wzrasta. 
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Wyniki badań twardości spieków wskazują również, iż wraz ze wzrostem tempera-
tury i wydłużeniem czasu spiekania wzrasta twardość spieków. Wiąże się to zarówno 
bezpośrednio z gęstością otrzymanych spieków, jak i z zawartością Mo. Im wyższą 
uzyskano gęstość po spiekaniu, tym wyższa była twardość próbki. Podobną zależność 
zauważyli Sharma i in. [10]. Cytowani autorzy wskazują też na wpływ jednorodności 
struktury na otrzymane wartości twardości spieków. Wykonując pomiary twardo-
ści dla próbek spiekanych w niskiej temperaturze, otrzymywali bardzo zróżnicowane 
wartości. Podobną zależność ujawniły pomiary twardości w niniejszej pracy, które 
wykazały, że odchylenie standardowe uzyskanych wartości jest największe w przy-
padku próbek spiekanych w niższej temperaturze i w najkrótszym czasie. W tym 
przypadku spowodowane jest to nierównomiernym rozmieszczeniem dodatków sto-
powych (Mo i Fe) w osnowie tytanu. W pozostałych próbkach nie stwierdzono nato-
miast związku pomiędzy tymi parametrami.

Analiza XRD wykazała w przypadku wszystkich próbek dwufazową strukturę 
spieków. W tym miejscu należy jednak podkreślić, że zawartość fazy Ti-α w stopie 
z 20% zawartością Mo jest poniżej 10%. W przypadku tego stopu Ti-20Mo-3Fe stwier-
dzono wyraźny wpływ zastosowania wyższej temperatury i wydłużenia czasu spie-
kania na jednorodność struktury fazowej.

Mimo że po dwugodzinnym spiekaniu w temperaturze 1150°C intensywność 
głównego piku pochodzącego od fazy Ti-β uległa wyraźnemu wzmocnieniu, a tym 
samym wyraźnie zmalała intensywność piku pochodzącego od fazy Ti-α, to należy 
wnioskować, że udział fazy Ti-α w badanych stopach tytanu nie został całkowicie 
wyeliminowany w zastosowanych w pracy temperaturowo-czasowych warunkach 
spiekania. Podobną zależność zauważyli Donghua i in. [5], badając dwa stopy tytanu 
z zawartością molibdenu odpowiednio 7,5% oraz 17,5%. Analiza XRD wykazała 
znaczne zmniejszenie udziału fazy Tiα dla stopu o wyższej zawartości Mo, ale nie 
całkowite jej wyeliminowanie. Może to dowodzić, że 20% zawartość Mo w stopie 
tytanu nie zapewnia uzyskania 100% struktury Ti-β w przypadku, gdy proces mie-
szania proszków może generować zanieczyszczenia węglem i tlenem, czyli pierwiast-
kami stabilizującymi fazę Ti-α.

Jednocześnie należy zwrócić uwagę na powstałą rozbieżność wyników obserwacji 
mikrostruktury stopu z 20% zawartością Mo spiekanego w temperaturze 1150°C w czasie 
2 godzin z wynikami badań jego analizy fazowej. Na zdjęciach mikrostruktury po tra-
wieniu (rys. 3.6b) obserwowano obszary pochodzące od fazy Ti-α, gdy w przypadku 
badań XRD piki pochodzące od tej fazy praktycznie uległy zanikowi (rys. 3.8e). Może 
to być spowodowane rozdrobnieniem struktury fazy Tiα i jej ograniczoną detekcją pod-
czas badań XRD. Wiadomym jest, że rozdzielczość aparatu rentgenowskiego jest ogra-
niczona zarówno udziałem procentowym, jak i morfologią badanej fazy (np. jej wiel-
kością i kształtem), przy czym wartości te są od siebie zależne. Wraz ze zmniejszeniem 
wielkości i udziału procentowego danej fazy jej detekcja przez aparat rentgenowski jest 
utrudniona, co prawdopodobnie miało miejsce w prezentowanych badaniach. Ponadto 
w przyjętych warunkach procesu spiekania (T = 1150°C, próżnia p = 10–3 mbar) redukcja 
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tlenu ze stopu tytanu jest niemożliwa, więc w obszarach o podwyższonej zawartości tego 
pierwiastka nastąpiła stabilizacja fazy Ti-α. 

3.5. Wnioski
W niniejszej pracy przedstawiono wyniki badań własnych dotyczących otrzymywa-
nia metodą metalurgii proszków β-fazowych stopów tytanu z dodatkiem 10% i 20% 
Mo oraz 3% Fe (% mas.). Uzyskane wyniki badań pozwoliły na sformułowanie nastę-
pujących wniosków ogólnych:
1.	 Wraz ze zwiększeniem temperatury i czasu spiekania wzrasta gęstość i twardość 

badanych materiałów. Ponadto w przypadku zastosowania temperatury spiekania 
1050°C stwierdzono duży rozrzut wartości twardości, spowodowany niejedno-
rodnością chemiczną struktury i porowatością spieków. 

2.	  Wyższą gęstość i twardość posiadają próbki stopu tytanu z mniejszą (10% mas.) 
zawartością Mo (Ti10Mo3Fe).

3.	 Zastosowane w pracy warunki temperaturowo-czasowe procesu spiekania 
oraz zawartość dodatków stopowych nie zapewniły 100% struktury fazowej Ti-β. 
Badania XRD ujawniły, że w stopie Ti20Mo3Fe po spiekaniu w temperaturze 
1150°C znajdowało się do 10% fazy Ti-α.

4.	 Prawdopodobny wpływ na niejednorodną pod względem fazowym strukturę bada-
nych stopów może mieć niehomogeniczne rozmieszczenie Mo i Fe w osnowie tytanu 
lub ich niewystarczający udział procentowy w stosunku do zawartości O i C, pier-
wiastków stabilizujących fazę Ti-α, które zostały wprowadzone do stopu podczas 
procesu mechanicznego mielenia proszków w młynie kulowym.
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Streszczenie

W pracy badano wpływ parametrów procesu spiekania β-fazowych stopów tytanu 
Ti-10Mo-3Fe i Ti20Mo-3Fe z różną zawartością molibdenu. Zastosowano dwie 
różne temperatury spiekania: 1050°C i 1150°C oraz dwa różne czasy wygrzewa-
nia izotermicznego: 1 godz. i 2 godz., w próżni. Mikrostrukturę, strukturę fazową 
i inne właściwości spiekanych stopów analizowano z użyciem mikroskopii optycz-
nej i skaningowej (SEM) oraz dyfrakcji rentgenowskiej (XRD). Uzyskane wyniki 
badań wskazują, że parametry spiekania wpływają na strukturę, a tym samym właś-
ciwości otrzymanych stopów tytanu. Wyższa temperatura i dłuższy czas spiekania 
w proponowanym zakresie temperaturowym zwiększają gęstość spieków, a także 
ich twardość i homogeniczność. Ponadto, w przypadku stopu Ti-20Mo-3Fe wzrost 
temperatury i wydłużenie czasu spiekania wpłynęły na zmniejszenie udziału pro-
centowego fazy α w porównaniu do stopu z mniejszą zawartością molibdenu.

Słowa kluczowe: stopy tytanu, metalurgia proszków, spiekanie, struktura fazowa, 
proszki elementarne
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Rozdział 4 
Wpływ parametrów mechanicznej syntezy 
na strukturę i odporność korozyjną 
spiekanej bezniklowej stali austenitycznej 

Eliza ROMAŃCZUK-RUSZUK*

4.1. Wprowadzenie
Bezniklowe stale austenityczne są poszukiwanym materiałem mającym zastąpić 
powszechnie stosowaną w medycynie tradycyjną stal austenityczną typu 316LV, z któ-
rej wykonuje się m.in. takie elementy, jak: płytki, wkręty i druty dokostne, stenty 
oraz narzędzia chirurgiczne. Niewątpliwą zaletą stali bezniklowej jest ograniczona 
zawartość toksycznego niklu (<0,2% mas.), który został zastąpiony manganem i azo-
tem. Stale te, zgodnie z literaturą [1,2], charakteryzują się podwyższoną biokompa-
tybilnością, dobrymi właściwościami mechanicznymi (podwyższona umowna gra-
nica plastyczności Re0,2) oraz lepszą odpornością na korozję elektrochemiczną niż stal 
316LV [3]. W celu uzyskania jak najbardziej korzystnych właściwości stali bezniklowej 
nieustannie modyfikowany jest zarówno skład chemiczny, jak i sposób ich otrzymy-
wania. Na chwilę obecną zasadniczymi metodami otrzymywania bezniklowej stali 
austenitycznej są jej topienie, odlewanie z jednoczesnym wprowadzaniem pod ciś-
nieniem azotu w stanie ciekłym oraz obróbka plastyczna [4]. Niestety metoda topie-
nia nie pozwala na homogeniczne wprowadzenie do stali azotu i jego rozpuszcze-
nie, dlatego poszukuje się nowych technologii wytwarzania stali bezniklowej. Jedną 
z takich technik jest metalurgia proszków (MP).

Otrzymanie stali bezniklowej z wysoką zawartością azotu (ponad 1,0%) metodą 
MP nie stanowi większego problemu technologicznego. Proces składa się z dwóch 
zasadniczych etapów: mechanicznej syntezy (MS) proszków oraz ich dalszej konso-
lidacji poprzez np. prasowanie i spiekanie. Zastosowanie MS pozwala na homoge-
niczne wprowadzenie i otrzymanie zwiększonej, w stosunku do równowagowej, roz-
puszczalności azotu w żelazie [5,6] oraz odpowiedni skład fazowy i chemiczny stali. 

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: e.romanczuk@pb.edu.pl
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Na podstawie analizy danych literaturowych wyróżnić można kilka sposobów 
otrzymywania bezniklowej stali austenitycznej z wykorzystaniem MS. Należy przy tym 
zoptymalizować liczne parametry procesu, takie jak: rodzaj zastosowanego proszku 
(elementarny lub stopowy), czas procesu, rodzaj atmosfery ochronnej, stosunek masy 
mielników do masy proszku i wiele innych. Pierwsza z wersji procesu polega na wpro-
wadzeniu azotu do proszku bezniklowej stali austenitycznej w postaci atmosfery 
ochronnej. W pracach [5, 7, 8] użyto proszków elementarnych Fe, Cr, Mn o składzie 
nominalnym Fe-18%Cr-11%Mn-N, które poddano mechanicznej syntezie w atmosfe-
rze azotu, z kulami o średnicy 9,6 mm przy stosunku masy kul do masy proszku 30:1. 
Czas mechanicznej syntezy wynosił 170 godzin, a zawartość azotu wzrosła do 2,47%. 
Wysoka zawartość azotu w proszkach po 170 godzinach MS jest efektem uzyskania 
struktury amorficznej, która rozszerza zakres rozpuszczalności tego pierwiastka 
w żelazie. Następnie proszki po MS zamknięto hermetycznie w kwarcowych tubach 
i spiekano w temperaturze 900 ÷ 1200°C przez 1 ÷ 1,5 godz. W rezultacie przeprowa-
dzonych zabiegów technologicznych strukturę austenityczną otrzymano tylko po spie-
kaniu w temperaturze 1000 i 1100°C przy zawartości procentowej azotu w stali wyno-
szącej odpowiednio 1,02 i 0,7% [5]. W pozostałych próbkach obok austenitu pojawiała 
się dodatkowo faza ferrytyczna wraz z wydzielaniem azotków. 

Innym sposobem otrzymania bezniklowej stali austenitycznej metodą MP jest 
użycie azotków chromu [9, 10]. Mechanicznej syntezie poddawane były proszki ele-
mentarne Fe i Mn oraz azotek chromu CrN (o nanometrycznej wielkości cząstek) 
jako dodatek wzbogacający żelazo w chrom i azot. Proces MS przerwano po 30 godzi-
nach, a ilość rozpuszczanego azotu osiągnęła wartość ok. 3,7%. Następnie proszki 
o składzie chemicznym Fe-18%Cr-8%Mn-N prasowano i spiekano w temperaturze 
1250°C przez 2 godziny w atmosferze azotu. Z analizy badań XRD proszków wynika, 
że po MS występowała w nich zarówno struktura austenityczna, jak i ferrytyczna. 
Jednak po spiekaniu w atmosferze azotu w 1250ºC w próbkach stwierdzono tylko 
żelazo Fe-γ [9].

Kolejny sposób otrzymywania bezniklowej stali austenitycznej polega na mecha-
nicznej syntezie proszków elementarnych o składzie chemicznym Fe-24%Cr-21%Mn-

-1%Mo-N (w % mas.) w argonie przez 48 godzin. Proszki po MS wyżarzano w argo-
nie w temperaturze 750ºC w czasie 0,5 godziny, a następnie prasowano i spiekano 
w 1210°C przez 24 godziny w atmosferze azotu. Na uwagę zasługuje fakt, że proszki 
po MS posiadały strukturę ferrytyczną, a dopiero proces azotowania spowodował 
przemianę ferrytu w austenit [11]. 

Jak wynika z powyższych przykładów, parametry procesu metalurgii proszków 
oraz sposób postępowania przy wytwarzania bezniklowej stali austenitycznej nie 
są ściśle sprecyzowane. W związku z powyższym celem niniejszej pracy jest otrzy-
manie bezniklowej stali o składzie Fe-18%Cr-18%Mn-N z dodatkiem azotku man-
ganu oraz określenie wpływu wybranych parametrów MS na gęstość i odporność 
korozyjną otrzymanych spieków stali austenitycznej. 
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4.2. Materiały i metodyka badań
W badaniach wykorzystano proszki elementarne Fe, Cr, Mn o średniej wielkości czą-
stek ~45 μm i czystości 99,95% (metal basic) oraz opcjonalnie dodatek azotku man-
ganu (Mn4N) o wielkości cząstek ~15 μm i czystości 99,95%, które poddano procesowi 
MS w młynku planetarnym Pulverisette 6 firmy Fritsch. Przyjęto stosunek masy kul 
stalowych (o średnicy 10 mm) do masy proszków 8:1 (ang. BPR) oraz prędkość obro-
tową młyna – 250 obr/min. Proces mechanicznej syntezy przeprowadzono kolejno 
w atmosferze czystego azotu lub argonu (o czystości 99,999%). Dodatek azotku man-
ganu dobrano tak, aby udział procentowy Mn w stopie wynosił 18%. Proszki poddano 
mechanicznej syntezie przez 90 godzin. Jeden cykl MS trwał 20 minut, w tym 10 minut 
przerwy. Czas trwania procesu zoptymalizowano na podstawie badań XRD proszków, 
pobierając próbkę do badań w równych interwałach czasowych co 10 godzin. Proszki 
poddano badaniom dyfrakcji rentgenowskiej z użyciem dyfraktometru D8 Advance 
firmy Bruker (lampa CuKα, λ=1,5418A). 

Proszki po MS prasowano jednostronnie w matrycy, stosując naciski jednosto-
kowe 200 ÷ 600 MPa. Otrzymane wypraski spiekano w temperaturze T = 1200°C 
przez czas 2 godzin w atmosferze azotu i chłodzono razem z piecem z szybkością 
7°/godz. Zbadano zmiany gęstości materiałów spiekanych zgodnie z normą PN-EN 
ISO 2738:2001. Do badań morfologii proszków i mikrostruktury wykorzystano Ska-
ningowy mikroskop elektronowy (SEM, Hitachi 3000N) oraz mikroskop optyczny 
OLYMPUS BX51M. Badanie odporności na korozję wykonano w roztworze Hanksa 
w temperaturze T = 37 ±1°C. Zastosowano metodę potencjodynamiczną rejestracji 
krzywej polaryzacji z potencjostatu PGP 201 firmy Voltalab. Elektrodę odniesienia 
stanowiła nasycona elektroda kalomelowa, elektrodę pomocniczą – elektroda platy-
nowa w formie blaszki o polu powierzchni 34,1 mm2. Badany materiał stanowił elek-
trodę badaną o powierzchni testowej 64 mm2. Wyznaczono potencjał otwarcia EOCP 
w warunkach bezprądowych w czasie 2 godzin, a następnie rejestrowano krzywe 
polaryzacji anodowej od wartości EPOCZ = EOCP – 100 mV. Na podstawie otrzymanych 
wyników obliczono potencjał korozyjny Ecor, opór polaryzacyjny Rp oraz gęstość prądu 
korozji (Icor). Potencjał korozyjny i opór polaryzacyjny wyznaczono metodą polary-
zacji liniowej Sterna. Gęstość prądu korozji wyznaczono przy wykorzystaniu ekstra-
polacji Tafela i równania Sterna-Gearego (1) wynosi [12]:
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gdzie:
ba, bc – nachylenie anodowego i katodowego odcinka Tafela [V ∙ dec–1],
Rp – opór polaryzacji [Ω ∙ cm2]. 
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4.3. Wyniki badań i dyskusja

4.3.1. Właściwości proszków po mechanicznym stopowaniu 

Na rysunku 4.1 przedstawiono dyfraktogramy rentgenowskie proszków po MS 
w różnych atmosferach ochronnych – argon i azot – oraz z użyciem azotku man-
ganu w atmosferze argonu. Z przedstawionych wykresów wynika, że początkowo 
proszki posiadały strukturę ferrytyczną, a po ok. 40 i 60 godzinach MS, odpowied-
nio w atmosferze azotu i argonu, nastąpiła przemiana fazowa proszków z ferrytu 
w austenit. Po 90 godzinach MS nie stwierdzono udziału fazy ferrytycznej. Podobne 
zjawisko obserwowano w pracy [8], w której sprawdzano wpływ atmosfery ochron-
nej procesu na szybkość przemiany fazowej w proszkach Fe-Cr-Mn. 

RYSUNEK 4.1. Dyfraktogramy rentgenowskie proszków Fe-18%Cr-18%Mn po 10, 20, 40, 60, 80 
i 90 godzinach MS: a) proszki elementarne Fe, Cr, Mn w atmosferze argonu; b) proszki elemen-
tarne Fe, Cr, Mn w atmosferze azotu; c) proszki elementarne Fe, Cr i azotek manganu Mn4N 
w atmosferze argonu
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Zastosowanie azotku manganu jako niegazowego źródła azotu w stali nie wystar-
czyło do otrzymania 100% struktury austenitu w proszkach po 90 godzinach MS 
w argonie. Na rysunku 4.1c widać rozdwojony główny pik Fe-γ i Fe-α, przy kącie 
2θ = 44,2 [°]. Przyczyn tego zjawiska należy szukać w zbyt krótkim czasie MS proszków 
elementarnych z dodatkiem azotku manganu o mikrometrycznej wielkości cząstek, 
który prawdopodobnie podczas procesu nie uległ całkowitemu rozpadowi na man-
gan i azot, a tylko rozdrobnieniu do nanometrycznych rozmiarów. 

Morfologia proszków po procesie MS przedstawiona jest na rysunku 4.2. Proszki 
elementarne (rys. 4.2a) MS w argonie mają nieregularny kształt i bimodalną wiel-
kość cząstek. Widoczne są większe cząstki o średnicy 30 ÷ 40 µm i mniejsze o śred-
nicy ok. 10 µm. 

 
RYSUNEK 4.2. Morfologia proszków: a) proszki elementarne Fe, Cr, Mn po 90 godzinach MS 
w argonie; b) proszki elementarne Fe, Cr, Mn po 90 godzinach MS w azocie; c) proszki elemen-
tarne Fe, Cr i Mn4N po 90 godzinach MS w argonie
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Proszki elementarne po MS w azocie (rys. 4.2b) oraz proszki z dodatkiem Mn4N 
(rys. 4.2c) są bardziej regularne, o kształcie zbliżonym do globularnego. Kształt prosz-
ków ma wpływ na ich prasowalność, a tym samym gęstość materiału po procesie 
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konsolidacji. Bardziej postrzępione proszki, o rozwiniętej powierzchni powinny uzy-
skać wyższe gęstości po prasowaniu i spiekaniu. Morfologia proszków po MS w azo-
cie jest podobna do morfologii proszków opisanych w literaturze [13], gdzie atmo-
sferą ochronną również był azot. 

4.3.2. Właściwości spieków po konsolidacji

W tabeli 4.1 przedstawiono wyniki badań gęstości próbek po spiekaniu.

TABELA 4.1. Gęstość bezwzględna oraz względna próbek po prasowaniu pod naciskiem 
600 MPa i spiekaniu w 1200°C przez 2 godziny w azocie

Badany spiek

Gęstość 
bezwzględna 

wyprasek
 [kg/m3]

Gęstość 
bezwzględna 

spieków
[kg/m3]

Gęstość 
względna*
spieków

 [%]

Fe-18Cr-18Mn –elementarne MS argon 5021 ±53 6174 ±61 80
Fe-18Cr-18Mn –elementarne MS azot 5005 ±54 6269 ±76 81
Fe-18Cr-18Mn –elementarne + azotek 
manganu MS argon

5187 ±48 6270 ±83 81

* gęstość teoretyczna stali bezniklowej wynosi 7694 kg/m3

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Jak wynika z danych zsumowanych w tabeli 4.1 wszystkie wypraski otrzymane 
z proszków po mechanicznym stopowaniu posiadają gęstość bezwzględną poniżej 5200 
kg/m3. Na uwagę zasługuje fakt, że stosując niższe ciśnienia prasowania niż 600 MPa, 
nie udało się otrzymać dobrych jakościowo wyprasek (próbki kruszyły się po wyjęciu 
z matrycy). Gęstość względna spieków jest porównywalna i wynosi 80 ÷ 81% gęsto-
ści teoretycznej stali. Stąd wniosek, iż różnice w morfologii proszków nie wpłynęły 
znacząco na gęstość materiałów otrzymanych klasyczną metodą MP (przez praso-
wanie i spiekanie). 

Rysunek 4.3 przedstawia dyfraktogramy rentgenowskie spiekanych proszków 
po MS w atmosferze argonu i azotu. Z otrzymanych rentgenogramów wynika, że spieki 
posiadają zarówno piki pochodzące od austenitu, jak i ferrytu. Warto zauważyć, 
że w materiale powstałym z proszków po MS w argonie główny pik Fe-α ma dwa 
razy wyższą intensywność niż ten sam pik w spieku po MS w azocie. Podobną dwu-
fazową strukturę stwierdzono w spieku z dodatkiem azotku manganu. Z analizy lite-
ratury [13] wynika, że przyczyną pojawienia się struktury ferrytycznej w badanych 
spiekach może być sposób chłodzenia próbek. W niniejszej pracy próbki były chło-
dzone razem z piecem ze średnią prędkością ok. 7°/min, natomiast Garcia-Cambezon 
i in. [13] wskazują, że stabilną strukturę austenityczną można uzyskać po szybkim 
chłodzeniu spieków, np. w wodzie.
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RYSUNEK 4.3. Dyfraktogramy rentgenowskie spieków Fe-18%Cr-18%Mn otrzymanych z proszków 
elementarnych Fe, Cr i Mn, MS w atmosferze argonu i azotu: 1) materiał z proszków elemen-
tarnych po MS w atmosferze argonu, 2) materiał z proszków elementarnych po MS w atmos-
ferze azotu
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Z obserwacji mikrostruktury z użyciem SEM (rys. 4.4) wynika, że w spieku otrzy-
manym z proszków z azotkiem manganu po wytrawieniu widoczne są wyraźne gra-
nice ziarn, dekorowane drobnodyspersyjnymi wydzieleniami azotków o średnicy 
1,5 µm. Natomiast w materiale otrzymanym z proszków elementarnych granice 
ziarn nie ujawniły się, chociaż były trawione w tych samych warunkach. Średnia 
wielkość ziarn w spieku z dodatkiem Mn4N wynosi 35 ±3,5 µm, co sugeruje jej roz-
drobnienie w stosunku do średniej wielkości cząstek pierwotnych użytych do badań. 
W spieku MS w atmosferze azotu obserwacje mikrostruktury nie ujawniły licznych 
wydzieleń azotków, tak jak to ma miejsce w przypadku spieku z dodatkiem Mn4N. 
Potwierdza to wcześniejsze stwierdzenie, iż podczas MS nie nastąpiło całkowite roz-
puszczenie azotków w osnowie żelaza, które następnie w wyniku wysokiej tempe-
ratury mogły koagulować i wydzielić się po granicach ziarn. W każdym z obserwo-
wanych materiałów występują nieregularne pory, jednak w spiekach otrzymanych  
z proszków elementarnych nie są tak głębokie, jak w próbce z dodatkiem azotku 
manganu. 

Ponadto w niniejszej pracy zbadano odporność korozyjną otrzymanych materia-
łów. Przebieg krzywej potencjodynamicznej spieku otrzymanego z proszków elemen-
tarnych z dodatkiem azotku manganu charakteryzuje się wahaniami oraz uskokami 
(rys. 4.5, krzywa 18Mn-Mn4N-N2), w porównaniu do pozostałych spieków. Przy-
czyną tego zjawiska są prawdopodobnie głębsze pory obserwowane w tym materiale 
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w porównaniu do pozostałych próbek. Pory te mogą stanowić zarodki ognisk koro-
zji wżerowej i wpłynąć na destabilizację obszaru pasywnego krzywej polaryzacji 
anodowej.

RYSUNEK 4.4. Mikrostruktura stali Fe-18%Cr-18%Mn otrzymanej z: a) proszków elementarnych Fe, 
Cr, Mn MS w azocie; b) proszków elementarnych Fe, Cr, i azotku manganu Mn4N MS w azocie
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W próbce otrzymanej z proszków elementarnych MS w azocie (krzywa 18Mn-E-N2) 
występuje wąska pętla histerezy, która może wskazywać na metastabilny charakter 
powstających wżerów i zdolność materiału do szybkiej repasywacji warstwy wierzch-
niej. Natomiast w przypadku spieku MS w atmosferze argonu (krzywa 18Mn-E-Ar), 
podobnie jak w przypadku stali 316LV, proces repasywacji nie występuje, co wska-
zuje na wrażliwość tej próbki na korozję szczelinową.

Z danych przedstawionych w tabeli 4,2 wynika, że najniższy potencjał korozji 
(Ecor) ma materiał otrzymany z proszków elementarnych MS w azocie, jednak ponie-
waż gęstość prądu korozji (Icor) ma najniższą wartość, należy wnioskować, że szyb-
kość korozji w tym materiale jest najniższa. Dodatkowo materiał ten charakteryzuje 
się najwyższym oporem polaryzacji (Rp), co wskazuje, że jest on bardziej odporny 
na procesy korozyjne w roztworze Hanksa. Najniższy opór polaryzacyjny oraz naj-
wyższa gęstość prądu występują w próbce otrzymanej z proszków elementarnych MS 
w argonie, co wskazuje na najmniejszą odporność korozyjną tego materiału na korozję 
wżerową i szczelinową. 

Znacząco większa, o ∼80%, wartość gęstości prądu w materiale otrzymanym 
z proszków z dodatkiem azotku manganu w porównaniu ze spiekiem 18Mn-N 
może być związana z wydzielaniem Mn4N po granicach ziarn oraz ze zmierzoną 
największą zawartością azotu w tej próbce wynoszącą 1,2%, a spieków MS w azocie 
0,8% mas. (analiza azotu z użyciem analizatora LECO TC-366). Salahinejad i in. [14] 
wykazali, że gęstość prądu wzrasta wraz ze zwiększaniem zawartości azotu w stali 
austenitycznej.
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RYSUNEK 4.5. Krzywe potencjodynamiczne spieków Fe-18%Cr-18%Mn otrzymanych z prosz-
ków elementarnych Fe, Cr, Mn MS w atmosferze argonu i azotu oraz proszków elementarnych 
i azotku manganu MS w argonie
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Porównując uzyskane wyniki z danymi literaturowymi należy stwierdzić, że poten-
cjał korozyjny próbek otrzymanych w niniejszej pracy jest niższy w porównaniu 
z próbkami otrzymanymi w pracy [14]. Różnica może wynikać z faktu, że w cytowa-
nej pracy [14] badano materiały o innej zawartości Mn (10 ÷ 14% mas.).

TABELA 4.2. Podstawowe parametry procesu korozji: Ecor – potencjał korozyjny, Rp – opór pola-
ryzacyjny, Icor – gęstość prądu korozyjnego

Badany spiek Ecor [V] Rp [Ω] Icor [µA/cm2]

18Mn-E-Ar – MS w argonie –0,452 ±0,020 406,9 ±14 36,363 ±2,119
18Mn-E-N2 – MS w azocie –0,514 ±0,024 2260 ±113 9,160 ±0,551
18Mn-Mn4N-N2 – MS w argonie –0,436 ±0,018 1490 ±97 16,761 ±1,675

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Wu i in. [15] wykazali, że zbyt duża zawartość manganu w stali ma negatywny 
wpływ na jej odporność korozyjną , co ma związek z aktywnością elektrochemiczną 
tego pierwiastka. Obszary w osnowie żelaza bogate w Mn łatwo tracą elektrony 
walencyjne i stają się anodami w elektrochemicznych układach w agresywnych 
środowiskach, w których występują jony Cl–, co sprzyja anodowemu rozpuszcza-
niu się stali [15]. 
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4.4. Podsumowanie 
W pracy otrzymano próbki bezniklowej stali, stosując techniki metalurgii proszków 
i wprowadzając azot na dwa sposoby: jako atmosferę ochronną oraz w postaci dodatku 
azotku manganu. Pierwiastek ten, razem z manganem, stanowi alternatywę dla tok-
sycznego dla organizmu człowieka niklu. Na podstawie przeprowadzonych badań 
sformułowano następujące wnioski ogólne:
1.	 Dodatek azotku manganu, jako główne źródło azotu w stali, może być alterna-

tywnym sposobem wprowadzenia azotu do proszków stali bezniklowej.
2.	 Nieznaczne różnice w kształcie cząstek proszków nie wpłynęły na gęstość próbek 

po spiekaniu, która mieściła się w zakresie 80÷81% gęstości teoretycznej stali.
3.	 Po procesie spiekania wysokotemperaturowego z wolnym chłodzeniem próbek 

badania XRD ujawniły bimodalną strukturę fazową Fe-γ i Fe-α oraz wydzielenia 
tlenków i azotków chromu, mimo że cały proces przebiegał w atmosferze ochron-
nej azotu, pierwiastka silnie austenitotwórczego.

4.	 Z badań elektrochemicznych wynika, że najlepsze właściwości korozyjne posiada 
materiał otrzymany z proszków elementarnych mechanicznie stopowanych 
w azocie.
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Streszczenie

W niniejszej pracy przedstawiono wyniki badań bezniklowej stali austenitycznej 
o składzie Fe-18%Cr-18%Mn, otrzymanej metodą metalurgii proszków, z zastosowa-
niem procesu mechanicznej syntezy proszków elementarnych. W artykule opisano 
wpływ różnej atmosfery ochronnej procesu (azot i argon) oraz dodatku stopowego 
w postaci azotku manganu na morfologię proszków, ich prasowalność oraz odpor-
ność korozyjną otrzymanych spieków. W proszkach po 90 godzinach mechanicz-
nej syntezy stwierdzono strukturę austenitu. Natomiast próbki stali po prasowa-
niu i spiekaniu w piecu rurowym w azocie o ok. 80% gęstości teoretycznej oprócz 
austenitu posiadały również piki pochodzące od ferrytu. Mikrostruktura spieka-
nych próbek otrzymanych z proszków elementarnych z dodatkiem azotku manganu 
posiada wydzielenia azotków rozmieszczone głównie po granicach ziarn. Badania 
potencjodymaniczne spieków w płynie Hanksa ujawniły, że najgorszą odpornoś-
cią korozyjną charakteryzował się materiał otrzymany z proszków elementarnych 
po mechanicznej syntezie w atmosferze argonu, a najlepszą spiek po mechanicznej 
syntezie w atmosferze azotu. Dodatek azotku manganu, jako główne źródło azotu 
stabilizującego strukturę austenityczną w stali, może być alternatywnym sposo-
bem wprowadzania azotu do stali bezniklowej.

Słowa kluczowe: bezniklowa stal austenityczna, metalurgia proszków, mechaniczna 
synteza, spiekanie, odporność korozyjna
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Rozdział 5 
Właściwości mechaniczne 
warstwy wierzchniej kompozytowych 
materiałów stomatologicznych 
poddanych testom tribologicznym

Eugeniusz SAJEWICZ*, Kaja BORYS

5.1. Wprowadzenie
Współczesna stomatologia zachowawcza wykorzystuje do uzupełniania ubytków zębów 
szereg materiałów, które w większości przypadków spełniają oczekiwania pacjenta. 
Grupą wyróżniającą się pod względem właściwości, jak i estetyki są materiały kom-
pozytowe (w środowisku stomatologicznym nazywane także materiałami złożo-
nymi). Ich technologia oraz skład i struktura są wynikiem wieloletnich prac badaw-
czych, a przełomem stało się tu wprowadzenie przez Bowena w roku 1962 żywicy 
BisGMA [1]. Wszystkie materiały kompozytowe stosowane w stomatologii zacho-
wawczej zawierają trzy podstawowe składniki: fazę organiczną (matryca), fazę nieor-
ganiczną (wypełniacze – szkła, krzemionka i inne materiały nieorganiczne) oraz fazę 
wiążącą osnowę i wypełniacz (np. silan winylu). Na rynku dostępna jest całą gama 
materiałów kompozytowych różniących się składem polimerowej matrycy, rodza-
jem, wielkością i upakowaniem wypełniaczy, obecnością innych materiałów, takich 
jak: stabilizatory, barwniki, inhibitory, związki fluoru itd. Ta mnogość i różnorod-
ność materiałów wynika z wciąż niezaspokojonego w pełni dążenia do uzyskania 
materiału dorównującego swoimi właściwościami szkliwu zębowemu. Choć osiąg-
nięto pod tym względem znaczący postęp, kompozyty wciąż odznaczają się mniejszą 
niż szkliwo odpornością na zużycie, a ponadto często powodują nadmierne zużycie 
zębów przeciwstawnych [2]. W tym kontekście prowadzi się zaawansowane badania 
tribologiczne, których wyniki mogą pozwolić z jednej strony na lepsze zrozumienie 
istoty mechanizmów zużycia kompozytów, z drugiej zaś skorelować ich skład i struk-
turę z odpornością na zużycie tribologiczne.

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e.sajewicz@pb.edu.pl



67

Dotychczas zgromadzono bardzo obszerną literaturę traktującą o wpływie struk-
tury i właściwości materiałów stomatologicznych na ich charakterystyki tribolo-
giczne. Analizuje się m.in. wpływ rodzaju matrycy polimerowej, rodzaju, wielkości 
i zawartości wypełniaczy, a także właściwości mechanicznych (fizycznych) kompo-
zytów na zachowanie się tych materiałów podczas tarcia. Wyniki prowadzonych 
badań pozwoliły na pewne ogólne ustalenia, jednocześnie prowadzą jednak nie-
raz do sprzecznych wniosków. Z jednej strony bowiem donosi się o silnym wpływie 
na wartość zużycia materiału jego twardości i modułu Younga [3, 4], z drugiej zaś 
w swoich badaniach jeden z autorów niniejszego rozdziału nie uzyskał dodatniej kore-
lacji pomiędzy twardością, mikrotwardością oraz wytrzymałością na ściskanie a zuży-
ciem, badając kilka materiałów kompozytowych [5]. Przyczyna tych rozbieżności tkwi, 
po pierwsze, w zróżnicowaniu metodycznym badań tribologicznych, po drugie, czę-
sto w niewłaściwym zdefiniowaniu obiektu badawczego. Już w XX wieku Kosteckij 
podkreślał ogromne znaczenie w badaniach tribologicznych właściwego wyboru 
obiektu badań [6]. W procesie tarcia bowiem (przy tzw. zużyciu normalnym [6]) 
powstają na powierzchniach kontaktujących się ciał tzw. struktury wtórne, ekranu-
jące głębiej położone warstwy materiału przed nadmiernym zużyciem [7]. Właściw-
sze z tego punktu widzenia jest poszukiwanie związków pomiędzy właściwościami 
formujących się w procesie tarcia struktur wtórnych a parametrami tribologicznymi 
rejestrowanymi (obliczanymi) dla badanych materiałów. Jest to główna przesłanka 
towarzysząca badaniom realizowanym przez autorów niniejszego rozdziału. Zasad-
niczym celem podjętych badań było więc uzyskanie odpowiedzi na pytanie, czy ist-
nieje istotny statystycznie związek pomiędzy właściwościami mechanicznymi war-
stwy materiału kompozytowego uformowanej podczas tarcia a odpornością tego 
materiału na zużycie tribologiczne.

5.2. Materiały badań i metody
Badania wykonano, stosując metodykę prezentowaną w wielu poprzednich pracach 
autorów. Jej charakterystyczną cechą jest duże podobieństwo przyjętych warunków 
eksperymentu do warunków jamy ustnej panujących podczas przeżuwania pokar-
mów. Próbki wykonywano z materiałów kompozytowych, przeciwpróbki szkliwa 
pozyskiwano ze zdrowych zębów, jako środek smarny zastosowano sztuczną ślinę, 
a także przyjęto ruch posuwisto zwrotny przeciwpróbki oraz cykl obciążenia zbliżo-
nego do półsinusoidalnego.

5.2.1. Przygotowanie próbek i przeciwpróbek

Do testów tribologicznych użyto sześciu światłoutwardzalnych materiałów kompo-
zytowych: Latitude, Ice, Fine Glass, Charisma, Herculite XRV Ultra, Te-Econom Plus. 
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Informacje o stosowanych w badaniach kompozytowych materiałach stomatologicz-
nych umieszczono w tabeli 5.1.

Próbki przygotowano przez umieszczenie materiałów w plastikowych pierście-
niach, które były przystosowane do mocowania w uchwycie tribometru. Materiał 
był polimeryzowany za pomocą lampy Blue Cap 1000 LED Curing Light (Denta-
zon) przez 20 lub 40 sekund (w zależności od rekomendacji producenta), a następnie 
polerowano go papierem ściernym o gradacji kolejno – 1500, 2000 i 2500. Następ-
nie powierzchnia próbek została wypolerowana na polerce LaboPol-2 firmy Struers, 
przy prędkości obrotowej 250 obr/min. Jakość powierzchni uformowanej podczas 
polerowania (liczba zarysowań i innych nierówności powierzchni) była kontrolo-
wana wizualnie przy pomocy mikroskopu optycznego.

Przeciwpróbki szkliwa pobierane były ze zdrowych zębów trzonowych i przedtrzo-
nowych, usuniętych najczęściej z przyczyn ortodontycznych. Z zębów wycinane były 
za pomocą wiertła rurowego z nasypem diamentowym walce o średnicy ok. 3 mm. 
Proces cięcia przebiegał w obecności chłodziwa (wody wodociągowej), aby zapobiec 
powstaniu zmian strukturalnych na skutek przegrzania tkanek zębowych. Pobrane 
z zębów walce przedstawione zostały na rysunku 5.1.

RYSUNEK 5.1. Wycięte przeciwpróbki szkliwa
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

TABELA 5.1. Materiały użyte do badań (na podstawie informacji producentów)

Lp.

Nazwa 
kompozytu 

(oznaczenie), 
wytwórca

Matryca Wypełniacz
Rozmiar 
cząstek 

wypełniacza

Zawartość 
wypełniacza

1. Latitude (LA),
Ardent

bis-GMA, 
UDMA, 

EGDMA

wypełniacz 
nieorganiczny 0,4-3,0 µm

wagowa:
80%

objętościowa: 60%

2. Ice (IC),
SDI

ester 
metakrylowy

wypełniacz 
nieorganiczny 0,04-1,5 µm

wagowa:
77%

objętościowa: 60%
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Lp.

Nazwa 
kompozytu 

(oznaczenie), 
wytwórca

Matryca Wypełniacz
Rozmiar 
cząstek 

wypełniacza

Zawartość 
wypełniacza

3.
Fine Glass 

(FG),
Top Dental

bis-GMA, 
UDMA, 

TEGDMA

wypełniacz 
nieorganiczny brak danych wagowa:

77%

4.
Charisma (CH)

Heraeus 
Kulzer

bis-GMA

szkło barowo- 
-glinowo- 
-fluorowe

0,02-0,2 μm

objętościowa:
64%wysoko 

dyspersyjny 
dwutlenek 

krzemu

0,02-0,07 μm

5.
Herculite XRV 

Ultra (HU),
Kerr

bis-GMA, 
TEGDMA

szkło glinowo-
borowo- 

-krzemowe, 
krzemionka

0,47 μm objętościowa:
59%

6.

Te-Econom 
Plus (TE),

Ivoclar 
Vivadent

dimetakrylany, 
TEGDMA

szkło barowe, 
trójfluorek 
iterbu, SiO2, 
mieszanina 

innych tlenków

0,04-7,0 μm
(wartość 

średnia 0,85 
μm)

wagowa:
76%

objętościowa: 60%

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Po wycięciu przeciwpróbki oszlifowano na płasko od strony zębiny przy pomocy 
papieru ściernego. Następnie wklejono je do aluminiowych oprawek (tak, aby zębina 
znalazła się w oprawce, a szkliwo zębowe wystawało poza nią), co umożliwiło później-
sze zamocowanie próbek w tribometrze. Tak przygotowane wycinki zębowe zostały 
oszlifowane w stożki, co przedstawione zostało na rysunku 5.2.

RYSUNEK 5.2. Oszlifowane w stożek szkliwo umieszczone w aluminiowych oprawkach
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Przed przystąpieniem do badań tribologicznych każdy wierzchołek stożka został 
zeszlifowany przy pomocy papieru ściernego tak, aby otrzymać ścięty stożek o mniej-
szej średnicy wynoszącej ok. 500-600 μm. Pomiary tej średnicy stożka oraz kąta mię-
dzy tworzącą a podstawą ściętego stożka przeprowadzone zostały na mikroskopie 
optycznym Olympus BX51. Dzięki wykonaniu tych pomiarów możliwe było później-
sze obliczenie zużycia objętościowego szkliwa.

5.2.2. Badania tribologiczne

Badania tribologiczne zrealizowane zostały z użyciem UMT-2 firmy Brucker. Pod-
czas tarcia obie próbki wykonywały ruch liniowy. Przeciwpróbka szkliwa zębo-
wego wykonywała ruch w osi pionowej z. Po opuszczeniu próbki i uzyskaniu styku 
powierzchni szkliwa z powierzchnią kompozytu próbka materiału wykonywała ruch 
liniowy w osi x (w jednym kierunku). Po wykonaniu tego ruchu przeciwpróbka była 
unoszona ku górze, a próbka materiału kompozytowego cofała się na początkową 
pozycję. Kierunki ruchów próbek przedstawione zostały na rysunku 5.3. Próby tar-
cia odbywały się w obecności sztucznej śliny przygotowanej według receptury Fusay-
amy z poprawką Hollanda [8] oraz w temperaturze otoczenia, mieszczącej się w gra-
nicach 20-23°C. Każdy z materiałów kompozytowych został dwukrotnie poddany 
tarciu: pod obciążeniem 7,7 N oraz 23,5 N. Długość śladu tarcia na powierzchni 
kompozytu wynosiła ok. 2,4 mm, a w każdym badaniu wykonanych zostało 5500 
cykli tarcia próbek.

Zużycie przeciwpróbek szkliwa obliczano na podstawie pomiarów mniejszej śred-
nicy stożka przed i po wykonaniu testów tribologicznych (rys. 5.4), wykorzystując 
w tym celu wzór na objętość stożka ściętego (5.1):

	   3 3
1 0

1 π 20
24

tg D D (D1
3 – D0

3)	  (5.1)

RYSUNEK 5.3. Kierunki ruchu pary ciernej podczas tarcia
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 5.4. Wymiary przeciwpróbki: D0 – średnica początkowa; D1 – średnica końcowa
ŹRÓDŁO: opracowanie własne. 

Pomiary zużycia materiałów kompozytowych wykonane zostały za pomocą lase-
rowego mikroskopu konfokalnego Lext OLS 4000 firmy Olympus na podstawie oceny 
objętości wytartego śladu.

5.2.3. Badania właściwości mechanicznych

Obecnie w celu wyznaczenia twardości i modułu Younga warstwy wierzchniej 
materiału najczęściej wykorzystuje się metodę nanoindentacji. Metoda ta umożli-
wia ponadto wyznaczanie wartości takich wielkości, jak liczba Poissona, naprężenia 
cząstkowe, adhezja powłoki do podłoża, odporność na kruche pękanie i inne para-
metry [8, 9].

Przy pomiarach twardości tradycyjnymi metodami wykorzystującymi wgłębnik 
pomiarom poddawany jest pozostawiony w materiale odcisk. W przypadku metody 
nanoindentacji odcisk ten ma wymiary w skali nano, przez co jego pomiar meto-
dami optycznymi jest znacznie trudniejszy. W pomiarach tą metodą bezpośrednio 
wyznaczana jest głębokość, na jaką wgłębnik zagłębił się w materiał, a znana geome-
tria penetrującej końcówki umożliwia pośrednie wyznaczenie powierzchni styku [9].

Do wykonania badań twardości i modułu Younga wykorzystane zostało urzą-
dzenie umożliwiające pomiary metodą nanoindentacji firmy CSM Instruments 
(Szwajcaria). Badania wymienionych wyżej parametrów przeprowadzone zostały 
na powierzchni materiału niepoddanej tarciu, w obrębie śladów powstałych 
po testach tribologicznych z obciążeniem wynoszącym 7,7 i 23,5 N. Pomiary doko-
nane zostały przy pomocy diamentowego wgłębnika Berkovicha, przy obciążeniu 
wynoszącym 10 mN.
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5.3. Wyniki badań
Przykładowe topografie powierzchni ukonstytuowane po testach tribologicznych 
dla pary Latitude-szkliwo przedstawiono na rysunkach 5.5 i 5.6. Na powierzchni 
szkliwa widoczne są wyraźne rysy wskazujące na obecność zużycia ściernego, a rów-
nież nieregularne kształty z wyraźnie widocznymi pryzmatami szkliwa, co z kolei 
wskazuje na występowanie także zużycia o charakterze adhezyjnym. Powierzchnia 
materiału kompozytowego sugeruje raczej zużycie adhezyjne jako dominującą postać 
degradacji warstwy wierzchniej. Widoczny jest wyraźny wpływ wartości obciążenia 
na wymiary śladu zużycia.

 
RYSUNEK 5.5. Topografia powierzchni szkliwa po tarciu w skojarzeniu z materiałem kom-
pozytowym Latitude (mikroskop optyczny, powiększenie x10, dla obciążenia 7,7 N – z lewej, 
dla obciążenia 23,5 N – z prawej)
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 5.6. Topografia powierzchni kompozytu Latitude po tarciu w skojarzeniu ze szkliwem 
(mikroskop konfokalny, dla obciążenia 7,7 N – u góry, dla obciążenia 23,5 N – u dołu)
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Wartości zużycia objętościowego uzyskane podczas prób tarcia przedstawiono 
na rysunkach 5.7 i 5.8. Jeżeli chodzi o zużycie szkliwa to brak jest tu wyraźnej pra-
widłowości. Zaskakuje fakt, że w niektórych przypadkach uzyskano inwersję zużycia, 
tj. zużycie mniejsze przy większej wartości obciążenia. Materiały kompozytowe pod-
dane tarciu wykazują natomiast wyraźną prawidłowość, a mianowicie istotny wzrost 
zużycia towarzyszący wzrostowi zadanego w badaniach obciążenia. 

Zestawiając ze sobą wyniki zużycia szkliwa i materiałów stomatologicznych 
na wypełnienia należy stwierdzić, że szkliwo okazało się materiałem bardziej odpor-
nym na zużycie tribologiczne.

RYSUNEK 5.7. Wartości zużycia objętościowego szkliwa po próbach tarcia
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 5.8. Wartości zużycia objętościowego materiałów kompozytowych po próbach tarcia
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Zbiorcze wyniki twardości dla wszystkich materiałów przedstawione zostały 
na rysunku 5.9, natomiast wartości modułu Younga – na rysunku 5.10.
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RYSUNEK 5.9. Zestawienie twardości warstwy wierzchniej badanych materiałów
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 5.10. Zestawienie modułu Younga warstwy wierzchniej badanych materiałów
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W każdym z analizowanym wariantów badań (przed próbą tarcia, po przepro-
wadzeniu próby tarcia przy obciążeniu normalnym 7,7 N oraz po przeprowadzeniu 
próby tarcia przy obciążeniu 23,5 N) najwyższą twardością charakteryzował się mate-
riał kompozytowy Charisma (wielkość cząstek wypełniacza 0,02-0,2 μm). Najniższa 
wartość twardości w przypadku pomiarów powierzchni niepoddanej tarciu i pod-
danej tarciu przy obciążeniu 23,5 N wystąpiła w przypadku materiału Te-Econom 
Plus (wielkość cząstek wypełniacza 0,04-7 μm). Najniższa wartość twardości w przy-
padku pomiarów powierzchni poddanej tarciu przy obciążeniu 7,7 N widoczna jest 
w przypadku materiału ICE (wielkość cząstek wypełniacza 0,04-1,5 µm). Zauważalne 
jest to, że materiały o niższych wartościach wielkości cząstek wypełniacza charakte-
ryzują się większą twardością niż materiały, w których przedział wartości wielkości 
cząstek wypełniacza jest szerszy, a jego górna granica jest większa niż 1 μm (w przy-
padku materiałów o pośrednich wartościach twardości górna granica przedziału 
była niższa niż 1 μm).

Widoczny jest mniej lub bardziej wyrażony spadkowy trend wartości twardości 
materiału wynikający z poddania go tarciu oraz na skutek zwiększania obciążenia 
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zadanego przy procesie tarcia. Odchylenia standardowe wartości średnich wyznaczo-
nych na podstawie pomiarów wykonanych po przeprowadzeniu prób tarcia są jednak 
na ogół wyższe niż w przypadku wyników otrzymanych przed wykonaniem tarcia. 
Świadczy to o większym rozproszeniu wyników – wartości zmierzone podczas nano-
indentacji wykazują znaczący rozrzut względem średniej. 

Wartości modułu Younga nie wykazują istotnej zależności od wprowadzenia 
tarcia i przyjętego obciążenia. Jedynie materiał Latitude charakteryzuje się znacz-
nie wyższym modułem Younga w przypadku powierzchni niepoddanej tarciu niż 
pozostałe materiały kompozytowe. Wartość ta jednak ulega znacznemu zmniejsze-
niu w warunkach tarcia.

Wpływ parametrów mechanicznych formującej się warstwy wierzchniej materia-
łów kompozytowych podczas tarcia na ich zużycie tribologiczne może być analizo-
wany na podstawie rysunków 11-14. Najlepsze dopasowanie uzyskano, stosując model 
regresji liniowej dla twardości. Zauważalna jest wyraźna tendencja do spadku war-
tości zużycia objętościowego badanych materiałów kompozytowych wraz ze wzro-
stem twardości ich warstwy wierzchniej i w mniejszym stopniu ze wzrostem wartości 
modułu Younga. Wprawdzie wartości współczynnika determinacji R2 okazały się sto-
sunkowo nieduże (zwłaszcza dla modułu Younga), ale dla obu obciążeń są one istotne 
statystycznie (p < 0,05), jeżeli weźmiemy pod uwagę twardość. Inaczej jest przy ana-
lizie wpływu modułu Younga na wartość zużycia. Wprawdzie stwierdzono ujemną 
korelację (wzrostowi wartości modułu towarzyszy zmniejszenie zużycia), ale korela-
cja ta jest stosunkowo słaba. Z pewnością na uzyskany wynik mógł mieć wpływ fakt, 
że każdy z materiałów był poddany jedynie dwukrotnie tarciu. Tym niemniej uzy-
skane wyniki wskazują na ujemną korelację pomiędzy wartością zużycia tribologicz-
nego a parametrami mechanicznymi warstwy wierzchniej uformowanej podczas tar-
cia. Weryfikacja tej hipotezy wymaga obszerniejszych badań.

RYSUNEK 5.11. Zależność zużycia objętościowego od twardości warstwy wierzchniej materiałów 
poddanych tarciu przy obciążeniu 7,7 N
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 5.12. Zależność zużycia objętościowego od twardości warstwy wierzchniej materiałów 
poddanych tarciu przy obciążeniu 23,5 N
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 5.13. Zależność zużycia objętościowego od modułu Younga warstwy wierzchniej 
materiałów poddanych tarciu przy obciążeniu 7,7 N
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 5.14. Zależność zużycia objętościowego od modułu Younga warstwy wierzchniej 
materiałów poddanych tarciu przy obciążeniu 23,5 N
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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5.4. Dyskusja
Zestawienie wartości zużycia szkliwa oraz materiałów kompozytowych (rys. 5.7, 5.8) 
prowadzi do interesującego spostrzeżenia. O ile wzrost obciążenia doprowadził 
do wyraźnego wzrostu zużycia wszystkich badanych kompozytów, co jest zgodne 
z innymi badaniami [10, 11], o tyle zużycie szkliwa nie wykazuje takiej prawidłowości. 
Odnośnie szkliwa w literaturze na ogół spotyka się dane o dodatniej korelacji pomię-
dzy obciążeniem i zużyciem [12-14]. Rozbieżność pomiędzy niektórymi danymi lite-
raturowymi a prezentowanymi w niniejszym rozdziale można tłumaczyć następująco. 
Po pierwsze, mogą one wynikać z istotnego zróżnicowania prowadzonych ekspery-
mentów, bowiem w cytowanych powyżej źródłach stosowano inną geometrię pary 
ciernej, np. wprowadzenie jako przeciwpróbki metalowej kulki prowadzi do istotnego 
wzrostu naprężeń kontaktowych (Hertza) w badanym materiale, co może przekła-
dać się na wartość intensywności zużycia. Po drugie, eksperymentalnie dowiedziono, 
że wprowadzenie obciążenia zmiennego (tak jak w niniejszej pracy) powoduje posze-
rzenie zakresu średniej wartości obciążenia, przy którym zużycie praktycznie od niego 
nie zależy [8, 15]. Ponadto dane eksperymentalne wskazują, że zużycie szkliwa jest 
wyjątkowo niestabilnym parametrem i zależy istotnie od czynników losowych [8, 16], 
co zmusza w praktyce do stosowania większej liczby powtórzeń. 

W literaturze spotyka się stosunkowo niewiele prac, w których poddaje się ana-
lizie wpływ twardości i modułu Younga na odporność kompozytowych materia-
łów stomatologicznych na zużycie ścierne. Zwykle poszukuje się wzajemnych rela-
cji, dokonując pomiarów właściwości mechanicznych przed testami tribologicznymi, 
tj. w odniesieniu do objętości materiału. Takie podejście prezentują m.in. Zheng 
i in. w pracy [17], w której wskazują na pozytywną i istotną statystycznie korelację 
pomiędzy mikrotwardością a wartością zużycia grupy materiałów kompozytowych. 
Zupełnie przeciwstawne wnioski przedstawili w swojej pracy Hanhel i in. [18], którzy 
badając 14 materiałów różniących się m.in. zawartością wypełniaczy, nie stwierdzili 
korelacji pomiędzy twardością HV a wartością zużycia. Twardość materiałów kom-
pozytowych mierzona za pomocą metody nanoindentacji wpływa natomiast istotnie 
na zużycie, co pokazują w swoich badaniach niektórzy autorzy [19].

Przeprowadzone badania pozwalają stwierdzić, że im większe wartości parame-
trów mechanicznych (nanotwardość i moduł Younga) warstwy wierzchniej ukonsty-
tuowanej podczas tarcia, tym większa odporność materiału na zużycie tribologiczne. 

Przedstawione w niniejszym rozdziale wyniki wskazują na istotne zmniejsze-
nie się twardości warstwy wierzchniej materiałów poddanych tarciu oraz w mniej-
szym stopniu na zmniejszenie się modułu Younga. Tendencja ta jest bardziej wyraźna 
przy większym obciążeniu.

W celu potwierdzenia otrzymanych zależności wskazana jest kontynuacja badań 
na większej liczbie materiałów. Koniecznie również byłoby zastosowanie większej 
liczby różnych obciążeń zadanych podczas badań tribologicznych i wykonanie więk-
szej liczby pomiarów metodą nanoindentacji, aby uzyskać bardziej wiarygodne wyniki.
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5.5. Wnioski
Przeprowadzone badania eksperymentalne właściwości mechanicznych warstwy 
wierzchniej materiałów poddanych tarciu w kontakcie z naturalnym szkliwem pozwa-
lają na sformułowanie następujących wniosków:
1.	 Badane materiały kompozytowe odznaczają się wzrostem zużycia wraz z rosną-

cym obciążeniem, co nie jest jednoznaczne w przypadku szkliwa.
2.	 Zużycie materiałów kompozytowych w istotny sposób zależy od twardości war-

stwy wierzchniej, szczególnie przy większych obciążeniach.
3.	 Sztywność warstwy wierzchniej materiałów kompozytowych wykazuje umiar-

kowany wpływ na ich zużycie.
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Streszczenie

W rozdziale przedstawiono wyniki badań tribologicznych sześciu kompozytowych 
materiałów stomatologicznych w skojarzeniu ze szkliwem zębów człowieka. Ukon-
stytuowaną podczas tarcia warstwę wierzchnią materiałów kompozytowych pod-
dano pomiarom nanotwardości oraz modułu Younga. Stwierdzono istotny wpływ 
obciążenia na wartość zużycia kompozytów i niejednoznaczny wpływ szkliwa. 
Stwierdzono również, że zużycie materiałów kompozytowych w istotny sposób 
zależy od twardości warstwy wierzchniej, szczególnie przy większych obciąże-
niach, a moduł Younga słabo koreluje ze zużyciem.
Słowa kluczowe: szkliwo, kompozyty, twardość, moduł Younga, zużycie
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Rozdział 6 
Przegląd konstrukcji oraz propozycja 
autorskiego urządzenia pionizujacego 
w dziecięcym porażeniu mózgowym 

Paweł Lipowicz*, Piotr Borkowski**, Bartosz Borowski***, Jolanta Zuzda****

6.1. Wstęp
Mózgowe porażenie dziecięce (MPDz) nie jest określoną, odrębnie sklasyfikowaną 
jednostką chorobową. Jest to zespół objawów chorobowych o szerokim zakresie wyni-
kających z uszkodzenia ośrodkowego układu nerwowego, a w szczególności ośrod-
kowego neuronu ruchowego. Najczęściej przytaczana definicja w polskiej literaturze 
brzmi: „Przez pojęcie mózgowe porażenie dziecięce rozumie się niepostępujące zaburze-
nia czynności będącego w rozwoju ośrodkowego układu nerwowego, powstałe w czasie 
ciąży, porodu lub w okresie okołoporodowym”[1]. MPDz dotyczy zaburzeń powstałych 
w okresie płodowym, porodu lub okołoporodowym. Czas powstania zaburzeń powo-
dujących zespół MPDz według różnych autorów bardzo się różni. Obecnie przyjmuje 
się termin do 2-3 roku życia, gdyż jest to moment osiągnięcia znacznego już stop-
nia dojrzałości ośrodkowego układu nerwowego [2]. Ważny jest fakt, że nieistotne 
jest, w jakim wieku wystąpiły objawy choroby, ale czy związane są one z uszkodze-
niem powstałym we wcześniej wymienionych okresach (płodowy, porodu, okołopo-
rodowy) [3]. Wśród wszystkich dzieci ze zdiagnozowanym dziecięcym porażeniem 
mózgowym w ok. 20% przyczyną są uszkodzenia w okresie płodowym, 60% stano-
wią uszkodzenia podczas porodu, pozostałe 20% to uszkodzenia okołoporodowe [1]. 
Należy przytoczyć też niepokojący fakt, iż u 30% dzieci z MPDz nie udało się określić 
powodu powstania choroby. Częstość występowania MPDz w Polsce oscyluje w oko-
licy 2‰ urodzeń i cały czas się zmniejsza [4].
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Główny i najczęściej stosowany podział MPDz to: obustronne porażenie kur-
czowe, porażenie połowicze, obustronne porażenie połowicze, zespół móżdżkowy, 
zespół pozapiramidowy i postać mieszana. W każdym z zespołów neurologicznych 
wyróżnia się różne rozmieszczenie zmian oraz stopień ich nasilenia [5]. W kontekście 
pionizacji obustronne porażenie kurczowe charakteryzuje się nożycowym ustawia-
niem kończyn oraz jedynie palcowym podparciem stopy. Przy łukowatym wygięciu 
tułowia powoduje to dużą trudność w utrzymaniu równowagi i chodzeniu. Poraże-
nie połowicze dotyka jednej strony tułowia. Powoduje ono niedowład jednostronny, 
niesymetryczne rozmieszczanie obciążenia i zaburzenia odruchów, czucia i równo-
wagi. Strona dotknięta porażeniem wolniej się rozwija, a wzrost jest niesymetryczny, 
co skutkuje nierównymi kończynami i skrzywieniem kręgosłupa [3]. Obustronne 
porażenie połowicze skutkuje bardzo powolnym lub wręcz zatrzymanym rozwo-
jem ruchowym. Dzieci dotknięte tym zaburzeniem rzadko wychodzą poza pozy-
cję leżącą. Przy uzyskaniu pozycji stojącej lub chodzenia każdy ruch głowy wytrąca 
pacjenta z równowagi na skutek zmian napięcia mięśniowego kończyn. Pochylanie 
głowy powoduje ruch zgięcia kończyn górnych i wyprost dolnych. Dzieci te, oprócz 
zaburzeń ruchowych, cierpią na silne zaburzenia wzroku, znaczne zaburzenia umy-
słowe i padaczkę. Postać móżdżkowa jest najrzadziej występującym typem MPDz. 
Charakteryzuje ją hipotonia, opóźnienie rozwoju ruchowego, drgawki przy gwał-
townej zmianie położenia, oraz bardzo silne zaburzenia koordynacji. Jeżeli udaje się 
pacjentom wypracować samodzielne chodzenie, potrzebują podparcia, a ruch jest 
niepewny [5]. W zespole pozapiramidowym ze względu na wzrost napięcia mięś-
niowego i reakcji opisthotonus (czyli wygięcia łukowatego do tyłu wraz z głową 
oraz z usztywnieniem kręgosłupa) na bodźce najczęściej najwyższym poziomem 
rozwoju ruchowego jest umiejętność siadania. Postać tę charakteryzuje duża zmien-
ność objawów w zależności od stanu psychicznego chorego oraz ruchy mimowolne, 
szczególnie kończyn górnych i twarzy. Oprócz określonych wyżej postaci MPDz 
można spotkać u dzieci jeszcze postacie mieszane dwóch lub więcej zespołów. Jedną 
z najcięższych z nich jest postać MPDz ze sztywnością, przy której u dzieci wystę-
puje bardzo wzmożone napięcie mięśniowe oraz nasilone odruchy toniczne. Dzieci 
te nie przekraczają stadium leżenia i nie są w stanie podnieść nawet głowy, posiada-
jąc tylko ruchy mimowolne [4]. Dlatego też pionizacja jest szczególnie ważna w przy-
padku dzieci, które nie potrafią samodzielnie chodzić czy stać. Powikłania wynika-
jące z długotrwałego leżenia lub siedzenia są bardzo poważne, a wynikiem braku 
pionizacji mogą być odwapnienia kości, zmiany martwicze powierzchni stawowych, 
odleżyny i ograniczenia ruchomości stawów [6, 7]. Dodatkowo, długotrwałe prze-
bywanie w pozycji leżącej niekorzystnie wpływa na układ krążenia centralnego 
i obwodowego oraz zaburza funkcjonowanie układu oddechowego i pokarmowego 
[8]. Pozycja spionizowana poprawia funkcjonowanie organizmu, ułatwia ćwiczenia 
kończyn górnych oraz aktywizację tułowia. Dodatkowo wpływa bardzo korzystnie 
na komfort psychiczny pacjenta, jest lepszą pozycją do spożywania posiłków i ćwi-
czeń logopedycznych. Przyjmuje się, że każdy niepełnosprawny powinien przebywać 
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co najmniej trzy godziny dziennie w pozycji pionowej. Dla dzieci pionizacja jest 
ważna również ze względów poznawczych, percepcyjnych i prawidłowego rozwoju 
psychicznego [7].

Większość metod rehabilitacji MPDz opiera się na nauce dzieci wykonywania 
codziennych czynności i samodzielności. Umiejętność utrzymania wyprostowanej 
pozycji i chodzenia jest bardzo ważna w procesie usamodzielnienia. Pionizator zdecy-
dowanie pomaga i ułatwia proces uczenia dzieci stania i utrzymywania równowagi [8].

Celem pracy była analiza istniejących konstrukcji pionizatorów stosowanych 
u pacjentów z MPDz oraz opracowanie własnego rozwiązania pozwalającego 
na korektę postawy użytkownika. 

6.1.1. Przegląd konstrukcji pionizatorów 

Urządzenia pionizujące, potocznie zwane pionizatorami, można podzielić na dwie 
kategorie:
	y pionizatory statyczne,
	y pionizatory dynamiczne [9]. 

Urządzenia statyczne mają na celu bierne spionizowanie użytkownika. W trakcie 
ich stosowania zmieniają się warunki obciążenia oraz praca układu krążenia u pacjenta. 
Następuje adaptacja zmysłów oraz organów wewnętrznych. Część tego typu pioniza-
torów umożliwia wykonywanie niektórych czynności domowych czy zawodowych [8]. 
Stosowane są w szczególności przez pacjentów z porażeniami czterokończynowymi, 
deformacjami ciała oraz u osób ze słabą siłą fizyczną lub zanikiem mięśniowym. 
Wśród urządzeń statycznych możemy wyróżnić kilka podkategorii: 
	y łóżka pionizujące,
	y pionizatory z blatem roboczym,
	y wózki pionizujące [9].

Pionizatory dynamiczne oprócz własności dotyczących pionizatorów statycznych 
umożliwiają również samodzielne przemieszczanie się pacjenta. Funkcja przemiesz-
czania może być rozwiązana na wiele sposobów, a same pionizatory wyposażone 
są w mechanizmy nie tylko stabilizujące, ale również wspomagające ruch [10]. Uła-
twiają one rozwijanie i pobudzanie zmysłu równowagi, zapewniając przy tym poczu-
cie stabilności i ułatwiając utrzymanie postawy spionizowanej. Stosowane są u pacjen-
tów z jedynie częściowym porażeniem, z ustępującym paraliżem kończyn dolnych, 
po udarach mózgu czy u osób po zabiegach obejmujących kończyny dolne lub układ 
nerwowy [10]. Wśród pionizatorów dynamicznych można wyróżnić: 
	y paramobile,
	y parapodia dynamiczne,
	y egzoszkielety [9].
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6.1.1.1. Pionizatory statyczne
Jak wcześniej zostało wspomniane wyróżniamy trzy rodzaje pionizatorów statycz-
nych: łóżka pionizacyjne, pionizatory z blatem roboczym i wózki pionizujące. 

Łóżko pionizacyjne stosowane jest u osób w najcięższym stanie i nierzadko 
wykorzystywane jest do pierwszych prób pionizacji pacjentów. Przy jego użyciu 
praktycznie nie jest wymagana jakakolwiek współpraca pacjenta. Może on być cał-
kowicie sparaliżowany lub pozbawiony siły mięśniowej. Użytkownik zostaje najczęś-
ciej ciasno przypięty do łóżka przy użyciu pasów podtrzymujących. Elementem cha-
rakteryzującym te urządzenia jest płaski, sztywny blat łóżka. Urządzenie oparte jest 
na ramie uchylnej. Wyposażona jest ona w mechanizm ustawiający blat do pionu 
i opuszczający go. Pacjent przymocowany jest do urządzenia przy użyciu pasów pod-
trzymujących. Konstrukcja łóżka pionizacyjnego może być oparta na jednym sztyw-
nym blacie lub być dzielona i regulowana. Wyposażeniem dodatkowym, spotyka-
nym w droższych modelach dostępnych na rynku, mogą być mocowane do ramy 
dostawki, blaty do ćwiczeń czy do spożywania posiłków. Możliwość ich używania 
zależy indywidualnie od pionizowanej osoby i stopnia jej niepełnosprawności [11]. 
Do istotnych wad tego urządzenia należałoby zaliczyć jego wymiary. Kolejnym war-
tym uwagi aspektem jest komfort psychiczny użytkownika. W wyniku sztywnego 
przypięcia pasami do blatu możliwe jest poczucie dyskomfortu, a nawet uwięzienia, 
u pacjenta. Na rynku można spotkać coraz więcej łóżek szpitalnych wyposażonych 
w funkcję pionizacji. Stopniowo stają się one standardowym wyposażeniem oddzia-
łów szpitalnych, szczególnie takich jak ortopedia, traumatologia i neurologia oraz kli-
nik rehabilitacyjnych.

Urządzenia pionizujące z blatem roboczym stosowane są w przypadku pacjen-
tów, którzy z różnych przyczyn mają problem z utrzymaniem pozycji stojącej. Takimi 
przyczynami mogą być: paraliż kończyn dolnych, choroby związane z osłabieniem 
lub zanikiem mięśniowym, stany po zabiegach operacyjnych w obrębie kończyn dol-
nych i kręgosłupa lub urazy i choroby zaburzające zmysł równowagi [12]. W odróż-
nieniu do poprzedniego typu stosowane są przy rehabilitacji osób świadomych. 
Z uwagi na mniejsze gabaryty są bardziej mobilne. Niektóre z tych pionizatorów 
mogą być obsługiwane samodzielnie przez pacjenta, podczas gdy inne wymagają 
dodatkowej osoby podczas przesiadania się z wózka inwalidzkiego lub łóżka. Naj-
częściej potrzebna jest pomoc przy ustawianiu kończyn w podnóżkach i zapinaniu 
pasów przytrzymujących. Dostępnych jest bardzo dużo rozwiązań konstrukcyj-
nych w tej kategorii. Różnią się one zarówno konstrukcją ramy, materiałami, z któ-
rych są wykonane, ilością i rozkładem pasów podtrzymujących czy pelot oraz moż-
liwymi stopniami regulacji pozycji i podparć. Duża część pionizatorów z blatem 
roboczym ma charakter stacjonarny. Blat mocowany do ramy urządzenia pełni kilka 
funkcji, m.in.: na nim wykonywane są ćwiczenia rehabilitacyjne dłoni i całych rąk 
pacjenta, dzieciom służy jako powierzchnia do zabaw oraz umożliwia wygodne spo-
żywanie posiłków. Cechą pożądaną jest kilkupoziomowa regulacja podparcia ple-
ców i miednicy oraz zagłówka. Umożliwia ona dokładne dopasowanie urządzenia 
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do użytkującej je osoby. Dodatkowo stosowany bywa regulowany kąt nachylenia 
pacjenta względem podłoża. Ta funkcja, tak jak w przypadku łóżek pionizacyjnych, 
umożliwia stopniowe ustawianie pacjenta do pionu.

Wózki pionizujące to trzecia i ostatnia kategoria urządzeń należących do grupy 
pionizatorów statycznych. Są to wózki inwalidzkie o sztywnej podstawie ramowej 
z kołami, posiadające funkcje manualnej lub zautomatyzowanej pionizacji. Urządze-
nia te są bardzo zbliżone do paramobili będących urządzeniami pionizującymi dyna-
micznymi, które opisane zostaną w dalszej części. To, co je odróżnia to fakt, iż użyt-
kownik nie ma możliwości przemieszczania się na nim samodzielnie. Do poruszania 
wózka z pacjentem potrzebna jest osoba trzecia. Łącząc funkcje pionizatora i wózka 
inwalidzkiego, są bardzo korzystne zarówno dla rehabilitantów, jak i samych użyt-
kowników, dlatego też zdobywają one coraz większą popularność. Stosując takie 
rozwiązanie możliwa jest wielokrotna zmiana pozycji z siedzącej w spionizowaną 
i odwrotnie, co znacznie usprawnia proces rehabilitacji [13]. Urządzenia te wypo-
sażone są we wszystkie komponenty, z których składa się wcześniej opisany pioni-
zator z blatem roboczym. Posiadają regulowane podnóżki, podkolanniki do pod-
trzymania kończyn dolnych, regulowany zagłówek oraz pasy biodrowe i piersiowe. 
Dodatkowo wyposażone są w regulowane peloty boczne oraz peloty biodrowe, blo-
kujące odpowiednio ruchy tułowia oraz bioder. W przypadku pacjentów z tenden-
cją do krzyżowania kończyn dolnych stosowany jest element w postaci separatora. 
Regulacja oparcia i siedziska umożliwia dopasowanie wózka do wzrostu pacjenta 
[14]. Pionizacja odbywać się może ręcznie z blokadą pozycji siedzącej i pionowej, 
za pośrednictwem śruby trapezowej napędzanej korbą lub przez siłowniki. Wadą 
tych urządzeń może być fakt, iż do spionizowania potrzebna jest spora siła fizyczna 
(rozwiązanie ręczne) lub dostęp do gniazda sieci elektrycznej. Rzadko spotykana 
na rynku jest próba rozwiązania tego problemu przez zastosowanie akumulatorów 
zasilających siłownik.

6.1.1.2. Pionizatory dynamiczne
Pionizatory dynamiczne dzielą się na paramobile, parapodia dynamiczne i egzo- 
szkielety. 

Paramobile są naturalnym rozwinięciem wózków inwalidzkich z funkcją pio-
nizacji. Tak jak wcześniej zostało wspomniane wyróżnia je fakt, iż pacjent ma moż-
liwość samodzielnego przemieszczania się. Takie rozwiązanie może być realizo-
wane przy zastosowaniu klasycznych kół do wózków inwalidzkich lub też przez 
wyposażenie wózka w zasilanie elektryczne. Poza tą funkcją konstrukcja nie różni 
się od wózków statycznych, jednak możliwość samodzielnego poruszania się kla-
syfikuje je już do oddzielnej grupy – urządzeń dynamicznych. Dzięki tym cechom 
korzystająca z niego osoba z niepełnosprawnością może samodzielnie przemiesz-
czać się i wykonywać czynności, które wcześniej były poza jej zasięgiem, zarówno 
w domu, jak i poza nim [13]. 
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Parapodia dynamiczne są to urządzenia umożliwiające samodzielne poruszanie się 
osoby z niepełnosprawnością przy wykorzystaniu: samych kończyn górnych, kończyn 
górnych i balansu ciałem lub częściowo sprawnych kończyn dolnych. Nie są to jednak 
wózki, w związku z czym nie ma możliwości przebywania i poruszania się w pozycji 
siedzącej. Aby korzystać z tych urządzeń potrzebna jest pomoc innej osoby przy usta-
wieniu się w pionizatorze lub wstawaniu z łóżka czy wózka inwalidzkiego. Stosowane 
są one u pacjentów z porażeniem jedynie kończyn dolnych na poziomie nie wyższym 
niż Th5. Mają one na celu poprawę krążenia, zapobieganie spastyczności czy odwap-
nianiu kości oraz umożliwiają zwiększenie siły mięśniowej i komfortu psychicznego 
osoby niepełnosprawnej [14, 15, 16].

Zupełnie nową, rozwiniętą technologicznie grupą urządzeń do pionizacji 
są egzoszkielety. Pierwsze próby opracowania egzoszkieletu, czyli urządzenia zwięk-
szającego siłę mięśniową człowieka, podjęły ośrodki naukowe współpracujące z woj-
skiem, a konstrukcje te miały być wykorzystywane w celach militarnych. Celem było 
umożliwienie żołnierzom piechoty samodzielnego przenoszenia ciężkiego ekwipunku 
(nawet 85 kg) przez dłuższy czas, na większe odległości. Po opracowaniu takiego urzą-
dzenia zauważono duży potencjał wykorzystania go w celach medycznych i od tamtej 
pory powoli zaczęto komercjalizować tę technologię [17]. Urządzenia te przeznaczone 
są przede wszystkim do reedukacji chodu dla pacjentów po urazach neurologicznych, 
chorych na stwardnienie rozsiane, po urazach rdzenia kręgowego czy po przebytych 
rozległych urazach kończyn dolnych. Obecnie stanowią wyposażenie ośrodków reha-
bilitacyjnych, w których wykorzystuje się je w terapiach mających na celu przywróce-
nie umiejętności chodzenia, zwiększenie i utrzymanie ruchomości w stawach, zapo-
bieganie przykurczom, zwiększenie siły mięśniowej oraz poprawę ogólnej wydolności 
organizmu i stanu psychicznego osób niepełnosprawnych [18]. Dostępne na świecie 
egzoszkielety łączy kilka cech wspólnych – są to konstrukcje szkieletowe, sterowane 
elektrycznie lub hydraulicznie przez przenośny komputer, zaopatrzone sensorycznie. 
Wyposażone są w kilka trybów pracy, tak aby zapewnić jak najszersze zastosowanie. 
Można wyróżnić takie tryby, jak: tryb automatyczny, tryb wyzwalania przez pacjenta 
oraz tryb uczący się. Umożliwiają również automatyczne wstawanie i siadanie [19, 20].

6.2. Urządzenie do pionizacji dzieci z MPDz 
– projekt własny
Prace projektowe zostały podzielone na dwie kategorie: założenia ogólne – dotyczące 
podstawowych cech całego urządzenia – oraz założenia szczegółowe, które dotyczą 
konkretnych rozwiązań zastosowanych w pionizatorze. Założenia uwzględniały reha-
bilitacyjne, anatomiczne oraz ergonomiczne aspekty użytkowe. Spośród założeń kon-
strukcyjnych dla projektowanego urządzenia wyróżnić należy następujące punkty:
	y pionizator przeznaczony dla dzieci w wieku 7-15 lat;
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	y maksymalna masa pacjenta – 80 kg;
	y możliwość samodzielnego poruszania się pacjenta;
	y pełna i płynna regulacja z pozycji siedzącej do pozycji wyprostowanej;
	y funkcja ustawienia miednicy w pozycji neutralnej;
	y funkcja jezdna pionizatora;
	y pionizacja automatyczna z użyciem pilota;
	y płynna regulacja zagłówka w zakresie 90 mm;
	y płynna regulacja wysokości oparcia w zakresie 160 mm, oparta na mechanizmie 

śrubowym;
	y płynna regulacja głębokości siedziska w zakresie 100 mm, oparta na mechani-

zmie śrubowym;
	y płynna regulacja szerokości pelot bocznych i biodrowych, symetrycznie ±80 mm;
	y regulacja podkolanników skokowa co 12 mm w zakresie 192 mm;
	y regulacja wysokości podnóżków skokowa co 12 mm w zakresie 72 mm;
	y zastosowanie regulowanej przegrody kończyn dolnych;
	y zastosowanie zapięć pasów bezpieczeństwa.

W wyniku przeprowadzonych prac powstał projekt pionizatora spełniającego 
postawione założenia. Konstrukcja oparta jest o mechanizm prostowodu przedsta-
wionego na rysunku 6.1, co pozwoliło na zastosowanie jednego siłownika, którego 
ruch powoduje podążanie oparcia za ruchem siedziska i pionizację całego układu. 
Konstrukcja taka umożliwia płynne i stopniowe pionizowanie pacjenta oraz zatrzy-
manie go w dowolnym momencie między pozycją siedzącą a wyprostowaną, co jest 
niezbędne w procesie rehabilitacji.

RYSUNEK 6.1. Schemat kinematyczny siłownika i pionizatora
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Wymiary gabarytowe urządzenia przedstawione na rysunku 6.2 odpowiadają 
ogólnie przyjętym gabarytom dla wózków inwalidzkich, co pozwala na swobodne 
przemieszczanie się w przestrzeni publicznej.

RYSUNEK 6.2. Wymiary gabarytowe pionizatora: a) pozycja siedząca, b) pozycja „spionizowana”
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Projekt opiera się na konstrukcji ramowej wykonanej z dobrze obrabialnego, 
wytrzymałego oraz odpornego na korozję stopu aluminium 6063. Przeprowadzone 
obliczenia sprawdzające wskazują, że przy założonym obciążeniu największe napręże-
nia w ramie nie przekraczają 80 MPa, co potwierdza prawidłowość koncepcji projek-
towej pionizatora. Oprócz wcześniej wspomnianego stopu w projekcie wykorzystano 
również drewno, piankę tapicerską i wodoodporny materiał obiciowy. W przypadku 
mniej obciążonych elementów zaproponowano wykorzystanie tworzywa ABS. Mosiądz 
ze względu na swoje właściwości ślizgowe zastosowany został do elementów tworzą-
cych pary cierne. Mechanizm regulacji zagłówka oparty na zacisku dwuosiowym 
wykonano ze stali nierdzewnej 1.4301, a w samym zagłówku wykorzystano blachę 
miedzianą, pozwalającą na łatwe i wielokrotne kształtowanie.

W konstrukcji wydzielono trzy zespoły funkcjonalne (rys. 6.3): zespół podstawy, 
zespół siedziska oraz zespół oparcia.

Zespół podstawy (rys. 6.4) pełni kilka funkcji, tj. stanowi podstawę całej kon-
strukcji, realizuje funkcję jezdną urządzenia oraz stanowi punkt zaczepu dolnego 
siłownika pionizującego pacjenta. W obudowie podstawy przewidziane zostało rów-
nież miejsce na układ sterowania i zasilania urządzenia. Jako element sterujący zasto-
sowano siłownik ze sterownikiem wykorzystywany w urządzeniach medycznych 
zasilany akumulatorowo, spełniający normy dotyczące zabezpieczeń elektrycznych 
w urządzeniach medycznych. Zamocowane są tu również podnóżki i podkolanniki 
stabilizujące dalszy odcinek kończyn dolnych.
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RYSUNEK 6.3. Widok pionizatora z podziałem na zespoły
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 6.4. Przedstawienie zespołu podstawy pionizatora wraz z oznaczeniem i opisem kom-
ponentów
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Zespół siedziska (rys. 6.5) stanowi element podtrzymujący biodra i uda użyt-
kownika, tym samym stabilizując go. Jest to główny element ruchomy pionizatora, 
pozwalający na płynną pionizację w zakresie od 90 do 0 stopni. W skład zespołu 
wchodzą rama, siedzisko, mechanizm pelot biodrowych, pelota środkowa mała i duża 
oraz zawias górny. Regulowane peloty biodrowe pozwalają na ustawienie i unieru-
chomienie bioder pacjenta, zapewniając mu stabilność boczną. Dodatkowo zapro-
ponowano dwa rozwiązania dla peloty środkowej, tj.: pelotę małą dla pacjentów 
z częściową władzą w nogach oraz pelotę dużą, całkowicie stabilizującą bliższą część 
kończyn dolnych.
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RYSUNEK 6.5. Zespół siedziska
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Zespół oparcia (rys. 6.6) stanowi podparcie pleców, kończyn górnych i głowy 
użytkownika pionizatora. Konstrukcja zespołu pozwala na pięć typów regulacji. Są to: 
regulacja wysokości oparcia, regulacja rozstawu pelot bocznych, regulacja wysokości 
zagłówka, regulacje ustawienia zagłówka oraz szerokości zagłówka. Całość umożli-
wia najkorzystniejsze ustawienie oparcia w celu uzyskania komfortu i prawidłowej 
postawy pacjenta.

RYSUNEK 6.6. Zespół oparcia w widoku przednim i tylnym oraz taca do posiłków
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Oryginalnym uzupełnieniem konstrukcji jest uprząż dopinana do pionizatora, 
która umożliwia ułożenie miednicy w pozycji neutralnej (rys. 6.7). Pasy wyposa-
żone są w zapięcia w okolicy barków, klatki piersiowej i bioder. Jest to istotne podczas 
pionizacji u pacjentów z hipotonią, ponieważ w wyniku niedostatecznego napięcia 
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mięśniowego jama brzuszna jest pod wpływem ciężaru wypychana do przodu. Wysu-
nięcie brzucha powoduje rotację miednicy i nadmierną lordozę lędźwiową, co unie-
możliwia realizację wystarczająco długiej rehabilitacji z zastosowaniem pionizacji. 
Napinanie przednich pasów uprzęży skutkuje rotacją miednicy do prawidłowej pozy-
cji i zapobiega nadmiernej lordozie lędźwiowej. Klamry umożliwiają łatwe założenie 
i zdjęcie uprzęży z użytkownika.

RYSUNEK 6.7. Uprząż pasowa pacjenta
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Ze względu na charakter projektowanego urządzenia szczególny nacisk poło-
żono na kwestie bezpieczeństwa użytkowania. W tym celu, wykorzystując oprogra-
mowanie użyte do projektowania, wykonano badanie diagnostyczne, którego celem 
było określenie położenia środka masy. Umiejscowienie środka masy ma wpływ 
na skłonność całego układu do utraty stabilności i wywrócenia. Badanie to wyko-
nano dla samego pionizatora oraz dla układu, w którym na urządzeniu znajduje się 
pacjent w maksymalnej pozycji spionizowanej. Istotnymi aspektami mającymi wpływ 
na położenie środka masy są rozmieszczenie i waga zastosowanych akumulatorów. 
Z racji tego, że mają one największą masę zostały umieszczone z tyłu urządzenia, 
za tylną osią kół. Równoważą one w ten sposób masę pacjenta oraz zespołu siedzi-
ska i oparcia, którego środek masy przesuwa się do przodu urządzenia w trakcie pio-
nizacji. Podczas badania uwzględniono maksymalną dopuszczalną masę użytkow-
nika, czyli 80 kg. Wynik analizy przedstawia rysunek 6.8. Widoczne jest, że środek 
masy znajduje się na wysokości kolan pacjenta, bliżej tylnej osi kół. Zapewnia to bez-
pieczne pionizowanie użytkownika, a dodatkowo konstrukcja urządzenia zabezpiecza 
przed przechyleniem się pacjenta do przodu. Należy również podkreślić, że do prze-
mieszczania się przewidziana jest pozycja siedząca, a funkcja pionizacji realizowana 
jest w trakcie procesu rehabilitacji.
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RYSUNEK 6.8. Przedstawienie umiejscowienia środka masy pionizatora w pozycji wyprostow-
anej z użytkownikiem
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

6.3. Podsumowanie
Pionizator w leczeniu MPDz odgrywa bardzo istotną rolę, przeciwdziałając powikła-
niom u dzieci niestojących oraz ułatwia rehabilitację w przypadku zaburzeń równo-
wagi i problemów z chodzeniem. Istotne jest, aby był on w jak największym stopniu 
dostosowany do potrzeb rehabilitowanego dziecka. W przypadku ośrodków rehabi-
litacyjnych, gdzie z jednego urządzenia korzystają różni pacjenci, pożądana jest jego 
modułowa budowa w celu umożliwienia indywidualnego jego dopasowania do pełnio-
nych funkcji. Na rynku znajduje się bardzo wiele urządzeń pionizujących – począw-
szy od łóżek z funkcją pionizacji, przez wózki pionizacyjne statyczne i dynamiczne, 
aż po egzoszkielety. Wszystkie one mogą służyć do aktywnej pionizacji osoby z MPDz. 
W różnym stopniu pełnią one funkcje rehabilitacyjne i profilaktyczne, niezbędne 
w opiece nad osobą z tego typu schorzeniem.
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Zaproponowane rozwiązanie wyróżnia się na tle innych urządzeń dostępnych 
na rynku kilkoma funkcjami. Jest przystosowane do osób o różnym stopniu nie-
pełnosprawności. Poprzez zastosowanie wymiennych pelot oraz uprzęży może być 
wykorzystywane zarówno przez pacjentów o tylko częściowym paraliżu, jak i przez 
osoby całkowicie sparaliżowane, czego nie umożliwiają inne dostępne rozwiązania. 
Dodatkowo, konstrukcje przeznaczone do użytkowania z pacjentami całkowicie spa-
raliżowanymi nie są przystosowane do ruchu w przestrzeni miejskiej. Przedstawiona 
propozycja konstrukcyjna pionizatora umożliwia użytkowanie go zarówno w prze-
strzeni miejskiej, jak i w pomieszczeniach zamkniętych. Ostatecznie żadne dostępne 
rozwiązanie nie próbuje rozwiązać problemu rotacji miednicy podczas pionizacji 
pacjentów z hipotonią. Podczas projektowania uwzględniono ten problem zgłaszany 
przez fizjoterapeutów i zaproponowano rozwiązanie w postaci uprzęży sześciopunk-
towej. Zaprojektowany pionizator w ocenie rehabilitantów współpracujących podczas 
procesu projektowego powinien zapewniać korektę postawy po pionizacji. Wykorzy-
stuje w tym celu autorski pomysł uprzęży tułowia oraz elementów siedziska, oparcia 
i zagłówka. Przeprowadzone analizy rozmieszczenia środka masy wskazują, że urzą-
dzenie spełniałoby niezbędne warunki użytkowe oraz mogłoby być bezpiecznie użyt-
kowane przez pacjentów.

Urządzenie zostało zgłoszone w urzędzie Patentowym Rzeczpospolitej Polskiej 
jako wynalazek pt. Pionizator dynamiczny, nr patentu: PAT 235158.
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Streszczenie

Mózgowe porażenie dziecięce (MPDz) jest zespołem chorobowym chrakteryzują-
cym się zróżnicowanymi objawami zależnymi od stopnia uszkodzenia ośrodko-
wego układu nerwowego. Niezwykle ważne jest jego jak najwcześniejsze rozpozna-
nie i rozpoczęcie procesu rehabilitacji, której głównym celem jest usprawnienie 
ruchowe. W tym celu stosowane są przede wszystkim metody manualne, czyli 
kinezyterapia. Uzupełnieniem tego procesu jest stosowanie urządzeń wspomaga-
jących, jakimi są m.in. pionizatory. Pionizacja jest szczególnie ważna w przypadku 
dzieci, które nie potrafią samodzielnie chodzić czy stać, a powikłania wynikające 
z długotrwałego leżenia lub siedzenia są bardzo poważne. Celem pracy było 
zaprojektowanie pionizatora, z którego będą mogli korzystać pacjenci z MPDz 
o różnym stopniu jego nasilenia. Przedstawiona w pracy własna konstrukcja, oprócz 
realizowania podstawowej funkcji jaką jest pionizacja, zapewnia korektę postawy 
użytkownika. W urządzeniu wprowadzono innowacje umożliwiające prawidłowe 
ustawienie miednicy w postaci pasów biodrowych oraz ruchomych elementów 
siedziska, oparcia i zagłówka.
Słowa kluczowe: mózgowe porażenie dziecięce, pionizator, rehabilitacja



94

Rozdział 7 
System do przestrzennej oceny równowagi 
człowieka – prototyp i badania wstępne

Aleksandra SZCZERBA*, Piotr PROCHOR**, Szczepan PISZCZATOWSKI***

7.1. Wprowadzenie
Pionowa postawa ludzkiego ciała jest jedną z charakterystycznych cech gatunko-
wych, niezbędną z punktu widzenia przyjętej formy lokomocji. Utrzymywanie sta-
bilnej, wertykalnej pozycji w wielu codziennych sytuacjach oraz pełna kontrola nad 
nią mają bezpośredni związek z bezpieczeństwem człowieka w dynamicznie zmie-
niającym się otoczeniu.

Pojęciami bezpośrednio związanymi z zachowywaniem pionowej postawy ciała 
są równowaga oraz stabilność. Pierwsze z nich, biorąc pod uwagę wiele literaturowych 
definicji, najprościej można określić jako stan układu posturalnego, który cechuje 
zdolność zachowania jego prawidłowej orientacji, natomiast drugie jako zdolność 
ciała do zachowania równowagi pomimo działających zakłóceń [1, 2]. Za równowagę, 
jako stan dotyczący ludzkiego ciała, odpowiada w organizmie szereg struktur i połą-
czeń – tych samych, które kontrolują ruch i postawę ciała. Zaliczyć do nich można:
	y błędnik, dzielony na kostny (wypełniony przychłonką) oraz błoniasty (wypeł-

niony płynem), którego przemieszczanie dostarcza informacji o przyspieszaniu 
i spowalnianiu ruchu głowy [3, 4];

	y móżdżek, do którego funkcji należą koordynacja ruchów oraz kontrola postawy 
i równowagi [3, 4];

	y proprioreceptory odpowiedzialne za przesyłanie informacji do układu nerwo-
wego o ogólnym stanie układu ruchu [3, 5];

	y narząd ruchu, a w przypadku utrzymywania pozycji stojącej – tzw. mięśnie 
antygrawitacyjne, czyli te, które przeciwstawiają się sile ciężkości poszczegól-
nych segmentów ciała oraz wszystkie te, które kontrolują równowagę wahadeł 

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: aleksandra.szczerba11@gmail.com

**	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: p.prochor@pb.edu.pl

***	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: s.piszczatowski@pb.edu.pl



95

odwróconych, tworzonych przez segmenty układu kostno-stawowo-mięśnio-
wego [6].

Harmonijne i prawidłowe działanie wymienionych elementów zapewnia człowie-
kowi możliwość sprawnego poruszania się, właściwą postawę ciała oraz zachowanie 
równowagi [7]. Ponadto w przypadku utrzymywania równowagi człowiek stosuje stra-
tegie kompensacyjne, do których zaliczyć można: strategię stawu skokowego, strate-
gię stawu biodrowego oraz strategię kroku [3]. Dwie pierwsze, w warunkach odchy-
leń od równowagi, umożliwiają powrót do pozycji stabilnej poprzez ruch w stawach, 
których dotyczą, natomiast trzecia z nich wymaga postawienia kroku celem zapano-
wania nad utratą równowagi.

Niestety, mechanizmy kompensacyjne mogą ulegać osłabieniu, a w obszarze 
układu równowagi pojawia się często wiele zaburzeń i degradacji powodujących 
wystąpienie dolegliwości potocznie uogólnianych określeniem „zawroty głowy” [8]. 
Ze względu na subiektywne odczucia pacjentów w tym zakresie w ok. 25% nieznaną 
etiologię problemu oraz brak standardów diagnostycznych zaburzenia te, podobnie 
jak samo zagadnienie równowagi, posiadają więcej niż jedną definicję [9]. W tabeli 7.1 
przedstawiono stworzony przez Drachmana i Harla w 1972 roku kliniczny podział 
zawrotów głowy wraz z cechami charakteryzującymi poszczególne odmiany i ich przy-
czynami [10].

TABELA 7.1. Podział zawrotów głowy i ich charakterystyka według Drachmana i Harla [10]

Nazwa Opis Przyczyna

Vertigo

Subiektywne wrażenie ruchu otoczenia 
w stosunku do ciała lub odwrotnie, 
bez zewnętrznej przyczyny ruchu. 
Możliwe pojawienie się nudności, 
wymiotów lub zaburzeń chodu

głównie uszkodzenia błędnika

Presyncope

Wrażenie bliskie omdleniu, któremu 
towarzyszą tzw. „mroczki” przed 
oczami, „dzwonienie” w uszach, poty, 
nudności, bladość, „nogi z waty”, 
zaburzenia widzenia

zmniejszony dopływ krwi 
do mózgu

Disequilibrium Uczucie niepewności statycznej
uszkodzenie układu ruchu 
lub upośledzenie czucia 
głębokiego

Lightheadedness
Trudny do określenia. 
W opisach pojawiające się określenia 

„dezorientacja”, „zamroczenie”
najczęściej problemy psychiczne

Źródło: Drachman DA, Hart CW. An approach to the dizzy patient. Neurology. 1972; 323-334.

Zarówno zawroty głowy, jak i ogólne zaburzenia równowagi wymagają sku-
tecznego rozpoznania. W tym celu stosowane są metody wykorzystujące zarówno 



96

odpowiednie kwestionariusze, jak i specjalistyczny sprzęt rejestrujący wybrane para-
metry lokomocji człowieka [11]. W przypadku kwestionariuszy oraz wywiadów uzy-
skane dane są zawsze obarczone błędem wynikającym z subiektywnego odczucia 
pacjenta. Do testów względnie obiektywnych można zaliczyć badania wykorzystujące 
obserwację kluczowego w tej dziedzinie parametru, jakim jest położenie środka cięż-
kości ciała człowieka (z ang. center of gravity – COG). Przemieszcza się on w wyniku 
kołysania się ciała, charakterystycznego nawet dla pozycji stojącej. Jeżeli jednak jego 
rzut na płaszczyznę podparcia nie przemieszcza się poza przyjęte granice podstawy 
podparcia (z ang. base of support – BOS) wyznaczonej przez powierzchnię przylega-
nia stóp do podłoża, pozycję można uznać za stabilną [12]. 

Przykładem badania wykorzystującego obserwację COG jest posturografia sta-
tyczna, w której badane jest wychylenie COG z pozycji równowagi w sytuacji, gdy 
pacjent stoi na platformie posturograficznej w sposób dostosowany do warunków 
prowadzonych testów (np. na stabilnym podłożu, ale z zamkniętymi oczami) [13]. 
Do badań charakteryzujących się wystarczającym poziomem obiektywizmu można 
zaliczyć również testy czynnościowe oceniające sprawność pacjenta przy użyciu okre-
ślonej skali na podstawie zachowania pacjenta podczas wykonywania zadanych form 
aktywności, takich jak wstawanie, siadanie lub obrót. Przykładem takiego badania 
jest test „wstań i idź” [13].

Pomimo faktu, że zaburzenia równowagi są opisane w licznych doniesieniach 
literaturowych, przyczyna większości z nich wciąż pozostaje nieznana. W związku 
z powyższym tematyka ta jest wciąż przedmiotem licznych badań. Należy przy tym 
pamiętać, że każda dolegliwość wpływająca na lokomocję może zniechęcać, utrud-
niać bądź nawet uniemożliwiać danej osobie prowadzenie prawidłowej aktywno-
ści fizycznej, co w rezultacie pogłębia istniejące dysfunkcje. Brak ćwiczeń połą-
czony z dysfunkcyjnym układem równowagi mogą prowadzić do urazów i złamań 
przy okazjonalnie zdarzającym się ruchu. Co istotne, szczególnie liczną grupą 
z zaburzeniami równowagi są osoby starsze, w przypadku których każdy upadek 
wywołany opisywanymi dolegliwościami może być niebezpieczny dla ich życia 
i zdrowia [14, 15].

W pracach nad leczeniem zaburzeń równowagi istotnych jest kilka głównych 
aspektów. Przede wszystkim, w sytuacjach, gdy jest to możliwe, rehabilitacja powinna 
być prowadzona z wykorzystaniem terapii ruchowej skupiającej się na pobudzaniu 
mechanizmów kompensacyjnych na poziomie układu przedsionkowego albo na tera-
pii łagodnych zawrotów głowy wynikających ze zmiany położenia. Ponadto konieczna 
jest edukacja pacjentów skłaniająca ich do ostrożności oraz stałej kontroli stanu zdro-
wia poprzez obserwację i notowanie istotnych z punktu widzenia lekarza objawów [16]. 
Celowe jest też nieustanne pogłębianie wiedzy na temat układu równowagi. Szcze-
gólnie cenne informacje w tej dziedzinie można uzyskać poprzez rejestrację danych 
związanych z lokomocją pacjenta, innych niż położenie środka ciężkości, w warun-
kach nielaboratoryjnych, w trakcie czynności życia codziennego [17]. Z tego powodu 
autorzy podjęli próbę opracowania własnego systemu przeznaczonego do rejestracji 
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przestrzennych parametrów kinematycznych ciała człowieka, na podstawie których 
można byłoby oceniać zaburzenia równowagi. Docelowo zebrane informacje mogą 
pomóc znaleźć przyczynę zaburzeń. W dalszej części opracowania zostanie przed-
stawiony opis wspomnianego rozwiązania, a także przykładowe wyniki badań uzy-
skanych z jego użyciem.

7.2. Materiały i metody

7.2.1. Koncepcja systemu

Wśród założeń, którymi autorzy kierowali się w trakcie opracowywania koncepcji 
systemu, można wyróżnić:
	y możliwość rejestracji parametrów kinematycznych (przemieszczenia, przyspie-

szenia) wybranych punktów rozmieszczonych na całym ciele pacjenta;
	y mocowanie czujników bezpośrednio na ciele osoby badanej celem minimaliza-

cji błędów wynikających z przesunięć niezwiązanych z analizowanym ruchem;
	y kompaktowy rozmiar i niewielką masę urządzenia, aby jego obecność nie wpły-

wała na parametry inercyjne poszczególnych segmentów oraz na istniejące zabu-
rzenia równowagi, a docelowo możliwe było noszenie urządzenia w sposób nie-
widoczny dla otoczenia;

	y prostotę obsługi oraz łatwość umieszczenia systemu na ciele osoby badanej;
	y wyposażenie w jednostkę sterująco-rejestrującą, pozwalającą na rejestrację para-

metrów kinematycznych bezpośrednio w trakcie badania, możliwą do zamoco-
wania w sposób nieingerujący w optymalne rozmieszczenie czujników.

7.2.2. Opis prototypu

W trakcie projektowania i budowy prototypu systemu kierowano się wymaga-
niami norm dotyczących medycznych urządzeń elektrycznych, m.in. PN-EN 
60601-1:2011 [18].

Do budowy prototypu systemu wybrano sensory umożliwiające rejestrację para-
metrów kinematycznych oraz określenie orientacji przestrzennej obiektów, do któ-
rych są mocowane. Z tego powodu zastosowano czujniki łączące funkcję akcele-
rometru i żyroskopu, a po przeprowadzeniu wstępnych testów wybrano czujniki 
MPU6050 zawierające trzyosiowy akcelerometr z żyroskopem, który umożliwia 
pomiar przyspieszeń oraz prędkości kątowej w trzech kierunkach [19]. Specyfika-
cja techniczna użytych czujników, zgodna z dokumentacją producenta [19], została 
przedstawiona w tabeli 7.2. 
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TABELA 7.2. Specyfikacja techniczna czujników MPU6050 [19]

Cecha czujnika Wartości Opis

Zakres pracy akcelerometru

Opcja 1a. ±2g

Możliwość programowalnej 
zmiany zakresów pomiarowych

Opcja 2a.  ±4g
Opcja 3a. ±8g
Opcja 4a. ±16g

Zakres pracy żyroskopu

Opcja 1g. 250°/s
Opcja 2g. 500°/s
Opcja 3g. 1000°/s
Opcja 4g. 2500°/s

Współczynnik przeliczeniowy 
dla akcelerometru

Opcja 1a. 16384

Współczynniki umożliwiające 
wyznaczenie mierzonej wielkości 
fizycznej we właściwych 
jednostkach na podstawie 
surowych danych pomiarowych

Opcja 2a. 8192
Opcja 3a. 4096
Opcja 4a. 2048

Współczynnik przeliczeniowy 
dla żyroskopu

Opcja 1g. 131
Opcja 2g. 65,5
Opcja 3g. 32,8
Opcja 4g. 16,4

Rozdzielczość 16 bitów Wartość dla każdej osi każdego 
czujnika

Częstotliwość rejestracji 
danych z akcelerometru Od 4 do 1000 Hz

Możliwość programowalnej 
zmiany zakresówCzęstotliwość rejestracji 

danych z żyroskopu Od 4 do 8000 Hz

Częstotliwość taktowania 
interfejsu komunikacyjnego 400 kHz Magistrala I2C

ŹRÓDŁO: https://invensense.tdk.com [dostęp 7.06.2020 r.].

W przypadku użytych czujników w celu wyznaczenia mierzonych wielkości fizycz-
nych (przyspieszenie, prędkość kątowa) surowe wyniki pomiaru należało podzielić 
przez współczynnik przeliczeniowy, którego wartość zależy od zastosowanego zakresu 
pomiarowego (tab. 7.2). W przypadku akcelerometru zastosowano najmniejszy moż-
liwy zakres pomiarowy ±2 g (opcja 1a z tab. 7.2), co wynikało z oczekiwanych warto-
ści mierzonych przyspieszeń, a jednocześnie pozwoliło uzyskać największą czułość 
urządzenia. Zgodnie z przedstawionymi w tabeli 7.2 informacjami w celu uzyska-
nia wartości przyspieszenia [m/s2] należy podzielić surowe wyniki pomiaru przez 
16384. Analogicznie, w przypadku żyroskopu, którego zakres pomiarowy ustawiono 
na ±250⁰/s, dla wyznaczenia prędkości kątowej [°/s] zarejestrowane surowe wskaza-
nia czujnika należało podzielić przez 131 (opcja 1g. z tab. 7.2).
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W opisywanej wersji prototypu użyto zestawu czterech tego typu czujników, 
jednak docelowo ich liczbę można zwiększyć w celu umożliwienia uzyskiwania 
danych na temat przemieszczeń wszystkich interesujących punktów zlokalizowa-
nych na poszczególnych segmentach ciała. Na rysunku 7.1 przedstawiono orientację 
osi czułości i biegunowość obrotu charakteryzującą wybrany czujnik.

RYSUNEK 7.1. Orientacja osi czułości i biegunowość obrotu charakteryzująca czujnik MPU6050
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Jako jednostkę sterująco-rejestrującą zastosowano moduł Velleman VMA101 
z mikrokontrolerem ATmega 2560 wyposażony w 54 cyfrowe wejścia/wyjścia, 
15 wyjść PWM (z ang. Pulse Width Modulation, czyli „modulacja szerokości 
impulsu”), 16 wejść analogowych oraz podstawowe interfejsy komunikacyjne [20]. 
Zastosowany moduł pozwala więc na dalszą rozbudowę systemu, co jest szczegól-
nie istotne, aby istniała możliwość jego indywidualnego dostosowania do wyma-
gań każdego użytkownika.

Wybrane elementy elektroniczne zostały połączone zgodnie z ich specyfikacją. 
Przesyłanie danych z czujników do jednostki sterującej odbywa się za pośrednictwem 
szeregowej, dwukierunkowej magistrali I2C, popularnej w tego typu zastosowaniach. 
Ponadto do modułu został podłączony czytnik kart microSD wraz z kartą, na której 
zapisywane są pliki z danymi, oraz przycisk, po naciśnięciu którego uruchamiana 
jest rejestracja. Dzięki możliwości wewnętrznej rejestracji danych oraz zasilaniu przez 
złącze USB za pomocą baterii litowo-jonowej całość urządzenia może być używana 
bezprzewodowo. Na rysunku 7.2 przedstawiono schemat funkcjonalny zawierający 
wszystkie elementy systemu, a na rysunku 7.3 – zdjęcie jego prototypu.
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RYSUNEK 7.2. Schemat funkcjonalny systemu
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 7.3. Prototyp urządzenia 
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W systemie zaimplementowano autorski program sterujący, który został napisany 
i wgrany do modułu za pośrednictwem środowiska Arduino IDE, kompatybilnego 
z używanym modułem [21]. Program pozwala rejestrować w pliku tekstowym (rozsze-
rzenie .txt) dane z czujników w następującej kolejności: przyspieszenie w kierunku osi 
X, przyspieszenie w kierunku osi Y, przyspieszenie w kierunku osi Z oraz prędkości 
kątowe odpowiednio w ruchu wokół osi X, Y i Z. Dane dla poszczególnych czujników 
były oznaczane kolejno jako A – czujnik umieszczony w połowie długości prawego 
obojczyka, B – czujnik umieszczony w połowie długości obojczyka lewego, C – czujnik 
umieszczony na prawym przednim kolcu biodrowym miednicy i D – czujnik umiesz-
czony na lewym przednim kolcu biodrowym miednicy oraz zapisywane w kolejnych 
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wierszach celem ułatwienia ich późniejszej obróbki oraz analizy. Schemat blokowy 
przedstawiający program sterujący został zaprezentowany na rysunku 7.4. Po uru-
chomieniu programu następowały kolejno inicjalizacja karty oraz wszystkich czte-
rech czujników. Następnie pierwsza z dwóch funkcji dotycząca czasu miała za zada-
nie pobieranie jego wartości z systemu celem uzyskania niezależnego źródła czasu, 
niezbędnego przy określaniu częstotliwości próbkowania. W przypadku zwiększe-
nia wartości aktualizowano omawianą zmienną o czas, który upłynął między odczy-
tami. Było to bezpośrednio związane z drugą funkcją dotyczącą czasu, sprawdzającą 
parametr, w którym był zapisywany czas. Instrukcja warunkowa nadzorowała równe 
odstępy między odczytami z czujników poprzez umożliwienie rozpoczęcia następ-
nego pomiaru dopiero po upływie 20 ms w celu uzyskania częstotliwości odczytu 
50 Hz. Po upływie zaprogramowanego czasu następowało pobieranie danych z czuj-
ników, ze zwiększaniem za każdym razem numeru pomiaru i zapisem na karcie SD. 
Po tym etapie następowała ostatnia instrukcja warunkowa, sprawdzająca, czy został 
naciśnięty przycisk kończący procedurę pomiarową.

RYSUNEK 7.4. Schemat blokowy autorskiego programu sterującego
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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7.2.3. Badania wstępne systemu

W celu wstępnej oceny działania systemu przeprowadzono cztery testy, z których trzy 
zostały wykonane z udziałem osoby ćwiczącej, a jeden z użyciem rekwizytu w postaci 
pręta o długości 1 m. Celem badań było jedynie wykazanie poprawności działania 
prototypu i stwierdzenie, że system rejestruje dane pomiarowe, dlatego wykonano 
je na pojedynczej osobie (kobieta, lat 23, osoba zdrowa, w wywiadzie bez dolegliwo-
ści w zakresie zaburzeń równowagi).

W testach wykonywanych z udziałem osoby badanej czujniki A i B zamocowano 
na wysokości obojczyków, w połowie ich długości, a czujniki C i D na kolcach bio-
drowych przednich miednicy, jak schematycznie przedstawiono na rysunku 7.5. 

RYSUNEK 7.5. Schemat rozmieszczenia czujników na osobie ćwiczącej podczas badań wstępnych 
(po prawej) wraz ze schematem prezentującym stosowaną w badaniach orientację przestrzenną 
układu współrzędnych czujnika pomiarowego (po lewej)
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Osie przedstawione na rysunku 7.1 w przypadku opisanego montażu pokrywały 
się w następujący sposób:
	y oś X z osią poprzeczną ciała ludzkiego, o zwrocie lewym z perspektywy osoby 

badanej;
	y oś Y z osią pionową ciała ludzkiego, o zwrocie normalnym do podłoża, skiero-

wanym w górę;
	y oś Z z osią strzałkową ciała ludzkiego, o zwrocie przednim z perspektywy osoby 

badanej.
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W przypadku testu z użyciem pręta czujniki zostały umieszczone na nim w rów-
nych odstępach co 0,25 m, przy czym pierwszy z nich znalazł się niemal na skraju 
pręta, od strony jego końca służącego za punkt obrotu w dalszym przebiegu badań. 
W trakcie montażu czujników ich osie X były prostopadłe do pręta i zwrócone w kie-
runku opadania, osie Y były równoległe do pręta i zwrócone do góry, a osie Z prosto-
padłe do pręta oraz kierunku opadania i zwrócone w kierunku od czujników. Test 
z użyciem pręta, nazywany dalej Testem 1, polegał na jego swobodnym obrocie wokół 
osi umieszczonej na jednym z końców, z zakreślaniem kąta ok. 120°, podczas gdy koniec, 
w którym wyznaczono oś obrotu znajdował się cały czas w ręku osoby przeprowadza-
jącej badanie. Na końcowym etapie obrotu, ze względu na zapewnienie prętowi mięk-
kiego podłoża, z którym się zderzał, następował krótki ruch powrotny, którego przebieg 
również był rejestrowany. Rozmieszczenie czujników oraz przebieg Testu 1 przedsta-
wione zostały na rysunku 7.6.

RYSUNEK 7.6. Schemat zamocowania czujników na pręcie z uwzględnieniem orientacji osi oraz 
przebiegu Testu 1
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Testy od 2 do 4 polegały kolejno na:
	y przysiadzie przy utrzymywaniu prostych pleców, aż do dotknięcia palcami rąk 

podłoża (rys. 7.7a);
	y asekurowanym przechyleniu do tyłu przy utrzymywaniu całego ciała w linii pro-

stej i trzymaniu osoby asekurującej za ręce, wykonywanym trzykrotnie w trakcie 
cyklu pomiarowego (rys. 7.7b);

	y asekurowanym przechyleniu do przodu przy utrzymywaniu całego ciała w linii 
prostej i trzymaniu osoby asekurującej za ręce, wykonywanym trzykrotnie w trak-
cie cyklu pomiarowego (rys. 7.7c).
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Każdy z testów został przeprowadzony trzykrotnie. Ostatecznie uzyskano 12 pli-
ków z wynikami pomiarów stanowiącymi materiał do dalszych analiz.

RYSUNEK 7.7. Zobrazowanie orientacji osi oraz testów z udziałem osoby ćwiczącej: a) Test 2, b) Test 3, 
c) Test 4

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

7.3. Wyniki
Wyniki uzyskane w trakcie badań i zapisane w plikach na karcie microSD uśredniono 
w obrębie każdego testu, wybierając okna czasowe odpowiadające zakresem wystę-
pującym zmianom, tej samej długości dla każdej z trzech przeprowadzonych prób. 
W trakcie rejestracji użyto częstotliwości próbkowania o wartości 50 Hz, a okna cza-
sowe dla poszczególnych testów wynosiły:
	y Test 1: 3,02 sekundy, 151 próbek;
	y Test 2: 4 sekundy, 200 próbek;
	y Test 3: 5,5 sekundy, 275 próbek;
	y Test 4: 9 sekund, 450 próbek.

Następnie tak przygotowane dane posłużyły do wygenerowania wykresów przy-
śpieszeń i prędkości kątowych. Wyniki rejestracji wygładzono przez zastosowanie 
średniej ruchomej o stałej czasowej 0,4 s (20 próbek). Dobór optymalnych metod fil-
tracji, jakie będzie należało zastosować w docelowej metodyce analizy wyników, moż-
liwy będzie po przeprowadzeniu szerszych badań na większej grupie badawczej. Uzy-
skane wyniki przedstawiono na wykresach (rys. 7.8-7.11).
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RYSUNEK 7.8. Wykresy przyspieszeń i prędkości kątowych czujników w Teście 1
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 7.9. Wykresy przyspieszeń i prędkości kątowych czujników w Teście 2
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 7.10. Wykresy przyspieszeń i prędkości kątowych czujników w Teście 3
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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RYSUNEK 7.11. Wykresy przyspieszeń i prędkości kątowych czujników w Teście 4
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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7.4. Dyskusja i wnioski
Wyniki pomiaru przyspieszeń oraz prędkości kątowych uzyskane przy zastosowa-
niu autorskiego prototypu systemu do oceny równowagi człowieka charakteryzują 
się istotną wartością informacyjną. W czasie wykonywania ćwiczeń nie wykrywano 
szumów w okresie braku ruchu osoby ćwiczącej lub przedmiotu badanego. W wyni-
kach zauważalne są nieoczekiwane zmiany otrzymywanych w przebiegach czasowych 
rejestrowanych parametrów, co sugeruje niewielkie zachwiania równowagi osoby 
ćwiczącej, które nawet przy dokładnym wykonywaniu każdej opisanej czynności 
były zauważalne, dowodząc w ten sposób wysokiej czułości czujników. Pomimo tego 
zmiany przyspieszeń i prędkości kątowych odbywały się w przewidywanym czasie. 
W trakcie analizy uzyskanych w pomiarach danych należało pamiętać, że zdefinio-
wane osie dotyczyły lokalnych układów współrzędnych czujników. 

Rejestracja wyników w lokalnych układach współrzędnych, różnych dla każ-
dego z czujników, była szczególnie istotna przy analizie prędkości kątowych w Teście 
1. W efekcie uzyskiwane wartości prędkości kątowej były różne dla poszczególnych 
punktów A, B, C i D, chociaż z uwagi na fakt, że cały przyrząd poruszał się jak ciało 
sztywne, prędkość kątowa wszystkich punktów byłaby jednakowa w globalnym ukła-
dzie współrzędnych o środku zlokalizowanym w osi obrotu przyrządu. 

W wynikach uzyskanych w Teście 1 oraz Testach 3 i 4 widoczne są skokowe zmiany 
wartości przyspieszeń oraz prędkości kątowych występujące w chwili rozpoczęcia 
obrotu pręta lub asekurowanego opadania osoby badanej do tyłu lub do przodu. 
Ponadto w przypadku Testu 1, analizując prędkość kątową wokół osi Z, widzimy, 
że w drugiej części testu występują wartości ujemne, co jest wynikiem zarejestrowa-
nia ruchu powrotnego po zderzeniu pręta z podłożem. 

Dokonując analizy wartości prędkości kątowych w Teście 1, można zaobserwować 
również ruch wokół osi X oraz Y, co mogło mieć bezpośredni związek ze sposobem 
chwytu pręta w trakcie wykonywania testu (pręt był trzymany przez osobę badającą). 

O ile w przeprowadzonych Testach 3 i 4 przechylenie ciała osoby badanej do tyłu 
lub do przodu było kontrolowane przez osobę asekurującą, podobne zachowania 
ciała człowieka może wystąpić w przypadku upadku wywołanego utratą równowagi. 

W Teście 2 tułów osoby badanej powinien być równomiernie opuszczany w kie-
runku podłoża dzięki ugięciu kończyn dolnych. Czynność ta została zarejestrowana 
poprawnie, na co wskazuje zbliżony zakres wartości sygnałów zarejestrowanych przez 
wszystkie cztery czujniki w przypadku przyspieszenia w kierunku osi Y, wzdłuż któ-
rej odbywał się ruch. Przyspieszenia w kierunku osi Z osiągają w tym teście warto-
ści wyższe niż te w kierunku osi Y, co można interpretować jako skutek rejestracji 
zachwiania równowagi (nagłe przemieszczenie ciała w kierunku przednim), które 
musiało nastąpić podczas przysiadu. 

Analiza przebiegów czasowych prędkości kątowej wokół osi X zarejestrowa-
nych dla Testów 3 i 4 umożliwiła stwierdzenie, w którą stronę przechylał się pacjent. 
W wynikach Testu 3 pierwsze odchylenie w kierunku wartości ujemnych potwierdza 
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asekurowany upadek do tyłu, podobnie jak występujące w wynikach Testu 4 pierw-
sze odchylenie w stronę wartości dodatnich wskazuje na asekurowany upadek 
do przodu. Różnice w wartościach prędkości kątowych wokół osi X w przypadku 
Testów 3 i 4 mogą być związane z reakcjami obronnymi osoby badanej. W trakcie 
upadku do przodu zarejestrowano mniejsze wartości prędkości kątowych wokół osi 
X niż podczas upadku do tyłu, co może wskazywać na strach przed ewentualnym 
niepowodzeniem asekuracji i upadkiem twarzą w stronę podłoża.

Na podstawie wyników przyśpieszenia w kierunku osi Z podczas Testu 3 (ujemne 
wartości uzyskane przez czujniki na wysokości bioder i dodatnie na wysokości oboj-
czyków) można wnioskować, że osoba badana w trakcie ćwiczenia nie opadała jed-
nocześnie całym usztywnionym ciałem, ale nieświadomie umożliwiała mu zgięcie 
w stawach biodrowych.

Ze względu na rodzaj użytych czujników dla jakości uzyskanych wyników duże 
znaczenie ma ich pozycja względem kierunków anatomicznych. W rzeczywistości 
należało mocować je w taki sposób, aby dla wszystkich czterech czujników kierunki 
poszczególnych osi były równoległe do osi anatomicznych. Przeszkodą w tym zakre-
sie i źródłem pewnych błędów był kształt powierzchni ciała, do których mocowano 
poszczególne czujniki. 

Przedstawione badania potwierdziły poprawne funkcjonowanie wykonanego 
prototypu urządzenia do przestrzennej oceny zaburzeń równowagi człowieka, 
ale skuteczność kliniczna systemu wymaga jeszcze potwierdzenia przez badania 
przeprowadzone na statystycznie istotnej grupie osób. Na podstawie dotychczasowych 
badań określono też kierunki dalszego rozwoju systemu. W przyszłości konieczne 
będzie zoptymalizowanie liczby czujników, tak aby możliwa była analiza wzajemnego 
ruchu wszystkich segmentów ciała istotnych dla zachowania równowagi, przy wyko-
rzystaniu jak najmniejszej liczby sensorów. Należy też zastanowić się nad celowością 
opracowania specjalnego systemu mocowania czujników, który pozwoliłby wyelimi-
nować błędy wynikające z pozycjonowania czujnika w przestrzeni oraz jego ruchu 
względem segmentu, na którym jest on umieszczony, przy zachowaniu jak najwięk-
szej prostoty montażu systemu.

Wskazane byłoby porównanie w przyszłości wyników dotyczących oceny zabu-
rzeń równowagi uzyskanych z zastosowaniem proponowanego przez autorów proto-
typu z wynikami uzyskanymi innymi metodami [22, 23, 24]. Można jednak stwier-
dzić, że otrzymane dotychczas wyniki są obiecujące i uzasadniają kontynuację prac 
nad rozwojem systemu z nadzieją, że umożliwi on ocenę przestrzennych sympto-
mów zaburzeń równowagi człowieka podczas wykonywania typowych czynności 
dnia codziennego.
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Streszczenie

Prawidłowa lokomocja uwarunkowana jest m.in. możliwością odpowiedniego 
balansu ciała i utrzymania pionowej postawy w trakcie poruszania się człowieka. 
Funkcje te mogą być jednak zaburzone w rezultacie zmian wynikających z wieku 
bądź chorób. Istotnym problemem związanym z diagnozowaniem, leczeniem 
i wspomaganiem osób dotkniętych zaburzeniami równowagi jest brak odpowied-
niego rodzaju urządzeń, które pozwoliłyby na podjęcie działań monitorujących 
i usprawniających ich codzienne funkcjonowanie. Z tego powodu autorzy pod-
jęli działania zmierzające do opracowania systemu umożliwiającego przestrzenną 
ocenę zaburzeń równowagi człowieka w trakcie lokomocji. W efekcie przeprowadzo-
nych prac przedstawiono koncepcję systemu, którego działanie bazuje na pomiarze 
i analizie parametrów kinematycznych (przyspieszenie, prędkość kątowa) wybra-
nych punktów rozmieszczonych na ciele pacjenta. Prototyp urządzenia składający 
się z czterech czujników wyposażonych w akcelerometry i żyroskopy, sterowany 
za pomocą mikrokontrolera, umożliwił pomiar oraz bezprzewodową rejestrację 
przyspieszeń i prędkości kątowych w przestrzennym układzie współrzędnych. Prze-
prowadzone testy (jeden test z użyciem rekwizytu oraz trzy ćwiczenia obejmujące 
przysiad i przechylenia) potwierdziły, że zaproponowany przez autorów system 
umożliwia poprawną rejestrację parametrów kinematycznych, które następnie 
mogą być użyte do oceny zaburzeń równowagi człowieka. 

Słowa kluczowe: zaburzenia równowagi, diagnostyka, lokomocja, układ pomiarowy
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Rozdział 8 
Ocena wpływu defektu żuchwy oraz sposobu 
jego uzupełnienia implantacyjnego 
na stan wytężenia kości żuchwy

Anna TOMASZEWSKA*, Piotr PROCHOR**, Szczepan PISZCZATOWSKI***

8.1. Wprowadzenie
W dobie ciągłego rozwoju medycyny i inżynierii biomedycznej stale wzrasta liczba 
implantacji prowadzonych m.in. w obszarze żuchwy [1]. Stosowane wszczepy mogą 
służyć jako pośrednie połączenie ruchomych bądź stałych elementów protetycznych 
z żuchwą lub stanowić jedną funkcjonalną całość implantu stomatologicznego [2]. 
Obecnie stosowane są wszczepy, które przede wszystkim pozwalają na uzupełnienie 
ubytków zębowych, skutkiem czego jest odtworzenie funkcji czynnościowych układu 
stomatognatycznego, a także poprawienie walorów estetycznych [3]. Oprócz defektów 
w uzębieniu częstym przypadkiem są zmiany nowotworowe powstające w obszarze 
żuchwy. Jednym z trudniejszych do wykrycia przypadków nowotworowych jest 
szkliwiak. Charakteryzuje się brakiem odczuwalnych objawów bólowych oraz wolnym 
postępem choroby. Najczęściej występuje u osób między 20 a 50 rokiem życia w tylnej 
części żuchwy zajmowanej przez zęby trzonowe [4]. Jego objawami mogą być m.in. 
obrzęk policzka lub brak przylegania protez zębowych [5]. Jest możliwy do zdiagno-
zowania poprzez zastosowanie tomografii komputerowej, a leczenie z reguły polega 
na usunięciu zmiany nowotworowej. W przypadku, kiedy guz zajmuje znaczącą część 
żuchwy, następuje usunięcie fragmentu kości objętej nowotworem, a co za tym idzie 

– powstanie w tym miejscu niekorzystnego ubytku [6-8]. Może on zostać uzupełniony 
poprzez zabieg implantacji polegający w tym przypadku na wszczepieniu obcego ciała 
(implantu) o odpowiedniej geometrii i wytrzymałości, co ma na celu zastąpienie usu-
niętej tkanki i przywrócenie funkcjonalności żuchwy [9-11].

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: tomaszewska.anna96@gmail.com
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***	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
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Cechą wspólną wszystkich obecnie stosowanych rodzajów implantów jest to, 
że każdy z nich powinien zostać trwale zakotwiczony w kości, co osiągane jest poprzez 
dwa zależne od siebie procesy: stabilizacji pierwotnej i stabilizacji wtórnej [3]. Stabi-
lizacja pierwotna zachodzi przede wszystkim poprzez mechaniczne zakotwiczenie 
implantu w kości [12]. Wpływ na prawidłowe połączenie implantu z kością, oprócz 
przyjętego sposobu implantacji, ma również jego geometria. Kształt implantu powi-
nien być odpowiednio dopasowany do indywidualnych warunków anatomicznych 
występujących w miejscu jego wszczepienia [13]. Wraz z upływem czasu zachodzi 
proces osteointegracji, tj. przerostu tkanki kostnej przez zewnętrzną powierzchnię 
implantu, co pozwala na stopniowe i miejscowe zastępowanie stabilizacji pierwotnej 
stabilizacją wtórną [14]. Proces ten może być wspomagany wieloma czynnikami, z któ-
rych zdecydowanie najpopularniejszym jest stosowanie porowatych powłok wykona-
nych np. z tytanu lub hydroksyapatytu [15]. Uzyskana stabilizacja implantu ma wpływ 
na sposób przenoszenia obciążeń pomiędzy implantem a kością. Również sztyw-
ność implantu, zależna od jego kształtu, wymiarów oraz właściwości mechanicznych 
użytego materiału, wpływa na warunki współpracy wszczepu z kością. Oznacza to, 
że charakterystyka mechaniczna implantu oraz sposób jego połączenia z kością mogą 
wpływać na rozkłady naprężeń i odkształceń występujących w tkance kostnej wokół 
wszczepu. Skutkiem tego zjawiska może być inicjowanie procesu adaptacji funkcjo-
nalnej tkanki kostnej. W przypadku niekorzystnego przebiegu opisywanego zjawi-
ska w miejscu połączenia implant–kość może zachodzić resorpcja tkanki, co będzie 
powodować obluzowanie wszczepu [16, 17]. Dalszym skutkiem może być jego dyslo-
kacja z pierwotnie ustalonej pozycji, która ostatecznie spowoduje konieczność prze-
prowadzenia operacji usunięcia uzupełnienia implantacyjnego [18, 22].

Ubytek kostny, tak jak i implant wszczepiony dla jego uzupełnienia, zaburzają ana-
tomiczną strukturę kości żuchwy. Dotychczas nie przeanalizowano zmian w biome-
chanice przenoszenia obciążenia w przypadku występowania opisanych zmian. Z tego 
powodu celem niniejszej pracy była biomechaniczna ocena wpływu usunięcia frag-
mentu kości żuchwy na jej pracę w warunkach działania obciążeń typowych dla pro-
cesu żucia. Oceniono też wpływ wybranych parametrów mechanicznych wszczepu 
zastosowanego do uzupełnienia ubytku na funkcjonowanie układu kość–implant.

8.2. Materiał i metody

8.2.1. Model geometryczny

Badania przeprowadzono z użyciem metody elementów skończonych. W tym celu 
przygotowano model żuchwy opracowany na podstawie danych uzyskanych z rentge-
nowskiej tomografii komputerowej zdrowej żuchwy o typowej budowie anatomicznej, 
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wykorzystując oprogramowanie MIMICS (Materialise, Belgia). Mając na uwadze 
zróżnicowaną wewnętrzną budowę kości, wydzielono w modelu strukturę kości gąb-
czastej oraz kości korowej, zachowując grubość zewnętrznej warstwy kości korowej 
w przedziale od 1,6 do 7,8 mm [23]. Następnie przygotowano trzy warianty modelu, 
które odwzorowują odpowiednio: prawidłowy anatomicznie model żuchwy (rys. 8.1a), 
model żuchwy z ubytkiem (rys. 8.1b) oraz model żuchwy z implantem wszczepionym 
w miejsce ubytku (rys. 8.1c).

RYSUNEK 8.1. Modele bryłowe żuchwy przygotowane do badań: a) anatomicznie prawidłowy, 
b) z ubytkiem, c) po uzupełnieniu ubytku implantem
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Zaprojektowany implant został umieszczony w ubytku kości żuchwy (będącym 
efektem symulowanej operacji usunięcia zmiany nowotworowej), przy czym posiadał 
on kształt zastępowanego fragmentu kości. Wymiary gabarytowe implantu wynosiły 
17 mm × 10 mm × 10 mm (rys. 1.2).

RYSUNEK 8.2. Kształt i wymiary gabarytowe implantu zastosowanego w uzupełnieniu zamod-
elowanego ubytku kości żuchwy
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

8.2.2. Dyskretyzacja modelu 

Dyskretyzacji modelu dokonano przy użyciu 10-węzłowych elementów czworościen-
nych Solid187. Przeprowadzono test jakości siatki dla maksymalnych naprężeń zre-
dukowanych Hubera-Misesa-Hencky’ego (HMH) (rys. 8.3). 
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RYSUNEK 8.3. Wynik testu jakości siatki
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Uwzględniając skomplikowaną anatomię żuchwy, optymalizację siatki przepro-
wadzono globalnie, jak również dla miejsc kontaktu implant–kość. Wstępną długość 
krawędzi elementu skończonego ustalono na 4 mm, przy czym w każdym kolejnym 
badaniu wartość tę zmniejszano o 0,5 mm. Zauważono, że już przy długości krawę-
dzi 2 mm zmiana między poprzednią iteracją (tj. między piątą a czwartą) wynosi 2%. 
W momencie, kiedy każda kolejna iteracja generuje coraz mniejsze różnice w wartoś-
ciach naprężenia (poniżej 3%), można przyjąć, że siatka została wykonana poprawnie 
i pozwoli na otrzymanie wyników charakteryzujących się odpowiednią jakością [24]. 
Dla każdej kolejnej iteracji zmiana w analizowanym naprężeniu była równa lub mniej-
sza niż 1%. Z tego powodu siatka została zoptymalizowana przy zastosowaniu pię-
ciu iteracji skutkujących utworzeniem modelu składającego się z 100820 elementów 
skończonych, rozpiętych na 161988 węzłach.

8.2.3. Właściwości materiałowe 

Kość żuchwy to płaska, pojedyncza kość o anatomicznie nieregularnych kształtach, 
którą budują tkanka kostna korowa oraz znajdująca się wewnątrz niej tkanka gąb-
czasta. Powszechnie wiadome jest, że oba typy tkanki kostnej charakteryzują się nie-
jednorodnością i anizotropią właściwości mechanicznych [25-28]. Niekiedy dopusz-
czalnym jest jednak przyjęcie uproszczonego modelu materiałowego i traktowanie 
obydwu typów tkanki kostnej jako materiału izotropowego. Przyjęte w badaniach 
właściwości tkanki kostnej przedstawiono w tabeli 1.1 [29, 30]. Badanie przeprowa-
dzono dla dwóch wariantów materiałowych implantu, różniących się od siebie właś-
ciwościami mechanicznymi.
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TABELA 8.1. Zestawienie właściwości mechanicznych materiałów użytych w modelu [29, 30]

Moduł Younga [GPa] Współczynnik Poissona Moduł Kirchhoffa [GPa]

Implant PEEK 20
0,30

1,38

Implant Ti6Al4V 110 36,8

Kość korowa 13,7 0,30 5,26

Kość gąbczasta 1,37 0,30 0,52

ŹRÓDŁO: Menicucci G, Lorenzetti M, Pera P i in. Mandibular Implant-Retained Overdenture: Finite Element 
Analysis of Two Anchorage Systems. The International Journal of Oral & Maxillofacial Implants. 1998; 
13(3): 369-376 i Najeeb S, Sultan Khursid Z. Applications of PEEK in oral implantology and prosthodontics. 
Journal of Proshodontic Research. 2015; 298: 1-8. Niinomi M. Recent metallic materials for biomedical 
applications. Metallurgical and Materials Transactions: A. 2002; 33(3): 477-486.

Dobrane właściwości mechaniczne implantu odpowiadają powszechnie stoso-
wanym materiałom medycznym, które wykorzystywane są do wykonywania indy-
widualnych implantów stosowanych w obszarze żuchwy [31, 32]. Wśród materiałów 
uwzględnionych w analizie można wyróżnić jeden o właściwościach mechanicznych 
zbliżonych do tkanki kostnej (kompozytowy polieteroeteroketon – PEEK wzmoc-
niony w 30% włóknami węglowymi) oraz stop tytanu (Ti6Al4V) o znacznie wyższej 
w porównaniu z kością wartości modułu sprężystości.

8.2.4. Siły mięśniowe i warunki podparcia

Analizując anatomię układu szkieletowo-mięśniowego, ustalono miejsce działania 
sił rozwijanych przez główne mięśnie działające na żuchwę (rys. 8.4), tj.: mięsień 
żwacz prawy (masseter right) (element A), mięsień żwacz lewy (masseter left) (ele-
ment B), mięsień skroniowy prawy (temporal right) (element C), mięsień skroniowy 
lewy (temporal left) (element D), mięsień skrzydłowy boczny prawy (medial pterygoid 
right) (element E) oraz mięsień skrzydłowy boczny lewy (medial pterygoid left) (ele-
ment F). Wartości poszczególnych sił mięśniowych w rozbiciu na składowe przed-
stawiono w tabeli 8.2 [33].

TABELA 8.2. Siły mięśni działających na żuchwę [33]

Mięsień Oś poprzeczna [N] Oś strzałkowa [N] Oś pionowa [N]

Mięsień żwacz prawy
(masseter right) (A) 104,7 –51,7 221,2

Mięsień żwacz lewy
(masseter left) (B) –104,7 –51,7 221,2
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Mięsień Oś poprzeczna [N] Oś strzałkowa [N] Oś pionowa [N]

Mięsień skroniowy prawy
(temporal right) (C) –50,0 22,1 83,7

Mięsień skroniowy lewy
(temporal left) (D) 50,0 22,1 83,7

Mięsień skrzydłowy boczny 
prawy

(medial pterygoid right) (E)
55,8 –72,9 118,6

Mięsień skrzydłowy boczny 
lewy

(medial pterygoid left) (F) 
–55,8 –72,9 118,6

ŹRÓDŁO: Gregolin RF, Zavaglia CA, Tokimatsu RC i in. Biomechanical Stress and Strain Analysis of Mandib-
ular Human Region from Computed Tomography to Custom Implant Development. Advances in Materials 
Science and Engineering. 2017; 1-9.

Założono symetryczne oddziaływanie sił mięśniowych po obu stronach żuchwy 
(rys. 8.4). 

RYSUNEK 8.4. Graficzna reprezentacja założonych warunków brzegowych; globalny układ 
współrzędnych: X – oś poprzeczna, Y – oś strzałkowa, Z – oś pionowa
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W modelu uwzględniono warunki podparcia panujące w sytuacji, gdy w trakcie 
żucia dochodzi do oparcia siekaczy o zęby szczęki. W celu zamodelowania warun-
ków panujących w stawie skroniowo-żuchwowym podczas żucia w jego osi głównej 
wprowadzono cylindryczny układ współrzędnych (rys. 8.4, element G) i wykorzy-
stano go do zdefiniowania warunków brzegowych, pozostawiając możliwość obrotu 
wokół osi Z i blokując dwa pozostałe stopnie swobody, tj. przemieszczenia promie-
niowe (oś X) i poosiowe (oś Z). Ponadto ograniczono przemieszczenia na siekaczach 
dolnych (rys. 8.4, element H) w kierunku osi strzałkowej (oś Y) oraz w kierunku osi 
poprzecznej (oś X) [33]. Między tkanką gąbczastą i korową zamodelowano pełne połą-
czenie poprzez uwspólnienie węzłów siatki.
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W analizach uwzględniono dwa warianty stabilizacji wszczepu: stabilizację pier-
wotną oraz wtórną implantu. W przypadku stabilizacji pierwotnej pomiędzy wszcze-
pem a otaczającą go tkanką kostną zamodelowano elementy kontaktowe z uwzględ-
nieniem tarcia (współczynnik tarcia μ = 0,4). Dla wariantu stabilizacji wtórnej 
zamodelowano pełne połączenie wszczepu z otaczającą go tkanka kostną [34].

8.3. Wyniki i dyskusja
Wyniki przestawiono w formie rozkładów naprężeń zredukowanych HMH 
oraz w formie wykresów naprężeń HMH wyznaczonych wzdłuż ścieżki umiejsco-
wionej wewnątrz kości żuchwy, 2 mm ponad defektem. Przedstawienie rozkładu 
naprężeń ograniczono tylko do widoku wewnętrznej strony żuchwy, gdzie zaob-
serwowano największe różnice w wynikach, spowodowane brakiem lub obecnością 
implantu. Dla potrzeb prezentacji wyników usunięto widoczność zębów, ponieważ 
naprężenia występujące w ich obszarze nie wpływają bezpośrednio na zrozumienie 
oddziaływania implant–kość. W celu analizy stanu naprężeń wewnątrz kości zde-
finiowano krzywoliniową ścieżkę o długości 27 mm, przebiegającą wewnątrz kości 
korowej, ok. 2 mm nad implantem (rys. 8.5). W sytuacji, gdy długość ubytku w kości 
(lub implantu) wynosiła 17 mm (rys. 8.2), końcowe punkty ścieżki umiejscowiono 
w odległościach równych 5 mm z każdej jego strony. 

RYSUNEK 8.5. Graficzna prezentacja ścieżki zdefiniowanej wewnątrz kości żuchwy w celu ana-
lizy wyników: 1 – przedni koniec ścieżki, 2 – tylny koniec ścieżki
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W modelu anatomicznym (rys. 8.6a, po lewej) rozkład naprężeń zredukowanych 
jest symetryczny względem płaszczyzny strzałkowej. Można zauważyć, że po lewej 
i prawej stronie maksymalne naprężenia zredukowane w wewnętrznej części kości 
korowej mieszczą się w przedziale 10-12 MPa, natomiast w części przedniej nie są wyż-
sze niż 6 MPa. Wewnątrz kości korowej, wzdłuż zdefiniowanej powyżej ścieżki naprę-
żenia zredukowane nie przekraczają w tym przypadku 5 MPa (rys 8.6a, po prawej). 
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RYSUNEK 8.6. Naprężenia zredukowane HMH – rozkład widziany od strony wewnętrznej żuchwy 
(po lewej) oraz wykres wartości wyznaczonych wzdłuż ścieżki przedstawionej na rysunku 8.5 
(po prawej): a) model anatomiczny, b) model z ubytkiem
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W przypadku modelu z ubytkiem (rys. 8.6b) występuje lokalne zmniejszenie 
przekroju kości żuchwy, wobec czego następuje koncentracja naprężeń HMH nad 
powstałym ubytkiem. Rozkład naprężeń zredukowanych jest w tej sytuacji niesyme-
tryczny względem płaszczyzny strzałkowej. Tuż nad powstałym defektem naprężenia 
w kości korowej wzrastają do 25 MPa, co oznacza zmianę o ponad 100% w porówna-
niu z modelem anatomicznym.

Na rysunku 8.7 przedstawiono wyniki uzyskane dla modelu, w którym uby-
tek uzupełniono wszczepieniem implantu przy założeniu jego stabilizacji pierwot-
nej (brak zrostu, połączenie z kością jedynie siłami tarcia). W przypadku modelu 
z implantem wykonanym z PEEK-u naprężenia zredukowane wewnątrz kości korowej 
(rys. 8.7a, po prawej) osiągnęły maksymalną wartość – ok. 8 MPa w rejonie tylnego 
końca implantu. Jest to wartość wyższa w porównaniu z modelem anatomicznym, 
ale jednocześnie znacząco niższa niż w przypadku modelu z ubytkiem. Dla modelu 
z implantem wykonanym ze stopu Ti6Al4V (rys. 8.7b) naprężenia HMH powstające 
w kości bezpośrednio nad implantem są niższe zarówno w porównaniu z modelem 
z implantem wykonanym z PEEK-u, jak i z modelem anatomicznym. Warto odnoto-
wać natomiast, że na obu końcach implantu dochodzi do lokalnej koncentracji naprę-
żeń (podobnie jak w przypadku implantu wykonanego z PEEK-u), co jest charakte-
rystyczne dla sytuacji przeniesienia obciążeń między kością a implantem poprzez 
siły tarcia.
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RYSUNEK 8.7. Naprężenia zredukowane HMH dla modelu z implantem w warunkach stabilizacji 
pierwotnej – rozkład widziany od strony wewnętrznej żuchwy (po lewej) oraz wykres wartości 
wyznaczonych wzdłuż ścieżki przedstawionej na rysunku 8.5 (po prawej): a) implant wykonany 
z PEEK, b) implant wykonany z Ti6Al4V
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Pełna osteointegracja wszczepu wykonanego z PEEK-u (rys. 8.8a) pozwoliła 
uzyskać rozkład naprężeń zbliżony do modelu anatomicznego z wyeliminowa-
niem ich lokalnych koncentracji na końcach wszczepu. Dla modelu z implantem 
wykonanym ze stopu tytanu (rys. 8.8b) w warunkach stabilizacji wtórnej można 
zauważyć wzrost naprężeń zredukowanych w kości w bezpośrednim sąsiedztwie 
wszczepu, które osiągnęły maksimum o wartości ok. 9 MPa w rejonie tylnego końca 
implantu.

Zestawienie wykresów prezentujących rozkład naprężeń zredukowanych wzdłuż 
ścieżki leżącej 2 mm ponad miejscem wszczepienia implantu (rys. 8.5) dla modelu 
anatomicznego oraz wszystkich wariantów układu implant–kość przedstawiono 
na rysunku 8.9.
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RYSUNEK 8.8. Naprężenia zredukowane HMH dla modelu z implantem w warunkach stabilizacji 
wtórnej – rozkład widziany od strony wewnętrznej żuchwy (po lewej) oraz wykres wartości 
wyznaczonych wzdłuż ścieżki przedstawionej na rysunku 8.5 (po prawej): a) implant wykonany 
z PEEK, b) implant wykonany z Ti6Al4V
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

RYSUNEK 8.9. Porównanie naprężeń zredukowanych HMH, wyznaczonych wzdłuż ścieżki przed-
stawionej na rysunku 8.5 dla modelu anatomicznego oraz modelu żuchwy ze wszczepionym 
z implantem wykonanym z PEEKu i stopu Ti6Al4V w warunkach stabilizacji pierwotnej i wtórnej
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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8.4. Wnioski
Przeprowadzone analizy numeryczne wykazały poważne zmiany w rozkładzie naprę-
żeń zredukowanych HMH w przypadku modelu z ubytkiem oraz po uzupełnieniu 
ubytku implantem w porównaniu z anatomicznym modelem żuchwy.

Najbardziej niekorzystny rozkład naprężeń występuje dla modelu z ubytkiem, 
gdzie lokalne zmniejszenie przekroju kości powoduje koncentrację naprężeń HMH 
nad ubytkiem i wzrost ich wartości o ponad 100% w stosunku do modelu anatomicz-
nego, co stanowić może realne zagrożenie złamania kości żuchwy.

Wszczepienie implantu powoduje zredukowanie wartości naprężeń w kości żuchwy, 
przy czym dla implantu wykonanego z PEEK-u uzyskano rozkład naprężeń bliższy 
temu, jaki występuje w żuchwie o budowie anatomicznej w porównaniu z implantem 
wykonanym ze stopu tytanu. W drugim z omawianych przypadków rozkład naprężeń 
w kości ponad implantem jest mniej równomierny, z lokalnym obniżeniem ich war-
tości wzdłuż implantu i koncentracjami na końcach wszczepu.

W przypadku implantu wykonanego z materiału o zbliżonych do kości właściwoś-
ciach mechanicznych (PEEK) jego pełna osteointegracja pozwoliła uzyskać dalsze upo-
dobnienie rozkładu naprężeń do warunków występujących w anatomicznej żuchwie. 
Efektu tego nie uzyskano dla implantu wykonanego z materiału o znacznie wyższej 
wartości modułu sprężystości (Ti6Al4V). Warto jednak zauważyć, że pełna ocena 
wpływu warunków stabilizacji implantu na stan wytężenia kości żuchwy wymaga 
z pewnością dalszych analiz. 
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Streszczenie
Celem pracy była ocena wpływu ubytku żuchwy na rozkład naprężeń powstają-
cych w kości pod wpływem obciążeń działających podczas żucia oraz analiza zmian 
będących następstwem uzupełnienia ubytku implantem. Zbadany został też wpływ 
na warunki pracy układu implant–kość parametrów mechanicznych materiału 
użytego do wykonania implantu oraz sposobu jego połączenia z kością. Badania 
przeprowadzono z wykorzystaniem metody elementów skończonych. Anatomiczny 
model żuchwy został opracowany na podstawie danych tomograficznych przy zasto-
sowaniu oprogramowania Mimics. Badania numeryczne prowadzono z użyciem 
systemu ANSYS Workbench. W analizach uwzględniono uproszczony, niejedno-
rodny, izotropowy model tkanki kostnej oraz siły działające na żuchwę w trakcie 
jej fizjologicznej pracy. Badanie przeprowadzono na modelu anatomicznie prawid-
łowym, modelu z ubytkiem oraz modelu z implantem wszczepionym w miejsce 
ubytku. Uzyskane wyniki sugerują, że w przypadku wystąpienia ubytku w jego oto-
czeniu dochodzi do znaczącej koncentracji naprężeń w tkance kostnej. Jest to skut-
kiem lokalnego zmniejszenia przekroju kości, a naprężenia zredukowane osiągają 
poziom o ok. 100% wyższy w porównaniu z wynikiem uzyskanym dla anatomicz-
nego modelu żuchwy. Wszczepienie implantu pozwala obniżyć poziom naprężeń 
wokół ubytku, przy czym wyniki najbliższe warunkom anatomicznym uzyskano 
dla w pełni zrośniętego z kością implantu wykonanego z materiału o parametrach 
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zbliżonych do kości korowej (kompozytowy PEEK, E = 20 GPa). W przypadku 
implantu metalicznego (stop tytanu, E = 110 GPa) uzyskano bardziej nierówno-
mierny rozkład naprężeń w tkance kostnej, z lokalnymi koncentracjami w okoli-
cach końców implantu i obniżeniem poziomu naprężeń w sąsiedztwie wszczepu. 
Korzystniejszy rozkład naprężeń w tkance kostnej uzyskano w przypadku pełnej 
osteointegracji implantu (stabilizacja wtórna) w porównaniu z jego połączeniem 
z kością jedynie poprzez siły tarcia (stabilizacja pierwotna).

Słowa kluczowe: żuchwa, implant, naprężenie, symulacja numeryczna
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Rozdział 9 
Badania zależnosci parametrów 
biochemicznych i klinicznych pacjentów 
z reumatoidalnym zapaleniem stawów

Agnieszka WASILEWSKA*, Justyna CHWIEĆKO**, Jolanta PAUK*** 

9.1. Wprowadzenie
Reumatoidalne zapalenie stawów (RZS) jest najczęściej występującą na świecie zapalną 
chorobą tkanki łącznej o podłożu autoimmunologicznym. Cechuje się ona symetrycz-
nym zapaleniem stawów oraz występowaniem zmian pozastawowych i powikłań 
układowych. Udowodniono, że w przeciągu dwóch pierwszych lat trwania choroby 
dochodzi do nieodwracalnych zmian erozyjnych stawów [1-3]. Choroba ogranicza 
prawidłowe funkcjonowanie pacjenta oraz prowadzi do niepełnosprawności, kale-
ctwa i przedwczesnej śmierci [4-6]. 

Szacuje się, że liczba zarejestrowanych zachorowań rocznie waha się w granicach 
20-50 przypadków na 100 000 mieszkańców krajów europejskich [7]. RZS może poja-
wić się w każdym wieku, jednak największą zachorowalność obserwuje się u osób 
powyżej 40. roku życia, trzykrotnie częściej u kobiet [8]. Choroba charakteryzuje się 
zaburzeniami dotyczącymi wrodzonej odporności w zakresie procesów aktywacji 
układu dopełniacza przez kompleks antygen–przeciwciało, jak również odporności 
adaptacyjnej. Objawia się to reakcją immunologiczną skierowaną przeciwko włas-
nym antygenom, a także rozregulowaniem procesów aktywacji cytokin, osteoklastów 
i chondrocytów. To z kolei prowadzi do stanu zapalnego błony maziowej oraz ubyt-
ków chrząstki i kości w obrębie stawu [9]. Spośród przeciwciał atakujących elementy 
własnych tkanek najbardziej znane są autoprzeciwciała skierowane przeciwko frag-
mentowi Fc własnych immunoglobulin klasy G (IgG), czyli tzw. czynnik reumatoi-
dalny (RF). Pacjenci z RZS, którzy posiadają jego wysokie miano, znajdują się w grupie 
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zwiększonego ryzyka rozwoju pozastawowych objawów choroby, takich jak guzki 
reumatoidalne, zapalenie naczyń krwionośnych, zaburzenia ze strony układu ner-
wowego, pokarmowego, skóry, wątroby, oczu czy opłucnej [10, 11].

W reumatoidalnym zapaleniu stawów (RZS) ocena parametrów biochemicz-
nych z krwi pacjenta znacznie lepiej odzwierciedla zmiany patofizjologii choroby niż 
liczba bolesnych stawów czy kwestionariusz dotyczący bólu. W badaniach naukowych 
potwierdzono występowanie uogólnionego stanu zapalnego u pacjentów z RZS dzięki 
identyfikacji podwyższonego stężenia cytokin prozapalnych zarówno w stawach 
zajętych chorobą, jak i w surowicy. Identyfikacja i ilościowe oznaczanie aktywności 
stanu zapalnego w RZS pozostają jednak wyzwaniem. Wiele badań sugeruje, że duża 
część pacjentów może przy aktywnym stanie zapalnym wykazywać prawidłowe war-
tości markerów stanu zapalnego. W praktyce klinicznej większość badań opiera się 
na dwóch podstawowych wskaźnikach: CRP i OB [12-14]. Cytokiny prozapalne odgry-
wają kluczową rolę w wywoływaniu odpowiedzi zapalnej w RZS oraz w procesach 
destrukcyjnych chrząstki i kości. Te niewielkie proteiny biorą udział w sygnalizacji 
komórkowej. Mogą one wykazywać działanie zwrotne, regulując funkcje komórki, 
która je wyprodukowała i wydzieliła (działanie autokrynne) lub też mogą oddziaływać 
na otaczające je komórki (działanie parakrynne). Bardzo często cytokiny nazywane 
są również czynnikami wzrostu ze względu na istotność pełnionej przez nie funkcji, 
jaką jest indukcja namnażania oraz różnicowania się komórek. Cytokiny są także 
mediatorami procesu zapalnego, regulacji odpowiedzi immunologicznej oraz prze-
kaźnikami w patologicznych reakcjach odpornościowych. Mimo że przyczyna RZS 
wciąż nie jest znana, w wyniku badań dowiedziono, że cytokiny prozapalne, takie 
jak czynnik martwicy nowotworu (ang. tumor necrosis factor, TNF-α), interleukiny 
IL-1, IL-6, IL17 oraz mediatory produkowane w ramach szlaków sygnałowych w sta-
wach reumatoidalnych, stanowią otoczenie do procesów destrukcji chrząstki i kości 
[15, 16]. Celem pracy jest zbadanie zależności między wybranymi markerami zapal-
nymi i parametrami klinicznymi.

9.2. Materiały badań i metody
Badania przeprowadzono u pacjentów z reumatoidalnym zapaleniem stawów (RZS) 
za zgodą Komisji Bioetycznej Uniwersytetu Medycznego w Białymstoku (Uchwała 
nr R-I-002/16/2016, Białystok, 28.01.2016). Wszyscy pacjenci zostali szczegółowo 
poinformowani o przebiegu i celu badania i zgodnie z Deklaracją Helsińską podpi-
sali pisemną zgodę na udział w badaniu.

Materiał badawczy stanowiło 66 pacjentów z reumatoidalnym zapaleniem sta-
wów (z których 83,3% stanowiły kobiety) zidentyfikowanych w Klinice Reumatolo-
gii i Chorób Wewnętrznych Uniwersyteckiego Szpitala Klinicznego w Białymstoku 
zgodnie ze standardami wytyczonymi przez American College of Rheumatology [2]. 
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Pacjenci zostali wyselekcjonowani po przeprowadzeniu wstępnego wywiadu kwestio-
nariuszowego z udziałem 165 pacjentów z RZS. Miał on na celu zgromadzenie infor-
macji dotyczących obecności schorzeń współistniejących u tych osób oraz rodzaju 
terapii, której byli poddawani. 

Kryteria kwalifikujące pacjentów do badania stanowiły: wiek powyżej 18 roku 
życia, czas trwania choroby powyżej 1 roku, leczenie biologiczne w monoterapii 
lub w połączeniu z metotreksatem, brak chorób towarzyszących. Wyłączone z bada-
nia były osoby: poniżej 18 roku życia, o czasie trwania choroby poniżej 1 roku, leczone 
za pomocą glikokortykosteroidów lub niebiologicznych leków modyfikujących prze-
bieg choroby oraz poddawane terapii przeciwzakrzepowej. Każda z badanych osób 
została zakwalifikowana do jednej z ośmiu następujących strategii terapeutycznych 
RZS (terapia biologiczna):
	y certolizumab + metotreksat (MTX),
	y etanercept + leflunomid,
	y etanercept + MTX,
	y etanercept + MTX + sulfasalazin,
	y adalimumab + MTX,
	y rituximab + MTX,
	y tocilizumab + MTX,
	y golimumab + MTX.

Kwalifikacja pacjentów do leczenia, schemat dawkowania leków oraz sposób poda-
wania leków były zgodne z programem lekowym B.33: leczenie reumatoidalnego 
zapalenia stawów i młodzieńczego idiopatycznego zapalenia stawów o przebiegu 
agresywnym. 

Całkowitą ocenę aktywności choroby mierzono na dziesięciocentymetrowej wizu-
alnej skali analogowej (VAS), gdzie 0 = stan nieaktywny, a 10 = maksymalna aktyw-
ność. W odniesieniu do aktywności choroby pacjenta zarejestrowano następujące 
informacje:
	y liczba bolesnych stawów,
	y liczba obrzękniętych stawów,
	y wskaźnik aktywności choroby DAS28 – obliczany na podstawie wartości odczynu 

Biernackiego, całkowitej aktywności choroby ocenianej przez lekarza na skali 
analogowej, liczby bolesnych stawów oraz liczby obrzękniętych stawów.

U pacjentów uczestniczących w badaniu oznaczano wybrane markery zapalne 
podczas wizyty lekarskiej:
	y czynnik reumatoidalny (RF) – obecność czynnika reumatoidalnego klasy IgM 

oznaczano w surowicy krwi metodą ELISA,
	y przeciwciała przeciwcytrulinowe (anty-CCP) – obecność przeciwciał przeciw 

cyklicznemu cytrulinowanemu peptydowi oznaczano z surowicy krwi za pomocą 
metody immunoenzymatycznego ELISA,
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	y odczyn Biernackiego (OB) – wartości referencyjne: 1-10 mm/h,
	y stężenie białka C reaktywnego (CRP) – wartości referencyjne: do 0,5 mg/dl,
	y morfologia krwi z rozmazem.

Próbki krwi pobrano z żyły łokciowej bez stosowania jakichkolwiek antykoa-
gulantów w ilości 20 ml. Materiałem do badań była surowica uzyskana po odizolo-
waniu i oddzieleniu jej od skrzepniętej masy krwinkowej. Próbki surowicy przecho-
wywano w temperaturze -70°C do czasu wykonania oznaczania. Oceniano stężenia 
następujących cytokin:
	y GM-CSF (czynnik stymulujący tworzenie kolonii granulocytów i makrofagów),
	y IL-6 (interleukina 6),
	y TNF-alfa (czynnik martwicy nowotworu).

Badania cytokin (GM-CSF, IL-6, TNF-alfa) w surowicy krwi wykonano w opar-
ciu o metodę ELISA (ang. enzyme-linked immunosorbent assay), używając komercyj-
nych zestawów R&D Systems Quantikine® ELISA Kits (Minneapolis, USA) zgodnie 
z instrukcją producenta. Wynik poziomu cytokin określano ilościowo jako zmie-
rzoną przy długości fali 450 nm średnią absorbancję (OD) z dwóch próbek badanej 
surowicy. Test poddano ewaluacji przy użyciu krzywej 4 PL. Za pomocą programu 
Statistica 13.1 (Statsoft, Polska) przeprowadzono analizę korelacji Pearsona wybra-
nych markerów zapalnych i parametrów klinicznych pacjentów z RZS. Analiza miała 
na celu określenie zależności między parametrami otrzymanymi z badań labora-
toryjnych w diagnostyce i monitorowaniu RZS (OB, CRP, RF, antyCCP, liczbą ele-
mentów morfotycznych krwi) a parametrami klinicznymi (liczbą bolesnych stawów, 
liczbą obrzękniętych stawów, wartością kompleksowego wskaźnika aktywności cho-
roby pacjenta – wskaźnik DAS28 oraz poziomem cytokin prozapalnych, które są tzw. 
mediatorami zapalenia w RZS). 

9.3. Wyniki
Przebadano 66 pacjentów z RZS o średniej wieku 53,8 ±12,4 lat i czasie trwania cho-
roby 11,0 ±8 lat. Uzyskane wyniki zestawiono w tabeli 9.1.

TABELA 9.1 Średnie wartości ±SD parametrów biochemicznych i klinicznych pacjentów z RZS

Parametr Pacjenci z RZS

OB (mm/h) 40,96 ±23,82
CRP (mg/L) 18,72 ±15,75

Erytrocyty (x 1012/L) 4,43 ±0,55
Leukocyty (x 109/L) 7,22 ±2,28
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Parametr Pacjenci z RZS

Trombocyty (x 109/L) 280,48 ±113,54
DAS28 5,47 ±0,61

Liczba bolesnych stawów 8,04 ±2,76
Liczba obrzękniętych stawów 5,42 ±2,07

GM-CSF (pg/ml) 6,33 ±3,04
IL-6 (pg/ml) 3,64 ±1,44

TNF-alfa (pg/ml) 25,54 ±16,31

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Wyniki istotnych statystycznie korelacji markerów zapalnych i parametrów kli-
nicznych pacjentów z RZS zestawiono w  tabeli 9.2.

TABELA 9.2. Korelacje parametrów laboratoryjnych i wskaźników aktywności choroby pacjen-
tów z RZS

Parametry podlegające analizie korelacji Wartość współczynnika korelacji

CRP (mg/L)/OB (mm/h) 0,63

RF/anty-CCP 0,9

Tromobocyty (x 109/L)/GM-CSF (pg/ml) –0,48

DAS28/liczba bolesnych stawów 0,6

DAS28/liczba obrzękniętych stawów 0,51

Liczba bolesnych stawów/liczba obrzękniętych stawów 0,68

IL-6 (pg/ml)/TNF-alfa (pg/ml) 0,89

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Istotne statystycznie korelacje otrzymano dla OB i CRP (R = 0,63), RF i anty-
-CCP (R = 0,9), liczby trombocytów i stężenia GM-CSF (-0,48), liczby bolesnych 
oraz liczby obrzękniętych stawów (R = 0,68), Il-6 i TNF-alfa (R = 0,89), wskaźnika 
DAS28 i liczby bolesnych stawów (R = 0,6) oraz wskaźnika DAS28 i liczby obrzęk-
niętych stawów (R = 0,51).

Dodatnia, istotna statystycznie korelacja pomiędzy odczynem Biernackiego i biał-
kiem CRP oznacza, iż wzrostowi wartości jednego parametru towarzyszy wzrost war-
tości drugiego z nich. Zależność ta znajduje swoje potwierdzenie w praktyce klinicznej 

– są to markery ostrej fazy uwzględnione w kryteriach klasyfikacyjnych RZS według 
American College of Rheumatology (ACR) i European League Against Rheumatism 
(EULAR) z 2010 roku. CRP jest białkiem produkowanym przez wątrobę w odpowie-
dzi na infekcję lub stan zapalny, natomiast OB jest wskaźnikiem niebiałkowym stanu 
zapalnego, którego miano wzrasta, gdy w organizmie obecny jest czynnik uszkadzający 
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struktury tkankowe. Wartość obu parametrów znacząco podwyższa się w odpowie-
dzi na toczący się w organizmie proces zapalny.

Bardzo wysoką dodatnią korelację zaobserwowano pomiędzy czynnikiem reuma-
toidalnym (RF) oraz przeciwciałami przeciwcytrulinowymi (anty-CCP). Są to para-
metry serologiczne stosowane w diagnostyce RZS i podobnie jak CRP oraz OB 
znajdują się w kryteriach klasyfikacyjnych RZS według ACR i EULAR z 2010 roku.  
RF i anty-CCP należą do przeciwciał skierowanych przeciwko elementom własnych 
tkanek organizmu. Częstość ich występowania u osób z RZS wynosi 80-85 % w przy-
padku czynnika reumatoidalnego oraz 75-82 % w przypadku przeciwciał anty-CCP. 
Wysoka wykrywalność tych parametrów u pacjentów z RZS wyjaśnia zatem ich wza-
jemną korelację.

Ujemna, istotna statystycznie korelacja wystąpiła pomiędzy poziomem trom-
bocytów a stężeniem czynnika stymulującego wzrost kolonii granulocytów. Ozna-
cza to, że wraz ze wzrostem wartości jednego z tych parametrów wartość drugiego 
maleje. Cytokiny jako mediatory stanu zapalnego oraz regulatory odpowiedzi immu-
nologicznej uczestniczą w reakcjach odpornościowych związanych z patologią RZS. 
W przebiegu chorób zapalnych tkanki łącznej o podłożu autoimmunologicznym czę-
sto dochodzi do nadmiernego niszczenia płytek krwi w wyniku zachodzących pro-
cesów immunologicznych. W chorobach tych może również dochodzić do zaburzeń 
produkcji płytek krwi na skutek zastosowanego leczenia. Zatem wraz ze wzrostem 
stężenia cytokin prozapalnych obserwuje się spadek liczby płytek krwi.

Obecne w maziówce makrofagi biorą udział w patogenezie RZS poprzez uwal-
nianie cytokin prozapalnych, takich jak: TNF-alfa, IL-1, IL-6 oraz prawdopodobnie 
GM-CSF. Zatem wzrost stężenia IL-6 przebiega równolegle ze wzrostem stężenia 
TNF-alfa. Jest to zgodne z wynikami korelacji otrzymanymi w niniejszej pracy (istotna 
statystycznie dodatnia korelacja pomiędzy Il-6 i TNF-alfa). Zaobserwowano także 
dodatnią istotną korelację pomiędzy liczbą obrzękniętych i bolesnych stawów. Wyniki 
te potwierdzają, że komórkowe nacieki zapalne w obrębie błony maziowej skutkują 
nie tylko obrzękiem, ale również bólem wynikającym z nadprodukcji mediatorów 
zapalenia. Korelacja pomiędzy wskaźnikiem aktywności choroby DAS28 a liczbą 
bolesnych oraz liczbą obrzękniętych stawów wynika z zależności matematycznej 
i nie była w związku z tym poddawana analizie.

9.4. Dyskusja 
Spośród cytokin prozapalnych biorących udział w patogenezie RZS omówione zostały 
najważniejsze: czynnik martwicy nowotworu (TNF-α), interleukina 1 (IL-1), inter-
leukina 6 (IL-6) oraz interleukina 17 (IL-17). TNF jest jedną z kluczowych cytokin, 
której prozapalną aktywność wykazano na wielu poziomach w patogenezie RZS. 
Znaczący udział TNF w rozwoju choroby zapalnej jest potwierdzony, ponieważ 
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w badaniach in vitro zaobserwowano wysoki potencjał tej cytokiny w zakresie erozji 
chrząstki [17] oraz kości [18]. Wiąże się to z potencjalną aktywnością komórek koś-
ciogubnych [19], a także działaniem hamującym wobec osteoblastów, czyli komó-
rek kościotwórczych [20]. TNF indukuje aktywację i przeżycie leukocytów, komórek 
śródbłonka oraz synowiocytów (komórek maziowych), angiogenezę oraz aktywację 
receptorów bólowych [21]. W modelach na myszach wykazano, że po wprowadze-
niu do ich organizmu zmodyfikowanego ludzkiego genu TNF zwierzęta te wykazują 
cechy charakterystyczne RZS, tj. stan zapalny stawów, erozję chrząstki i kości. Z kolei 
leczenie zwierząt inhibitorami TNF przeciwdziała rozwojowi objawów zapalnych [22]. 
U ludzi również ten efekt został zaobserwowany [23]. Ponadto inhibitory TNF wyka-
zują efekt hamujący wobec tworzenia nowych naczyń krwionośnych, osłabiając akty-
wację centralnego układu nerwowego spowodowaną bodźcem bólowym [24]. Podob-
nie jak TNF-α, IL-1 odgrywa znaczącą rolę w procesach degeneracji chrząstki i kości 
w RZS. Dzieje się to głównie poprzez produkcję ligandu aktywatora receptora jądro-
wego czynnika κB (RANKL), które jest białkiem biorącym udział w aktywacji osteo-
klastów. Ma to również miejsce poprzez produkcję metaloproteinaz macierzy poza-
komórkowej (MMP), które biorą udział w degradacji chrząstki [25]. Wysokie stężenia 
IL-1 występują zarówno w błonie maziowej, jak i płynie maziowym [26]. W wyniku 
badań in vitro dowiedziono, że IL-1α i IL1β, należące do nadrodziny interleukiny 1, 
stymulują produkcję cytokin prozapalnych za pośrednictwem komórek błony mazio-
wej, indukują procesy kataboliczne za pomocą chondrocytów, a także erozję kości 
poprzez osteoklasty [17]. Dowiedziono, iż terapia skierowana przeciwko tej cytoki-
nie (anakinra) powoduje poprawę klinicznych objawów RZS oraz działa protekcyj-
nie na chrząstkę oraz kość. 

Interleukina 6 jest równie istotną cytokiną w patogenezie RZS i wykazuje efekt 
podobny do TNF. Pośredniczy w wielu procesach, takich jak dojrzewanie oraz akty-
wacja limfocytów B i T, makrofagów, osteoklastów, chondrocytów, komórek śród-
błonkowych, wykazuje także efekt hematopoetyczny w szpiku kostnym [27]. Stymu-
luje również wątrobową reakcję ostrej fazy poprzez produkcję białek takich jak CRP. 
Zdecydowanym dowodem na znaczący udział IL-6 w patologii RZS jest potwier-
dzony w badaniach klinicznych efekt supresyjny tocilizumabu (przeciwciało przeciw 
IL-6R) wobec aktywności choroby oraz procesów degradacji kostnych w RZS [28, 29]. 
GM-CSF, czyli stymulator wzrostu kolonii granulocytów, jest czynnikiem odpowie-
dzialnym za namnażanie oraz różnicowanie komórek szpikowych z ich prekursorów. 
U pacjentów z RZS zaobserwowano ich zwiększone miano w płynie maziowym [30]. 
GMCSF odgrywa istotną rolę w procesie różnicowania, przeżycia, oraz aktywacji 
makrofagów, których nagromadzenie w tkance maziówkowej jest cechą charaktery-
styczną RZS. Odpowiedzialne są one m.in. za procesy niszczenia stawów. W związku 
z tym terapie skierowane na hamowanie aktywności GM-CSF zmniejszają także pro-
cesy namnażania makrofagów, co skutkuje polepszeniem stanu klinicznego pacjenta. 
GM-CSF wykazuje również zdolność do pobudzania różnicowania limfocytów Th, 
które uczestniczą w patogenezie RZS, co potęguje ich potencjał chorobotwórczy [31]. 
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9.5. Wnioski końcowe
Do oceny aktywności RZS stosuje się następujące markery zapalne: szybkość sedymen-
tacji erytrocytów (OB) i białka Creaktywne (CRP). Oba parametry są jednak niespe-
cyficzne dla tej choroby. Istnieją również sytuacje, w których występuje rozbieżność 
między kliniczną poprawą stanu pacjenta a poziomem reagentów ostrej fazy. Obie-
cującym rozwiązaniem w tej sytuacji są wskaźniki aktywności choroby, które stano-
wią kombinację kilku parametrów. Przede wszystkim mają one jednolitą postać dzięki 
konwencjonalnie przyjętej matematycznej formule umożliwiającej obliczenie ich war-
tości z wykorzystaniem różnych metod. Należy podkreślić, iż wskaźniki aktywności 
choroby i markery zapalne powinny być wykonywane jednocześnie w diagnostyce 
RZS i mogą stanowić punkt referencyjny, stanowiący o przydatności nowych metod 
diagnostycznych, np. badań obrazowych.
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Streszczenie

Reumatoidalne zapalenie stawów (RZS) jest najczęściej występującą na świecie 
zapalną chorobą tkanki łącznej o podłożu autoimmunologicznym. Cechuje się ona 
symetrycznym zapaleniem stawów oraz występowaniem zmian pozastawowych 
i powikłań układowych. Celem pracy jest zbadanie zależności między wybranymi 
markerami zapalnymi i parametrami klinicznymi. Materiał badawczy stanowiło 
66 pacjentów z reumatoidalnym zapaleniem stawów (83,3% kobiet). Całkowitą 
ocenę aktywności choroby mierzono na 10-centymetrowej wizualnej skali analo-
gowej (VAS), gdzie 0 = stan nieaktywny, a 10 = maksymalna aktywność. W odnie-
sieniu do aktywności choroby pacjenta zarejestrowano następujące informacje: 
liczba bolesnych stawów, liczba obrzękniętych stawów, wskaźnik aktywności cho-
roby DAS28. U pacjentów oznaczano wybrane markery zapalne: czynnik reuma-
toidalny, przeciwciała przeciwcytrulinowe, odczyn Biernackiego, stężenie białka C 
reaktywnego oraz morfologię krwi z rozmazem. Oceniano stężenia następujących 
cytokin: GM-CSF, IL-6 i TNF-alfa. Istotne statystycznie korelacje otrzymano dla: OB 
i CRP (R = 0,63), RF i anty-CCP (R = 0,9), liczby trombocytów i stężenia GM-CSF 
(-0,48), liczby bolesnych oraz liczby obrzękniętych stawów (R = 0,68), Il-6 i TNF-
alfa (R = 0,89), wskaźnika DAS28 i liczby bolesnych stawów (R = 0,6) oraz wskaź-
nika DAS28 i liczby obrzękniętych stawów (R = 0,51). Bardzo wysoką dodatnią 
korelację stwierdzono między czynnikiem reumatoidalnym (RF) oraz przeciwcia-
łami przeciwcytrulinowymi (anty-CCP). Ujemna, istotna statystycznie korelacja 
wystąpiła pomiędzy poziomem trombocytów a stężeniem czynnika stymulującego 
wzrost kolonii granulocytów. Istotną statystycznie dodatnią korelację stwierdzono 
również między Il-6 i TNF-alfa. Zaobserwowano także dodatnią istotną korelację 
między liczbą obrzękniętych i bolesnych stawów. Warto podkreślić, że w diagno-
styce RZS badania biomechaniczne powinny być przeprowadzane jednocześnie 
z badaniami klinicznymi.

Słowa kluczowe: reumatoidalne zapalenie stawów, termowizja, parametry bio-
chemiczne, cytokiny 
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Rozdział 10 
Termografia pasywna w diagnozowaniu 
reumatoidalnego zapalenia stawów

Agnieszka WASILEWSKA*, Jolanta PAUK**, Justyna CHWIEĆKO***

10.1. Wprowadzenie
Reumatoidalne zapalenie stawów (RZS) jest najpowszechniejszą na świecie zapalną 
chorobą tkanki łącznej o podłożu autoimmunologicznym. Jest to choroba przewlekła, 
cechująca się symetrycznym zapaleniem stawów oraz występowaniem zmian pozasta-
wowych i powikłań układowych. Choroba objawia się bólem, ogranicza prawidłowe 
funkcjonowanie pacjenta oraz prowadzi do niepełnosprawności, kalectwa i przed-
wczesnej śmierci. Analiza literaturowa dowodzi braku ogólnodostępnej metody diag-
nostyki reumatoidalnego zapalenia stawów, która pozwoliłaby na szybkie i skuteczne 
rozpoznanie RZS, a także ocen aktywności stanu zapalnego stawów. Badanie termo-
graficzne w podczerwieni otwiera nowe możliwości diagnostyczne RZS ze względu 
na nieinwazyjność, niski koszt oraz dostępność kamer termowizyjnych. Problem sta-
nowi jednak brak wiarygodnych i jednoznacznych kryteriów oceny ilościowej zmian 
zapalnych stawów najczęściej objętych chorobą [1-3]. 

Stan zapalny stawu charakteryzuje się zwiększonym przepływem krwi w jego 
obszarze, co wtórnie manifestuje się podwyższoną temperaturą chorego miejsca. 
Nadwyżka energii cieplnej w stawie przenika przez torebkę stawową, otaczające staw 
więzadła i powięzi, tkankę tłuszczową, a następnie skórę i powoduje podwyższenie 
temperatury skóry w okolicy stawu. Techniki obrazowania medycznego umożliwiają 
wizualizację zmian chorobowych stawów w przebiegu RZS, do których należą m.in.: 
nadżerki, zwężenie szpary stawowej, zrost kostny, zniekształcenie stawu czy osteopo-
roza okołostawowa. Bardziej czułe metody obrazowe pozwalają na identyfikację zmian 
charakterystycznych dla wczesnego etapu choroby, do których należy stan zapalny tka-
nek miękkich, błony maziowej oraz szpiku. W diagnostyce obrazowej RZS stosowane 
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są obecnie trzy podstawowe techniki: radiografia konwencjonalna, ultrasonografia 
oraz rezonans magnetyczny. W praktyce klinicznej największe znaczenie ma bada-
nie RTG. Dwie pozostałe metody pełnią funkcję pomocniczą i są stosowane jedy-
nie w przypadku, gdy badanie rentgenowskie zawiodło lub nie daje wystarczającego 
oglądu choroby. Metody te różnią się między sobą pod względem czułości wobec tka-
nek miękkich, kosztem, dostępnością oraz stopniem inwazyjności. W związku z ogra-
niczeniami istniejących metod postanowiono zweryfikować, czy termografia pasywna 
może być wykorzystana w diagnostyce reumatoidalnego zapalenia stawów, a także 
zbadano zależność wyników termografii w odniesieniu do wybranych czynników. 

10.2. Metodologia pomiaru
Za pomocą termografii pasywnej przebadano grupę 66 pacjentów z RZS oraz 105 osób 
zdrowych jako grupę kontrolną. Pacjenci zostali zidentyfikowani i wyselekcjonowani 
w Klinice Reumatologii i Chorób Wewnętrznych Uniwersyteckiego Szpitala Klinicz-
nego w Białymstoku. Badania termowizyjne pacjentów wykonywano podczas wizyty 
kontrolnej. Termogramy wykonano za pomocą kamery termowizyjnej FLIR E60bx 
(Systems Inc., USA). Kamera została skalibrowana przez producenta w celu zapew-
nienia powtarzalności oraz precyzji pomiarów. Rozdzielczość obrazu wynosiła 320 
x 240 pikseli. Pacjenci zostali poproszeni o spędzenie 15 minut w pozycji siedzącej 
w pomieszczeniu laboratoryjnym przed rozpoczęciem eksperymentu. Kamerę usta-
wiono prostopadle do badanego obiektu i zamocowano na standardowym statywie 
fotograficznym. Wszystkie termogramy wykonano w pozycji siedzącej, w odległo-
ści 1 m od pacjenta, w tym samym pomieszczeniu, o tej samej porze dnia (ok. godz. 
13:00). Powtarzalność metody oceniono na podstawie współczynnika zmienności CV 
(CV = σ/μ ∙ 100%). Przyjęto następujące warunki pomiaru: 
	y wilgotność powietrza: 55%,
	y emisyjność: 0,98, 
	y temperatura powietrza i otoczenia: 23°C,
	y odległość obiekt–kamera: 1 m.

Dzięki zastosowaniu odpowiednich narzędzi programu Research IR, możliwe 
było zdefiniowanie prostokątnego obszaru zainteresowania oraz wyznaczenie pod-
stawowych parametrów statystycznych w jego obrębie – temperatury maksymalnej, 
minimalnej i średniej (rys. 10.1).

Analizie poddano rozkłady temperatur w stawach ręki. Wyznaczono temperatury 
następujących obszarów anatomicznych: 
	y jednego stawu nadgarstkowego,
	y jednego stawu śródręczno-paliczkowego kciuka,
	y jednego stawu międzypaliczkowego kciuka,
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	y czterech stawów śródręczno-paliczkowych,
	y czterech stawów międzypaliczkowych bliższych,
	y czterech stawów międzypaliczkowych dalszych.

RYSUNEK 10.1. Przykładowy termogram ręki pacjenta z RZS
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Zarówno w grupie pacjentów z RZS, jak i w grupie osób zdrowych wykonano trzy-
krotny pomiar temperatury obu rąk każdego uczestnika badania. Łącznie za pomocą 
termografii pasywnej wykonano 444 zdjęcia osób z RZS oraz 636 zdjęć osób zdro-
wych. Dane uzyskane z kamery termowizyjnej przetworzono za pomocą programu 
komputerowego FLIR Research IR. Obszar zainteresowania wyznaczany był w sposób 
manualny. Analizy statystyczne przeprowadzono za pomocą programu Statistica 13.1 
(Statsoft, Polska). Wyliczono podstawowe statystyki opisowe analizowanych zmien-
nych ilościowych oraz zweryfikowano prawidłowość ich rozkładów. Do porównania 
wyników uzyskanych dla obu grup badanych zastosowano test t-Studenta dla roz-
kładu normalnego i test Manna-Whitneya dla danych niespełniających założeń testów 
parametrycznych.

10.3. Wyniki

10.3.1. Wyniki pomiarów termograficznych 
ze względu na wiek pacjenta 

Według ekspertów WHO starość rozpoczyna się w wieku 60/65 lat, w związku 
z czym, aby dokonać oceny wpływu wieku pacjenta na rozkład temperatur stawów 
ręki w RZS, chorzy zostali podzieleni na dwie grupy na podstawie przyjętej umownej 
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granicy starości. Charakterystyka demograficzna oraz zestawienie średnich wartości 
parametrów biochemicznych pacjentów poniżej oraz powyżej 65 roku życia zostały 
przedstawione w tabeli 10.1, a średnie wartości parametrów klinicznych służące 
do oceny aktywności choroby oraz stopnia uszkodzenia stawów zaprezentowano 
w tabeli 10.2.

TABELA 10.1. Średnie wartości ±SD parametrów biochemicznych i demograficznych pacjentów 
według wieku (N = 66)

Parametr Chorzy < 65 r. ż. Chorzy ≥ 65 r. ż.

Wiek (lata) 50,95 ±11,01 70,6 ±3,86
BMI (kg/m2) 24,24 ±3,44 26,2 ±3,57

Czas trwania choroby (lata) 10,75 ±7,91 12,45 ±11,68
OB (mm/h) 37,9 ±18,96 59 ±39,34
CRP (mg/L) 19,07 ±16,08 16,62 ±14,24

Erytrocyty (x 1012/L) 4,48 ±0,58 4,14 ±0,22
Leukocyty (x 109/L) 7,35 ±2,19 6,5 ±2,81

Trombocyty (x 109/L) 289,58 ±118,54 226,8 ±55,79

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Średnia wieku w grupie pacjentów poniżej 65 r. ż. wynosiła 50,95 ±11,01 lat, średnie 
BMI 24,24 ±3,44 kg/m2, natomiast średni czas trwania choroby 10,7 ±7,91 lat. Szybkość 
opadania czerwonych krwinek u tych pacjentów wynosiła średnio 37,90 ±18,96 mm/h, 
poziom białka CRP w tej grupie wiekowej wynosił średnio 19,07 ±16,08 mg/L, poziom 
erytrocytów 4,48 ±0,58 ∙ 1012/L, poziom leukocytów 7,35 ±2,19 ∙ 109/L, a średnia ilość 
płytek krwi 289,58 ±118,54 ∙ 109/L. Średnia wieku w grupie osób 65-letnich i star-
szych wynosiła 70,60 ±3,86 lat, średnie BMI 26,20 ±3,57 kg/m2, a średni czas trwania 
choroby 12,45 ±11,68 lat. Szybkość opadania czerwonych krwinek wyniosła śred-
nio 59,00 ±39,34 mm/h, stężenie białka CRP 16,62 ±14,24 mg/L, liczba erytrocytów 
we krwi wynosiła 4,14 ±0,22 ∙ 1012/L, leukocytów 6,50 ±2,81 ∙ 109/L, a płytek krwi 
226,80 ±55,79 ∙ 109/L.

TABELA 10.2 Średnie wartości ±SD parametrów klinicznych pacjentów z RZS według wieku 
(N = 66)

Parametr Chorzy < 65 r. ż. Chorzy ≥ 65 r. ż.

DAS28 5,51 ±0,57 5,22 ±0,79

Liczba bolesnych stawów 8 ±3 6 ±2
Liczba obrzękniętych stawów 6 ±2 4 ±2

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Wskaźnik aktywności choroby DAS28 miał średnią wartość 5,51 ±0,57 u cho-
rych poniżej 65 r. ż. przy liczbie bolesnych stawów 8 ±3 i liczbie obrzękniętych sta-
wów 6 ±2. U chorych w wieku 65 lat i starszych ten sam wskaźnik miał wartość śred-
nią 5,22 ±0,79 przy liczbie bolesnych stawów 6 ±2 i liczbie obrzękniętych stawów 4 ±2. 
Porównanie średnich wartości temperatur stawów ręki między zaprezentowanymi 
grupami wiekowymi przedstawiono na rysunku 10.2. 

RYSUNEK 10.2. Średnie wartości temperatur stawów ręki pacjentów z RZS ze względu na wiek
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W wyniku analiz zaobserwowano wystąpienie różnic w temperaturach stawów 
ręki między tymi dwiema grupami. Wyższe wartości temperatury w przypadku 
wszystkich przebadanych stawów zaobserwowano w grupie pacjentów w wieku 65 lat 
i starszych. Różnice istotne statystycznie dotyczyły stawów międzypaliczkowych bliż-
szych i stawów międzypaliczkowych dalszych obu rąk. W stawach międzypaliczko-
wych bliższych średnia wartość temperatury w grupie osób poniżej 65 r. ż. wyniosła 
29,3 ±1,3°C, natomiast w stawach międzypaliczkowych dalszych 28,5 ±1,2°C. W gru-
pie osób w wieku 65 lat i starszych średnia temperatura stawów międzypaliczkowych 
bliższych wynosiła 33,6 ±0,4°C, a w stawach międzypaliczkowych dalszych 33,1 ±0,4°C. 
Zaobserwowano wyższą aktywność choroby w grupie osób poniżej 65 r. ż., która 
manifestowała się niższymi temperaturami stawów. Wynika to prawdopodobnie 
z procesów degeneracji tkanek lub objawów pozastawowych skutkujących procesami 
niedokrwiennymi skórnych naczyń krwionośnych. 

10.3.2. Wyniki pomiarów termograficznych 
ze względu na czas trwania choroby
Zaburzenie procesów fizjologicznych człowieka może w wielu przypadkach skutko-
wać obniżeniem lub podwyższeniem temperatury skóry. W związku z tym kolejnym 
istotnym aspektem analizy jest historia medyczna pacjenta. W celu podziału pacjentów 
z RZS pod względem czasu trwania choroby na cztery równe co do ilości obserwacji 
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grupy wykorzystano metodę kwartylową. Wartość minimalna czasu trwania choroby 
wynosiła 1 rok, a wartość maksymalna 33 lata, wobec czego górna granica dolnego 
kwartyla wyniosła 5 lat, dla środkowego kwartyla było to 10 lat, zaś kwartyla gór-
nego 15 lat. Czwartą grupę obserwacji stanowili pacjenci chorujący dłużej niż 15 lat. 
Dane demograficzne oraz kliniczne pacjentów według czasu trwania choroby zostały 
zaprezentowane w tabeli 3. 

Średnia wieku w grupie pacjentów, których czas trwania choroby zawierał 
się w granicach 1-5 lat, wyniosła 49,70 ±14,96 lat, w grupie o czasie trwania RZS 
mieszczącym się w zakresie 6-10 lat było to 51,71 ±11,37 lat, w trzeciej grupie, repre-
zentowanej przez osoby chorujące na RZS pomiędzy 11 a 15 lat, średnia wieku wynio-
sła 58,55 ±7,61 lat, zaś w grupie chorującej powyżej 15 lat – 59,5 ±10,84 lat. Średnie 
BMI w grupie o czasie trwania RZS do 5 lat wyniosło 24,22 ±3,34 kg/m2, w grupie 
chorującej pomiędzy 6 a 10 lat – 24,48 ±3,23 kg/m2, w grupie reprezentującej osoby 
o czasie trwania choroby z zakresu 11-15 lat – 23,56 ±2,57 kg/m2, a w grupie o czasie 
trwania RZS powyżej 15 lat – 25,77 ±4,67 kg/m2. Średni czas trwania choroby w gru-
pie osób chorujących do 5 lat wynosił 3,38 ±1,31 lat, w grupie pacjentów chorujących 
pomiędzy 6 a 10 lat średni czas trwania RZS wynosił 8,13 ±1,7 lat, w grupie osób 
o czasie trwania RZS pomiędzy 11 a 15 lat pacjenci średnio chorowali 12,27 ±1,42 
lat, natomiast u osób chorujących powyżej 15 lat średni czas trwania RZS wynosił 
25,79 ±4,95 lat.

TABELA 10.3. Średnie wartości ±SD parametrów biochemicznych i demograficznych pacjentów 
według czasu trwania RZS (N = 66)

Czas trwania choroby 1-5 lat 6-10 lat 11-15 lat > 15 lat

Wiek (lata) 49,7 ±14,96 51,71 ±11,37 58,55 ±7,61 59,5 ±10,84
BMI (kg/m2) 24,22 ±3,34 24,48 ±3,23 23,56 ±2,57 25,77 ±4,67
Czas trwania choroby (lata) 3,38 ±1,31 8,13 ±1,7 12,27 ±1,42 25,79 ±4,95
OB (mm/h) 46,55 ±27,34 39,38 ±20,84 36,27 ±17,46 39,38 ±28,26
CRP (mg/L) 23,36 ±20,04 15,08 ±13,31 20,92 ±14,95 16,6 ±12,6
Erytrocyty (x 1012/L) 4,33 ±0,39 4,51 ±0,61 4,4 ±0,44 4,46 ±0,74
Leukocyty (x 109/L) 7,13 ±2,41 7,44 ±1,93 7,66 ±3,38 6,65 ±1,7
Trombocyty (x 109/L) 272,7 ±84,5 274,46 ±77,51 240,45 ±50,4 333,36 ±199,73

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Szybkość opadania czerwonych krwinek w grupie pacjentów chorujących 
do 5 lat była równa 46,55 ±27,34 mm/h, w grupie osób o czasie trwania choroby 
zawartym w zakresie 6-10 lat średnie OB wyniosło 39,38 ±20,84 mm/h, w grupie osób 
chorujących pomiędzy 11 a 15 lat średnia wartość OB wyniosła 36,27 ±17,46 mm/h, 
a w grupie osób chorujących powyżej 15 lat – 39,38 ±28,26 mm/h. Stężenie białka 
CRP w grupie pacjentów chorujących do 5 lat wyniosło średnio 23,36 ±20,04 mg/L, 
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w grupie o czasie trwania choroby z zakresu 6-10 lat – 15,08 ±13,31 mg/L, w grupie 
o czasie trwania choroby pomiędzy 11 a 15 lat – 20,92 ±14,95 mg/L, zaś u osób cho-
rujących powyżej 15 lat – 16,60 ±12,60 mg/L. Liczba czerwonych krwinek we krwi 
pacjentów chorujących na RZS do 5 lat wynosiła średnio 4,33 ±0,39 ∙ 1012/L, w grupie 
reprezentującej czas trwania choroby z zakresu 6-10 lat było to 4,51 ±0,61 ∙ 1012/L, 
w grupie o czasie trwania choroby z zakresu 11-15 lat średnia liczba czerwonych 
krwinek wyniosła 4,40 ±0,44 ∙ 1012/L, zaś w grupie pacjentów chorujących na RZS 
powyżej 15 lat – 4,46 ±0,74 ∙ 1012/L. Stężenie białych krwinek w grupie osób o czasie 
trwania RZS do 5 lat wyniosło 7,13 ±2,41 ∙ 109/L, w grupie pacjentów, w której czas 
trwania choroby zawarty był w zakresie 6-10 lat stężenie to wyniosło 7,44 ±1,93 ∙ 109/L, 
w grupie o czasie trwania RZS z zakresu 11-15 lat – 7,66 ±3,38 ∙ 109/L, nato-
miast w grupie pacjentów chorujących na RZS powyżej 15 lat – 6,65 ±1,70 ∙ 109/L. 
Liczba płytek krwi wyniosła średnio: w grupie o czasie trwania choroby do 5 lat 

– 272,70 ±84,50 ∙ 109/L, w grupie pacjentów o czasie trwania choroby z zakresu 6-10 lat 
– 274,46 ±77,51 ∙ 109/L, w grupie, w której czas trwania RZS pacjenta zawarty był 
w zakresie 11-15 lat – 240,45 ±50,40 ∙ 109/L, zaś w grupie pacjentów chorujących 
na RZS powyżej 15 lat – 333,36 ±199,73 ∙ 109/L. Średnie wartości parametrów kli-
nicznych służących do oceny aktywności choroby oraz stopnia uszkodzenia stawów 
zostały zaprezentowane w tabeli 10.4.

TABELA 10.4. Średnie wartości ±SD parametrów klinicznych pacjentów z RZS według czasu 
trwania choroby

Czas trwania choroby 1-5 lat 6-10 lat 11-15 lat >15 lat

DAS28 5,3 ±0,62 5,5 ±0,59 5,58 ±0,70 5,58 ±0,57
Liczba bolesnych stawów 8 ±3 8 ±3 7 ±3 8 ±2
Liczba obrzękniętych stawów 5 ±2 6 ±2 5 ±2 5 ±2

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W grupie osób chorujących na RZS do 5 lat średni DAS28 wyniósł 5,30 ±0,62, 
przy liczbie bolesnych stawów 8 ±3 oraz liczbie obrzękniętych stawów 5 ±2. W gru-
pie pacjentów, których czas trwania choroby zawarty był w zakresie 6-10 lat, śred-
nia wartość DAS28 wyniosła 5,50 ±0,59, liczba bolesnych stawów 8 ±3, a obrzęknię-
tych 6 ±2. W grupie reprezentującej czas trwania RZS z zakresu 11-15 lat pacjenci 
charakteryzowali się wartością DAS28 równą średnio 5,58 ±0,70, przy liczbie 
bolesnych stawów 7 ±3 i liczbie obrzękniętych stawów 5 ±2. U osób chorujących 
na RZS powyżej 15 lat średni DAS28 wyniósł 5,58 ±0,57, średnia liczba bolesnych 
stawów 8 ±2, zaś średnia liczba obrzękniętych stawów 5 ±2. Porównanie tempe-
ratur przebadanych stawów ręki ze względu na czas trwania RZS przedstawiono 
na rysunku 10.3. 
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RYSUNEK 10.3. Średnie wartości ±SD temperatury ręki pacjentów z RZS ze względu na czas 
trwania choroby
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Statystycznie istotne różnice temperatur zanotowano w stawach śródręczno-
-paliczkowych oraz międzypaliczkowych bliższych pomiędzy pacjentami choru-
jącymi krócej niż 10 lat oraz dłużej niż 10 lat przy p < 0,05, przy czym wartości 
temperatury były wyższe u pacjentów chorujących krócej niż 10 lat. Temperatura 
w stawach śródręczno-paliczkowych w grupie osób chorujących krócej niż 10 lat 
wynosiła średnio 32,1 ±1,8°C, natomiast w grupie osób chorujących dłużej niż 10 lat 
średnio 30,7 ±2,0°C. W stawach międzypaliczkowych bliższych u osób z RZS trwa-
jącym poniżej 10 lat średnia temperatura wynosiła 31,6 ±2,7°C, zaś w grupie powy-
żej 10 lat 30,1 ±2,8°C. Dla stawu nadgarstkowego oraz stawów międzypaliczkowych 
dalszych zmierzone wartości temperatur były również wyższe w grupie osób choru-
jących krócej niż 10 lat, jednak nie wystąpiły różnice istotne statystycznie. Wystąpie-
nie istotnie niższych temperatur wyżej wymienionych stawów u osób chorujących 
dłużej niż 10 lat może świadczyć o inhibicji choroby wynikającej z dłuższej terapii 
skierowanej przeciw cytokinom prozapalnym bądź z procesami degeneracji tkanek 
miękkich w obrębie stawu w toku choroby. 

10.3.3. Wyniki pomiarów termowizyjnych 
ze względu na płeć pacjenta

Porównano wzorce termiczne tkanek pacjentów z RZS pomiędzy kobietami a męż-
czyznami. Charakterystyka kliniczna oraz demograficzna kobiet i mężczyzn została 
przedstawiona w tabeli 10.5. 
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TABELA 10.5. Średnie wartości ±SD parametrów biochemicznych i demograficznych pacjentów 
według płci (N = 66)

Parametr
Płeć

Kobiety Mężczyźni

Wiek (lata) 53,55 ±12,86 55,44 ±9,25
BMI (kg/m2) 24,42 ±3,64 25,2 ±2,49
Czas trwania choroby (lata) 11,04 ±8,62 10,67 ±7,81
OB (mm/h) 40,76 ±24,1 42,33 ±23,19
CRP (mg/L) 19,03 ±15,81 16,67 ±16,16
Erytrocyty (x 1012/L) 4,38 ±0,55 4,74 ±0,48
Leukocyty (x 109/L) 7,1 ±2,01 8,06 ±3,7
Trombocyty (x 109/L) 288,62 ±119,13 226,22 ±33,31

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

W grupie kobiet średnia wieku wyniosła 53,55 ±12,86 lat, zaś w gru-
pie mężczyzn 55,44 ±9,25 lat. Średnie BMI wyniosło w grupie kobiet 24,42 
±3,64 kg/m2, w grupie mężczyzn zaś 25,20 ±2,49 kg/m2. Kobiety chorowały średnio 
11,04 ±8,62 lat, mężczyźni – 10,67 ±7,81 lat. Szybkość opadania czerwonych krwinek 
w grupie kobiet wyniosła średnio 40,76 ±24,10 mm/h, w grupie mężczyzn średnio 
42,33 ±23,19 mm/h. Liczba erytrocytów we krwi kobiet wynosiła średnio 4,38 ±0,55 ∙ 1012/L,  
we krwi mężczyzn średnio 4,74 ±0,48 ∙ 1012/L. Liczba leukocytów u kobiet wyno-
siła średnio 7,10 ±2,01 ∙ 109/L, u mężczyzn średnio 8,06 ±3,70 ∙ 109/L. Trombocyty  
we krwi kobiet znajdowały się w średniej ilości 288,62 ±119,13 ∙ 109/L, zaś u mężczyzn 
226,22 ±33,31 ∙ 109/L. Średnie wartości parametrów klinicznych służące do oceny 
aktywności choroby oraz stopnia uszkodzenia stawów zostały zaprezentowane 
w tabeli 10.6. 

TABELA 10.6. Średnie wartości ±SD parametrów klinicznych pacjentów z RZS według płci (N = 66)

Kobiety Mężczyźni

DAS28 5,47 ±0,62 5,45 ±0,53
Liczba bolesnych stawów 8 ±3 8 ±3
Liczba obrzękniętych stawów 5 ±2 5 ±2

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Średnia wartość wskaźnika DAS28 w grupie kobiet wyniosła 5,47 ±0,62, przy licz-
bie bolesnych stawów 8 ±3 i liczbie obrzękniętych stawów 5±2. W grupie mężczyzn 
aktywność choroby oceniana w skali DAS28 utrzymywała się średnio na poziomie 
5,45 ±0,53, przy liczbie bolesnych stawów 8 ±3 i liczbie obrzękniętych stawów 5 ±2. 



146

Porównanie temperatur stawów ręki między kobietami i mężczyznami przedsta-
wiono na rysunku 10.4.

RYSUNEK 10.4. Średnie wartości temperatury ręki ze względu na płeć
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Wyższe temperatury stawów ręki zaobserwowano dla płci męskiej, przy czym róż-
nice istotne statystycznie wystąpiły w stawach międzypaliczkowych dalszych. Średnia 
temperatura tych stawów u kobiet wynosiła 29,1 ±0,4°C, zaś u mężczyzn 31,6 ±0,4°C. 
Wyniki te można uzasadnić wyższym tempem metabolizmu mężczyzn. Przypusz-
czalnie ze względu na właściwości termoizolacyjne podskórnej tkanki tłuszczowej 
jej relatywnie grubsza warstwa u płci żeńskiej wpływa na odczyt temperatury stawu 
za pomocą kamery termowizyjnej. 

10.3.4. Porównanie średnich wyników 
otrzymanych za pomocą termografii pasywnej 
pomiędzy pacjentami z RZS a osobami zdrowymi

Aby zweryfikować możliwości termografii pasywnej w zakresie diagnozowania zmian 
zapalnych w reumatoidalnym zapaleniu stawów przeprowadzono porównanie tempe-
ratur stawów ręki wszystkich przebadanych chorych na RZS i osób zdrowych. Cha-
rakterystyka demograficzna oraz kliniczna grupy kontrolnej i grupy badawczej została 
przedstawiona w tabeli 10.7.

TABELA 10.7. Średnie wartości ±SD parametrów biochemicznych i demograficznych pacjentów 
oraz osób zdrowych (N = 66)

Parametr Pacjenci z RZS Osoby zdrowe

Wiek (lata) 53,8 ±12,41 44,4 ±13
BMI (kg/m2) 24,52 ±3,50 26,2 ±4,4
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Parametr Pacjenci z RZS Osoby zdrowe

Czas trwania choroby (lata) 10,99 ±8,47 0 ±0
OB (mm/h) 40,96 ±23,82 18,19 ±6,4
CRP (mg/L) 18,72 ±15,75 3,05 ±1,3
Erytrocyty (x 1012/L) 4,43 ±0,55 4,35 ±0,53
Leukocyty (x 109/L) 7,22 ±2,28 5,12 ±2,45
Trombocyty (x 109/L) 280,48 ±113,54 277,62 ±88,23

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Średnia wieku w grupie pacjentów z RZS wynosiła 53,80 ±12,41 lat. W grupie 
osób zdrowych było to 44,4 ±13,0 lat. Średnie BMI w grupie badawczej wyniosło 
24,52 ±3,50 kg/m2, w grupie kontrolnej zaś 26,2 ±4,4 kg/m2. Pacjenci chorowali na RZS 
średnio 10,99 ±8,47 lat, szybkość opadania czerwonych krwinek wynosiła średnio 
40,96 ±23,82 mm/h, natomiast stężenie białka CRP 18,72 ±15,75 mg/l. Stężenie erytro-
cytów wynosiło w tej grupie średnio 4,43 ±0,55 ∙ 1012/L, leukocytów 7,22 ±2,28 ∙ 109/L, 
zaś płytek krwi – 280,48 ±113,54 ∙ 109/L. Średnie wartości parametrów klinicznych 
służące do oceny aktywności choroby oraz stopnia uszkodzenia stawów zostały zapre-
zentowane w tabeli 10.8. 

TABELA 10.8. Średnie wartości ±SD parametrów klinicznych pacjentów z RZS oraz osób zdrowych

Pacjenci z RZS Osoby zdrowe

DAS28 5,47 ±0,61 1,99 ±0,26

Liczba bolesnych stawów 8,04 ±2,76 0 ±0

Liczba obrzękniętych stawów 5,42 ±2,07 0 ±0

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

U pacjentów z RZS średnia wartość wskaźnika DAS28 wynosiła 5,47 ±0,61. 
Liczba bolesnych i obrzękniętych stawów wynosiła średnio odpowiednio 8,04 ±2,76 
i 5,42 ±2,07. Grupa kontrolna charakteryzowała się brakiem bólu i obrzęku w stawach, 
zatem średnia wartość DAS28 w tej grupie, 1,99 ±0,26, znalazła się w zakresie odpo-
wiadającym remisji choroby. Średnie wartości temperatury stawów ręki, nadgarstko-
wego, stawów śródręczno-paliczkowych oraz stawów międzypaliczkowych bliższych 
i dalszych, uzyskane dla przebadanej grupy pacjentów z RZS oraz zdrowych uczest-
ników zostały zaprezentowane na rysunku 10.5. 
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RYSUNEK 10.5. Porównanie temperatury stawów ręki osób zdrowych i pacjentów z RZS
ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Na podstawie analiz termogramów zaobserwowano, że średnia temperatura stawu 
nadgarstkowego oraz stawów śródręczno-paliczkowych jest w sposób istotny staty-
stycznie wyższa w grupie pacjentów z RZS w porównaniu z grupą osób zdrowych 
(p < 0,05). W grupie osób z RZS średnia temperatura stawu nadgarstkowego wynosiła 
32,4 ±1,5°C, zaś w grupie osób zdrowych 31,2 ±1,3°C. Z kolei w stawach śródręczno-

-paliczkowych średnia temperatura u osób z RZS wynosiła 31,5 ±2,0°C, a u osób zdro-
wych 30,0 ±1,7°C. W przypadku stawów międzypaliczkowych bliższych oraz stawów 
międzypaliczkowych dalszych również zaobserwowano temperatury wyższe u osób 
z RZS w porównaniu z grupą kontrolną, jednak nie były to różnice istotne statystycz-
nie (p < 0,05).

10.4. Dyskusja 
Przed wykonaniem eksperymentu zwrócono szczególną uwagę na czynniki wpływa-
jące na wynik pomiaru termowizyjnego u człowieka, uwzględniając ich trzy podsta-
wowe grupy: środowiskowe, indywidualne oraz techniczne. Do czynników środowi-
skowych należą: temperatura otoczenia, wielkość pomieszczenia, wilgotność względna, 
ciśnienie atmosferyczne oraz inne poza obiektem badanym źródła promieniowania. 
Najistotniejszym parametrem w przypadku badań z udziałem człowieka jest tempera-
tura otoczenia, przy czym należy wziąć pod uwagę rodzaj rozpoznawanego schorzenia 
w przeprowadzanym badaniu. Bagavathiappan i in. [4] zalecają stosowanie niskich tem-
peratur przy identyfikacji stanów zapalnych. Wartość sugerowana według większości 
doniesień mieści się w zakresie pomiędzy 18-25°C. Argumentowane jest to ryzykiem 
wystąpienia dreszczy w przypadku niższych temperatur oraz poceniem się w tempera-
turach powyżej górnej wartości tego zakresu [5-7]. Uwzględniając przedstawione zale-
cenia, temperaturę powietrza w niniejszym badaniu dobrano w taki sposób, by mieściła 
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się ona w przedstawionych granicach i jednocześnie nie zbliżała się do maksymalnej 
sugerowanej w źródłach literaturowych wartości – wynosiła ona zatem 23°C. W celu 
zachowania równomiernej temperatury otoczenia zaleca się przeprowadzanie badań 
w pomieszczeniach o wielkości co najmniej 2 x 3 m, niemniej jednak wskazane jest, 
aby pomieszczenie to miało większy rozmiar [8]. W związku z tym eksperyment został 
przeprowadzony w pomieszczeniu o powierzchni większej niż sugerowane minimum; 
jego rozmiar wynosił 5 x 5 m. Monitorowano również wilgotność względną powie-
trza (RH) w celu utrzymania jej na ustalonym poziomie 55%. W większości odnie-
sień nie potwierdza się konieczności kontrolowania tego parametru, jednak przewa-
żająca liczba badań przeprowadzana jest dla zakresu 40-70% RH [7, 9]. Zaskakująco 
często pomijanym czynnikiem jest ciśnienie atmosferyczne, dlatego w tej pracy jego 
wpływ nie został uwzględniony. Niemniej jednak Gomez [10] zaobserwował znaczący 
wpływ ciśnienia atmosferycznego na zmierzoną temperaturę skóry dla 730 otrzy-
manych obrazów termograficznych. W badaniu zredukowano wpływ dodatkowych 
źródeł promieniowania na wynik eksperymentu, do których należą: okna, nadmuch, 
kanały grzewcze, rurociągi czy izolacja termiczna pomieszczenia [11].

W rozważaniach dotyczących wpływu masy ciała na zmierzoną temperaturę 
skóry człowieka należy przede wszystkim uwzględnić termiczne właściwości izola-
cyjne podskórnej tkanki tłuszczowej [12]. Aspekt ten z punktu widzenia niniejszej 
pracy ma znaczenie marginalne ze względu na relatywnie niewielką zawartość tkanki 
tłuszczowej w okolicy stawów ręki w odniesieniu do całego organizmu. Rozpatrując 
cechy fizjologiczne i anatomiczne człowieka, szczególną uwagę poświęcić należy czyn-
nikom takim jak tempo metabolizmu oraz skórny przepływ krwi, gdyż wpływają one 
na wymianę ciepła z otoczeniem [13]. Skórny przepływ krwi jest determinowany przez 
skurcz i rozkurcz naczyń krwionośnych, a proces ten jest kontrolowany przez autono-
miczny układ nerwowy [14]. Ze względu na fakt, iż czynnikiem modulującym czyn-
ność skurczową i rozkurczową naczyń krwionośnych jest wysiłek fizyczny, w niniej-
szym badaniu pacjenci zostali poproszeni o spędzenie 15 minut przed rozpoczęciem 
eksperymentu w pozycji siedzącej, w pomieszczeniu laboratoryjnym. 

Aby zminimalizować wpływ czynników technicznych na wynik pomiaru ter-
mowizyjnego, należy opracować odpowiedni protokół pomiarowy. Minimalna zde-
finiowana rozdzielność wymagana w przypadku badań wykonywanych na ludziach 
to 320 x 240 [15]. Kamera powinna być ustawiona pod kątem 90° do fotografowanej 
powierzchni i w odległości 12,5 m (w zależności od zakresu długości fal rejestrowa-
nych przez kamerę). 

10.5. Podsumowanie
W wyniku przeprowadzonych analiz zaobserwowano, że średnia temperatura stawu 
nadgarstkowego oraz stawów śródręczno-paliczkowych ręki jest istotnie statystycznie 
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wyższa w grupie pacjentów z RZS w porównaniu z grupą osób zdrowych. Potwier-
dza to założenie, że stan zapalny stawów w RZS przebiega z podwyższoną tempera-
turą. Podstawowym problemem w diagnostyce stanu zapalnego, opartej na termo-
grafii pasywnej, jest wyznaczenie obszaru w obrębie ręki , który odpowiada tkankom 
miękkim stawu. Realizowane jest to obecnie na podstawie oceny wizualnej kształtu 
ręki, co w przypadku pomyłki operatora może doprowadzić do nieuwzględnienia 
błony maziowej bądź zaznaczenia obszaru odpowiadającego tkance kostnej. Kolej-
nym problemem jest także identyfikacja obszaru zainteresowania (ROI). Zbyt duży 
obszar ROI może potencjalnie uwzględniać oprócz tkanki chorej również tkankę 
zdrową, co w przypadku uśredniania temperatur z całego obszaru może doprowadzić 
do uzyskania wartości zaniżonych. W sytuacji, gdy stan zapalny stanowiłby niewielki 
procent całego wybranego obszaru, wówczas uśrednianie wyników ROI wybranego 
w sposób manualny mogłoby doprowadzić do naturalnego zaniku niewielkich, lecz 
istotnych zmian chorobowych. Zbyt mały obszar z kolei może nie uwzględniać cało-
ściowo tkanki objętej stanem zapalnym, co niesie ryzyko pominięcia tkanki objętej 
procesem chorobowym. Termografia pasywna może być wykorzystana jako narzędzie 
w diagnostyce RZS pod warunkiem zachowania odpowiednich warunków pomia-
rowych. Lepszym rozwiązaniem wydaje się być zastosowanie termografii aktywnej 
oraz wyznaczania obszaru zainteresowania w sposób bardziej precyzyjny niż oferuje 
to specjalistyczne oprogramowanie kamery FLIR.
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Streszczenie

Reumatoidalne zapalenie stawów (RZS) jest najpowszechniejszą na świecie zapalną 
chorobą tkanki łącznej o podłożu autoimmunologicznym. W związku z ogranicze-
niami istniejących metod postanowiono zweryfikować, czy termografia pasywna 
może być wykorzystana w diagnostyce reumatoidalnego zapalenia stawów, a także 
zbadano zależność wyników termografii w odniesieniu do wybranych czynni-
ków. Za pomocą termografii pasywnej przebadano grupę 66 pacjentów z RZS 
oraz 105 osób zdrowych, które stanowiły grupę kontrolną. Badania termowizyjne 
pacjentów wykonywano za pomocą kamery termowizyjnej FLIR E60bx. Analizie 
poddano rozkłady temperatur w stawach ręki w następujących obszarach anato-
micznych: staw nadgarstkowy, staw śródręczno-paliczkowy kciuka, staw między-
paliczkowy kciuka, stawy śródręczno-paliczkowe, stawy międzypaliczkowe bliż-
sze oraz stawy międzypaliczkowe dalsze. Badano zależności wartości temperatury 
od wieku pacjenta, czasu trwania choroby i płci. Wyższe wartości temperatury 
w przypadku wszystkich przebadanych stawów zaobserwowano w grupie pacjentów 
w wieku 65 lat lub starszych. Istotne statystycznie różnice temperatur zanotowano 
w stawach śródręczno-paliczkowych oraz międzypaliczkowych bliższych pomię-
dzy pacjentami chorującymi krócej niż 10 lat oraz dłużej niż 10 lat, przy czym war-
tości temperatury były wyższe u pacjentów chorujących krócej niż 10 lat. Średnia 
wartość wskaźnika DAS28 w grupie kobiet wyniosła 5,47 ±0,62, a w grupie męż-
czyzn 5,45 ±0,53. Zaobserwowano, że średnia temperatura stawu nadgarstkowego 
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oraz stawów śródręczno-paliczkowych jest w sposób istotny statystycznie wyższa 
w grupie pacjentów z RZS w porównaniu z grupą osób zdrowych (p < 0,05). W przy-
padku stawów międzypaliczkowych bliższych oraz stawów międzypaliczkowych 
dalszych również zaobserwowano temperatury wyższe u osób z RZS w porównaniu 
z grupą kontrolną, jednak nie były to różnice istotne statystycznie (p > 0,05). Ter-
mografia pasywna może być wykorzystywana jako narzędzie w diagnostyce RZS 
pod warunkiem zachowania odpowiednich warunków pomiarowych. 

Słowa kluczowe: reumatoidalne zapalenie stawów, termowizja pasywna, 
temperatura
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Rozdział 11 
Analiza danych medycznych 
w oparciu o zaawansowane 
badania eksploracyjno-statystyczne 
Małgorzata ZDRODOWSKA*, Anna KASPERCZUK**, Agnieszka DARDZIŃSKA-GŁĘBOCKA*** 

11.1. Wprowadzenie
Nowoczesna medycyna nie jest w stanie obejść się zarówno bez statystyki, jak i zaawan-
sowanej eksploracji wiedzy. Co więcej, zakres analizy danych medycznych wciąż 
się rozszerza. Same metody statystyczne odnoszą się głównie do testów statystycz-
nych i technik obliczeniowych. Zasadne jest zatem ich połączenie z metodami eks-
ploracyjnymi, które mają na celu wyłowienie charakterystycznych cech, nierzadko 
ukrytych, w medycznych bazach danych, celem usprawnienia procesów diagno- 
stycznych. W pracy zaproponowano sposób połączenia wspomnianych dwóch podejść 
do analizy danych polegający na wykorzystaniu metod statystycznych w celu poszu-
kiwania istotnie ważnej wiedzy, którą następnie bezpośrednio aplikuje się do metod 
eksploracji.

Proces analizowania danych w celu uzyskania wiedzy nazywany jest eksploracją 
danych (ang. data mining). Jednym z istotnych działów eksploracji danych jest kla-
syfikacja, która sprowadza się do poszukiwania metody podziału obserwacji na klasy 
na podstawie ich cech [1, 2, 3, 4]. Analiza danych umożliwia wydobywanie ukrytej 
wiedzy zawartej w bazach medycznych. Jest to niezmiernie istotne, biorąc pod uwagę 
poszukiwanie symptomów oraz różnorodnych czynników warunkujących powsta-
wanie schorzeń czy też umożliwiających odróżnienie podobnych jednostek choro-
bowych. Powstał szereg metod wpisujących się w dwie główne dziedziny drążenia 
danych tj. statystykę [1, 2] oraz eksplorację danych [3, 4]. Niektórzy naukowcy sta-
rają się łączyć te dwie metody, używając dodatkowo modeli probabilistycznych w celu 

*	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: m.zdrodowska@pb.edu.pl

**	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: a.kasperczuk@pb.edu.pl

***	 Politechnika Białostocka, Instytut Inżynierii Biomedycznej, Wiejska 45C, 15-351 Białystok, 
e-mail: a.dardzinska@pb.edu.pl



154

wzbogacenia wyników i wniosków [5]. Wyniki przeprowadzanych badań wskazują, 
że sposób połączenia wspomnianych dwóch podejść do analizy danych, polegający 
na wykorzystaniu metod statystycznych w celu poszukiwania istotnie ważnej wiedzy, 
którą następnie bezpośrednio aplikuje się do metod eksploracji, daje ogromne korzy-
ści związane z możliwością pozyskania nowej wiedzy, nierzadko ukrytej, o bada-
nym zjawisku [2]. Korzystanie z metod analizy danych prowadzi do tworzenia syste-
mów informacyjnych, w których gromadzone dane można wykorzystać do dalszych 
procesów eksploracji wiedzy, wskazując na konkretne cechy, jakie można zmienić 
lub zmodyfikować, np. w procesie leczenia, aby doprowadzić do poprawy stanu zdro-
wia pacjenta [3]. 

11.2. Materiał i metody
Analizie poddano rzeczywiste dane medyczne pobrane z repozytorium UCI (Machine 
Learning and Intelligent Systems at the University of California, Irvine) [6]. Wykorzy-
stany w pracy zbiór danych, Breast Cancer Coimbra, zawiera dane ilościowe wskazu-
jące na wystąpienie raka piersi [7]. Kobiety ze zdiagnozowanym rakiem piersi rekru-
towane były z Oddziału Ginekologicznego Uniwersyteckiego Centrum Szpitalnego 
w Coimbra w latach 2009-2013. Dla każdej pacjentki postawiono diagnozę na podsta-
wie mammografii, a następnie potwierdzono ją histologicznie. Wszystkie próbki były 
zebrane przed operacją oraz leczeniem. Zdrowych ochotników płci żeńskiej wybrano 
i zakwalifikowano do badania jako próbki kontrolne.

Dane wraz z obliczonymi podstawowymi statystykami zamieszczono w tabelach 
w niniejszym rozdziale. Tabele 11.1 i 11.2 zawierają informacje dotyczące odpowied-
nio grupy kontrolnej (osoby zdrowe) i pacjentów (osoby chore). Zgromadzone dane 
medyczne przedstawiono w postaci następujących zmiennych [7]:
	y wiek (lata) – wiek badanej;
	y BMI (kg/m2) – wskaźnik masy ciała (ang. Body Mass Index);
	y glukoza (mg/dL) – poziom cukru w surowicy;
	y insulina (μU/ml) – poziom cukru w surowicy;
	y HOMA – wskaźnik insulinooporności i hiperinsulinemii, obliczany za pomocą 

poniższej formuły:
HOMA = [insulinemia na czczo (mU/ml) x glikemia na czczo (mmol/l)]/22,5 (11.1);

	y leptyna (ng/ml) – hormon wytwarzany głównie w białej tkance tłuszczowej (pod-
skórnej), odpowiedzialny z uczucie sytości;

	y adiponektyna (μg/ml) – hormon wpływający na szereg przemian metabolicz-
nych, w tym przemianę glukozy i kwasów tłuszczowych, pośrednio wpływając 
na wrażliwość insuliny;

	y rezystyna (ng/ml) – związek wyzwalający insulinooporność komórek;
	y MCP.1 (pg/dL) – białko chemotaktyczne monocytów.
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TABELA 11.1. Statystyki dotyczące próby kontrolnej (N = 52)

Zmienna Średnia Minimum Maksimum Odchylenie 
standardowe

Wiek (lata) 58,0769 24,00000 89,000 18,9580
BMI (kg/m2) 28,3173 18,67000 38,579 5,4275
Glukoza (mg/dL) 88,2308 60,00000 118,000 10,1915
Insulina (μU/ml) 6,9338 2,70700 26,211 4,8598
HOMA 1,5524 0,46741 7,112 1,2183
Leptyna (ng/ml) 26,6379 4,31100 83,482 19,3347
Adiponektyna (μg/ml) 10,3282 2,19428 38,040 7,6313
Rezystyna (ng/ml) 11,6148 3,29175 82,100 11,4471
MCP.1 (pg/dL) 499,7307 45,84300 1256,083 29,2242

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

TABELA 11.2. Statystyki grupy osób chorych (N = 64)

Zmienna Średnia Minimum Maksimum Odchylenie 
standardowe

Wiek (lata) 56,6719 34,00000 86,000 13,4932
BMI (kg/m2) 26,9847 18,37000 37,109 4,6204
Glukoza (mg/dL) 105,5625 70,00000 201,000 26,5574
Insulina (μU/ml) 12,5132 2,43200 58,460 12,3177
HOMA 3,6233 0,50794 25,050 4,5889
Leptyna (ng/ml) 26,5965 6,33390 90,280 19,2125
Adiponektyna (μg/ml) 10,0612 1,65602 33,750 6,1895
Rezystyna (ng/ml) 17,2538 3,21000 55,215 12,6370
MCP.1 (pg/dL) 563,0165 90,09000 1698,440 38,4002

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Pierwszy etap analizy dotyczył badania normalności rozkładu w celu dobrania 
odpowiednich testów istotności. Polegało to na doborze optymalnej liczebności próby 
na podstawie analizy mocy testu statystycznego, wyborze testu o największej mocy 
i ostatecznie analizie normalności rozkładu zmiennych objaśniających. Wybór testu 
normalności o największej mocy polegał na przeprowadzeniu dwóch symulacji obli-
czeniowych. Pierwsza z nich polegała na porównaniu mocy analizowanych testów 
normalności rozkładu dla kilku poziomów liczebności próby. Druga opierała się 
na analizie numerycznej z zastosowaniem metody Monte Carlo [8]. W drugim eta-
pie uwzględniono do dalszej analizy jedynie test, który okazał się posiadać najwięk-
szą moc, w celu potwierdzenia jego skuteczności.
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W celu zbadania normalności rozkładu zastosowano test Shapiro-Wilka (test cha-
rakteryzujący się największą mocą) [9]. Jednorodność wariancji testowano za pomocą 
testu Levene’a [1].

Drugi etap badań dotyczył analizy danych medycznych za pomocą testów istot-
ności, a tym samym znalezienia symptomów, które istotnie różnią się w analizowa-
nych grupach. Z uwagi na brak spełnienia założeń stosowano test nieparametryczny 
Manna Whitneya [10].

11.2.1. Algorytmy klasyfikujące
Trzecim etapem badań była analiza data mining, czyli klasyfikacja danych wykonana 
za pomocą oprogramowania WEKA (wersja 3.8.4., Machine Learning Group, Uni-
versity of Waikato, Nowa Zelandia) [19]. Klasyfikacji dokonano dla trzech modeli. 
Pierwszy z nich zawierał wszystkie dostępne zmienne (9 zmiennych), drugi jedy-
nie zmienne, których różnica jest statystycznie istotna (4 zmienne: glukoza, insulina, 
HOMA, rezystyna), zaś trzeci zmienne wyodrębnione przy pomocy selekcji cech – test 
chi-kwadrat (3 zmienne: glukoza, HOMA, wiek). Do klasyfikacji zastosowano klasy-
fikatory J48, PART oraz regresję logistyczną (wybrane z uwagi na ich dużą dokład-
ność), które ocenione zostały za pomocą miar ACC (dokładność) oraz AQM (Action 
Quality Measure) [11, 12].

11.2.1.2. Algorytm J48 (C4.5)
Algorytm J48 jest jednym z najczęściej wykorzystywanych algorytmów będących 
implementacją algorytmu drzew decyzyjnych C4.5. Algorytm C4.5 rekurencyjnie 
przechodzi przez wszystkie węzły, wybierając dopuszczalny podział, dopóki dalsze 
podziały są możliwe. Budowa drzewa rozpoczyna się od pojedynczego węzła, który 
reprezentuje wszystkie przypadki. Jeżeli wszystkie przypadki należą do tej samej klasy, 
to węzeł ten jest liściem oznaczonym etykietą danej klasy, a jeżeli nie, to wybierany 
jest kolejny atrybut, który najlepiej rozdziela przykłady w poszczególne klasy. Pro-
ces kończy się w momencie, gdy wszystkie lub większość przykładów w węźle należą 
do tej samej klasy, gdy nie ma już atrybutów nadających się do podziału obiektów 
oraz gdy wszystkie obiekty zostały już zakwalifikowane. Po zakończeniu pracy algo-
rytmu stosowane może być przycinanie drzewa, czyli usuwanie gałęzi, które mogą 
reprezentować dane nieistotne [11, 12]. 

11.2.1.3. Algorytm PART
Kluczem algorytmu PART jest budowa częściowego drzewa decyzyjnego, 
na podstawie którego jest odkrywana wiedza w postaci reguł. Drzewo częściowe 
jest zwykłym drzewem decyzyjnym, podlegającym operacjom konstruowania 
i przycinania aż do momentu znalezienia stabilnego poddrzewa, którego w dalszym 
etapie nie da się uprościć. Gdy tylko zostanie odnalezione drzewo częściowe, 
konstruowana jest reguła, zaś drzewo odrzucane. Pozwala to uniknąć generalizacji 
reguł i nadmiernego rozbudowywania poddrzewa, jak dzieje się w przypadku 
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budowania reguł naiwnymi metodami. Wykorzystując metodę rozdzielania 
i zwyciężania w drzewach decyzyjnych, zwiększa się wrażliwość i szybkość algorytmu 
wydobywającego regułę. Algorytm ten nie wymaga optymalizacji danych [11, 12].

11.2.1.4. Regresja logistyczna
Regresja logistyczna jest jedną z metod klasyfikacji, która może być wykorzystywana 
w sytuacji, gdy zmienna decyzyjna jest dychotomiczna, czyli przyjmuje dwie wartości, 
np. zdrowy (0), chory (1). Z tego względu regresja logistyczna jest bardzo popularna 
w badaniu danych medycznych. Równanie regresji logistycznej określa prawdopo-
dobieństwo wystąpienia danego zdarzenia dla wartości zmiennych wprowadzonych 
do modelu regresji logistycznej i opisane jest następującą formułą [11, 12, 13]:
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, ,...,  – warunkowe prawdopodobieństwo, że zmienna zależna 
Y przyjmie wartość równą 1 dla wartości zmiennych niezależnych x1, x2, ... ,xn;

	y a0 – stała;
	y a1,a2, ... ,xak – współczynniki regresji dla poszczególnych zmiennych niezależnych,;
	y x1, x2, ... ,xk – zmienne niezależne (wyjaśniające).

11.2.1.5. Miary jakości do oceny klasyfikatorów
Do oceny powyższych klasyfikatorów zastosowano miarę ACC (Total Accuracy), czyli 
dokładność, która określa prawdopodobieństwo poprawnej klasyfikacji, tj. stosunek 
poprawnych klasyfikacji do wszystkich klasyfikacji [12, 14, 15, 16]: 

	 ACC TP TN
TP TN FP FN

= +
+ + +

	 (11.3)
gdzie:
	y TP – True Positive – liczba obserwacji poprawnie zaklasyfikowanych do klasy 

pozytywnej;
	y TN – True Negative – liczba obserwacji poprawnie zaklasyfikowanych do klasy 

negatywnej;
	y FP – False Positive – liczba obserwacji zaklasyfikowanych do klasy pozytywnej, 

podczas gdy w rzeczywistości pochodzą z klasy negatywnej;
	y FN – False Negative – liczba obserwacji zaklasyfikowanych do klasy negatywnej, 

podczas gdy w rzeczywistości pochodzą z klasy pozytywnej.

Dodatkowo obliczono wartość zaproponowanej przez autorów miary AQM 
(Action Quality Measure), uwzględniającej wszystkie wyniki z binarnej macierzy 
pomyłek (zarówno prawdziwie, jak i fałszywie pozytywne i negatywne). Miara oce-
nia ogólną jakość predykcji modelu i może stanowić alternatywę dla wyżej wspo-
mnianych miar [17]. 
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	 AQM
TP FP TN FN
TP TN FP FN

=
−( )+ −( )
+ + +

	 (11.4)

Zaproponowana miara zwraca wartości od do , przy czym współczynnik odpo-
wiada idealnej klasyfikacji, wartość oscylująca w granicach oznacza losowe przypisa-
nie wyniku, zaś oznacza całkowitą niezgodność między prognozą a obserwacją [17].

11.3. Wyniki
Wpływ liczebności próby na moc analizowanych testów normalności rozkładu zba-
dano przy użyciu oprogramowania Pass Sample Size [20]. Analiza literatury wskazuje, 
że zadowalająca moc powinna oscylować w granicach 0,8 [21]. Wartość ta w przypadku 
testu Shapiro-Wilka, który okazał się charakteryzować największą mocą, została już 
osiągnięta dla próby o wielkości 20. Oznacza to, że podczas eksperymentu liczebność 
próby na poziomie 20 przypadków jest wystarczająca, by z wysokim prawdopodo-
bieństwem przyjąć lub odrzucić hipotezę o normalności rozkładu badanych zmien-
nych. W sytuacji liczebności próby wynoszącej 50 przypadków moc testu Shapiro-

-Wilka wynosi 0,996 (95% CI: 0,990; 0,999), co świadczy o niezwykle wysokiej precyzji 
omawianego testu (rys. 11.1). W związku z powyższym liczebność próby, zarówno 
dla grupy badanej, jak i kontrolnej, w przypadku analizowanych danych w niniejszej 
pracy jest wysoce wystarczająca, by z wysokim prawdopodobieństwem analizować 
normalność rozkładu zmiennych opisujących badane zjawisko.

RYSUNEK 11.1. Wyniki analizy porównawczej testów normalności rozkładu

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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Analiza histogramów oraz wyników testu normalności pozwoliła na ocenę nor-
malności rozkładu zmiennych (na poziomie istotności 0,05). W pierwszej grupie osób 
zdrowych (grupa kontrolna) jedyną zmienną charakteryzującą się rozkładem normal-
nym jest „glukoza” (p = 0,39437). W grupie osób zdrowych zmienna „BMI” posiada 
rozkład normalny (p = 0,13975).

Analiza normalności pozwoliła na dobór właściwych testów istotności, które 
umożliwiły zbadanie różnic między grupami. Wybrano test U Manna-Whitneya 

– nieparametryczną alternatywę testu t-Studenta dla prób niezależnych. 
Wyniki testu wskazują, że różnica między poziomem glukozy, insuliny, wartości 

HOMA oraz poziomem rezystyny z obu grup jest statystycznie istotna. Poziom glu-
kozy w grupie chorych jest istotnie wyższy niż w grupie kontrolnej. Poziom insuliny, 
wartości HOMA i rezystyny jest istotnie wyższy w grupie osób chorych.

W tabelach 11.3-11.5 przedstawiono dokładność poszczególnych klasyfikatorów 
dla zaproponowanych modeli wraz ze składowymi macierzy pomyłek (TP, TN, FP, 
FN). Tabela 11.6 to zestawienie poprawnie sklasyfikowanych obiektów w poszcze-
gólnych modelach.

TABELA 11.3. Mierniki jakości dla modelu 1 (wszystkie zmienne)

Algorytm/Miernik TP TN FP FN ACC AQM

J48 45 35 19 17 68,97% 0,38
PART 45 36 16 19 69,83% 0,40

Regresja logistyczna 48 37 15 16 73,28% 0,47

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

TABELA 11.4. Mierniki jakości dla modelu 2 (zmienne o istotnie statystycznej różnicy)

Algorytm/Miernik TP TN FP FN ACC AQM

J48 47 26 26 17 62,93% 0,26
PART 48 27 25 16 64,66% 0,29

Regresja logistyczna 47 38 17 14 73,28% 0,47

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

TABELA 11.5. Mierniki jakości dla modelu 3 (zmienne wyodrębnione po selekcji cech)

Algorytm/Miernik TP TN FP FN ACC AQM

J48 51 26 26 13 66,38% 0,33
PART 53 26 26 11 68,10% 0,36

Regresja logistyczna 51 37 15 13 75,86% 0,52

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.
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TABELA 11.6. Zestawienie poprawnie sklasyfikowanych obiektów w badanych modelach

Algorytm/Model Model I Model II Model III

J48 68,97% 62,93% 66,38%

PART 69,83% 64,66% 68,10%

Regresja logistyczna 73,28% 73,28% 75,86%

ŹRÓDŁO: opracowanie własne.

Powyższe wyniki wskazują, że najdokładniejszym klasyfikatorem dla wszyst-
kich modeli okazała się regresja logistyczna, dzięki której osiągnięto dla wszystkich 
modeli ponad 73% dokładność. Powyższe wyniki wskazują, że najdokładniejszym 
klasyfikatorem dla wszystkich modeli okazała się regresja logistyczna. Otrzymana 
dokładność jest zadowalająca. Dla otrzymania lepszego wyniku analiza przepro-
wadzona powinna zostać na liczniejszej próbie. Miara AQM przyjmowała wartość 
oscylującą w granicach 0,5, co świadczy o dokładności zbudowanego modelu. Warto 
również zwrócić uwagę na niewielką różnicę, jeżeli chodzi o dokładność dla modelu 
zawierającego wszystkie cechy oraz dla modeli po selekcji cech. Regresja logistyczna 
pozwoliła uzyskać dla modeli II (4 zmienne) taką samą dokładność jak dla modelu 
I (9 zmiennych), zaś najlepszą dokładność otrzymano w tym przypadku dla modelu III 
(3 zmienne). Mimo że dla algorytmów J48 i PART otrzymane wyniki są nieznacznie 
gorsze, to istotna jest tu zasadność stosowania redukcji cech, która nie tylko pozwala 
zaoszczędzić czas, ale również daje lepsze rezultaty predykcyjne. 

11.4. Dyskusja
W pierwszym etapie pracy skupiono się na problemie selekcji cech z wykorzysta-
niem metod statystycznych. Opracowana metodyka stanowi nowatorskie podejście 
do zagadnienia eksploracji danych, polegające na wykorzystaniu w dalszych etapach 
analiz cech istotnie różniących się w analizowanych grupach. Zastosowane testy staty-
styczne zależały m.in. od typu zmiennych i ich rozkładu. Uzyskane wyniki pozwoliły 
na wyodrębnienie cech, które istotnie różniły się w analizowanych grupach (na pozio-
mie α = 0,05). Analiza rzeczywistych danych medycznych pacjentek z rakiem piersi 
wskazała na pewne istotne statystycznie różnice. Poziom glukozy w grupie chorych 
jest istotnie wyższy niż w grupie kontrolnej. Poziom insuliny, wartości HOMA i rezy-
styny jest istotnie wyższy w grupie osób chorych.

Dowody epidemiologiczne wskazują, że kobiety z otyłością, insulinoopornością, 
zespołem metabolicznym i cukrzycą typu 2, zarówno przed, jak i po menopauzie, 
są narażone na zwiększone ryzyko rozwoju nowotworu piersi [22]. Jednak wcześniejsze 
badania sugerują, że związek między otyłością a nowotworem jest silniejszy u kobiet 
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po menopauzie i wykazują rozbieżne wyniki, gdy brane pod uwagę są kobiety przed 
menopauzą [23, 24].

Zgodnie z opracowaną metodyką badawczą, w dalszym etapie analizy, dotyczy-
cącej budowy klasyfikatorów, zostały uwzględnione jedynie zmienne, które istot-
nie różniły się w dwóch grupach. Aktualnie istnieje wiele algorytmów klasyfikacji, 
które są powszechnie stosowane. Niejednokrotnie trudno wskazać jeden, najlep-
szy. Stąd też na różnorodnych danych testowane są różne algorytmy, co pozwala 
na wybór tego, który daje najlepsze rezultaty. Wyniki uzyskane w niniejszej pracy 
potwierdziły, że wykorzystanie danych zredukowanych (na drodze analizy istot-
ności różnic lub selekcji cech) dają lepsze rezultaty niż przeprowadzanie klasyfi-
kacji na pełnym zbiorze danych. Zbliżone wnioski uzyskano w pracy [17], gdzie 
zaimplementowano wiedzę pozyskaną na drodze analiz statystycznych. Uzyskane 
w niniejszej pracy wyniki wskazują, że najlepszym klasyfikatorem okazała się być 
regresja logistyczna, dzięki której osiągnięto dla wszystkich modeli ponad 73% dok- 
ładność. Miara AQM przyjmowała wartość ok. 0,5, co świadczy o dokładności zbu-
dowanego modelu, a tym samym potwierdza, że redukcja cech daje lepsze rezul-
taty predykcyjne.

11.5. Wnioski
Dzięki rozwojowi technik eksploracji danych zarówno predykcja, jak i diagnostyka 
wielu chorób możliwe są z coraz większą dokładnością. Medyczne systemy informa-
cyjne posiadają ogromne zasoby danych na temat pacjentów, ich stanu zdrowia i pro-
cesów leczenia, jednakże informacje te nabierają znaczenia dopiero wtedy, gdy można 
określić ich korelacje w stosunku do innych informacji. Tym właśnie zajmują się algo-
rytmy eksploracji danych pozwalające wydobyć ze zbioru danych nową, znaczącą 
i skorelowaną wiedzę. Są one wykorzystywane szczególnie w celu klasyfikacji cho-
rób i pacjentów, jak również w celach predykcyjnych.

Praca w sposób usystematyzowany przedstawia proces testowania hipotez staty-
stycznych, ukierunkowując czytelnika na testowanie normalności rozkładu. Ponadto 
poruszone zostały zagadnienia związane z mocą wspomnianych testów oraz jej zależ-
nością od wielkości próby. Dodatkowo praca wskazuje możliwości, jakie daje połą-
czenie metod statystycznych z algorytmami data mining.

Zastosowanie w pracy analizy porównawczej najpopularniejszych testów nor-
malności rozkładu pozwoliło wybrać test charakteryzujący się największą mocą 
oraz wypracowanie optymalnej liczebności próby. Wyniki analiz pozwoliły na testo-
wanie normalności rozkładu z zastosowaniem testu Shapiro-Wilka, którego moc 
dla wielkości analizowanej próby była niezwykle wysoka. Analiza istotności wyka-
zała, że zmiennymi, które istotnie różniły się między grupą osób chorych i grupą 
kontrolną były: glukoza, insulina, HOMA oraz rezystyna, co oznacza, że wskaźniki 
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te są ważne w diagnostyce występowania raka piersi, a dysmetabolizm glukozy może 
mieć wpływ na rozwój i postęp raka piersi.

Przeprowadzone analizy dotyczące algorytmów klasyfikacji wskazały, że najdo-
kładniejszym klasyfikatorem dla wszystkich modeli okazała się być regresja logistyczna, 
dzięki której osiągnięto dla wszystkich modeli ponad 73% dokładność. Dodatkowo 
wykazano, że selekcja cech przeprowadzona poprzez wykorzystanie metod staty-
stycznych poprawia dokładność klasyfikacji, co pozwala m.in. zaoszczędzić czas 
wstępnych badań, przy jednoczesnym utrzymaniu skuteczności wykrywania cho-
roby na podobnym poziomie.
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Streszczenie

Praca przedstawia proces pozyskiwania wiedzy z wykorzystaniem analiz staty-
stycznych, którą następnie bezpośrednio implikuje się do algorytmów klasyfika-
cyjnych. Podniesione zostały tutaj kwestie związane z mocą testów i ich zależnością 
od wielkości próbki. Opracowano metodologię, w której przeanalizowano wpływ 
wielkości próbki na moc testów normalności rozkładu. Pozwoliło to na dobór 
optymalnych testów istotności różnic w analizowanej podstawie. W badaniach 
wykorzystano m.in. test Shapiro-Wilka, test Levene’a czy test Manna-Whitneya. 
Parametry, które znacznie różniły się między grupą osób chorych a grupą kon-
trolną, to: glukoza, insulina, HOMA i oporność. Wiedza pozyskana z testowa-
nia istotności różnic wykorzystana została do budowy modeli klasyfikujących 
(AUC = 75,86%, AQM = 0,52), które uzyskano dzięki zastosowaniu algorytmów 
J48, PART oraz regresji logistycznej. Otrzymane wyniki wykazały zasadność łącze-
nia metod statystycznych z metodami eksploracji danych.

Słowa kluczowe: statystyka, hipoteza testowa, eksploracja wiedzy, klasyfikacja
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