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W prowadzenie

Metale od wiekéw zywane bylty do ratowaniaycia lub zdrowia ludzkiego
i zawsze ich stosowanie budzito kontrowersje. Wzamzwojem nauki i metod
diagnostycznych pojawialy esidoniesienia o szkodliwym oddziatywaniu metali na
organizmy zywe przy réwnoczesnym statym poszukiwaniu sposolobwizania
efektow ubocznych.

Stosowanie biomaterialdw metalowych przy obecnytanie technologii
i metod operacyjnych w niektorych dziedzinach medycjest nadal niezgne.
Dotyczy to gtéwnie ortopedii oraz stomatologii. Takugo, jak nie zostan
opracowane materialy niemetalowe spehtiajwymagane kryteria technologiczne
i wytrzymatasciowe, zachodzi konieczadimplantowania elementéw w cato lub
czgsci wykonanych ze stopow metali.

W zwiazku z tym wysitek wielu zespotow badawczych konogjet sk na
poszukiwaniu metod zabezpieczania powierzchni ringtated bezpgrednim
kontaktem z tkank Wspotczesna itynieria powierzchni, bazaga na
niekonwencjonalnych technologiach i materiataclwasta maliwosci nie tylko
izolacji biomateriatu ale i stymulacji wzrostu than

W ostatnim okresie obserwuje: sSosmce zainteresowanie interdyscyplinarn
wspotprag srodowiska medycznego i technicznego w celu uzyshiavajak
najlepszych rezultatbw aplikacyjnych. Implementacjasiagnie¢ inzynierii
materialowej, w tym igynierii powierzchni oraz biochemii w ignierii
biomedycznej generuje nowe jgk®mdwo rozwhzania techniczne oraz podisza
niezawodné¢ implantow wytwarzanych z klasycznych biomateriatow

W oparciu 0 najnowaz swiatowa literatue naukowa oraz wyniki bada
prowadzonych w Politechnice Lubelskiej w ramaclojgitéw finansowanych
przez MNiSzW oraz EFS UE, w tym przy wspotpracyaukowcami z Akademii
Gdérniczo-Hutniczej, Collegium Medicum Uniwersytetliagiellsskiego oraz
Politechniki Warszawskiej, przedstawiono stan olgeam zakresie warstwy
wierzchniej na metalowych implantach stomatologycim Opracowanie
ograniczono do aspektow materiatowych i technologich pozostawiag
zagadnienia biomedyczne specjalistom biochemikéinnlogom.



1. ZASTOSOWANIE BIOMATERIALOW METALOWYCH
W PROTETYCE STOMATOLOGICZNEJ

Wspéitczesna protetyka stomatologiczna obejmuje dwie grupy fiziata
rekonstruka} i uzupetnienie brakagych zbow oraz korygowanie i utrzymanie
funkcji naradu zucia [1,2,3]. W obu tych grupach stosujec gpolaczenia
réznorodnych materiatéw w celu zrealizowania zalogch funkcji.

W stomatologii odtwoérczej stosowaney rotezy state eZciowe lub
catkowite, protezy ruchome oraz protezy adhezyjne qaytezy przyklejane do
zebow wiasnych pacjenta [4,5,6].

Do protez statych e#Zciowych, w ktérych wykorzystuje i materiaty
metalowe, nales korony, mosty i implanty. Implanty wykonane catkowicie z ma-
terialdw ceramicznychasstosowane od niedawna i, zwtaszcza w Polsce, w bardzo
ograniczonym zakresie.

Protezy stale calkowite osadzang reetody implantacji z wykorzystaniem
zazwyczaj elementéw metalowych. Proces rekonstrukcgbiemia oparty na
implantach jest bardzo skuteczny (ok. 85%) i jest powszechnie stosowany za
grania. W Polsce jest on réwniedostpny, jednak ze wzgtu na wysokie koszty
nie jest szeroko stosowany. Dobrze wykonany implant z osadm@mim korona
protetyczna charakteryzuje si podobiéistwvem do naturalnych ¢how [1,3],
zapewniajgc komfort estetyczny i funkcyjny.

Korony protetyczne asto wypetnienia odbudowage ksztalt anatomiczny
i funkcje czsci zeba lub catej jego korony. Ze wzglu na zakres zadakorony
protetyczne dzieli sina [7]:

v korony zas{pcze — uzupetniage utracone tkanki twarde;

v korony ochronne — czasowo ochranéa zbine oszlifowanego gba lub

wstepnie obcizajace implant;

v korony podpierajce i umocowujce — utrzymujce protezy cgciowe.

Ze wzgkdu na zastosowane materiaty korony wytwarzgado (rys.1):

v jednolite — metalowe, ceramiczne, z tworzyw polimerowych;

v’ ztozone — metalowe licowane catkowicie lubes@owo ceramil lub

tworzywem polimerowym.

Korony metalowe wykonywanes 1a drodze technologii odlewania (korony
lane — rys.2a) lub przerébki plastycznej. Licowanie korony polega nagnitoz
ceramiki stomatologicznej na podemetalowe i jej wypalenie lub pokrycie metalu
tworzywem polimerowym (rys.2b).
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Korony protetyczne}
_4 jednolite \__‘ zlozone

ceramiczne metal licowany
polimerowe ceramika
polimerowym

ksztaltowane na ¢wiekach i wkladach

obrobka ' czg$ciowe o
plastyczna korzeniowych

metalowe metal licowany
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Rys. 1. Podziat koron protetycznych ze veziyl na zastosowane materiaty
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Rys. 2. Korony metalowe: (a) odlewana catkowita [www.dentalcon.com],
(b) zlozona metalowo-ceramiczna [www.ivoclarvivadent.com]

Mosty wykorzystywane asdo uzupetniania braku jednego lub kilkebdw.
Most sktada s z podioa, filarow, przsel i umocowania (rys.3). Podkm
miejscowym mostu jest aparat zawieszeniowy a ogoélnym szkielet kostnyz&odto
przejmuje wszystkie sity dziatgge na most 1,8].

Filary mostu (zby filarowe) przenosg sity z mostu na podi@z Przsto to
cz¢$¢ mostu, ktéra odtwarza braliai cz$¢ uzbienia. Ze wzgidu na konstruke
przesta mog by¢ wiszace lub kontaktuyjce. Elementami umocowagymi w mogie
sa korony protetyczneatzace przsto z filarami. Korona ponadto ostania i ochrania
filar. Wszystkie metalowe elementy mostu npsazwe szkieletu mostu.
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umocowanie

a) b)

Rys. 3. Most protetyczny jednopstowy dwubrzeny, a) schemat, b) konstrukcja
rzeczywista [www.primadente.med.pl]

Nowsz i dos¢ kontrowersyjnaodmiana mostow statych s mosty hczone
adhezyjnie (tzw. mosty adhezyjne), w ktérych apaknie filarow mostu ze
szkliwem zboéw filarowych realizowane jest poprzez klejenie cementem [6,8].

Implanty (wszczepyrodkostne) stosowaney $£oraz szerzej do mocowania
protez statych (rys.4) w nagpujacych przypadkach [1]:
uzupetnienia braku jednegelma (rys.4a,c),
luku zzbowego z mat rozpietoscia brakéw medzyzbowych,
luku zzbowego z duzgozpktoscia brakow medzyzbowych,
brakéw skrzydtowych,
uzebienia resztkowego,
bezzbia (rys.4d).

W przypadku protezowaniglzéw pojedynczych wszczep zapewnia ockhron
przyzbia, gdyz nie wystpuje blokowanie ghow sisiednich. Daje to réwnie
istotny korzystny efekt estetyczny. Mosty oparte na wszczepie (rys.4b) vomiaie
wykorzystup do uzupetnienia asiednich zbow, umaliwiajac zachowanie ich
ruchomogi wiasnej. Ponadto e& srodkostna implantu zapobiega atrofii i neoz
wplywaé pozytywnie na przebudaykosci i architektue tkanek mekkich.

W przypadku bezbia proteza catkowita statla podparta na implantowanym
szkielecie (rys. 4d) jest rozmdaniem alternatywnym do protezy ruchomej
konwencjonalnej (nie zawiergiej elementéw metalowych) i rzadziej stosowanej
protezy ruchomej podpartej na implantach.

AN NI N NN



12 B. Surowska

Rys. 4. Uzupetnienia stale podparte na implantach: (a) [www.phetchaburi-dental-care.com],
(c) [www.drnasedkin.com] — proteza stata pojedynczeda,z(b) [www.phetchaburi-
dental-care.com] most na filarach implantowanych, (d) [www.drnasedkin.com] szkielet

implantowany protezy statej catkowitej

W protezach ruchomych gxiowych elementami wykonywanymi z metalu s
szkielet i klamry (rys.5a) oraz zasuwy (rys.5b).

Klamry utrzymujace

Zehy akrylowe
proteze na zebach et

mokoh alrn‘r_iri.ll
trzon protezy '

¢ )
Ciernie podpierajace proteze
na zebach i zapohiegajace " osiadaniu' b)

Rys. 5. Protezy @Zciowe ruchome: a) proteza mocowana na klamry z cierniami
[www.stomatolog.com.pl, 2006], b) proteza mocowana na zasuwy do mostu
[www.ortoprofilroma.pl]
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Metalowe zaczepy stosujecstakze w czsciowych protezach ruchomych
mocowanych adhezyjniea$o zaczepy zewrtezkoronowe lub wewrtizkoronowe

(rys.6).

a) b)

Rys.6. Schemat zaczepow protezy ruchomejaiawej; a) zaczep wevairzkoronowy, b)
zaczep zewgtrzkoronowy [www.studiose.med.pl, 2006]

Proteza umocowana na zaczepach precyzyjnych (zatrzaskach, zasuwach)
charakteryzyj sie estetycznym wygdem, poniewa mocowanie hie jest widoczne
tak jak to ma miejsce w przypadku protez mocowanych metalowymi klamrami.



2. BIOMATERIALY METALOWE STOSOWANE
W STOMATOLOGII

Materiaty metalowe stanowinajszersz grupe biomaterialtdbw stosowanych
w protetyce stomatologicznej oraz chirurgii sgaavej.

W protetyce stomatologicznej wykorzystuje ¢ simetale szlachetne,
nieszlachetne oraz ich stopy. Metale szlachetne, takie jak ztoto i platyna stosowano
przez wiele lat, jednak ze waglu na wysok cene ich zastosowanie zostato
znacznie ograniczone. Zamiast nich trmwpbzycg w praktyce stomatologicznej
znalazly stopy oparte na kobalcie, niklu i tytanie. Obecnie ponownie rozszerza si
zastosowanie stopéw metali szlachetnych [55,66;233].

Podstawowe wgiwosci, ktore musz by¢ rozpatrywane w kontdkie
zastosowania materiatow w medycynie do kontaktu z tkaywa to:

v' wiasciwosci  fizyko-chemiczne - ¢ptosé przewodnictwo cieplne,
rozszerzalnosccieplna, podatni@ magnetyczna, reaktywnoshemiczna,
predkos¢ utleniania, podatnosdo korozji elektrochemicznej;

v' wihasciwosci mechaniczne - modut sp@ystoLi, wytrzymatosé na
rozciaganie (lub skgcanie, zginanie), granica plastyczaoipdwardosé

v wihasciwosci technologiczne — temperatura topnienia, lejnp@datnosédo
obrdbki plastycznej, mechanicznej, cieplnej, spawtno

v wiasciwosci biochemiczne — reakcje wzajemne tkankaa-biomateriat.

Ggstos¢ zarowno czystych metali jak i ich stopow jeskkgiza od gstasci
materialdbw niemetalicznych oraz naturalnej tkanki kostnej. Szkielet metalowy
protezy jest wic gtbwnym elementem decydoym o jej masie.

Wiasciwoscia stopow metali nieszlachetnych jest welylie niskie prze-
wodnictwo cieplne, ktérego wielké nie przekracza 10-30% przewodnictwa
cieplnego czystego niklu czy kobaltu i jest adavielkosci mniejsze ni metali
szlachetnych (tab.2.1). Niskie przewodnictwo cieplne spowodowane jest wptywem
dodatkow stopowych, ktére powodupmocnienie roztworu, ale jednoémee
obnizaja przewodnictwo cieplne. W przypadku stomatologii jest to cecha korzystna,
gdyz metalowe elementy protez nie nagrzewaje gwaltownie w zetkriciu
z gomcym positkiem. Poréwnag przewodnictwo cieplne materialtdbw metalicznych
Z innymi (tab. 2.1 i 2.2) wida ze jest ono 0 co najmniej dwaetdy wielkasci
wyzsze nk naturalnych tkanek oraz stomatologicznych materiatdw ceramicznych
i polimerowych.

Zdecydowanie lepsze dopasowanie do innych biomateriatow wykazuj
materialy metaliczne pod wzglem rozszerzalnok cieplnej. Widciwosé ta jest
szczegolnie istotna w rekonstrukcjach metalowo-ceramicznych.
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Tablica 2.1. Wiéciwosci fizyczne pierwiastkow tworgych stopy metali stosowane
w stomatologii [9, 10]

Typ sieci State siecio- Tetp. Cestodd tCieplo_ Rozszerzal- Przewodnictwo Mocliul
Pietwiastek ] . we toprietia DRMIEIUA | 046 cieplna cieplne spresy-
krystaliczne; I oo m) IJ[Clc] [P“'ISmB] g 1] I ik KI-JI] [wmpl K'l] stogei
(K mall [GPa]
302
Hi Al a=3,52 1455 201 133 a9 202
A7.6)
a=251
A3 266
Co c=4,07 1492 2,80 12,5 a9 206
Al (15,5
a=354
370
Cr A2 a=2,20 1200 7,14 6,5 a7 279
20,9
196
W v a=3,16 3410 19,26 45 162 407
(352
246
Nt A2 a=3,20 2467 2,58 71 54 104
29,3
137
Ta v a=3,30 2996 16,67 6.6 55 1285
@47
288
Mo A2 a=3,14 2615 10,28 31 142 325
(35,6
403
Al Al a=4,04 G&0 2,70 238 238 72
(10,47)
a=2095
A3 383
Ti =468 1668 4,51 o0 22,4 106
A2 (175
a=3,28
a=3,23 211
Zt A3 1859 6,51 59 23 06
=515 9.3
345
Y A2 a=3,02 1902 6,09 2.5 3 127
(16,74)
268
Tin A12 a=E,90 1244 7,44 228 50 198
(147
Au A1 a=4,079 106418 19,28 12,55 14,1 317 785
&g A1 a=4,085 061,78 10,49 11,2 12,1 429 23,7
Ft EN] a=3,02 1768 21,09 196 0.0 716 170
Fd Al a=3,80 15549 12,03 17,6 11,0 712 121

Biomaterialy powinny charakteryzowasi¢ wifasciwosciami diamagne-
tycznymi lub co najwyej paramagnetycznymi. W materialach metalicznych
stosowanych w stomatologii nie jest wymagane sprawdzanie podatnos
magnetycznej ale ze wzglu na sklad chemiczny mlowve jest wystpowanie
stabych wihaciwosci ferromagnetycznych w stopach kobaltu oraz niklu+[&].
Takie wigciwosci obserwuje s w stopach kobaltu stosowanych w ortopedii,
ktérych podatnosénagnetyczna ogija wartdci x = 1,38x1¢ [13].
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Tablica 2.2. Wiéciwosci fizyczne i mechaniczne materiatéw naturalnych
i stomatologicznych biomateriatéw niemetalowych [8,11]

Ilodut Grratdca .
Fomzerral- | Preewodnictwn . Last L. Wyttmymatodd na Trrardogé
) o E - | plastyeznodci } ) wardosé
Ilateriat [(}.‘rﬁsto_s% nodé cieplna cieplne pr?? L. .| rozciagande Ry
g ) stosel | proy deiskaniu Hv
Q0K | Wil KoY [MPa]
[GPd | Regs MPa]
Ludzkie szklivo 2,9 (10-15 0,92 23 344 10 343
Ludzka zehina 2,1 10-15 0,63 15,6 185 o8 3
Ceramika [ 13,5 1,0 - - 40 440
[ ompozyty - 2568 1.0 318 138-172 3462 20-20

Reaktywnoséchemiczna i elektrochemiczna materiatéw metalicznych wplywa
Z jednej strony niekorzystnie na materiat poprzez tworzenie produktéw korozji i na
organizm stwarzaf zagrognie metalog, z drugiej strony podatno&o utleniania
wykorzystywana jest jako pozytywna do ochrony przez pasyvalcjdo tworzenia
warstwy pdredniej poprawiajcej pohczenie metalu z materialem ligaym.
Problemy korozji biomateriatéw metalowych w kontakciesmlowiskiemzywego
organizmu s szeroko badane i opisywane w literaturze od wielu lat, w tym
w monografiach wegzyku polskim [12,1618,230,236].

Wiasciwosci mechaniczne stopéw metali stosowanych w stomatologiiig6z
sie zdecydowanie od wéaiwosci tkanki zbowej oraz materiatdw niemetalowych —
dzieki nim uzyskuije si trwatos¢ mechaniczngekonstrukciji.

Cechy technologiczne materiatow warurkajodiwosci stosowania razych
technologii wytworczych, esto decydyj o koszcie wyrobu i jego jakok

O powodzeniu zastosowania zaopatrzenia protetycznego, zwlaszcza diugo-
okresowego, w znacznej mierze decyduje biozgodmastosowanych materiatow.
Biozgodnos¢ jest miag odpowiedzi organizmu na dziatanie ciata obcego.
Dopuszcza gistosowanie materiatow biooletijych i bioaktywnych, w zaimosci
od funkgcji i miejsca w orgapimie. Metaliczne materialy stomatologiczne zali-
czane do bioobegjnych, chocia podnoszoneasproblemy toksycznad i alergii na
niektére zwizki powstajce w procesie korozji metali w warunkach organizmu
ludzkiego.

W zwiazku z wysokimi wymaganiami w zakresie sktadu i detevosci, stopy
metali dopuszczone do handlu jako biomateriaty dla stomatologii anbgz
zaopatrzone w nagiujace dane:
przeznaczenie stopu;
sktad chemiczny, z podaniem skfadnikow o zawéaitpowyzej 2%;
gestoséw g cm®
granica plastycznas R.oo W MPa;
modut spegzystoci E w GPa
wydtuzenie wzgédne w %;
twarda¢ HV;

AN N N NN YN
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v' temperatura likwidus i solidus %C;

v instrukcja stosowania;

v"informacja o zawart@j niklu.

Dane te ulatwiaj wkasciwy dob6r materiatu do zastosowania w praktyce oraz
informuja 0 ewentualnych zagreniach (np. o obeckoi niklu).

2.1. Stopy kobaltu

Zastosowanie stopoéw kobaltu w medycynie zapiczvato wytworzenie
w USA stopu odlewniczego Co-Cr-Mo wprowadzonego na rynek w 1929 roku pod
nazwy Vitallium. Stop ten opracowany zostat do celdéw chirurgii stomatologicznej,
ale w wyniku wieloletnich badastat s¢ w latach 70-tych XX wieku podstawowym
stopem réwnig w ortopedii [12, 16, 17, 19] oraz zapatkowal nowa grupe
nadstopéw guperalloyy zaroodpornych i zarowytrzymatych [9, 20, 21].
Ze wzgkdu na sklad chemiczny stopy odlewnicze typu Vitallium stosowane
w chirurgii naradéw ruchu g stopami Co-Cr-Mo o zawartois wegla do 0.35%
(tab.2.3.). Zawarta@i chromu i molibdenu w tych stopach $ak dobrane, by
oshowy stopow byt roztwd3-Co o strukturze Al [22]. Chrom przede wszystkim
podwyzsza odporn& na korozg stopéw. Molibden wpltywa na rozdrobnienie
ziarna oraz umocnienie osnowy. Obecnowégglikotwérczych dodatkéw
stopowych przy znacznej zawartdosvegla powoduje tworzenie giw tych stopach
podczas obrobki cieplnejglikow o strukturze zteonej typu M, C, [23, 24, 25].

Wedtug Taylora i in. [26] powstaj ponadto pierwotne ggliki M_C, a wg
Clemow'a i in. [22y6wniez M C.

Tablica 2.3. Sktad chemiczny stopu Vitallium wedtug norm%*80

Norma Pierwiastel [ % mas.]
top C Mn si cr | m Fe Mo Co
Witallium
50 maz. 0.35 maz. 1.0 maxz. 1.0 | 26.5-|max2.5| maz 1.0 4.0- r.
5832- 30.0 7.0
4:1996
I=0 nieckredlona | nieckreslona | nieckredlona | min. - nieokredlona | mind | (CotMi+Cr) min.
£871- 25 25
1:19%4

! 1SO 5832-4:1998mplants for surgery - Metallic materials - Part 4: Cobalt-chromium-
molybdenum casting alloy
2SO 6871-1:1994ental base metal casting alloys - Part 1: Cobalt-based alloys
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Stopy Co-Cr-Mo stosowane w stomatologii stopami niskowglowymi.
W strukturze pojawia sifaza sigma CoCr, a w substrukturze znaczgstogé
bteddéw utozenia ze wzgidu na nisk EBU [27]. Obecnie stosowane stopy Co-Cr-
Mo, o romych nazwach handlowycha snodyfikacjami tego klasycznego stopu.
Wybrane gatunki rdzxych producentéw, eZciej stosowane w kraju, zestawiono
w tab.2.4.

Tablica 2.4. Sktad chemiczny wybranych stopoéw Co-Cr-Mo stosowanych w stomatologii

[28, 29, 30]
Stop Pierwiastek [ %mas. srednic]
Co Cr o Ihne

remanium® GhI 380 + 646 29 4.5 34, M, I, C
remanium® GhI 200 + £33 30 5 311, Mn, I, C
remanium® Gh 900 62 30 3.5 512 Tal2
Wironium® 63 2953 5 31, Mn, Fe, N<2
Wirenium®plus 62,5 29,53 5 31, Mn, Fe, Ta, M razem=2, O max 0,17
Wironit* L 63,5 29 5 31 Mn, I, C, Ta=2
Wironit® &4 26,65 5 51, Mn, C=2
Wirenit®extrahart 63 30 5 54, Mn, C=2
Vera PDI, PDI, PD3 63,5 27 5,5 Fe 2, M1 0,99, 3i=1, Mn<1

Stopy Co-Cr-Mo s szczegdlnie podatne na umacnianie podczas standardo-
wych metod wytwarzania. Dlatego stosuje sidlewanie precyzyjne metoda
traconego wosku. Woskowy model pokrywany jest ceramicznym materialem
ogniotrwalym, najpierw cierikwarstwg gestwy (zawiesina krzemionki w roztworze
ortokrzemianu etylowego) zalo uzyskania kompletnej formy. Po wysuszeniu wosk
jest wytapiany w piecu przy temp. 100-260 nastpnie forma jest nagrzewana do
wysokiej temperatury celem wypalenia resztek wosku i gsignigazow, ciekty
stop jest odlewany grawitacyjnie lub oddkowo. Temperatura formy wynosi
okoto 800-1008C natomiast temperatura ciektego stopu okoto 1350°CGl0Bo
ochtodzeniu forma jest rozbrajana. Kontrolowanie temperatury formy wplywa na
wielko$¢ ziarna odlewu, przy waszych temperaturach powstaje struktura bardziej
gruboziarnista, co obm wytrzymatos¢ Jednake wysoka temperatura procesu
moze powodowa tworzenie sj duzych weglikbw z wigkszymi odlegtogiami
pomiedzy nimi, co skutkuje obmeniem kruchodi materiatu. Dodatkowo uzyskuje
sie dobp zalezno$¢ pomidzy wytrzymatogia i ciagliwoscia [8,31].
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Stopy Co-Cr-Mo stosowanea sprzede wszystkim do odlewania protez
szkieletowych, protez klamrowych i protez mocowanych na zasuwy, rygle
i zatrzaski. Dziki obnizonej zawartodi wegla nadaj sig do spawania laserowego.
Stopéw objtych norma ISO? nie stosuje si do rekonstrukcji metalowo-
ceramicznych.

Druga grupa stopéw kobaltu o zastosowaniu stomatologicznynstepy Co-
Cr-W-Mo (tab. 2.5). W odrgieniu od stopow stosowanych w ortopedii stopy
stomatologicznana osnowie kobaltu nie zawiegajiklu. Wolfram nie wplywa na
lejnos¢ stopow Co-Cr-Mo natomiast podwsza EBU powodug zmniejszenie
gestoki bledow utozenia [27,32,33]. Ponadto stopy zawieca wolfram cechuj
sie, w poréwnaniu do stopéw Co-Cr-Mo, zei;m grubogia warstwy utlenionej
powstajcej w procesie wytwarzania elementu, co sprzyjaqzeniu z ceramika
Z tego wzgtdu przeznaczone asdo wypalania ceramiki bezpadnio na
powierzchni metalu lub do pokrywania akrylem. Wykonuge zshich konstrukcje
szkieletowe, korony i mosty [8].

Stopy Co-Cr-Mo-W nie gobjete norma ale ¢ dopuszczane do stosowania po
zatwierdzeniu przez instytucje upam@one do wydawania stosownych
certyfikatow, z koniecznada podawania sktadu chemicznego z uwdgieniem
wszystkich pierwiastkow przekraczaych 0,1%.

Romice w zawartosi dodatkéw stopowych pordzy poszczegolnymi
gatunkami stopéw kobaltu wytwarzanych przezg@h producentéwsasniewielkie
i w wigkszogi zgodne z zaleceniami IS@V Polsce obovaizuje norma PN-EN 1SO
6871-1:2008 oraz nie wycofana jeszcze norma PN-93/H-87250

Tablica 2.5. Sktad chemiczny wybranych stopéw Co-Cr-Mo-W stosowanych w sto-
matologii [28, 30]

Stop Pierwiastel: [ % mas. drednio]

Co Cr Mo W 51 Ihne
remaninm®star 60,5 28 - g 1.5 Mn, I, Nk
remaniuvm®secura 58 30 2 5,5 1.5 Ta 1.25, 17
remanium®2000 + 51 25 7 5 1.5 Mn,

Triloy 62 24 E 4 1,5 in, I, Ce
remanium®2001 63 23 7.3 4.3 1.6 In, IT
Wirobond®C 61 26 6 5 - 31, Fe, Ce=01,02
Wirobond®*SG 61,5 26 3 5 - 51, Fe<2

¥ PN-EN I1SO 6871-1:2000 Dentystyczne stopy odlewnicze z metali nieszlachetnych. Stopy
kobaltu
4 PN-93/H-8725@dlewnicze stopy dentystyczne nie zawigrajmetali szlachetnych



Tablica 2.6. Wtéciwosci mechaniczne i technologiczne wybranych gatunkéw stopéw kobaltu firmy Dentaurum [30]
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Tablica 2.7. Wtéciwosci mechaniczne i technologiczne wybranych gatunkéw stopéw kobaltu firm Bego oraz Aalba Dent [29]
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Wiasciwosci mechaniczne i technologiczne eéaiej stosowanych stopow
kobaltu zestawiono w tab. 2.6 i 2.7. Wediug notmyymagane whciwosci
mechaniczne stopéw Co-Cr-Mo to: granica plastycen&o, — min. 500 MPa,
wydtuzenie wzgédne A — min. 3%.

Stopy kobaltu cechaj sie nastpujacymi  wiasciwosciami:  dobg
biozgodnogia, niskim przewodnictwem cieplnym, wysokim modutenmegpsto<i,
wysoka wytrzymatocia przy kadej moziwej rozpietosci elementu, krétkim
czasem chtodzenia po odlaniu, niskim wspoétczynnikiem rozszerzalo@plnej,
wysoka odporno€ia na korozg. W gatunkach stosowanych dg2enia z ceramika
dobre padczenie uzyskuje sidzigki zaroodpornosi przy temperaturze napalania
i lutowania oraz niskiemu wspotczynnikowi rozszerzatmocieplnej. Typow
struktug otrzymanaw wyniku odlewania stopu kobaltu przedstawia rys. 7.

Rys.7. Mikrostruktura stopu remanitir000 (Co-Cr-Mo-W); trawiono wagkrélewsk
(badania wlasne)

W strukturze stopu kobaltu remanitin2000 w stanie lanym osnawjest
roztwér staly sktadnikow stopowych w fazip-Co. W obebie krystalitow
wystepuja mikrosegregacje dendrytyczne, w przestrzeniagumidendrytycznych
i wzdtuz granic krystalitbw rozmieszczone wydzielania pierwotne o charakterze

ciagtym.

2.2. Stopy niklu

Stopy niklu stosowaneasalternatywnie do stopow kobaltu. Niestetyesz
populacji, w tym w wtkszym stopniu kobiety nimezczymi, jest uczulona na
zwiazki niklu [34]. Dlatego stopy niklu, pomimo korzystnych wdavosci
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mechanicznych i bardzo dobrej odpditiona koroz¢ stosowane ssrzadziej nk
stopy kobaltu.
Sktad chemiczny odlewniczych stopow niklu do stosowania przy wytwarzaniu
dentystycznych rekonstrukcji ruchomych ofee norma 1SO 68712 Zgodnie
Z zaleceniem tej normy stopy masawiergd (masowo):
nikiel — jako sktadnik gtowny
chrom — min. 20%
molibden — min. 4%
Ni+Co+Cr — min. 85%
Je&li w sktad stopu wchodzi rownieberyl, to jego zawartoshie moze
przekraczd 2% . Wigciwosci mechaniczne stopéw albych & normy to:
Reo= min. 500 MPa, A= min 3%. Norma ta nie obejmuje stopow stosowanych do
rekonstrukcji metalowo-ceramicznych. Podobnie jak w przypadku stopow kobaltu,
réwniez w odniesieniu do stopéw niklu dopuszcza ®ine gatunki spetniage
0g6lne wymagania stawiane biomateriatom. Przykladowsgcied stosowane stopy
roznych producentéw podano w tab. 2.8 i 2.9 a ichéeWeosci w tab. 2.10 i 2.11.
Gatunki o najniszej zawartasi molibdenu (bez berylu) nie madyc stosowane do
taczenia z ceramik mimo ze spelnigg minimalne kryteria wisciwosci
mechanicznych wedtug normy PN-EN 1SO 98ER.;,=min. 250 MPa, A=min. 3%).

Tablica 2.8. Skfad chemiczny wybranych stopéw niklu dla stomatologii, nie zayegchj
berylu [28-30]

Stop Pierwiastek [ %masrednio]

Ni Cr Mo Si reszta
remaniuriCSe 61 26 11 1,5 Co, Fe, Al, Ce
remaniumfiCS 61 26 11 1,5 Co, Fe, Ce
remaniuniG-soft | 66 26,5 5 1,5 Mn, B
Wiron”99 65 22,5 9,5 <2 Nb, Fe, Ce<0,02
Wirocer plus 65,2 22,5 9,5 <2 Nb, Fe, Mn<2
Wiroloy" 63,5 23 3 Fe9 Si, Mn, C<2
Vera Bond2 77,05 12,5 4,25 0,5 Nb 4, Al 2,25, |Ti

0,45
Vera Bond 2V 71,85 12,8 9 0,5 Nb 4, Al 2,5, Ti 0,35

> PN-EN ISO 6871-2:2000 Dentystyczne stopy odlewnicze z metali nieszlachetnych. Stopy
niklu

® PN-EN 1SO 9693:2004 Metalowo-ceramiczne dentystyczne systemy do odbudowy
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Tablica 2.9. Skfad chemiczny wybranych stopéw niklu dla stomatologii zaweégch
beryl [29,41]

Pierwiastek [ % masrednio]
Stop _
Ni Cr Mo Be reszta
Vera Bond 77,95 12,6 5 1,95 Al. 2,9, Co 0,45, Ti 0,35
Vera Bond V 74,8 12,7 9 1,95 Al. 2, Co0 0,45, Ti 0,32
Rexillium 111 76 14 6 1,99 Al 2,5, Ti, Co

Beryl w stopach niklu poprawia ich lejfioobnizajac temperatuy topnienia,
wplywa na rozdrobnienie ziarna, podigya twardét. Tworzy faz NiBe jako
sktadnik mgdzydendrytyczny mieszaniny eutektycznej [35,36]. Utatwia utlenianie,
co wptywa korzystnie na adhezgeramiki [37]. Wady berylu to toksycznoéiaz
podwyzszenie sklonnizi do korozji szczelinowej i werowej [36,3840]. Ze
wzgledu na toksycznosytow i par stopéw niklu zawierggych beryl, podczas
odlewania i obrobki mechanicznej konieczne jgdle przestrzeganie zaléce
BHP.

Tablica 2.10. Wiciwosci fizyko-mechaniczne stopow niklu nie zawiejch berylu

remanium | remanium | remanivm | Wiron®39 | Wirocer | Wircloy® | Vera Wera
2C5e 208 PG-soft plus Bond 2 | Bond
v
Granica 340 340 310 330 340 355 465 754
plastycznodei
Ry min.
IPa
Wytrzymalod | 580 S8R0 550 650 620 450 714 1021
¢ na
rozcigganie
By min. MPa
Tulodut 170 170 165 205 200 21z brak bral
Younga E danych | danye
GFPa h
Twardoit 193 1595 210 180 150 1530 321 373
HV10
Wydluzenie 15 15 ] 25 16 3,8 37 18
A%
Gestodé 3.2 3.2 8.2 32 8.2 3.1 33 32
Mgim®
Temp. 1260-1350 | 1260- 1210- 1250- 1320- 1335 1330- 1280-
topnienia °C 1350 1240 1310 1365 1370 1360 1323
Wapdlczyande | 14 14 - 13.8 13,8 - 14.1 137
rozszerzalnos
ci cieplnef™
(25-500._°C
KElx 10

* brak wartoci wspolezynnika oznacza, ze stop nie jest przeznaczony do laczenia z ceramikg

Odlewnicze stopy niklu podobnie jak stopy kobaltu cethsig niska
przewodnogia cieplra co powodujeze pacjent nie odczuwa w sposob gwattowny
zmiany temperatury pgwienia w przypadku posiadania koron lub mostu. oz
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je tez stosowa na czsciowe protezy gbowe w poiczeniu z innymi materiatami.
Daja komfort uxtkowania bez oddziatywania na smak ypeienia. Stopy po po-
lerowaniu uzyskuj bardzo dobry potysk, korony i mosty mplgy¢ pokrywane ce-
ramika lub akrylem. Ich wiéciwosci mechaniczne as poréwnywalne z wii-

wosciami stopéw kobaltu (tab. 2.10i 2.11).

Tablica 2.11. Wiéciwosci fizyko-mechaniczne stopéw niklu zawieraych beryl

Vera Bond Vera Bend V Eexzillium IT
Granica plastyczne ol Reg min MPa 838 276 &00
Wytrzymalodt na rozcigganie By min MPa 1352 828 1135
Wodut Tounga E GPa 210 218,65
Twardost HV10 235HE 380 360
Wydluzenie A % 18 10 14
Gestodé Mgim? 7.9 8.1 775
Temperatura topnienia °C 1160-1275 1162-1250 1155-1250
Wapdlczynnie rozszerzalnosct cieplney (25-500 %% | 14,0 138 14,06
Elz10°

2.3. Tytan i stopy tytanu

Krajowa protetyka stomatologiczna, w przeajacym stopniu oparta na sto-
pach metali nieszlachetnych, coraz intensywniej poszukuje wyrobdéw z tytanu i jego
stopow. Korzystne wigiwosci tytanu byty dostrzeone dawno, lecz barigrdla
szerokiego zastosowania w protetyce stomatologicznej byty jm@ve&rudndci
z wykonaniem odlewu. Tytan utleniae diowiem silnie w wysokiej temperaturze.
Podczas odlewania metotlaconego wosku zachadreakcje pomidzy metalem
a forma, prowadzce do zanieczyszczenia powierzchni odlewu. Wzrost zasearto
tlenu w warstwie wierzchniej powoduje podwgyenie twardéei i krucho<i stopu,
inne zanieczyszczenia powodujvzrost niejednorodnes mikrostruktury oraz
mikrosegregagj podczas krzepgcia, a w konsekwencji ohrenie odpornasi na
korozje oraz biozgodnadi. W procesie wytwarzania wymaganavjest atmosfera
ochronna lub prdia, natomiast przerébka plastyczna musi pyowadzona przy
temperaturze pomej 925°C [31]. Obecna technologia uriaia wykonywanie
precyzyjnych odlewéw tytanowych, lecz proces ten nadal jest trudny orgtpz
wymagajcy specjalnych utglzen, innych ni dla odlewdéw z powszechnie ywia-
nych w stomatologii stopéw. Mimo to zastosowanie tytanu i jego stopow w pro-
tetyce stomatologicznej ggle rosie. Rozwijaj sig techniki jego obrébki, np.
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cienkogcienne precyzyjne odlewy. Trwgjntensywne badania nad uzyskaniem jak
najlepszego patzenia z ceramik

W praktyce stomatologicznej stosowany jest tytan o czgiste89,5% (tab.
2.12) w postaci odlewniczej i przerabiany plastycznie na wyroby konfekcjonowane.

Wiasciwosci tytanu, takie jak: biozgodnosédpornoséna korozg, niski ciezar
wiasciwy, niskie przewodnictwo cieplne, powszechnegystpowania i w kon-
sekwencji stosunkowo niska cena (w poréwnaniu z cplayny czy ziota)
powodup, ze metal ten jest coraz szerzej stosowany w medycynie. Korzystnymi
wihasciwosciami tytanu g: brak odczynow alergicznych, brak toksyczridsedacy
efektem pasywacji oraz brak doansmakowych powodowanych obeéon tego
metalu w jamie ustnej i srebrzysto-biata barwa [31,42].

Struktura czystego tytanu pod weadgm morfologii zalgy od technologii
przerobki plastycznej i cieplnej (rys.8a). Tytan fatwo umacnigpsiez zgniot na
zimno ale jego wikiwosci mechaniczne nie zawsze wystarczajce (tab. 2.13).
Podwyzszenie wihaciwosci mechanicznych uzyskuje esipoprzez przerolek
plastycznaprowadaca do uzyskania ultradrobnego ziarna (nanoziarna —zppni
100 nm), na przyktad przez wyciskanie hydrostatyczne lub przeciskanie przez kanat
katowy (ECAP) [43-46]. Technologie takie mue uznéd za przysziogiowe
w zastosowaniu do elementéw dla medycyny.

Materialem na osnowie tytanu o #ggych widciwosciach mechanicznych jest
szeroko stosowany w technice i medycynie stop Ti6Al4V ELI (tab. 2.12.),
spawalny, o podwiszonej czystad metalurgicznej.

Tablica 2.12. Sktad chemiczny tytanu i stopow tytanu

Pierwiastek [% mas.]
Gatunel 0
Fe max Nmax | Cmax | Hmax Al v inne Ti
max
Ti grade 2{ASTMEF . .
67: 20001 0.3 025 0,03 0,08 0,0125 - reszta

Tie AV ELT grade 5

(ASTRIF136: 2002, 0,25 0,13 0,05 0,08 0,012 5,5-6,50 | 3,545 - reszta

150 5832-3

T16A1“1YO(81§;5TM Fl 030 o020 005 | 010 | 0015 |550-675( 3,545 - | resza

TiEATHL (ASTM Mk 6,5-7.5

F1295, IS0 5832- 0,25 0,20 0,05 0,08 0,008 5,5-6,5 - Tamax |teszta

114 0,5
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a)

Rys. 8. Struktura materiatow po przerébce plastycznej regoobrébce cieplnej: tytanu
cp-Ti po wyzarzaniu 556C (a) i stopu Ti6Al4V ELI po przesycaniu 88Di starzeniu 40T
(b); (badania wtasne)

Stop Ti6Al4V ELI naley do stopéw dwufazowych martenzytycznych (rys.8b,
9). Charakteryzuje sidobrymi wi&ciwosciami odlewniczymi. Jego wdaiwosci
mechaniczne (tab. 2.13) ksztattuje sia drodze przerébki plastycznej na ggor
oraz obrobki cieplnej, najegciej polegajcej na wyarzaniu zupetnym przy temp.
600-850C, wyzarzaniu niezupetnym przy temp. 600-850ub przesycaniu (880-
950°C/woda) ze starzeniem (400-8Q) [47]. Struktug po przesycaniu ze sta-
rzeniem tworz bardzo drobne wtérne wydzielenia roztworav osnowie roztworu
B (rys. 8Db).

l‘ Ti6Al4V
T[°C]

|

1 1

1 1
| 1
L 1 L !
1 "- 1
- 1 'ol

. V [% mas. |
Ti-6%Al

Rys. 9. Pseudopodwadjny uktad réwnowagi (Ti-6%Al)-V; Mtemperatura poatku
przemiany martenzytycznej [wg 48]
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Tablica 2.13. Wiéciwosci fizyko-mechaniczne tytanu i stopow tytanu t52,234]

| Modu Wy'trzym” at Granica ) . 3 Termp. Wspolczynn?k.
Sio Gestodd Vounea 0it na plastycznog | Wydluz | Twardodc tonnienia rozszerzalnodci
P e Gpga] rozcigganic | CiRpz | emie[%] | HVOS p[o p cieplnej (25-500.
R [MPa] [MPa] °C) K1z 106
-Ti lt;
i Dny min 345
umf uc:niony m 4,54 1027 443-621 min. 275 min. 20 110-150 1663 3,7-0.8
¥ 755-065
Zitnno
Ti6AMVELL 4,42 114 260-065 TO5-875 5.1 460 1650- 86 -11
odlewany 1660
TléAHVELI_ 442 114 054 70 10-15 346 1650- 8.6-11
prz. plastycznie 1460
Tih A17Hb 1300-
b 4,52 105 min, 900 min. &00 min. 10 280 8,0-9.8
odl ewany 1860

Ze wzgkdu na zastrzeenia kliniczne do wanadu oraz w mniejszym stopniu
aluminium, opracowywaneasstopy tytanu o innych skladach, dwufazowe lub
jednofazowe 3, z ktoérych do stomatologii wprowadzae sdwufazowy stop
Ti6AI7NDb (tab. 2.12, 2.13) [51,52]. Niob, podobnie jak wanad, stabilizuje faz
W poréwnaniu do stopu z wanadem cechugengco nisz wytrzymatogia, ale
wyzszym o okoto 40% wydheniem. Lejné¢ tego stopu jest nieco gorszaz ni
czystego tytanu, ale odlewy charakteryzsje mniejsa porowatdcia i wyzsz
odporndcia na scieranie [52]. Lepsza tolerancja niobu w organizmie oraz
zaobserwowane wolniejsze uwalnianie jonéw tytanu ze stopu przy réwnoczesnym
zachowaniu wysokiej gtadkos powierzchni w testach korozyjnych stanewalety
uzasadniajce celowé¢ wprowadzania tego stopu jako biomateriatu.

Ponadto do zastosowamedycznych, w tym do leczenia ortodontycznego,
dopuszczonesgsstopy z pamicia ksztattu typu nitinol (NiTi) .

Zjawisko pamici ksztaltu zostato odkryte w 1962 r przez Buehler'a w stopie
Ni-Ti. Polega ono na tymze materiat o okrdonym Kksztalcie pierwotnym,
odksztatcony plastycznie, powraca do ksztaltu gikomvego po nagrzaniu do
temperatury charakterystycznej dla danego materiatu. ddysinie efektu pa-
mieci ksztattu zwizane jest ze zjawiskiem odwracalnej przemiany martenzy-
tycznej. Sih napgowa efektu g czynniki termodynamiczne i mechaniczne a prze-
miany strukturalne majcharakter bezdyfuzyjny [53,54].

Ze wzgkdu na mechanizmy i procesy sklag# sé na zjawisko pamci
ksztattu materiaty magwykazywd:

v jednokierunkowy efekt parti ksztattu,
v efekt pseudosprystoLi,
v dwukierunkowy efekt panaci ksztattu.

Poniewa w zastosowaniach medycznych wykorzystugegdéwnie materiaty
charakteryzujce s¢ dwukierunkowym efektem pagui ksztattu, ten efekt zostanie
omowiony.

" ASTM F2063-05 Standard specification for wrought nickel-titanium shape memory alloys
for medical devices and surgical implants



30 B. Surowska

Dwukierunkowy efekt pamti ksztattu jest zjawiskiem cyklicznej zmiany
ksztaltu materialu w wyniku zmiany temperatury. Przedmiot odksztalcony przy
temperaturze otoczenia (p.1 na rys. 10) wprowadzony do organizmu ludzkiego
zachowuje swoj ksztalt (obszar | i zakreskowany). Nagrzanie do temperatury A
bedacej temperatur pocatku przemiany odwrotnej, powoduje zapatkpwanie
procesu odzysku ksztaltu (p.2), tracggo przy dalszym ogrzewaniwz ao
osiagniecia pierwotnego ksztattu w temperaturze Bedace] temperatur konca
przemiany odwrotnej (p.3). Przerywajdoptyw ciepta w zakresie poeaizy Asi A;
uzyskuje st czgsciowy odzysk ksztattu. Ochtodzenie implantu do temperatury ciata
ludzkiego nie powoduje dalszych zmian ksztattu (obszar Il)el@miie natomiast
do temperatury M (temperatury poctku niskotemperaturowej przemiany
martenzytycznej) (p.4) spowoduje egeiowe odksztalcenie, przebiegeg do
temperatury M(p.5), utatwiagce usungcie implantu po zakonczeniu leczenia.

A
€
1 | - 2
5
\ 4 ] 3
¢
Mf Ms As Af
] [] 1 T ] )
10 30 50 T[C]

Rys.10. Dwukierunkowy efekt paaui ksztattu w stopie Ni-Ti

Efekt paméci ksztaltu zaobserwowano w kilkudziegsiu stopach, ale
praktyczne zastosowanie znalazly do chwili obecnej dwie grupy stopow: Ni-Ti oraz
Cu-Zn-Al i Cu-Al(-Ni). W medycynie stosujeeitopy podwdjne Ni-Ti znane pod
nazwy handlow nitinol.

Stop typu nitinol zawiera 50% at. Ni i 50% at. Ti (czyli okoto 55% wag. Ni
oraz 45% wag. Ti). Sktad me réomi¢ sie od podanego &l1,5%, co wplywa na
potozenie temperatury Mi M Stop Ni-Ti przy podwyszonej temperaturze
(powyzej Ay ma struktug typu 3 o sieci B2 (uporadkowany roztwér staly o sieci
regularnej przestrzennie centrowanej). Podczas chiodzenia faza macierzysta ulega
przemianie w fag przegciowa R, a nasfpnie w martenzytyczn® jednoskosej
znieksztatconej sieci B19. Przemiana odwrotna (przy nagrzewaniu) zachodzi w tym
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stopie bez udzialu fazy przejowej. Najwaniejsze widciwosci stopdw typu
nitinol zestawiono w tablicy 2.14.

Stopy niklowo — tytanowe z paguia ksztattu stosowaneygako materiaty na
implanty ze wzgidu na ich bardzo dofprbiozgodnosé¢ Druga, niezwykle istotna
wlasciwoscia w zastosowaniach w medycynie, jest temperatura przemiany
odwrotnej. Stopy Ni-Ti ulegajprzemianie w zakresie temperatury nieco peeyy
temperatury ciata ludzkiego, co pozwala na sterowanie procesem odzysku ksztattu
implantu w czasie operacji poprzez regulowany doplyw ciepta, bez
niebezpieczestwa dla organizmu.

Najszersze zastosowanie znalazly stopy z gamiksztaltu w ortopedii.
Wykonuje s¢ z nich klamry Blounta do leczenia ztafn&osci, klamry do
osteosyntezy operowanych stawéw kolanowego, skokowego i tokciowego. Tuleje
ze stopu z panxia ksztattu zaspuja gwozzie do zespalania koi§ stuza rowniez
do usztywniania kigostupa przy leczeniu dyskopatii. Stopniowe odzyskiwanie
ksztaltu wykorzystywane jest w leczeniu skoliozyedastupa z zastosowaniem
pretow Haringtona.

Tablica 2.14. Wiéciwosci stopéw Ni — Ti [54]

Wihasciwosé Wartas¢
Temperatura przemian 2000C + 100°C
Zakres histerezy 10+ 30K
Temperatura przegrzania (utrata pgai)i 25¢°C
Maksymalne odksztatcenie:
efekt jednokierunkowy 8%
efekt dwukierunkowy 5%
Superspgzystasc max. 8%
Gestasé 6,4+ 6,5 Mg/nt
Temperatura topnienia 1240+ 1310C
Wspoitczynnik rozszerzaldoi martenzytu 6,6 TIK

fazy macierzystej 11 10K

Wielkos¢ ziaren 30+ 150pum
Twardaé 180+ 350 HV
Modut spezystasci E 70+ 100 GPa
Opornac¢ elektryczna wiéciwa 0,5+ 1pOm
Wytrzymaicé Ry, 800+ 1000 MPa
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Chirurgia kardiologiczna wykorzystuje stopy z paciy ksztattu jako stenty,
czyli protezy, ktére po rozpreniu stanowi cylindryczne rusztowanie
wewndrznaczyniowe. Cylindryczne rurki utworzone z siatki drucikdw umieszczane
sa W haczyniach wikcowych serca w celu powstrzymania chorobowego
przewezania s¢ naczyi (np. odkladania si plytek cholesterolu). Ponadto
prowadzone gprace nad zastosowaniem stopow z paimiksztattu w konstrukcji
protezy me¢snia sercowego i w sztucznej nerce.

W stomatologii stopy z pagtia ksztaltu stosowanes przede wszystkim na
elementy aparatéw ortodontycznych (rys.11) oraz innych elementéw do leczenia
ortodontycznego (rys. 12).

Rys. 11. Aparat ortodontyczny z drutem ze stopu nitinol a) [www.amtbe.com],
b) [www.polorto]

a) b)

Rys. 12. Elementy zaopatrzenia ortodontycznego z nitinolu: ejyspr retrakcyjne,
b) zamki [www.alibaba.com]
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2.4. Zloto i jego stopy

Przyktady wykorzystywania ztota jako dentystycznych elementéw odkryto juz

u Etruskow, ktérzy stosowali zioty drut do mocowanido@v. W XVI wieku,

w pierwszej opublikowanej w Lepzig lggce stomatologicznej ,,Artzney Blchlein”

M. Blum poleca zioto jako doskonafyodek do wypetniania ubytkéw wekach
[235]. Obecnie czyste zitoto stosowane jest do uzupelmietetycznych z zasto-
sowaniem metody galwaniczngjalvanoforming, electroforming). Metoda ta-z
stata opracowana w Australii i wprowadzona do lecznictwa protetycznego w latach
osiemdziesitych XX w. Umodiwia wykonywanie metalowych &ci uzupeié
protetycznych z czystego ztota (99,95-99,99%), wykorzystdp tego celu proces
elektrolizy [1,55]. Osadzona warstwa ziota stanowi podbgdpad ceramike
korony ztoonej.

Czyste zloto charakteryzujeedbardzo doby odpornogia na korozg w jamie
ustnej, ale doséiska twardocia. Dlatego we wspoétczesnej stomatologii stosowane
sa stopy, w ktorych zioto jest gldwnym sktadnikiem albo jednym znigjszych
dodatkéw stopowych, posiadaeg wysze widciwosci mechaniczne i czysty
metal. Stopy zlota wytwarzanea ¢ innymi szlachetnymi metalami: platyna
palladem, srebrem oraz dodatkami nieszlachetnych metali: miedzi, cynKiwieo
matymi ilosciami cyny, niklu.

Zgodnie z normami, stopy ztota ze wahll na sktad chemiczny kwalifikujeesi
jako zawierajce co najmniej 65% ztota i nie mniejzn¥5% ztota oraz metali
z grupy platynowcow gcznie (platyna, pallad, iryd, ruten, rod) (PN-EN ISO
1562:2008) oraz co najmniej 25% masowo ale mnief M5% zilota i metal
z grupy platynowcéw (PN-EN I1SO 8891:2012

W normie PN-EN ISO 1562 klasyfikacji dokonano wedtug se#aosci
fizycznych i zalecanego zastosowania, dzistopy na cztery typy:

Typ 1: o mate] wytrzymat@i — na odlewy podlegage bardzo matym
obcigzeniom, np. wkiady;

Typ 2: osredniej wytrzymatoéi — na odlewy podlegage umiarkowanym
obciazeniom, np. wkiady i naktady;

Typ 3: o dugj wytrzymatogi — na odlewy podlegage duym obchzeniom,
np. naklady, cienkaienne odlewane elementy do licowaniaepta, petne korony
i siodta;

Typ 4: o bardzo dwj wytrzymatogi — na odlewy podlegage bardzo dumm
obciazeniom i o cienkich przekrojach np. siodta, tuki, klamry, korony, korony
teleskopowe, odlewy catkowite i elementy protegciowych.

Wiasciwosci mechaniczne tej grupy stopow zestawiono w tab. 2.15.

8 PN-EN 1SO 1562:2005 Dentystyczne odlewnicze stopy zlota
° PN-EN ISO 8891:200Dentystyczne stopy odlewnicze o zawéciometali szlachetnych
€O najmniej 25%, ale mniejszejrii5%
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Tablica 2.15. Whciwosci mechaniczne stopéw ztota wedtug nofmy

Rey, [MPa] A [%] po rozerwaniu
o Stan zmgkczony Stan Stan Stan
min. max.| utwardzony | zmigkczony min utwardzony

min. min.
1 80 180 - 18 -
2 180 240 - 12 -
3 240 - - 12 -
4 300 - 450 10 3

Niektore stopy handlowe o sktadzie i wdawvosciach zgodnych zatnormy
zestawiono w tab. 2.16 (sktad chemiczny) i tab. 2.17, 2.18 i 2.1Scjwizci)
[28,56,57].

Tablica2.16. Sklad chemiczny wybranych gatunkéw handlowych spgipnid
wymagania normy PN-EN ISO1562 [41,56,57]

= Shop Pierwiastek [%6 mas.]
Au Pt Ag Pd In Eh Ir inne
Degunorm 738 8.0 92 - - - 0,1 Znz0
BIOCCLUS 4 855 11,0 - - 17 07 - Zn 0,5
Degudent H 244 2.0 - 5.0 2.5 - - Ta,1
Degulor M 70,0 44 13,5 2,0 - - 0,1
Wegold 36 11 - - =1 - =1 Zn=] Ta=1
BicREVO
Wegold U 77 10 =1 9 15 - =1 Cu=l 3n=1
Wegold GS 36,8 11,6 - - 15 - =1
Wegold Bio-EVO 72,9 89 14,5 - 1.5 =1 =1 inl5s
Wegold M-NF 69 4 179 & - - =1 Zn3
Wegold M-PF 72 23 137 - - - =1 Cu 104 Zn=1
Wegold M 70 4 134 25 - - =1 Cuf5Zn15
Wegold H 34,4 8 - 3 2.5 - =1
Wegold HG plus 77 19 16 - - - =1 Znl3
Wegold 72,2 a7 13,7 - - =1 =1 Zn 34 Ta<1
Bioconcept
Bio PontoStar® BG 11,5 - - =1 =1 - Zn 1,6 Fe=l
ML
PlatinLloyd® 100 72,0 25 13,7 - - - =1 Cu 8,8 Zn=1

Nornx, te stosuje s do stopow odlewniczych przeznaczonych do wytwarzania
uzupetnié dentystycznych i akcesoribw bez ceramicznej wktadki. Przyktadowe
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zastosowania to: wktady i naktady wielopowierzchniowe, korony i mosty dowolnej
rozpktosci, prace frezowane, prace zéme z elementami konstrukcyjnymi, protezy
szkieletowe, podbudowy pod implanty.
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Rys. 13. Uktad rownowagi: a) ztoto-mied) srebro-mied[10]

W stopach Au-Ag-Cu (rys.14) podczas izotermicznego starzenia zachodz
nastpujace przemiany: metastabilna upsikowana faza AuCull, ktéra me
tworzy¢ sie wewndrz ziaren fazyo,, ulega transformacji w bogaty w Ag roztwér
o, 1 uporadkowana fazz AuCul na granicach ziaren. Utwardzenie jest
przypisywane tworzeniu gsimetastabilnej uposzlkowanej fazy AuCull wewrtsz
ziaren fazya, podczas wygrzewania przy 480 Przestarzenie ze zRtzeniem
nastpuje w przypadku tworzeniaesina granicach ziaren produktéw zbowch
Z bogatego w Ag roztwora; i uporadkowanej fazy AuCul [60]. 3& do po-
tréjnego uktadu Au-Ag-Cu doda ¢siplatyng i pallad, to uzyskuje siwyzsz
wytrzymatos¢ i lepsz odpornoséna korozg. Ponadto pierwiastki te wptywapa
wyrazne podwyszenie twardasi w procesie utwardzania dyspersyjnego.

Stopy zawierajce kilka do kilkunastu procent miedzi nie nadaic do
taczenia z cera-mik Ponadto stwierdzono cytotoksyczno#giedzi. Obecnosé
srebra w stopach z miegdziowoduje zmian@dcienia stopu.
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Rys. 15. Uktad réwnowagi: a) zloto-pallad, b) srebro-pallad [wg 61]
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a0 50 60
% mas. Au

Rys. 16. Uktad rownowagi: a) ztoto-platyna, b) srebro-platyna [wg 10]

Tablica 2.17. Wiéciwosci stopbéw ztota firmy Degussa [56]

Stop

Degunorm

BIOCCLUS 4

Degudent H

Degulor M

Ektad chemiczny %0
mas. IS0 1562

AuT38 P30/ Ag
9.2 01/ Zn 2,0

AwB55/ Pt 11,04
Eh07/ Zn 05 In
1,7

AuB44/Pt8,0/Pd
50/In 2,5/ Ta0,1

Au700/Pt4.4/Pd
20/ Ag135/1Ir 0,1

Eolor bty intensywny wdlty intensywny jasny zalty wélty
Granica plastycznodct | 340w, 500 o 360w, 530 p 430w, 600 ¢ A0 w, 620 ¢
Eepg min. MPa

Wytrzymaltost na 360w, 650 @ 310w, 640 p S60 w, 620 p 220w, 740 p
rozcigganie By, min.

IMPa

Twardeit HVS 150w, 230 p 150w, 210 @ 190w, 220 @ 170w, 235 p
Wydluzenie 45 % 4w, 6p 12w, 8p 10w, 3p 3w, 17 p
Gestosé Mg'm?® 16,7 19 18,1 15,7

Temp. topnienia °C 900-990 1040-1140 1100-1210 900-970
Temp. odlewania °C 1050-1200 1300 1350-1400 1050-1200
Wepdlczynni 16,7 14.2 14.2 -
rozszerzalnedel

K1z 10°

Cleaydacia preed

napalaniem ceramiki

3 min., temp.

10 min., temp.

10 min., temp.

stosowany bez

ceramikii

Typ IO 1562

super twardy,
do napalania

ceramilci

super twardy,
do napalania

ceramikii

super twardy,
do napalania

ceramikii

super twardy

Oznaczenia: w — stan miekki (950°C/15 min./woda), p — stan utwardzony (600°C/15

min./powietrze)
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W wiekszo&i howoczeshych stopdw bogatych w ztoto ograniczono zawartosé
miedzi, zwgkszapc ilos¢ platyny i palladu (tab. 2.16). Ztoto z palladem tworzy
w stanie staltym roztwory z rozpadem spinoidalnym (rys.15a), srebro tworzy
Z palladem roztwor staty nieograniczony (rys.15b). Platyna ze ztotem tworzy ukiad
rébwnowagi z rozpadem spinoidalnym roztworéw statych (rys.16a) natomiast ze
srebrem uklad z roztworem upadkowanym (rys.16b). Stopy ziota z platyna
i palladem wykazuy wyrazna podatné¢ do utwardzania wydzieleniowego oraz
Wyzsz temperatug topnienia (tab. 2.17-2.19) przy zachowanej dobrej kgjno

Tablica 2.18. Wiciwosci stopow ztota firmywegold&CM [57]

Stop Wegold | Wegold | Wegold | Wegold | Wegold | Wegold M- Wegold WegzoldH
Bio o G3 Bio-EVO | M-NF FF Il
REVO
Sktad chericzry ¥ | Au 86/ TPt | Au BuTAR | Auddl [ AuT2IPt AuT0iFt | Aus447Pt
Toas. Ptl1l IVPd 9/ | 86,8/Pt | Pt85 Ag | Pt4/Pd | 3,3/ &g APd250 | 8PdS In
130 1562 na korony i | reszta: Inls 116fIn | 14,5/ Zn Al hg 13,7 Cu Ag 134 250 Ir=1
mosty, [30 9693 dla | Zn, In, resTia: 1,50 Tr 1.5/ n1,5 | 179 10,4 reszta: | Cu g5/
metaloceramiki Ir, Wn, Az Cu, =1 reszta: Ir, | Zn3flr | En Ir =1 fnl 5
Ta<l Sm, Ir 21 Rk =l =1 kazdsy <1
kazdy kazdy kazdy
Kaolor oty Jasnozitty | zdHy Jjastozity | zdly oty ity Jasnozahty
Granica 520 wr, 500 w, 430w, | 380w, 310w, | 430w, 630 | 470w, 480 w, 600 p
plastycznogei Reg 580 p 630 p 490 p 500 p 550p jal 630 p
rair. VP
Ilodut Younga E o0,4 109 94 98 BT [N EH 93,4
GPa
Turardogé HVS 190 wr, 120 w, 150w, [ 150w, 150w, | 170w, 250 [ 180w, 170w, 230 p
Z20p Z20p 190 p 200 p Z30p jal 260 p
Wirdhizerde &- %% O, 8p | 12w, 5p | 16w, low,2p | 0w, 9 [ 34w, 17Tp 2w, 1lp | 10w, 3p
10p 2
Gstodé Mg 189 12,0 18,8 16,6 15,6 15,6 15,7 18,1
Temp. topniensa "¢ | 1050- 1150- 1070- 1000- Df0- 870-920 010-070 1100-1210
1120 1260 1160 1070 1050
Ternp. odlewania " | 1310 1400 1300 1200 1200- 1050-1100 1100- 1360-1400
1250 1150
Wapdlezymrik 14,5 13,8 144 159 16,2 - - 142
rozszerzalnogel
cieplnej (255002
Klxiof
Oksydacja preed 5 min, 3 min, Swin, | 10min, 10 stosowrany | stosowarey | 5 radn,
napalaniern cerarniki | terap. ternp. ternp. terap. T, bez hez ternp D60°C,
ga0°c, | 260°c, 9A0°C, | BT, temp. | ceramiki ceramiki | proznia lb
prozida | proinia prozria | procuia 220, 10 min.,
pridida terap. BA0°C
proZnia

Oznaczenia: w - zmigkezanie-750°CI10-15 min, chlodzenie w wodzie ; p - hartowanie bezpodrednio =

odlewania, chlodze nie na powietrzu
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Najszerzej przebadany jest mechanizm umacniania w stopach ztoto-srebro-
miedz ktore pocatkowo byly najczsciej stosowane w stomatologii. Zioto ze
srebrem tworz w stanie statym roztwoOr z nieograniczomgzpuszczalrieia
wzajemna Ztoto z miedz tworza ukfad réwnowagi z przemiannieporadek-
porzadek (rys. 13a) natomiast srebro z miadaizepnie z eutektyki obustronna
zmiennarozpuszczalrieia (rys. 13b).

Tablica 2.19. Wiéciwosci stopoéw ztota firmy Wegold&CM oraz Bego [28,57]

Stop Wegnld Wegold Wegold Bin PlatinLloydE
HG plus Bioconcept Mot PottoStar® 100
XL
SHad chemiczny X EuTINFLOT | Audd 9t EnZalPt EuTI0 A 13T
¥ mas. 1@aglal | AgI13 W En3d4 | 057 Ag1330 | 1157 En Cu B8Pt
I50 1562 na khovony 1 Znlz regztaly, Bh Ta | Cu2 X Zn 1,6 Jreazta 3,50reszta; Zn, Iy
mosty, 150 9693 dla reszta Ir, Ti | £1 kazdy 1,9 In 2Rk | R, Fe £l =1
retaloceraraiki <1 katdy =1
Kolor zotty zalty zalty Zatty zalty
Intensyany
Crramica plastycznodel | 500w, 580 p | 400w, 320 p 340w, 300 | 330 w, 500 p, | 340 w, 300 p, 510
Feg s min, IMPa 510u 1
Ilodud Founga E GPa 110 100 100 100 5]
Twrardosé HWS 10w, 230 p | 120w 150w, Z20p [ 85w 155w p, Z50
0p l5p
Wrrdhizenie & %% 2w, 5p 0w, 2p 5w, 6p 18w, 7p,6u | 0w, 15p, 140
Crestodd Mg’ 12,6 16,6 16,1 18,8 155
Temp. topnienia °C 1070-1190 0751050 030-1000 1045-1100 o00-240
Termp. odlewania 'C; 1340 1250 1150 177 1050
Wapdlczyrnik 14,1 16,0 16,5 142
rozszerzalnogel cieplne]
(25-300 72 Kt v 10
Ttlenianie przed 5 win, ternp. | 10 min, terap. 10 min., brak
napalaniemm cerarniki 960°C, 2A0°C, proinia | temp. BI0WY, | informacii
Prozuia priznia

Oznaczenia: w - zimigkezanie-T30°CI10-15 min, chiodzerde w wodzie ; p - hatowanie bezpodrednio =
odlewanda, chdodze nie na powietrz, u —utwardzarde 400°C-15 i, chlodzenis na powistrzu

Niewielkie ilosci cynku dodawane asdo stopow ziota w celu obmnia
temperatury topnienia oraz usegia tlenkOw tworzcych se podczas krzepecia
stopow.

Czs¢ gatunkdéw spetnia ponadto wymagania stawiane materialom na konstrukcje
metalowo-ceramiczng
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Stopy zilota przy chtodzeniu po odlewaniu z anpledkoscia (na powietrzu)
umacniag Si¢ poprzez tworzenie upadkowanych roztworéw statych. Podobny
efekt umocnienia uzyskujeesprzez wygrzewanie przy temperaturze okoto %600
z chlodzeniem na powietrzu. Chiodzenie z dpiadkoscia (w wodzie) hamuje
procesy porgdkowania i materialy uzyskajmniejsz twardosé (tab. 2.17-2.19)
[58,59].

Druga grupg stopow metali szlachetnych stanawsitopy odlewnicze o mniej-
szej zawartasi zlota, spetniajce wymagania normyPN-EN 1SO 8891:2002
Zgodnie z 4 normg wytwarza s¢ stopy dentystyczne zawiegag co najmniej 25%
masowo, ale mniej ni75% ziota i metali z grupy platynowcow (platyna, iryd,
ruten, rod). Maksymalna zawartdsdomieszek w tych stopach to 0,02% berylu
i kadmu.

Typy tej grupy stopéw sklasyfikowano, podobnie jak w wysoko szlachetnych,
wedtug wytrzymatogi i zastosowania:

Typ 1: o niskiej wytrzymalad — na odlewy podlegage bardzo malym
obciazeniom, np. wkiady;

Typ 2: osredniej wytrzymatod§i — na odlewy podlegage umiarkowanym
obciazeniom, np. wktady, naktady i pelne korony;

Typ 3: o wysokie] wytrzymat@i — na odlewy podlegage duym
obciazeniom, np. naklady, cienko&nne odlewane elementy do licowaniagpia,
petne korony i siodia;

Typ 4: o bardzo wysokiej wytrzymalgis— na odlewy podlegage bardzo
duzym obcizeniom i o cienkich przekrojach np. siodta, tuki, klamry, korony,
korony teleskopowe, odlewy catkowite i elementy protegaawych.

Stopy te musg spetnig wymagania co do whaiwosci mechanicznych
przedstawione w tab. 2.20.

Tablica 2.20. Whsciwosci mechaniczne stopéw ztota wedtug nofmy

Rey; [MPa] A [%] po rozerwaniu
Typ Stan zmgkczony | Stan utwardzony Stan zmgkczony | Stan utwardzony
min.  max. min. min min.
1 80 180 - 18 -
2 180 240 - 12 -
3 240 - - 12 -
4 300 - 450 10 3

Czsciej stosowane gatunki z tej grupy stopow zestawiono w tab. 2.21 (sktad
chemiczny) oraz tab. 2.22 (wkwosci).
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Tablica 2.21. Sktad chemiczny wybranych gatunkéw handlowych spgpidy wymagania
normy PN-EN SO 8891

Pierwiastek [% mas.]
Stop -
Au Pt Pd Ag In Zn inne
Wegold G 59,2 - 4,4 22,9 -] o<1 Cu 13, Il
ecogold 32 2 15 42 9 - -
Wegold NF IV 55 - 10 29 4 1,4 Ir<1, Sn<il
AuroLloyd® KF 55 - 10 29,2 3,5 1,2 Sn1,0, Rl
Tablica 2.22. Wiéciwosci stopéw ztota z tab. 2.21.
Wegold G ecogold Wegold| AuroLloyd®
NF IV KF
Sklad chemiczny % Au 59,2/ Pd 4,4/ Au 32/ Pt 2/{ Au 55/ Pd| Au 55/ Pd
mas. Ag 22,9/ Cu 13| Pd 15/ Ag| 10/ Ag 29/| 10,0/ Ag 29,2/
ISO 9693, ISO 8891 | reszta: Zn, Ir<1 | 42/In 9 Zn 1,4/ In 4| In 3,5/ Zn 1,2/
kazdy reszta: Ir, Sn Sn 1,0/ Rl
<1 kazdy
Kolor 70ky jasnaotty jasnaotty 70ky
Granica plastyczrigi | 350 w, 790 p 345w, 475 p 350 w, 45Q B15 w, 480 p, 520
Re, min. MPa u
Modut Younga E GPa| 103 100 100 106
Twarda¢ HV5 180 w, 260 p 215w,230p 160w, 225 p50 w, 200 p, 220
u
Wydtuzenie A % 48w, 9 p 105w,75p 12w,8p |18w,7p,6u
Gestasé Mg/m® 13,9 12,7 13,7 13,9
Temp. topnienia’C 890-930 990-1070 960-1040 | 950 - 1060
Temp. odlewaniaC 1050-1100 1250-1300 1200 1230
Wspotczynnik - 17,0 16,7 171
rozszerzalngci
cieplnej (25-500 °C)
K*'x10°
Utlenianie przed stosowany bez | brak lub 5 10 min., brak informaciji
napalaniem ceramiki | ceramiki min., temp. | temp. 826C,
800-820C, | préznia
préznia

Stopy ztota w poréwnaniu do stopéw metali nieszlachetnych charaktesgzuj
znacznie wysz gestogia (dwukrotnie wysz niz stopy kobaltu lub niklu i prawie
czterokrotnie wysz niz stopy tytanu), misz twardogia i wytrzymatogLia,
porownywalnym lub nieco waszym wspotczynnikiem rozszerzalmds— s to
wiasciwosci mniej korzystne. Natomiast zaletami stopow szlachetngchigsza
temperatura topnienia, dobra przyczepnogtamiki po utlenianiu wysokotempera-
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turowym (oksydaciji) powierzchni stopu, wysoka biozgodnésbardzo dobra
odporng¢ na korozg w srodowisku jamy ustne.

Stopy ztota, ktére stanowvbaz; podktadow dla ceramiki, bardzo doktadnie
przylegaj do tkanek gba, co w bardzo dyim stopniu zapobiega préchnicy,
a take nie powoduje infekcji. Korony i mosty ceramiczne na stopach ziota
poprawiaj kosmetyk zebOw przebarwionych, odlupanych, nievwdavie
uksztattowanych, z wieloma wypetnieniami.

2.5. Stopy palladu

Oprocz stopdéw metali szlachetnych na bazie ziota w stomatologii
stosowane s stopy na bazie palladu. Gtéwnym dodatkiem stopowym w stopach
palladu jest srebro (tab. 2.23). Stopy pallad — migad#obnie jak zloto-miedg
obecnie rzadko stosowane.

Stopy palladu charakteryzugic nizszy gestogia niz stopy zitota i nieco
wyzszy temperatur topnienia. Wiaciwosci mechaniczne i technologiczne tych
stopéw g poréwnywalne z wisciwosciami stopow ziota (tab. 2.24). Dobre
wiasciwosci mechaniczne, odporé® na korozg i biozgodnoséprzy nizszej cenie
sprawia,ze stopy te g chetnie stosowane zaréwno na konstrukcje metalowe jak
i metalowo-ceramiczne.

Tablica 2.23. Sktad chemiczny wybranych handlowych stopow pallad-srebro [56,57]

Stop Pierwiastek [% mas.]
Pd | Ag| Au| Sn| In| Zn inne

Degupal G 773 7,2 453 40 + Gaé6,Ge0,5
PORS-ON 4 57,8 30 -l 60 1 2 -
PALLIAG M 27,4 | 58,5 2,0 - - -| Cul0,5
Wegold N2 52 201 152 54 6 Pl R« 1, Ge<l
Wegold Ag 56 32 -| 88<1| - |Ga2, Rl
Wegold PM-NF| 39,9 51,9 - 2 2 4 Ruc1
Wegold Ecotec| 39,9 56 - 3 2 4Ru<1

Ze wzgkdu na to,ze normy dotyczce stopow metali szlachetnych dos¢
ogolnie podaj zalecenia co do skladu chemicznego isail@osci, od producentow
wymaga s¢ podawania podstawowych informacji, zestawionych w tab.2.25,
na opakowaniu lub na dodatkowych ulotkach.
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Tablica 2.24. Wiéciwosci dentystycznych stopow palladu [56,57]

Degupal G | PORS-0ON | PALLIAG Wegold Wegold | Wegold Wegold
4 | W2 by PILI-HF Ecotec
Sktad chemiczny % [Pd 7730 [ Pd S7EM[ Pd 2747 [ Pd 527 Au | Pd 567 Ag [ Pd 3997 [Pd 3997
FoEs. dudsibhg | Az 3007 Aw20ihg [ 1520 Ag | X Sn8EM| Ag 5197 | Ag 560 5n
T2 Sn|Sné0fZn | 5850 Cu 200 5n 54/ | Ga 2(5n M EZn | ZndiIn
400 Ga | 2,0 10,5 In & reszta; | reszta: In, | H In 2/ Fu | 2/ Bn <l
6,0/ Ge 0,5 Pt, Ru, Ge | Ru = 1| %1
<1 kaidy | kazdy
Kolor biaky hiaky biaky hiaky biaky biaky biaky
Crranica 585w, 385 | 3400w, | 320w, 940 | 340w, 680 | 360w, 600 | 440w, (310w,
plastycznosel Regy [ p a3l p P P P 600 1 420 p
rain. In[Pa
Wytrzymabosd  na | 55w, 855 [ 630w, | 510w, 950 | brak brak brak brak
rozcigganie By, min. [ p Ellp P informacii | informacii | idormacii | informacii
MPa
Blodut Younga E | brak brak brak 1128 125 101 100
GPa informacii | informacii | informacy
Twardogé HVS 225w, 225 | 180w, | 1400w, 310 [ 2400w, 310 | 250w, 220 | 180w, [160  w,
P 300 p P P jal 220 210p
Wirdhizerae &, ¥ Bw,2Bp | Pw,Ep [3lwip 10w, 5p Dw, fp 18w, fp [18w. 13p
Ggstodé Mgicm® 117 11,4 11,1 12,1 113 10,6 10,9
Temp. toprienda 7 | 1170-1205 | 1175-1275 | 030-1040 | 1050-1250 | 1080-1200 | 1070-1150 | 1070-1140
Temp.  odlewania | 1400-1450 | 1400-1450 | 1100-1200 | 1400-1450 | 1350 1300 1300
"
Wapdlzymnik 14,1 149 - 140 130 16,6 16,4
rozszerzalnogel
cieplngj  (25-300.
CCYECLant
Utleniariz przed 10 min., 10 min, stogowany | 5 min, 5 min, 10 min., 10 min.,
napalaniz m terap. ternp. bez terap. terap. terap. terap.
cerarniki 020°C, bez | DEOMC, ceramiki az0°c, 230°c, 300, 300,
prozmd bez prozni PriZuia proZria proZrda proZrda

Oznaczenia: dla stopdw Degussy: w — stan migkki (950°C/15 minfwoda); p - stan utwardzorny (600°CT1S

min, fpowistrze)

dla stopéw Wegold: w — stan migkki (750°C/15 min fwoda); p — stan hartowany (500°C/15

in. fpowietrze)

Tablica 2.25. Informacje o stopach szlachetnych wymagane od producentéw wi’norm

znak handlowy lub nazwa stopu e

sklad chemiczny dla pierwiastkowtwardagé

powyzej 1%

barwa zalecana temperatura odlewania
typ zalecana obrébka cieplna dla stanu

zmigkczonego

zakres temperatury likwidus i solidus
0
C

wzalecana obrébka cieplna utwardea
(opcjonalnie)

gestasé

zalecenia do lutowania, spawania itp.

nr serii

ostrzezenie o zawartzi niklu

masa
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Biozgodno$¢ stopow metali powinna By sprawdzana wedlug norm 1SO
10993-1:199% oraz 1SO 7405:199% natomiast odpornoséa korozg i mato-
wienie wedtug PN-EN ISO 10271:2064

2.6. Amalgamaty

Amalgamaty dentystyczne to stopy metali it do wypetniania ubytkow.
Stop na amalgamat dentystyczny ma podtabnych czstek, ztoonych gtéwnie
ze srebra, cyny i miedzi. Sktad chemiczny stopéw do przygotowania amalgamatéw
obejmuje norma PN-EN I1SO 1584tab.2.26).

Tablica 2.26. Sktad chemiczny stop6éw na amalgamaty wg fdrmy

Pierwiastek [% mas.]

Ag min. |  Sn max Cu max In max Pd malx Ptmax Znmax Hg max

40 32 30 5 1 1 2 3

Wedtug tej normy dopuszczone amiany sktadu chemicznego ale zawsito
srebra nie mag by¢ nizsza ni 40%.

Stop i re¢ s kapsutkowane — dostarczane jako kapsutki z dozowanymi przez
producenta porcjami stopu eci.

Podczas mieszania, naéeie] wibracyjnego, stopu z qtia przy matej
zawarto€i miedzi zachodzi reakcja amalgamaciji:

Stop Ag-Sn + Hg —y+yi+ys )

gdzie:y — faza srebrowo-cynowa Agn,y, — faza srebrowo-tiowa AgHQs,
Y. — faza cynowo-tciowa HgSrh [31].

W wyniku tej reakcji nagpuje twardnienie stopu. Caladtzostaje zwizana
w fazy state, nietoksyczne. Zgodnie z ukladem réwnowagi Ag-Sn-Hg (rys.17) te
trzy fazy wspétistnigg w réwnowadze w szerokim zakresie sktadow.

10 1SO 10993-1:1997 Biological evaluation of medical devices — Part 1: Guidance on
selection of tests

S0 7405:1997 Biological evaluation of dental materials

12PN-EN ISO 10271:2004 Dentystyczne materiaty metalowe. Metody badania korozji

13 PN-EN 1SO 1559:2002 Materiaty dentystyczne — Stopy na amalgamaty dentystyczne
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Rys. 17. Uktad réwnowagi srebrae¢tcyna — przekrdj izotermiczny
przy temp. 76C [wg 61]

Fazay, powoduje obrienie odpornéci na korozg w jamie ustnej i sklonnos¢
do pe&kania amalgamatu przy brzegach wypetnienia. Z tych powodoéw obecnie
stosuje si stopy na amalgamaty o podigygonej zawartai miedzi (od kilkunastu
do 30%), ktére w wyniku reakcji (2) zedia dajp faze n (miedzi z cynaCusSre)
zamiast fazy ¥[8,62]:

Ag-Cu-Sn + Hg~ y+yi+n (2

Stopy wysoko miedziowe cechugie wyzszymi wigciwosciami mechanicznymi
i wyzsz odporno€ia na koroz¢ od amalgamatow o mniejszej zawadiahiedzi ze
wzgledu na brak fazyy
Obecnie stosowane amalgamaty stomatologiczne zeedvzgha skiad
chemiczny i fazowy dzieli gina dwie podstawowe grupy:
v'amalgamaty klasyczne srebrowo-cynowe zawiesafaz v,
v/ amalgamaty srebrowo-cynowo-miedziowe, bez fazy y
Nowoczéniejsze amalgamaty nie zawieyeg fazyy, wytwarzane g w trzech
grupach (tab. 2.27):
v wysoko srebrowe o sktadzie nominalnym 70% Ag, 18% Sn, 12% Cu
v" nisko srebrowe: pongj 60% Ag, okoto 28 % Sn,13-15 % Cu
v' wysoko miedziowe: 40-50% Ag, 27-31% Sn, 29-30% Cu
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Wiasciwosci  fizyczne amalgamatow to: pelzanie max. 3,0%, zmiany
wymiarow od -0,15% do +0,20 %, wytrzymatasa sciskanie po 1h min. 50 MPa,
po 24h min. 300 MPa. Zarobiony amalgamat przechodzi w trakcigamia
i twardnienia faz zmniejszenia objosci (rozpuszczanie ¢ti na powierzchni
stopu) i faz zwiekszenia olgtosci (krystalizacja), ale zmiany tey gednakowe co
do wartdci bezwzgtdnej. Natomiast cynk w przypadku zawilgocenia stopu
powoduje wzrost jego oftjosci.

Poniewa amalgamat nie wie sk z zbina i szkliwem, wypemnienie tworzy
potaczenie mechaniczne z powierzchnubytku. Dla zwgkszenia trwatosi
potaczenia i zmniejszenia szczeliny bimej pomgdzy amalgamatem a ubytkiem
stosuje si wigzace materialy adhezyjne oparte na kompozytach [8].

Pomimo intensywnego rozwoju materiatbw niemetalowych do wypeinie
amalgamaty stosowane sadal w wypetnieniach ubytkow. Przyktadowe gatunki
handlowe z grupy wolnych od fazyzaestawiono w tab. 2.27.

Amalgamaty stosowane ge wzgédu na: duzatrwatosé, tatwosc zaktadania
do ubytkow, trwatos¢ksztattu, diugotrwate dziatanie bakteriobojcze, wdgh
odpornd¢ na wilgo¢ podczas zaktadania wypetnienia oraz krétszy czas potrzebny
na zatognie w poréwnaniu z innymi materiatami, niski koszt. Wadsalgamatow
jest nieestetyczny wygtl, dlatego stosowanea sobecnie tylko do wypetnie
w zebach przedtrzonowych i trzonowych. Do innych wad haleliczy znaczne
przewodnictwo cieplne, udzial w procesach galwanicznych w jamie ustnej oraz
mozliwosé przebarwianiagbow.

Czsto podnoszonym zasteamiem odnodie amalgamatow jest zageoie
toksyczne rcia [62-65]. Przecgitny pacjent absorbuje ze swoich wypetie
amalgamatowych 1 — 2 mgeci na dobg Stanowi to tylko 10% normalnego
dziennego pochtaniania tego pierwiastka z powietrza, wodyywienia.

Tablica 2.27. Wybrane gatunki amalgamatow nie zavieesiazyy.,

Nazwa | Producent | Skiad chemiczny* [% wag]
Wysoko srebrowe

Dispresalloy Dentsply Int. USA 69,3Ag17,9Sn 11,8 Cul Zn
Luxalloy Degussa Germany 70 Ag 18 Sn 12 Cu
Amalcap Plus Vivadent Lichtenstein 70 Ag 18 Sn 12 Cu
Nisko srebrowe

Unison Dentsply Int. USA 56,7 Ag 28,6 Sn, 14,7 Cu
Permite C SDI Australia 56 Ag 27,9 Sn 15,4 Cu
Tytin Kerr Germany 58,5 Ag 28,4 Sn 12,9 Cu
Wysoko miedziowe

GS-80 SDI Australia 40 Ag 31,3 Sn 28,7 Cu
Futura TOPCAP AB ARTDENT 40 Ag 31 Sn 29 Cu

* wartosci podawane w informacjach handlowych
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Mimo to, bionc pod uwag skak zagrognia recia ze wzgédu na masowosé
stosowania (wedtug informacji Ministerstwa Zdrowia uzyskanych z Narodowego
Funduszu Zdrowia, w | po6troczu 2005 wykonano blisko 6,5 min wypetnie
dentystycznych), zagtienie wypelnié@ amalgamatowych przez wypetnienia nie
zawierajce rtci nalezy ocent jako moltiwe do realizacji i zalecane. Wyroby
medyczne zawierage re¢ winny by systematycznie wycofywane z rynku
wyrobéw medycznych z okresem prigépwym 4 — 5 lat.

2.7. Stopy lutownicze

Stopy lutownicze stuzado trwatego dczenia elementéw metalowych na
przyktad podczas wytwarzania mostow, protezscipwych z klamrami, tukow
ortodontycznych itp. W stomatologii stosuje séchnologé lutowania twardego,
przeprowadzanego przy temperaturze ponad@0Bktad chemiczny lutu (lutowia)
zalezy od rodzaju lutowanych materiatdéw. Podstawowe rodzaje lutéw stosowanych
do celéw stomatologicznych to stopy ziota i srebra do lutowania stopow z metali
szlachetnych oraz stopy kobaltu i niklu do Ilutowania stopdéw z metali
nieszlachetnych (tab. 2.28). Stosowang réwniez luty zawieragce metale
szlachetne do lutowania stopow kobalalbniklu (tab. 2.29).

Wiasciwosci wymagane od materiatow do lutowania to:

v’ temperatura likwidus Bsza nk solidus materiatu lutowanego,
v" dobra zwifalnos¢i ptynnasé,
v odpornd¢ na korozg.

Technologia lutowania wymaga uprzedniego oczyszczenia powierzchni z za-
nieczyszcze i tlenkbw metodapiaskowania, naje#ciej proszkiem tlenku alu-
minium. Nastpnie naklada i topnik i podgrzewa element do temperatury
topnienia lutu palnikiem, w piecu lub laserowo (rys.18). Po uzyskanisciwiej
temperatury naktadacsiut. Jako topniki stosuje gigtdwnie boraks do lutowania
stopow ztota oraz zwkki boru, fluorki i chlorki do stopow nieszlachetnych.
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Tablica 2.28. Wybrane gatunki drutbw do lutowania z zastosowaniem nagrzewania
laserowego firmy Bego wg katalogu dystrybutora [66]

Gatunek Skitad [% mas. ]
Wiroweld (CoCrMo, bez C) Co 63,5, Cr 29, Mo 5,5, Si 1, Mn
Wiroweld (CoCrMo, bez C) Co63,5,Cr29,Mo5,5,Sil, Mn1
Wiroweld NC (NiCrMo, bez C) Ni63,8,Cr22,1,M09,1,Nb3,Sil, Fel
Tytan, klasa 2 t Ti 100
AuroLloyd® KF Au 55, Ag 29,2, Pd 10,1In 3,5,Zn 1,2, Sn 1, Ru
BegoCer® G Aub51,5,Pd38,4,In8,7,Ga 1,3, -Ru
BegoLloyd® LFC Au 62,8, Ag 25,Pd 5,7, Pt3,Zn2,2,In 1,2, - Ru
BegoLloyd® PF Au 62,5, Ag22,Cu9,1,Pt4,3,Zn 1,9, -1Ir
BegoPal® 300 Pd 75,4, 1n 6,3, Ag 6,2, Ga 6 Ru
Bio PlatinLloyd® Au 75,1, Ag 14,8, Pt 7,8, Zn 1,8, Rh, Mn, Mg
Bio Pontostar® Au 87, Pt 10,6, Zn 1,5, IN, Rh, Mn, Ta
Bio Pontostar® XL Au 86, Pt 11,5, Zn 1,6, Fe, Rh, - In
Bio Semador® H Au 87, Pt 10,6, Zn 1,5, In, Rh, Mn - Ta
InLloyd® 100 Au 78,1, Ag 15,5, Pt3,9,Zn 2,4 - Ir
PlatinLloyd® 100 Au72,Ag13,7,Cu9,8,Pt35,2Zn-Ir
PlatinLloyd® KF Au 72,8, Ag 16,1, Pd 5,7, Zn 3, Pt 2, Mn, - Rh
PlatinLloyd® M Au 70, Ag 11,7, Cu 10, Pt5,Zn 1,9, Pd - In - Re
PontoLloyd® G Au 84,1, Pt8,3,Pd4,8,In2,7-Ta
PontoLloyd® P Au 77,5, Pt9,9,Pd8,9 In14,Ag1lSn Fe, Cul-Ir
Pontorex® G Au70,Ag13,2,Pt9,4,Cu3,Zn2,In1,9, Rh-|r
PontoStar® G Au 85,6, Pt 11,4, In 2,3, Fe - Rh




2. Biomaterialy metalowe stosowane w stomatologii 49

Tablica 2.29. Zastosowanie i wtawosci niektorych stopéw do lutowania twardego [57,66]

Rys. 18. Przyrady do lutowania: Multiplex mikro - ptomieniowy palnik na propan/tlen do
lutowania i topienia (a), LaserStar T plus -agtzenie do spawania laserowego
(b) firmy Bego [66]

b)
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Topniki dobiera s w zaleznosci od rodzaju materiatu spajanego, temperatury
aktywnogi topnika i temperatury lutowania. Istotny wptyw na dobor topnikaenoz
mie¢ takze sktonnosédo wywotywania korozji. Topniki nanosi¢siv postaci pasty,
proszku lub cieczy.

Ze wzghdu na wysok temperatuy topnienia lutéw twardych proces jest
trudniejszy technologicznie milutowanie mgkkie, materialy do lutowaniaas
drozsze ale otrzymuje gpofczenia o0 znacznie vigzej wytrzymatosi.



3. WPLYW OBROBKI POWIERZCHNIOWEJ
NA WELA SCIWO SCI IMPLANTOW METALOWYCH

Sposbéb przygotowania metalowej powierzchni biomateriatlu odgrywa bardzo
istotra  role w powodzeniu zabiegu na etapie wgajania i dlugotrwalego
uzytkowania. W kontakcie elementu metalowego z tlkagjkwa odgrywa rot
oddziatywanie wzajemne tkanki i ptynow ustrojowych z powierzcbiomateriatu.
Stosujc biomaterialy metalowe doadzenia z ceramik istotne jest z kolei
wzajemne paiczenie tych dwdch materiatdw, uwarunkowaneedmy innymi
stanem przygotowania powierzchni.

3.1. Wptyw implantacji na reakcje tkankowe

Odpowiedz organizmu na implant zatg¢ w znacznym stopniu od miejsca
implantacji. Bez wzgldu na to, czy implantacji dokonano w tkamnkiekka, kos¢,
czy w kontakcie z krvai, organizm i dana tkanka reaguja biomateriat jak na ciato
obce. Proces gojenia uwarunkowany jest w znacznej mierze charaktgrystyk
materiatu, opisywangako biozgodnos¢ Z drugiej strony termin osteointegracja
opisuje zdolnosé¢tkanki macierzystej do tworzenia potenia z powierzchagi
implantu bez interwencji warstwy tkanlgicznej otorbiagcej ciato obce [31].

J&li implantuje s¢ materiat do tkankizywej, pojawia st fancuch reakcji
pomiedzy materiatem i tkankmacierzyst, nazywany reakgjzapalng Zapalenie
wywotane jest urazem mechanicznym, termicznym, reakcjami immunologicznymi,
dziataniem toksycznym i ewentualnie zaémiem drobnoustrojami [16]. Stan
zapalny przebiega w dwdéch fazach — fazie ostrej i fazie przewlektej. Pierwszy krok
stanu zapalnego to oddziatywanie biatek i ptytek krwi z pltynu ustrojowego z po-
wierzchni biomateriatu.

Faza pierwsza (ostra) to odpowidaltankowa, ktdra pojawia sbezposednio
w trakcie implantacji. Podczas tej fazy leczenia, pticeve biologiczne
przetwarzanie bialek i osadzanie wiarstwy molekularnej na powierzchni implantu
nastpuje poprzez datzanie komérek, migragji roznicowanie. W konsekwencji
adsorpcja biatka na powierzchni biomateriatu jest napegszym wskanikiem
w jego projektowaniu. Poznanie charakterystyki materialu implantowanego jest
bardzo wane ze wzgidu na wptyw na poczkowe stadium tworzenia itkanki
macierzystej w kontakcie z implantem. Charakterystyka ta obejmuje wybor
materiatlu oraz wikkiwosci fizyczne i chemiczne powierzchni implantu. Dlatego
prowadzona jest bardzo duilos¢ bada fizykochemicznych i biochemicznych
podstawowych i aplikacyjnych podatem adsorpcji biatka na powierzchni
materiatéw [67,68].

Po fazie ostrej (zazwyczaj kilkugodzinnej) rasfe wyhamowywanie
proceséw zapalenia i rozpoczyna groces regeneracji tkanek lub zgstwania ich
tkanky taczna Jeli brak bezpokedniego kontaktu implantu z tkanknacierzyst
lub wystpi rozlegte zniszczenie zapalne tkanki w okolicy implantu, wytwarga si



52 B. Surowska

tkanka ziarninowa, szybciej przerasgta fibroblastami, co prowadzi do otoczenia
implantu torebk tkanki icznej (rys.19). W konsekwencji ngstije ,obudowanie”
materiatu, ktdre oznacza rozwéj tkankcinej bliznowatej wokét biomateriatu, co
jest szczegolnie niekorzystne w przypadku wszczepow kostnych.
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Rys. 19. Zmiany morfologiczne w tkankach zwigrgch w wyniku implantacji podskornej
stopu kobaltu: nieswoista ziarnina zapalna po 28 dniach od implantacji (a), nieswoista
ziarnina zapalna w okresie bliznowacenia po 3 npesih: zewstrzna czs¢ torebki
tkankowej w stanie szkliwienia, wewtnzna z komoérkami podobnymi do wgielajacych
torebki stawowe (b), ubogokomorkowa zeszkliwiona torebkezniotkankowa po 6
mieskcach (c); barwienie hematoksyineozyr [69]

W drugiej fazie, przewleklej, nagtuje stopniowa regeneracja tkanek ale
rownoczénie moz dochodzi do degradacji biomaterialu pod wptywem
srodowiska organicznego lub korozji elektrochemicznej materialu metalicznego.
Obecnoséczastek materialu przechoglzych do tkanek wokdét wszczepu na skutek
scierania lub korozji prowadzi do uaktywnienia makrofagow i wpighnia
zapalenia przewleklego. W przypadku implantéw kostnych przewlekty proces
zapalny prowadzi do resorpcji kosi w konsekwencji do obluzowania implantu.
W prawidiowo przebiegagym wgajaniu poctkowa odpowiedztkankowa pro-
wadzi do rozwoju komérek i dojrzewania matrycy pozakomorkowej i ostatecznie
do osagniecia pohczenia kogi z materialem implantowanym. Po zakonczeniu
pocatkowej fazy leczenia, zazwyczaj pagdzy 3-6 miesicem, padczenie kogi
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jest remodelowane w wyniku sit okluzji oddzialeych na implant. Catkowita
bioodpowiedz wiaczapc remodelowanie kas podczas fazy ytkowania implantu,
silnie zaley od charakterystyki obgtenia i rozkladu nageen w strefie padczenia
oraz od stopnia pierwotnego oddziatywania wzajemnego powierzchni tkanka-
implant. Sposdb przygotowania powierzchni implantu mecvistotne znaczenie

w procesie wgajania. Obecnowé srodowiskuzywych tkanek jonow agresywnych

w stosunku do metali powoduje powstawanie azkdw chemicznych

i komplekséw metali z biatkami. Konieczne jestgvizabezpieczanie powierzchni
implantdw metalicznych przed korazj najczsciej tlenkowymi warstwami
pasywnymi lub innymi warstwami ceramicznymi, np. diamentopodobnymi. Z dru-
giej strony korzystne jest uzyskanie powierzchni, do ktdrej dobrze przylegaj
komorki osteoblastow, co mna osigna¢ zwickszapc obecnosdiatek. Z licznych
bada in vitro wynika,ze najmniej korzystne jest polerowanie powierzchni metali,
co jeszcze w latach osiemdziggch byto standardoavtechnilky [70], przykta
gtéwnie ze wzgldu na odpornoséa korozg.

3.2. Obrébka powierzchni stopéw metali do bezpwedniego kontaktu
z tkankami

Powierzchni odlewow metalicznych, szczegodlnie stopow zlota stosowanych
w protetyce stomatologicznej, poddaje siawieniu i polerowaniu. Trawienie ma
na celu usunrcie resztek masy ostamagj, pochodzcej z procesu odlewania oraz
warstwy tlenkow. Jako roztworu traygiego do stopéw szlachetnychywa sk na
przyktad gogcego 10% roztworu kwasu siarkowego [8,78]. Do polerowania stosuje
sie korund (ALOs), tarcze gumowe lub, dla stopdw nieszlachetnych, pasty polerskie
diamentowe.

Przy stosowaniu stopéw nieszlachetnych wagegiostatnich lat poszukiwane
byly réme sposoby chemicznej modyfikacji powierzchni poprawij
biozgodnos¢ We wszystkich dagno do:

v’ powstawania prawidtowych komorek i indukowania swoistej odpowiedzi

biologicznej na powierzchni metalu,

v' poprawy ilogi i stabilno€i bimolekularnej,

v’ otrzymania pozganej reakcji tkankowe;.

Zaobserwowanaze topografia na skalmakroskopow i mikroskopows maze
wplywaé na rénicowanie osteoblastow i mineralizaci na chropowatadach,
teksturze, porowatych warstwach wierzchnich. Stan powierzchni nie tylko wptywa
na optymalizagj oddziatywania tkanki z powierzchinimplantu podczas pierwszej
fazy wgajania, ale rowniewptywa na ogdélnaodpowiedztkanki kostnej w fazie
drugiej (remodelowania). Dlatego wytwarzag spowierzchnie z bruzdami,
grzbietami, porowatamiami prowadzcymi do wzrostu tkanki kostnej w stopniu
wystarczajcym do stabilizacji mechanicznej i zapobieggm szkodliwym
mikroruchom.

Przy stosowaniu stopow kobaltu i tytanu domicej znaczenie ma stan
powierzchni pokrywajcej sk warstewlg tlenkows.
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Dla stopow Co-Cr-Mo wykazano [71] ponadtée poziom aktywnasi
biologicznej zaley od metody silanizacji (krzemianowania) powierzchni oraz od
rodzaju uzyskanej warstwy (multi- lub monowarstwy).

Wyniki bada na tytanie i stopie tytanu wskazupe stabilny tlenek tytanu
dostarcza wkxiwej powierzchni do integracji biologicznej [72]. Obserwowane
nieznaczne rdice w morfologii warstw przypisywane byly raczej m@om w to-
pografii powierzchni i mikroteksturze #iréznicom chemicznym poredzy
tlenkami na powierzchniach tytanu i stopu. Tlenek na stopie Ti jest grubszy przy
standardowym przygotowaniu powierzchni (polerowanie, mycie i pasywacja
chemiczna) i na czystym tytanie, ale ogodlna topografia, sktad chemiczny,
wlaczapc obecné¢ i stezenie zanieczyszcaeoraz energia powierzchniowa s
identyczne dla obu materiatéw [31]. Badania in vitro wykazadynaturalnie czyste
tlenki na tych materiatach aktywizugnacaco dokczanie komorek osteoblastéw
i migracg oraz dostarczaj wkasciwej powierzchni do zachodzenia procesu
mineralizaciji in vitro [73].

Tlenek tytanu w postaci amorficznedelu sprzyja bioaktywnai poprzez
aktywacg narastania hydroksyapatytu, gdy powierzchnia jest zanurzona w roz-
tworze fizjologicznym o odpowiednimegeniu jondw. Powoduje to przyspieszenie
pofaczenia stopu i kad. Najskuteczniejsza pod tym wzdem jest obrobka
roztworem 0,1M HCI z nadtlenkiem wodoru 4B}). Obrobka cieplna takiej
warstwy przy temperaturze powsjz 300C powoduje przéfpie ze struktury
amorficznej w krystaliczn{do 600C tworzy s¢ anataz a powgj 700C rutyl).
Zdecydowanie wysz bioaktywnog€ia cechuje s struktura anatazu. Podobnie,
obrdébka stopéw tytanu w wodnym 5-10 M roztworze NaOH lub KOH icpagt
poddanie obrobce cieplnej przy 500-800°C, powoduje uzyskanie cienkiej warstwy
TiO,, ktora moe sprzyj& tworzeniu gstej, podobnej do apatytu warstwysglie
umiesci sig stop w srodowisku fizjologicznym [74]. Prawdopodobnym mecha-
nizmem w obu tych metodach jest #®, tworzenie apatytu jest indukowane przez
uwodniony TiQ, ktéry tworzy s¢ poprzez wymiangonow zasadowych z warstwy
tlenku z jonami hydronowymi z roztworu fizjologicznego [75] wedtug reakcji:

TiO, + NaOH — HTiO; + Nd' 3)

Proces ten mma przedstawi poprzez kolejno zachogize nastpujace
reakcje:

Ti + 30H — Ti(OH)s' + 46 (4)
Ti(OH)s" + € = TiO, (H,0 + %2 bt (5)
Ti(OH);" + OH « Ti(OH), (6)
TiO, (H,0 + OH « HTiO; BH,0 7)

Podobne rezultaty uzyskiwano stegujimplantacg jonéw C&" [76].
Pokczenie nadtlenku wodoru (B,) z fosforanem buforowanym sometalu [77]
utatwia pohczenie jonéw fosforanowych z twaym sk apatytem, co zwksza
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osteointegraej tytanu. Widciwe przygotowanie powierzchni metalu stanowi nadal
pewien problem w tych i innych metodach aktywowania.

Znaczng uwag W badaniach skupia ¢i na wi&ciwosciach tlenku
pokrywapcego powierzchgi implantu, zalenych od jej obrébki. Szczegdlnie
wazna jest sterylizacja, ktéra wptywa nie tylko na utlenianie aleetala reake
biologiczna in vitro i in vivo. Analiza powierzchni mdzyfazowej i okrélenie
energii powierzchniowej wytmie wykazujeze para wodna w autoklawie wptywa
szczegolnie niszgzo na utleniongpowierzchng tytanu. W zalenosci od czysto§i
wody w autoklawie obserwuje¢szanieczyszczenia tlenku skorelowane ze stabsz
odpowiedza na poziomie komorkowym i tkankowym. Rola wielokrotnej
sterylizacji w praktycznym wykorzystaniu implantéw jest zakszczegdtowo
badana. Wiele implantow, w szczegoloiogtytki kostne g przepakowywane §é
zestaw nie jest zyty. Jednake stwierdzono,ze takie posgpowanie jest
nieprawidtowe i w zalenosci od metody sterylizacji mi® wpltywa niekorzystnie
na poziom biozgodnaé powierzchni. Badania in vitro pozwolity stwierdzi
niekorzystny wptyw wielokrotnej sterylizacji pawodnaoraz tlenkiem etylenu na
integracg morfologicznai komorkowa. Jednake wplyw tych obrébek na odlegt
reakcg biologicznaw sytuacji in vivo wymaga szczegotowego wWyjeenia [78,79].

Inne czsciej obecnie wprowadzane techniki, takie jak czyszczenie plazm
argonowa wysokiej czstcsci, mogy stanowt alternatywne metody oczyszczania
powierzchni utlenionych. Liczne badania wykazalie obrébka plazmowa
prowadzi do uzyskania powierzchni wolnej od zanieczyszcizeo dobrej
zwilzalnoki, ale uzyskana wysoka energia powierzchniowa nie sprzyja
przylaczaniu i wzrostowi komorek [78,80]. Efekt biologiczny na granicy kes¢
implant w badaniach in vivo otrzymywano podobny jak dla sterylizacjiogqramn
wodna Inne wprowadzane techniki czyszczenia powierzchni implantéw to
nawietlanie ultrafioletem oraz promieniowaniem gamma. Ostatnia technika
szczegdblnie  kwalifikuje s8i do czyszczenia metalicznych  implantow
stomatologicznych. Obie te metody sterylizacji powadgwstawanie relatywnie
czystej cienkiej warstwy tlenkowej o wysokiej zdolobfrzylaczania komorek
i braku reakcji zapalnych w testach dtugookresowych in vivo.

3.3. Obrbobka powierzchni biomateriatdow do podczen metal-ceramika

Do wytwarzania paczer metalowo-ceramicznych powierzchnimetalu
przygotowuje si tak, by uzyské pozadanagruba¢ warstwy tlenkowej w procesie
utleniania wysokotemperaturowego lub stosugedsidatkowe ceramiczne warstwy
posednie.

W standardowej procedurze dla stopow szlachetnych stogugzysizczenie
wstepne metodalltradavickowa, nasgpnie czyszczenie strumieniowe (piaskowanie
korundem) i ewentualne szlifowanie frezami, z agykeniem nargdzi
diamentowych, w celu uzyskania wtavego ksztattu, wymiaru i stanu powierzchni
odlewu [7]. Kolejnym etapem jest wytrawianie kwasem fluorowodorowym (przez
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okotlo 15 min.) a nagpnie intensywne piukanie. Po wtwym oczyszczeniu
odlew poddaje si utlenianiu przy wysokiej temperaturze (tab. 2219, 2.22,
2.24), cesto przy obnionym cknieniu (w szczegoélnas stopy ziota i palladu).
Podczas wgarzania (oksydacji) na powierzchni powstaje warstwa tlenkow
0 kontrolowanej grukimi i jakosci. Ponadto zachodzi exiowe odgazowanie
metalu. J&i warstwa tlenkowa nie jest rownomiernie zabarwicwéadczy to

0 zanieczyszczeniach lub porowatiopowierzchni metalu. Konieczne jest wtedy
powtdrzenie procesu piaskowania odlewyli Yearstwa utleniona jest zbyt ciemna,
mozna zastosowawytrawianie kwasem fluorowodorowym.

Obrobka mechaniczna i chemiczna tytanu daqeeia z ceramikto czysz-
czenie strumieniowe (piaskowanie) i trawienie. Do strumieniowego oczyszczania,
podobnie jak dla stopéw metali szlachetnych, stosgj&a@iund (ALOs) i strumien
powietrza o dnieniu rzdu 0,2 — 0,3 MPa [81]. Wielko&iaren proszku ma wplyw
na uzyskanachropowatos¢ a wkc i na przyczepnoséceramiki [82,83]. Juz
wczesniej zaobserwowano [84]ezduz ziarno cgrednicy rzdu 250 um podwysza
adhezg w poréwnaniu do stosowania ziarna drobnegedu0um. Tlumaczy si
to modiwoscia adsorbowania bardzo drobnych ziaren tlenku aluminium na
powierzchni tytanu. Takie zanieczyszczenia ostab&jpokczenie tytanu z cera-
mika obserwowano po procesie strumieniowego czyszczenia [82], co powodowato
konieczno$¢ dodatkowego trawienia powierzchni przed wytwarzaniem warstwy
ceramicznej.

Trawienie chemiczne ma na celu oczyszczenie powierzchni ale rowniecze
powoduje zmiane chropowatogi. Wskpne trawienie tytanu i jego stopdéw
przeprowadza i najczsciej w wodnym roztworze mieszaniny 10-30% kwasu
azotowego i 1-3% kwasu fluorowodorowego. Kwas HF powoduje gzgdakcg
Zz TiO,, w ktorej tworzy st rozpuszczalny fluorek tytanu oraz wodér. Poniewa
wodér moe powodowad kruchad¢ wodorows powierzchni tytanu, dlatego stosuje
sig¢ roztwér HF z HNQ w proporcji 1:10, ktéry powoduje zdecydowane
zmniejszenie sgtenia wolnego wodoru [78]. Dobre efekty oczyszczania
powierzchni tytanu uzyskujeesiéwniez trawieniem HCI, ktéry dobrze rozpuszcza
sole tytanu bez uszkadzania powierzchni metalu. Trawienie kwasami powatuje,
na powierzchni tytanu obecna jest warstewka tlenkowa z praeti@g o grubogi
ponizej 10 nm.

Stosowanie kwasu chlorowodorowego powoduje wzrost wytrzymiatos
pofaczenia gtdwnie poprzez zmiarghropowatogi [83]. Badania wplyw kwasu
siarkowego i nadtlenku wodoru na wytrzymalofolaczenia tytan-ceramika
wykazaty,ze wprawdzie zastosowanie nadtlenku wodorwksayto chropowatd
powierzchni ale spowodowato obkienie wytrzymatoéi pofaczenia. Tak wic
chropowaté¢ nie jest jedynym parametrem decygyjm o trwato€i polaczenia.

W celu uzyskania wkgiwej powierzchni ceramiki (doa¢zenia z metalem
poprzezzywicg kompozytowd, na przykiad przy wytwarzaniu protezggziowych)
stosuje si szereg metod jej wgtnego przygotowania.aS0 zabiegi mechaniczne,
chemiczne, chemiczno-mechaniczne [85]. Zabiegi mechaniczne to: szlifowanie
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drobnym ziarnem diamentowymsoednicy ziarersrednio 30um, podczas ktérego
uzyskuje s chropowaté¢ okoto 9,3um oraz czyszczenie strumieniowe korundem
o0 ziarnisto€i maksymalnej 5Qum, uzyskujc chropowatos®,7 pm.

Obrobka mechaniczna z uzyskiwaniem wysokiej chropowatahioze
powodowd inicjacje peknie¢ i ich propagag w ceramice. Uszkodzeniu ulega
wtedy pohczenie ceramikaywica kompozytowa.

Zabiegi chemiczne to trawienie 5% kwasem fluorowodorowym, z uzyskiwana
chropowatécia rzedu 4,3um oraz silanizacja (ADs; + SiO, 30 um) z uzyskiwana
chropowatécia 4,4 um. Kwas fluorowodorowy (HF) oraz stabo zakwaszony
fosforanem fluorek utatwiajpofaczenie mikromechaniczne z tyrie zaobserwo-
wano szkodliwe oddziatlywanie HF na tkankickka. Jednake w wielu badaniach
potwierdzono skutecznosétych zwhzkédw w podwyszaniu wytrzymatasi
pofaczenia.

Silany (wzor 8) s hybrydowymi zwizkami organiczno-nieorganicznymi
inicjujacymi adhez pomiedzy rénymi materialami, na przyktad ceramik po-
limerem. Posiadaj one organicznggrupe funkcyjna zdolna do kopolimeryzacji.
Maja takze trzy grupy alkoksylowe (np. metoksy —OgHdolne do hydrolizy
i reakcji z powierzchniowymi grupami hydroksylowymi substratu nieorganicznego
(np. krzemionki) [237].

R CH;
| |
silan HO — Si— OH = H,C=C-C-0-CH,-CH;-CH,
| Il
OH O (8)

Proces silanizacji stosowany jest do pogsmania adhezji portlzy
biomateriatami lub pomdzy powierzchrd biomaterialu a tkarik[220,237-240].
Do procesu silanizacji przy wytwarzaniu protez stosuje ngjczscie] system
Rocatec [86,241], w ktorymat¢zy sk czyszczenie strumieniowe przyyaiu Al,Os
modyfikowanego powierzchniowo SjOz silanizacy zwiazkami krzemoo-
rganicznymi pod énieniem 0,25 MPa. Proces realizowany jest w trzech etapach.
Pierwszy etap to wgbne oczyszczanie powierzchni proszkiem@lo wielkosi
ziarna 11Qum. Drugi etap to ceramizacja, czyliggziowe pokrywanie powierzchni
dwutlenkiem krzemu, przez zastosowanie specjalnie zmodyfikowanego materiatu
piaskupcego (ziaren AID; o wielkoki 30 um, powleczonych warstw SiO,).
Podczas uderzenia ziarno tlenku aluminium przenosi swoje pokrycie poprzez
reakcp kinetyczno-chemicznana piaskowanapowierzchng. W trzecim etapie
stosuje si etanolowy roztwor silanu, ktory tworzy pokenia chemiczne z SjO
[86,241].

Celem podwyszenia trwatodi polaczenia metalu z niemetalem stosowase s
ponadto réne dodatkowerodki wiazace (lepiszcza), wytwarzane jako dodatki do
ceramiki stomatologicznej [80,83,87-93].
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Przedstawione zabiegi przygotowyjowierzchnie materiatowa¢zonych lub
stykapcych s¢ bezpofednio z tkank zywa, ale nie zawsze dajwystarczajco
dobre efekty pod wzgtlem trwatéci mechanicznej lub oddziatywabiomecha-
nicznych i biochemicznych. Dlatego coraz szerzej badai sivprowadza do
praktyki medycznej rGre modyfikacje warstwy wierzchniej w oparciu 0 nowo-
czesne oggniccia inzynierii powierzchni.



4. METODY WYTWARZANIA WARSTW CERAMICZNYCH
NA BIOMATERIALACH METALOWYCH

Warstwy ceramiczne stosujegsjak wczéniej wspomniano, ze wzglu na
zmiang wtasciwosci powierzchni do kontaktu z tkasmkywa oraz ze wzgldu na
uzyskanie trwalszego pmizenia metalu z ceramilstomatologicznaOczywistym
jest wiec, ze stosowane techniki wykonywania warstw zaled ich rodzaju i prze-
znaczenia.

Ogodlnie metody wytwarzania mea podziedé na chemiczne (lub elektro-
chemiczne), biochemiczne i fizyczne (rys. 20).

[ Metody ]

1 | 1
[ Chemiczne/ J [ Biochemiczne J [ Fizyczne J
elektrochemiczne

P ™\ r

trawienie natryskiwanie
| J L cieplne )
utlenianie obrobki

___anodowe J | jarzeniowe )

zol-zel implantacja
4 ) U jonowa )
i CVD ] | PVD i
\_ J - J

Rys.20. Najczsciej stosowane metody modyfikacji powierzchni biomateriatow metalowych

Do metod chemicznych néte

v" trawienie chemiczne w roztworach kwasow, w wyniku ktérego uzyskeije si
warstwe tlenkowa grubogi <10 nm wolnaod zanieczyszczie

v  obrébka w roztworach alkalicznych, w odniesieniu do tytanu jest to
gtdbwnie wodorotlenek sodu; otrzymuje; sielowa warstwe tytanianu sodu



60 B. Surowska

0 grubog€i rzedu 1pm, ktéra podwysza bioaktywnoséi biozgodnosé
w kontakcie z kodig;
v’ utlenianie nadtlenkiem wodoru, ktére prowadzi do wytworzenia struktury
dwuwarstwowej - wewrt¢zne] zwarte] i zewgtrznej porowatej,
o grubogiach ~5 nm, o zwkszonej biozgodna$ i bioaktywnogi;
v' metoda zol —el (sol — geJ;
v' metody chemicznego osadzania z fazy gazowej (C\dbemical vapour
deposition;

Metody elektrochemiczne to:
v' utlenianie anodoweafodic oxidatiol), pozwalajce na uzyskanie tlenku
0 grubog€i od ~10 nm do ~4@m o specyficznej topografii powierzchni,
bardzo dobrej odpornokna korozg, biozgodnogi i bioaktywno<i;
v' metoda osadzania elektroforetycznego (EPD — electrophoretic deposition)
Metody fizyczne cgiciej stosowane w technice medycznej to:
v’ natryskiwanie cieplne, w tym gtéwnie natryskiwanie plazmowe (PS -
plasma spraying)
v' obrébki jarzeniowedlow discharge plasma treatment);
v metody fizycznego osadzania z fazy gazowej (PVPhysical vapour
deposition)
v’ implantacja jonowai¢n implantatior).

4.1. Metoda zol — ¢l

Metoda zolzel polega na wytwarzaniu warstwglu z zolu. Zol to koloidalna
zawiesina matych, edu 1-1000 nm cstek fazy stalej rozproszonej w fazie ciekte.
Zel jest substangjzawierajca ciagly szkielet z fazy statej, w ktorym zawarta jest
ciagta faza ciekta. Proces tworzengu przebiega w pciu etapach:

v hydrolizy i polikondensaciji,
v zelowania,

v/ starzenia,

v suszenia,

v’ zag:szczania i krystalizacii.

Prekursorami metaloorganicznymi do wytwarzania zglinajczsciej alko-
holany metali lub metaloidéw. Zazwyczaj alkoholan jest rozpuszczany w alkoholu
i poddawany hydrolizie w obecrmswody. W procesie hydrolizy ligandy hydro-
ksylowe podstawiajsic w miejsce ligandow alkoholanowych wedtug reakcji:

M(OR); + H,O -~ HO — M — (OR) + ROH (9)
gdzie: M — atom metalu lub metaloidu, R — rodnik alkilowy

Dwie czsciowo uwodnione molekuty magtaczy¢ si¢ w reakcji kondensaciji
lub uwodniona molekuta nie bezpogednio reagowé& z molekuh alkoholanu.
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W obu przypadkach uwalniana jest mata molekuta wody lub alkohdlli.sBepi
sig wystarczajco duo aglomeratow M — O — M to uzyskuje sizastki koloidalne
(zol) tworzce tréjwymiarowy sie. Gdy molekuta oggnie wymiar makroskopowy
rozciagajaC Sk w roztworze, to oznacza patek zlowania (rys.21).
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Rys. 21. Schemaklowania

Zelowanie moe rownig nastpowa przy gwaltownym odparowaniu
rozpuszczalnika. Struktura i wiawosci zelu zmieniaj sie w procesie starzenia
(wygrzewania). Podczas starzenia gasfe dalsza polikondensacja z rozpusz-
czaniem i ponownym wydzielaniemg¢smonomerdow lub oligomerow. W tym
samym czasie hagiuje suszenieelu z efektem skurczu. Z tego wgdl istotne
jest kontrolowanie napzen i odksztatcé zelu poprzez dobdr wiaiwe] predkosci
suszenia. Wikszos¢ zeli ma struktug amorficznaale s i takie, ktore krystalizuaj
w czasie wygrzewania. sle metoda ma na celu wytworzenie ceramiki o maiej
porowatog€i, temperatura wygrzewania musi odpowiatiEmperaturze spiekania.

W celu otrzymania cienkiej warstwielu stosuje si technilk; obracania lub
wynurzania. W technice obracania warstwa tworzyvsinastpujacych etapach:
osadzanie, obrot w jedrstrong obrot w stron przeciwng odparowanie (rys.22).

koloid _
osadzanie

& U odparowanie

i
WL
TR

prekursor

Rys. 22. Otrzymywanie warstwAelu technilg obracania (schemat)

Czsciej obecnie stosowana jest technika wynurzania ze istadkoscia z roz-
tworu zawieraggcego prekursorSciekanie grawitacyjne i odparowywanie rozpusz-
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czalnika nas{pujace roéwnoczénie z reakcjami kondensacji powodupsadzanie
cienkiej warstwy 2lu na powierzchni zanurzanego materiatu (rys. 23).

I zanurzanie i wynurzanie

HV/ probka

zol — |—|

Rys. 23. Otrzymywanie warstwAelu metod wynurzania (schemat)

Oprocz cienkich warstw metodzolzel otrzymuje si rOwniez materiaty
ceramiczne lub szkliste w postaci nanoproszkow, widkien, mikroporowatych
membran, aer@ti o bardzo dugj porowatdci, a take materiatbw monolitycznych

(rys. 24). W protetyce stomatologicznej najszerzej badane i wykorzystywane s
materiaty otrzymywane jako cienkie warstwy.
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Rys. 24. Technologie i produkty otrzymywane matadl-zel [wg www.chemat.com]
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Zalety metody zokel to:

v $cisle kontrolowany sktad chemiczny warstw,

v w pehi kontrolowana mikrostruktura,

v mozliwos¢ wytwarzania warstw jedno lub wielosktadnikowych,

v' kontrolowana grubosivarstwy,

v' niska temperatura procesu,

v’ proste oprzyrazdowanie i niski koszt wytwarzania.

Wadami warstw otrzymywanych metodel-zel mogaby¢: porowatos¢oraz
pekniecia wynikapce z kurczliwogi zelu w procesie suszenia i wypalania (rys. 25).

Rys.25. Rknigcia w warstwie: a) Sig) b) SiG-TiO, ; podiae tytanowe, metoda
wynurzania [103,104]

Porowatos$¢ zmniejsza & ze wzrostem temperatury wypalania (spiekanie
warstwy ceramicznej) natomiast stapepekania i gebokosé peknie¢ kontroluje s¢
parametrami procesu — szybk@s wynurzania, ilogia wynurzed (grubogia
warstwy), temperatgrsuszenia.

Badania nad ulepszeniem konwencjonalnej metodyedolv celu wyelimino-
wania niekorzystnych cech typowych dla niej skoncentrowansaswytwarzaniu
kompozytow nieorganiczno — nieorganicznych oraz kompozytow nieorganiczno-
organicznych [105-110]. W kompozytach nieorganiczno — nieorganicznyeh rol
oshowy spetnia polimer nieorganiczny wytworzony z zolu, a dodawany do zolu
sktadnik (lub sktadniki) w postaci proszku, ma za zadanie zmniefasowatdcé
i kurczliwos¢ powtoki w procesach suszenia i wypalania. Rolzy sktadnikami
zolu @zelu), casteczkami ceramicznymi oraz podémd metalowym powstajsiine
wigzania kowalencyjne, co pozwala uzyskéwaowtoki o dobrej przyczepnol
0 grubogi do 30um [111, 112] bez span. llos¢ spkan moma ogranicz§ przez
wielokrotne nanoszenie powtok i dodatkuzai proszkéw ceramicznych o kontro-
lowanym stopniu aglomeracji. W ten sposéb nastrzyma tzw. nanokompozyty,
czyli kompozyty o wymiarach @stek w zakresie=1100 nm [111, 113].

Metoda zolzel znajduje obecnie zastosowanie przede wszystkim w ceramice
tlenkowej. W zakresie ceramiki tlenkowej #ma otrzymywa powioki
wykorzystupce tlenki kilkunastu metali i niemetali. Na powtoki jednoskfadnikowe
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najczsciej uzywane g zole SiQ, Al,O; TiO, i ZrO,, na bazie ktérych moa
sporadzic zole wielosktadnikowe [78,113]. Ponadto w zastosowaniach
biomedycznych esto wytwarza s warstwy zawierajce fosforek wapnia (CaP)
oraz hydroksyapatyt (HA). Domimagymi podtozami do wytwarzania warstw zol-
zel g tytan oraz stop Ti6AI4VELI. GZ#ciej stosowane warstwy, w tym badane
przez zespot pod kierunkiem autora, opisane zostamgdz. 5.

4.2. Metody chemicznego osadzania z fazy gazowej

Chemiczne osadzanie z fazy gazowej (CVEnhemical vapour deposition) jest
procesem wymagagym reakcji chemicznych poruzy faz gazow a powierz-
chnig materiatu, w wyniku ktérych nagiuje osadzenie na niej nielotnych
sktadnikéw. Proces CVD przebiega w siedmiu kolejnych etapach przedstawionych
schematycznie na rys. 26:

v przemieszczanie dragkonwekcji i dyfuzji sktadnikéw reaktywnych do
strefy reakciji;

v' reakcje chemiczne w fazie gazowej wytwaszajnowe sktadniki i produkty
uboczne;

v’ transport sktadnikéw do powierzchni podigz

v adsorpcja fizyczna i chemiczna oraz dyfuzja sktadnikbw na powierzchni
podioza;

v heterogeniczne reakcje katalizowane przez powierzchrowadzace do
tworzenia warstwy;

v desorpcja lotnych produktéw ubocznych po reakcji na powierzchni;

v konwekcyjny i dyfuzyjny transport produktéw ubocznych reakcji z powrotem
do strefy reakcji.

Proces CVD realizowany jest w kilku odmianach, saanych ze sposobem
wspomagania, np. przy saieniu atmosferycznym (APCVD), przy okonym
cisnieniu (LPCVD), ze wspomaganiem plazmowym (PECVD oraz PACVD),
wspomaganiem laserowym (LECVD), z zastosowanieastodiwosci mikrofalo-
wych (MWCVD) lub czstotliwosci radiowych (RFCVD) [115]. W zastosowaniach
technicznych wytwarza ginajczsciej: weglik i azotek tytanu (TiC, TiN), tlenek
glinu (Al,Os), azotek krzemu (§W,4), a take warstwy wielosktadnikowe i kompo-
zytowe, np.: Ti(CN), Ti(OCN), TiC + TiN , TiC + @C;. W zastosowaniach
medycznych metod{CVD nakiada si najczsciej warstwy weglowa diamento-
podobna(DLC) oraz amorficzny wglik krzemu i weglik tytanu, w stomatologii nie
majace dotychczas zastosowania [78,89].
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Rys. 26. Schemat wzrostu warstwy w procesie CVD (wg [114])

4.3. Utlenianie anodowe

Utlenianie anodowe jest klasyczreprobky stosowanado zabezpieczania
powierzchni aluminium przed korazprzez wytworzenie tlenku ADs.

Biomaterialy kobaltowe i tytanowe stosowane w implantacji roavniegaj
utlenianiu anodowemu, pokryvegj sk tlenkowa warstwy pasywna Wiasciwosc¢ ta
wykorzystywana jest do wytwarzania warstw o pogszpnej odpornad na
korozjg w kontakcie z plynami ustrojowymi oraz warstw poprasdggh
polaczenie metal-ceramika. Szczegoélnie intensywnie badane jest utlenianie
anodowe tytanu i jego stopdw.

Reakcje zachodze w procesie elektrolizy mpa zapisé& nasgpujaco:
na granicy Ti/tlenek Ti :

Ti o Ti* +2e (10)
na granicy tlenek Ti/elektrolit:
2HO o 207 + 4H' (11)
(jony tlenu reaguj z Ti dapc tlenek)
2H,0 - O, (gaz) + 4H + 4¢ (12)

(gazowy Q ulatnia s¢ lub przywiera do powierzchni elektrody)
na obu powierzchniach:

Ti¥* + 207 o TiO, + 26 (13)
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Jony powstaice w tych reakcjach przemieszcgzapie pod wplywem
zewndrznego pola elektrycznego twarz warstewk tlenku. Tlenek tytanu
wytworzony w reakcji anodowej charakteryzuje wysoky opornogia w stosunku
do elektrolitu i metalicznych ezci obwodu elektrycznego. Warstwa tlenkowa
narasta tak dtugo, jak dtugo niiogy jest przeptyw jondéw przez tlenek. Twaym
si¢ tlenkiem o najwyszej stabilnodi jest TiQ, o strukturze anatazu, rutylu lub
amorficznej (w zalenosci od parametrow procesu). Anataz i rutyl to odmiany
krystalograficzne tetragonalne dwutlenku tytanu,nigce sé parametrami sieci
oraz wigciwosciami fizyko-chemicznymi (tab. 4.1).

Tablica 4.1. Struktura i wybrane wtawosci krystalicznego TiQ[68]

Rutyl Anataz
Siet krystaliczna tetragonalna tetragonalna
Parametry sieci [nm] a=0,459 a=0,378

c =0,296 c=0,951
Gestosé¢[Mg m] 4,245 3,893
Stata dielektryczna 110 48

Jako elektrolity stosuje gigtdwnie wodne roztwory kwasu siarkowego oraz
kwasu ortofosforowego o réych stzeniach i przy réaych parametrach procesu
utleniania (gstos¢ pradu, napécie) oraz wodne roztwory zwikOw organicznych.
Stosowane parametry procesu anodowania, gtowniecdizigl wysokie napgcie
(powyzej 140 V) powody, ze zachodzi dodatkowo elektroliza roztworu oraz
pojawia s¢ wyladowanie elektryczne przy powierzchni metalu. Taki proces
utleniania nazywany jest elektrolitycznym utlenianiem plazmowym (PR@sma
electrolityc oxidatioh, utlenianiem anodowym w warunkach wyladowania
iskrowego énodic spark oxidation) lub utlenianiem mikroplazmowymidro-arc
oxidation) Przykladowe parametry utleniania anodowego zestawiono w tab. 4.2,
wykorzystupc dane literaturowe z kilku ostatnich lat. Weéziejsze publikacje
z tego zakresu bafl@ostaty przedstawione gaizy innymi w poz. [18,68,78].

Trwalcs¢ warstwy tlenkowej i jej wigciwosci zaleza od struktury, grubas
i porowatog€i. Niskie napgicia tradycyjnego utleniania powodujworzenie si
struktury amorficznej o dobrej zwarto§ wzrost napicia powoduje powstawanie
struktury krystalicznej anatazu, przy napgyych nagiciach lub w wyniku obrébki
cieplnej przechodgej w rutyl. W warstw tlenkowa wbudowuj sie ponadto
sktadniki pochodace z elektrolitu, na przyktad siarka z kwasu siarkowego, fosfor
z kwasu ortofosforowego, wapn z roztworéw organicznych zaw@rel ten
pierwiastek.
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Tablica 4.2. Warunki utleniania anodowego tytanu i stopu Ti6Al4V

Materiat Elektrolit Parametry Struktura Zrodto

danych

Ti6AI4V | 0,3 M H3PQ,, 2 10 mA/cnt Tio03 [94]
pH

Ti 0,2 M HPQO, 7 mAlcnt, do| TiO, [95]
20°C 350V

Ti 0,03M 7 mA/cnt, do| TiO, [95]
glicerofosfat 300V
wapnia + 0,15 M
octan wapnia,
20°C

Ti 1 MHSO 90-180 V anataz przy 90 V [96]

anataz + rutyl przy
155V
rutyl przy 180 V

Ti 1,4 M H;PO, 50-250 V anataz [97]

Ti 0,5 M H,SO, 100 Vi 150 V,| anataz + rutyl [98]
1,0 M H,SO, 60 s

Ti 15MHSO+0.3] 180V, anataz + rutyl [99]
M HsPO, + 0.3 M | 35 mA/cnf
H.O,

Ti 1.5M 180V, 30 min.| anataz [100]
H,SO,+0.3M
H:PO,
1.5M
H,SO,+0.6M
H:PO,
1.5M
H,SO,+0.9M
H:PO,

Ti 0,02 MB- 400V, anataz + rutyl [101]
glicerofosfat 50 mA/cnd, po o.c. anataz +
wapnia + octan | 1 h, o.c. CaTi0O
wapnia 200°C, 4 h

Réwnoczénie zmienia s morfologia warstwy, ragie porowatosévraz z po-
jawiajacym st zjawiskiem iskrzenia. Proces utleniania z wytadowaniem iskrowym
powoduje wytworzenie warstwy o znacznej chropowgtascharakterystycznej
topografii z kraterami (rys. 27) [96,97]. Taka powierzchnia sprzyja tworzegiu si
hydroksyapatytu w roztworze fizjologicznym [78,102].
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Utlenianie anodowe stosowane jest gtéwnie jako obrébka iweylkdca
powierzchng biomateriatu do bezposdniego kontaktu z tkank

Rys.27. Mikrostruktura SEM powierzchni tytanu utlenianego anodowo w: a) 19OH
U =155V, t=60s[96], b) 1,4 MJRO,, U =200 V [97]

4.4. Metoda osadzania elektroforetycznego

Metoda osadzania elektroforetycznego (EPD — electrophoretic deppsition
stosowana jest do wytwarzania warstw ceramicznych od lat 80-tych XX wieku. Jest
procesem elektrochemicznym zachgmam w srodowisku koloidalnym, w ktérym
natadowane citki proszku rozproszone lub stanaee zawiesinew fazie ciekiej
Sa przychgane i osadzane na przewacym podtod o przeciwnym znaku w wy-
niku przytoonego nagicia pmdu statego (rys. 28a). W zaleosci od znaku fa-
dunku castek i podioa stosowaneas kataforeza (podie jest katodp (rys.28b)

i anaforeza (podie jest anodu (rys.28c). Do wytwarzania warstw ceramicznych
stosowana jest kataforeza.

Gtéwna sita napgowa przy osadzaniu elektroforetycznym jest tadunejstek
i ich ruchliwos¢ elektroforetyczna w rozpuszczalniku pod wplywem pola
elektrycznego. Przy otrzymywaniu warstw na biomateriatach jako fazy ciektej do
sporazdzania zawiesiny hie stosujee sivody, poniewa wydzielahce sé przy
elektrolizie wody gazy (wodor i tlen) magwptywaé niekorzystnie na jakosé
osadzajcej sk warstwy.
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Rys. 28. Metoda osadzania elektroforetycznego (EPD): schemat (a), kataforeza (b),
anaforeza (c); i O, wydzielap sie z roztworéw wodnych

Proces osadzania zajeod dwoch grup czynnikow:

v' charakteryzyjcych zawiesing np. stopi@ podobigistwa fadunku
czastek do tadunku w ukladzie rozpuszczalfikdek wizacy-srodek
dysperguicy, ktory wplywa na mdiwos¢ kontrolowania grubas
warstwy;

v' tych, ktére zalgq od parametrow fizycznych procesu, np. detavosci
elektryczne elektrod, stosunek nggad do @stasci pradu, czas
osadzania i in.

W czasie procesu na natnie padu sktada si tadunek czstek oraz tadunek
wolnych jonéw obecnych w zawiesinie co powoduge,ilos¢ osadzonych estek
nie zaley w prosty sposéb od rgknia padu. W przypadku matej liczby wolnych
jonéw, na przyktad ketondbw w zawiesinie organicznej, ich wktad wzeate padu

moze byt zaniedbany.
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W procesie EPD nie zachadzeakcje ponddzy osadzanymi a@stkami
a elektrod, czstki ceramiki nie tragtadunku podczas osadzania, w ki z tym
odwrdécenie kierunku przeptywu gotu moz spowodowaé usungcie warstwy [116,
117].

Zaletami procesu EPD as szybkos$¢ otrzymywania warstwy, prostota
urzadzenia do elektroforezy, niewielkie ograniczenia co do ksztattu pmdioz
otrzymywanie warstw bezpiecznych dlsrodowiska, tatwos¢ kontrolowania
grubogi i morfologii powstaicej warstwy poprzez dobdr czasu i potencjatu
procesu. W poréwnaniu do innych technik jest to metoda uniwersalna, tatwo
przystosowywana do specyficznych zastosowdV inzynierii biomedycznej
stosowana jest do otrzymywania warstw Si€az HA.

4.5. Metody natryskiwania cieplnego

Natryskiwanie cieplnetiiermal spraying}o proces, w czasie ktérego stopiony
materiat w postaci kropel z duzgnergiy kinetyczna styka st z powierzchni
podtoza, na ktorej ulega przyklejeniu i kondensacji. Powtoka tworgywssposéb
ciagly poprzez dostarczanie kropel cieczy zesialgh s¢ na powierzchni. Proces
wymaga znacznej energii cieplnej, uzyskiwanej wysokotemperaturowym
ptomieniem lub strumieniem plazmy. W celu natryskiwania powtok ceramicznych
stosuje si natryskiwanie plazmoweplasma spraying), najezciej przy obntonym
cisnieniu (vacuum plasma spraying) [115,118].

Podstawowymi parametrami natryskiwania plazmowegaaizaj i cénienie
gazéw plazmowych, wydaj§é podawania proszku, odlegtospalnika od
przedmiotu, pgdkos¢ przesuwu palnika. Jako gazy w palniku plazmowym
stosowanegargon, hel, wodor i azot.

W metodzie préaiiowego natryskiwania plazmowego caly proces prze-
prowadza s automatycznie w komorach o sgieniu obnionym do kilku
hektopaskali (rys. 29). Pozwala to ha zmniejszenie strat cieplnystekzeramiki
roztopionych w strumieniu plazmy.

Otrzymywane powtoki g porowate i charakteryzajsie niska wytrzymato<ia
na zginanie. Patzenie pomidzy podtoem a powlok jest pohczeniem
mechanicznym adhezyjnym, co skutkuje snadytrzymalogia mechanicznana
granicy powtoka — podi®, w szczegolnai, gdy podtoe rémi sig znacznie
wiasciwosciami fizykochemicznymi od powitoki natryskiwanej. Metoda ta jest
jednak szeroko stosowana ze wezigi na dobrze opanowatechnologg.

W medycynie metoda natryskiwania plazmowego stosowana jest do wytwa-
rzania porowatej warstwy tytanu na implantach bezcementowych, warstw cera-
micznych tlenkowych np. ADs, ZrQ,, TiO,, warstw szkiet bioaktywnych np. CaO-
SiO, oraz warstwy hydroksyapatytowej (HA).
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Rys. 29. Schemat prgiowego natryskiwania plazmowego

Warstwy HA otrzymuje si takze inna metoda zaliczanado natryskiwania
cieplnego — metodawykorzystupca strumieh gazow spalinowych o wysokiej
predkosci (HVOF — high velocity oxy-fuel spraying). Jednym z rogzen
technicznych prowadeych do osigniecia bardzo duwch prdkosci natryski-
wanego proszku jest zastosowanie wysakoeniowej komory spalania i wydtoz
nej, chtodzonej wodglyszy. Paliwo (acetylen, propan, wodor itp.) wraz z tlenem
spalane jest w komorze, wytworzona zostaje wysoka temperatura icénienie.
Gorace gazy wraz z proszkiem uchadz komory spalania przez dyszProszek
moze by podawany osiowo pod wysokimsnieniem, lub wtryskiwany przez
otwor w $cianie dyszy, gdzie émnienie jest mniejsze. Do skupienia azki
natryskiwanego materiatu wykorzystuje sprzone powietrze, ktére jednocrée
chtodzi dysz. Metoda jest szczegOlnie przydatna do wytwarzania warstw
ceramicznych z materiatdw trudnotopliwych.

4.6. Obrébki jarzeniowe

Obrébki jarzeniowe dlow discharge plasma treatmentjaleza do grupy
technik plazmowych, w ktérych wykorzystujee splazne nieréwnowagow,
niskotemperaturow i nieizotermiczng powstagca wskutek cigtego pobierania
energii z pola elektrycznego. W technikach jarzeniowych wykorzystgjgeden
Z rodzajow wyladowania elektrycznego w gazie, zwany wyladowaniem jarzenio-
wym, zachodgcy w gazach przy énieniu 10°-10 hPa. Z uwagi na tag wydato-
waniu jarzeniowemu towarzyszy charakterystycZweecenie gazu w poliu
katody, tzw. powiata katodowa, technologie te zyskaty nazyarzeniowych,
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niekiedy zd nazywane gplazmowymi lub jonowymi.

Proces obrobki vgrodowisku gazowym z wykorzystaniem zjawiska wydato-
wania jarzeniowego polega na tyme, przedmioty obrabiane (katoda) umieszcza si
w komorze roboczej, przy czyndcianki tej komory, jak t& odpowiednio
skonstruowane ekrany stanawanod. Gaz reaktywny, np. mieszaningodoru
i azotu w procesie azotowania jarzeniowego, lub mieszgrangliCl, + H, + N,

w procesie wytwarzania warstw azotku tytanu, wprowadzasikomory roboczej

przy ciénieniu | - 13 hPa, w tzw. prék dynamicznej, tj. przy agtym przeptywie
okreslonej mieszaniny gazowej przez korgoroboca. Migdzy katodai anody
przyktada s roznicg potencjatéw rzdu od 400 do 1800 V, w zateosci od skiadu
chemicznego mieszaniny gazowej. W tych warunkach utrzymywane jest anormalne
wytadowanie jarzeniowe, charakteryzeg sé wzrostem natenia padu ze
wzrostem napicia oraz wysgpowaniem katodowego spadku potencjatu, w ktérym
zachodz elementarne procesy decyaitg o tworzeniu gi warstwy powierzchnio-

wej [68,78,115,118].

Zmiana napicia wyladowania w zakresie do 1800 V wplywa na zmiang
nakzenia padu i w efekcie na nagrzewanie obrabianego przedmiotuadane]
temperatury obrébki. Przedmiot obrabiany ogrzewansi skutek promieniowania
od przykatodowych obszaréw wytadowania i od bombardowania jonami gazu.
Najwazniejszym dla procesow w warunkach wyladowania jarzeniowego przy
statym polu elektrycznym jest obszar przykatodowy, charakteigzusie naj-
wiekszym nagzeniem pola elektrycznego i spadkiem potencjatu. Isiogejv tej
strefie dodatnie jony przyspieszane w katodowym spadku potencjalu udderzaj
w katodg wybijajac z niej elektrony. Te z kolei przyspieszane w polu elektrycznym
w przeciwnym kierunku powoduyjdysocjacg czasteczek gazu i ich jonizac
W wyniku tych proceséw zar6wno na powierzchni katody jak i w jej otoczeniu
w fazie gazowe] powstawamog aktywne czstki warunkujce tworzenie si
warstwy powierzchniowej.

Rodzaj otrzymanych ggtek aktywnych zalg od sktadu mieszaniny gazowej,
cisnienia w komorze roboczej, napia, a take materialu katody (obrabianego
detalu). Srodowisko gazowe wplywa na kinetyktworzenia sj warstwy, jej
struktue, sktad fazowy i wtéciwosci.

Obréble jarzeniows stosuje & zarbwno do podwiszania energii
powierzchniowej oraz oczyszczania powierzchni biomateriatdbw jak i do
wytwarzania warstw o okénym skladzie chemicznym i fazowym. Obrobka
jarzeniowa jest jedngz metod azotowania, ¢gloazotowania i tworzenia warstw
hybrydowych, mg¢dzy innymi na tytanie i stopach tytanu. W przypadku obrébek
jarzeniowych tytanu i jego stopdéw wytwarzang warstwy o charakterze
dyfuzyjnym, o strukturze nanokrystalicznej, biozgodne i aktywne biologicznie o
jednorodnej grubad nawet na detalach o skomplikowanych ksztattach
[68,119,120].
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4.7. Metody fizycznego osadzania z fazy gazowej

Metody oparte na procesie osadzania fizycznego z fazy gazowej (PVD —
physical vapour depositiQrprowadz do krystalizacji par osadzanego materiatu ze
zjonizowanej plazmy na podiozzimnym lub podgrzanym do temperatury nie
wyzszej nz 600C. Wytworzona warstwa jest bardzo cienka i staboazarna
(adhezyjnie) z podiaem.

Stosowanych jest szereg odmian metod PVDniagych s¢ sposobem
otrzymywania par (odparowanie, sublimacja w wyladowaniu tukowym, rozpylanie
jonowe), miejscem otrzymywania i jonizowania par materiatlu, sposobem
nanoszenia par (naparowanie, napylanie, rozpylanie), istnieniem lub brakiem
czynnikow intensyfikuicych proces nanoszenia (gazy reaktywne, procesy aktywo-
wane). W metodzie klasycznej rozpylania jonowego (SS) silnie zjonizowane pary
metalu uzyskiwaneasprzez rozpylanie metalowej elektrody (tarczy) jonami gazu
obojtnego. Najczsiciej stosuje s ujemne spolaryzowanie tarczy i dodatnie
spolaryzowanie pokrywanego przedmiotu.

W metodzie aktywowanego reaktywnego naparowywania (ARE) materiat
topiony jest przy wykorzystaniu strumienia elektronéw oejlenergii w atmosfe-
rze gazu reaktywnego. Powsizg¢ w procesie bombardowania topionego materiatu
elektrony rozproszone i wtdrne wykorzystuje sio aktywacji reakcji tworzenia
naparowywanego zwrku. Elektrony te wprowadzane slo strefy reakcji przy
pomocy elektrody umieszczonej nad stopionym metalem i spolaryzowanej
dodatnim nagiciem okoto 100 V. Przyspieszone w tym obszarze elektrony w zder-
zeniach niespgystych przekazuj swop energé czastkom obogtnym powoduic
ich jonizacg lub wzbudzenie. W powstate] w tych warunkach plazmie gpygé
duze prawdopodobiestwo zderzé reaktywnych pomidzy czstkami topionego
materiatu i gazu reaktywnego [115,118].

W metodzie reaktywnego napylania jonowego (RIP) do jonizacji par stosuje
si¢ wyladowanie jarzeniowe zarzona katoda Czstki zjonizowane, powstate
w wyladowaniu jarzeniowym, przyspieszang ® kierunku podioa przez
przytozenie napicia 2006-4000 V.

W metodzie naparowywania w wyladowaniu tukowym (RAIP) pary
osadzanego materiatu otrzymuje wi wyniku sublimacji w wytadowaniu tukowym
pod obnkonym cknieniem. Zjonizowanie par napuje bezpoednio w procesie
parowania. W celu przyspieszenia zjonizowanychstek w kierunku podia
stosuje si polaryzagt podioza ujemnym napciem rzdu —150 V. Zamiast
wytadowania tukowego mima stosowé@impulsowe dziato plazmowe.

Zwiazki tworzace powtoki w procesie PVDasbardzo twarde, dos&ruche,
trudno topliwe, odporne na kor@zj $cieranie. Konstytuowaneagako powtoki
proste (np. TiN, TiC) lub ztmne (stopowe — np. Ti(C,N), (Ti,W)C, wielofazowe —
np. TiN/TioN, kompozytowe - np. TiC/AD;, wielowarstwowe — np.
TiC/Ti(C,N)/TiN, gradientowe — np. TiN/Ti(C,N)/TiC). Najegiej wytwarzane $
powtoki proste oraz zt@ne wielowarstwowe o 3 lub 4 warstwach.
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4.8. Implantacja jonowa

Proces implantacji jonowej polega na wbijaniu jonéw o bardzejderiergii
w powierzchng materiatu. W metodzie konwencjonalnej strufinienéw zezrodta
jest przyspieszany i kolimowany w agke liniowa bombardujca powierzchng
roboca. Ze wzgkdow technicznych metoda ta stosowana jest do niewielkich
powierzchni o niezbyt zt@nym profilu geometrycznym.

Do implantacji powierzchni elementéw o skomplikowanym ksztalcie stosuje
sie metodeimplantacji jonéw ze wspomaganiem plaz(Rlll — plasma immersion
ion implantation) (rys.30) [78,121]

Generator plazmy

Gaz roboczy
zasilanie ?‘K

Komora prézniowa

Pompa
prézniowa

Rys. 30. Schemat metody implantacji jonowej wspomagane] plé2ii)

W wyniku implantacji jonowej otrzymuje izmodyfikowana warstwe
wierzchni lub cienky warstwe o innym skladzie fazowym i wdaiwosciach ni
podtoz. Cienka warstwa wykazuje stabdhezg do podtoa oraz wysoki poziom
napkzen, co moz prowadzai do delaminacji. Warstwa zmodyfikowana,
gradientowa, zawiera zazwyczaj wydzielenia fagdmymetalicznych powstgych
w wyniku reakcji sktadnikdw podt@zz wbijanymi jonami. Podstawowym celem
stosowania tej metody jest wytwarzanie warstwy wierzchniej o zdecydowanie
podwyzszonej odporriei nascieranie i na korozj zaréwno na implantach, jak i na
narzdziach. W zastosowaniach medycznych istotne znaczenie ma ponadto wzrost
biozgodnogi w stosunku do tkanki kostnej i krwi. Na tytanie i stopach tytanu
wytwarza s¢ ta metody warstwy manometrycznej grulmszawierajce TiO,

w wyniku implantacji tlenem, TiN w wyniku implantacji azotem, Cadi@wyniku
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implantacji wapniem [122,123], implantuje sbwniez jony wapnia i fosforu celem
zwigkszenia aktywnasi biologiczne] [124] oraz wgiel uzyskujc TiC lub
warstewk diamentopodobngDLC). Prowadzoneastez proby implantowania sodu
oraz fluoru [121,125,126].

4.9. Metody biochemiczne

Metody biochemiczne modyfikacji powierzchni biomateriatdw wykorzystuj
zjawiska powierzchniowe do poprawy oddziatywania z tkankva. Podstawowy
cel to uzyskanie ultracienkiej warstewki biomimetycznej, zawieeqjmolekuty
bioaktywne, ktéra unieruchamia biatka i peptydy oraz wptywa na czynniki wzrostu
komorek. Wykorzystuje si przy jej tworzeniu sity van der Waalsa, sity
elektrostatycznego przygania, sity hydrofobowe lub wzania chemiczne.

W celu modyfikacji biomateriatébw metalowych, w tym tytanowych, stosgje si
szereg technik z grupy biochemicznych, np. silanizatjtochemg, techniki
wiazace biatka, techniki samoorganizacji monowarstw i in.[72,78,79,238-243].

Wykorzystanie grup silanoorganicznych okazatopsost i uniwersalnameto-
da zmiany takich wtéciwosci powierzchni jak zwitalnosé, adhezja i aktywnosé
powierzchniowa. Cierkwarstwe siloksanu moua zsyntetyzow@na powierzchni
réznych biomaterialtdw niemetalowych, metalowych, ceramicznych. Na powierz-
chniach metali silanizagjstosuje s celem podwyszenia adhezji patzenia metal-
metal oraz metal-polimer, a tak w celu zwikszenia biozgodna$ poprzez
warstewk biomolekularn [238-240,242,243]. Proces ten od strony technicznej
zostat opisany w rozdz. 3.3.

Sczepienie biomolekut z powierzchmnetalu, na przyktad tytanu, uzyskuje si
rowniez w procesach fotochemicznych. Stosowasmpe\sie metody [78]. Pierwsza
to synteza zwizkéw faczacych grupy bioaktywne i fotoaktywne na powierzchni
metalu. Druga to dwustopniowy proces, w ktorym najpierw poprzezawia
atomowe dajczane s grupy fotoczute a naginie na nich adsorbowane s
biomolekuly, co aktywizuje niespecyficzne reakcjeaawce przy wykorzystaniu
promieniowania UV lub ciepta.

Wykorzystanie techniki samoorganizcych sé monowarstw (SAMs -self-
assembled monolaygrspozwala na uzyskanie powierzchni o bard&csle
okreslonym sktadzie chemicznym. Z tego wadli metodgte wykorzystuje si do
tworzenia powierzchni modelowych w badaniach oddziatywania biologicznego lub
chemicznego komérek z materiatem, w tym do badania procesu samorzutnej
mineralizacji w kontakcie z pltynem ustrojowym. Do modyfikacji powierzchni
tytanu badano na przyktad tworzenie monowarstw alkanéw fosfatowych natomiast
na ztocie badaneasmonowarstwy redukdage bioosady, wpltywage na adhegj
komorek [244, 245].



5. MATERIALY CERAMICZNE STOSOWANE JAKO
WARSTWY POWIERZCHNIOWE NA BIOMATERIALACH
METALOWYCH

Stomatologia powszechnie stosuje materiaty ceramiczne oraz tworzywa po-
limerowe do maskowania szkieletu czy podbudowy metalowej koron, mostow
i implantéw. Uklad metal — ceramika ze weadli na réne wiaciwosci fizyczne
i chemiczne dczonych materiatow stwarza problemy technologiczne podczas
wykonywania paiczenia. W zastosowaniach stomatologicznych ograniczeniem
dodatkowym jest koniecznosdostosowania metod wytwarzania elementow
protetycznych do warunkow pracowni technika dentystycznego wykoegg
indywidualne zamowienia. Dlatego poszukiwaner&znorodne metodyatzenia
oraz réhe zestawienia materiatdw celem uzyskania najlepszego wyniku zarbwno
pod wzgkdem trwatog€i jak i estetyki.

5.1. Ceramika stomatologiczna

Ceramika stomatologiczna to przede wszystkim materiaty na korony i implanty
ztozone metalowo-ceramiczne. W skiad tej grupy ceramiki wchadz gtowne
sktadniki: krzemionka (Sig), szpat polny (KO - Al,O; - 6SiQ,) oraz tlenek
aluminium (ALOs3) (rys. 31).

Sio,

Szpat polny Potaz
Szpat polny
Mulit

Leucyt Leucyt

K,O ALO,

Rys. 31. Uktad rownowagi fazowej ceramiki stomatologicznej wg [127]; szpat pojy: K
AlL,O;3 " 6SI0,, leucyt: KAISLOg, pota: zanieczyszczony CO;, mulit:
wysokotemperaturowa odmiana kaolinitu, kaolinit;[81,0,0](OH)g
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Klasyczna ceramika stomatologiczna oparta na szpacie polnym, stosowana na
podbudowy i licowki nazywana jestgsto porcelanaale nie zawiera kaolinu, v
poprawniejsze jest stosowanie cltemia ceramika. Mieszaninbazow szpatu
polnego, kwarcu i kaolinitu pozbawiaesimulitu i kwarcu, natomiast wzbogaca
tlenkiem sodu i tlenkami wapniowcow jako dwuwadioedvymi modyfikatorami
w celu poprawy przezroczystws Dodatkowo stosowanea sdomieszki innych
tlenkow, na przyktad itru i cyrkonu celem uzyskaniasmej podatnasi na p&anie
zmeczeniowe oraz tlenki rdwych metali pozwalage na uzyskanie wymaganej
barwy, np. tlenkizelaza, chromu i cynku dajzabarwienie kizowe, a cyrkonu
zOke. Jako topniki stosowaney glenki lub weglany sodu, potasu, litu, boru,
powodupce obnkenie temperatury topnienia sktadnikow podstawowych. W celu
poprawy plastyczna$ na etapie formowania stosujez slomieszki organiczne,
na przyktad krochmal (skrobia ziemniaczana).

Dwutlenek potasu O obniza wspotczynnik rozszerzaln@sceramiki zawie-
rajacej krystaliczny leucyt (leucyt to glinokrzemian potasu KACRio strukturze
tetragonalnej). Ceramika oparta na szpacie polnym stosowana do konstrukcji petno-
ceramicznych o strukturze szklistej, wytwarzana technglodlewania, charakte-
ryzuje sk niskim wspétczynnikiem rozszerzalms Podobnie niski wspotczynnik
posiada ceramika na bazie korundu (), stosowana jako material na pod-
budowy. Leucyt jest stosowany w celu modyfikacji wspoétczynnika rozszerzalnos
cieplnej, w szczegollnoi w ceramice do akzenia z podiegm metalicznym.
Ceramika do licowania, zawiesgp krystaliczny leucyt, charakteryzujee si
wspotczynnikiem rozszerzalndszblizonym do metalu podi@z(tab. 5.1). Ponadto
obecndé¢ krystalicznych czstek leucytu podwisza wytrzymatoséna zginanie
ceramiki (np. w ceramice Empress) [246,247].

Tablica 5.1. Rozszerzaléb cieplna mineratdbw wchodzych w sklad ceramiki
stomatologicznej

Materiat Wspotczynnik
rozszerzalngs cieplnej [KY]
Krystaliczny leucyt 27 x 10°
Szpat polny — ceramika odlewnicza szklista 55-7.5x 106

Ceramika stomatologiczna z  krystalicznym 13.5-15.5x 19

leucytem

Korund — ceramika na rdzenie i podbudowy 55-7.5x 16

Ze wzgkdu na temperatgrtopnienia ceramik stomatologiczngzieli sk na
wysokotoplivg (1288-1371C), sredniotopling (1093-1268C) oraz niskotopliw
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(871-1068C), najczsciej stosowam W procesie krzepatia uzyskuje si czscio-

wa krystalizacg (krystaliczny leucyt), mag réwniez tworzy¢ sig wydzielenia
tlenkébw ZrQ i Y,0; stabilizupce wi&ciwosci. Ceramika o takim sktadzie
fazowym jest materialem nazywanym czasem szklem ceramicznym. Stosowanych
jest szereg gatunkéw ceramiki, o mgzh temperaturach topnienia i nyin stopniu
krystalizacji z przeznaczeniem do licowania myeh rodzajéw podiza
metalicznego. Niektére gatunki zestawiono w tab. 5.2 wraz Zcimasciami
podawanymi w informacjach handlowych [127,128]. W tab. 5.3 zestawiono
wihasciwosci mechaniczne réwch grup ceramiki stomatologicznej w poréwnaniu

do wiaciwosci naturalnych tkanekebow.

Tablica 5.2. Wybrane gatunki handlowe ceramiki stomatologicznej [127,128]

Nazwa Zastosowanie| Klasyfikacja Wspo6tczynnik Temperatura
wg rozszerzalnasi wypalania
temperatury | cieplnej a [°C]
topnienia K™ x 109

Empress 2 podbudowy Niskotopliwa | 10,6 (100-406C) 535

Core 920°Cc

Empress 2 podbudowy Ultra 9,7 (100-406C) 525

Veneer licowki na niskotopliwa

ceramice 750-800C
Eris podbudowy Ultra 9,75 (100-40€C) 485

licowki niskotopliwa

725-755C

Vitadur- podbudowy Niskotopliwa | 6,7 (25-506C) 603
Alpha licowki na 940-960C

ceramice o

matym o
Carrara licowki na Ultra 13,72 (25-406C) 457
Vincent ceramice o niskotopliwa

duzymai 835-845C

stopach zilota
Duceratin | licowki na Ultra 9,6 (25-506C) 480
Dentine ceramice, niskotopliwa

tytanie i 700-758C

stopach tytanu
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Tablica 5.3. Wtéciwosci mechaniczne ceramiki oraz naturalnej tkarkiGv [127]

Materiat Wytrzymatoséna Odpornoséna
zginanie [MPa] kruche pkanie
[MPa n’]
Ceramika szpat polny 60-110 11
(feldspath)
leucyt (eucite) 120-180 1,2
Ceramika odlew 115-125 1,9
szklista lab./ceramizacja
Premade/HIP 140-220 2,0
Tlenek korund/infiltracja 400-600 3,8-5,0
aluminium spinel/infiltracja 325-410 2,4
Struktura gba | dentyna dentine) 16-20 2,5
emalia énamel) 65-75 1

Rozw6j nowoczesnej ceramiki szklanej datuje sia lata 50-te, kiedy
zastosowano jako fazumacniagca mike. Gatunkiem tego typu jest Dicor®
stosowana na korony wytwarzane techni@dlewania precyzyjnego, metoda
traconego wosku. Naginie odlew poddaje siobrobce cieplnej, tak zwanej
ceramizacji, podczas ktorej twarzsie krysztaty czterokrzemowej fluoromiki
(tetrasilicic fluoromica), podwyzszapc wiazkos¢ i wytrzymalos¢ ceramiki.
Technologia ta jest stosowana bezpdfio w pracowniach technikéw
dentystycznych. Nowoczgmriejsz technologi, stosowanga skat ,przemystow”,
wykorzystupc specjalistyczne laboratoria pragrg¢ na zaméwienia indywidualne
wielu odbiorcéw, jest wykonywanie koron technolpgioczenia, z porcelany
szklistej ceramizowanej, czyli ¢xiowo krystalicznej, z zastosowaniem metod
CAD/CAM, np. ceramika EmpreSs Ceramizacja przeprowadzana jest przez
producenta, materiat dostarczany jest w postaci prefabrykatow. Wykonawca
uzupelnienia protetycznego wykonuje model woskowy w specjalnej masie
ostaniajcej, a po wytopieniu wosku prefabrykat szklano-ceramiczny wttaczany jest
pod cknieniem przy wysokiej temperaturze w farni248]. Jako wykonczenie
stosuje si glazurowanie technikmalowania lub licuje si kolejnymi warstwami
ceramiki do pozdanej barwy. Materialy szklano-ceramiczne odlewane oraz
ttoczone charakteryzajsie zblizonymi wigciwosciami wytrzymatogiowymi.

Ceramika oparta na tlenku aluminium stosowana jest od lat 60-tych XX wieku
ze wzgkdu na dobre wigiwosci wytrzymatociowe ale ze wzghu na estetyknie
moze by stosowana w czystej postaci na licowki lub uzupetnienia bezgoio
widoczne (brak przsviecania, opalescencji). Obecnie materiatyG3lwytwarzane
sa jako prefabrykaty technologiwprasowania w metalawforme i spiekania, np.
CeraOné firmy Nobel Biocare na podbudowy pojedynczych implantéw oraz
technologi Procerd na podbudowy i klasyczne korony.
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Kolejna modyfikach jest system In-Ceranfirmy Vita Zahnfabrik, w ktérym
stosowane jest odlewanie gsgwy Al,O; 0 bardzo drobnym ziarnie. Odlany tlenek
jest spiekany, a naginie infiltrowany faza szklist tlenku lantanu. Materiat ten
stanowi podbudow pokrywanawarstwa ceramiki na bazie szpatu polnego celem
uzyskania wiéciwego efektu estetycznego. In-Cefacharakteryzuje si naj-
wyzszy wytrzymatogia na zginanie i odpornofa na kruche pianie ze stoso-
wanych powszechnie materiatdw w laboratoriach stomatologicznychza jiexdt
najbardziej uniwersalny w zastosowaniach protetycznych bez udziatu metali.

Ceramiki stomatologiczne o strukturze szklano-krystalicznej, prasowane na
goraco, na podbudowycre) to na przyktad: In-Ceram Empress, Dicor”,
Optec’, Carmefi, Empress 2 Core, ktdre zawierapjetosciowo okoto 60% tlenku
Li,Si,Os jako faz krystaliczna Temperatura prasowania (ttoczenia) jest o okoto
200° C nisza ni przy tradycyjnych materiatach. Materiaty te nie wchpdaec
w reakcg z masami ostaniagymi. Uzyskuje si gladla powierzchng, pozbawiona
pecherzy.

Ceramika na licowkiveneer), na przyktad Eris lub starsza Empress 2 Veneer,
zawieraj ponizej 5% obgtosciowo fluoroapatytu w postaci krystalicznej, Vitadur-
Alpha zawiera okoto 10% krystalicznego.®k w osnowie szpatu polnego, Carrara
Vincent zawiera okoto 37,8% krysztatow leucytu,(KAI,O; © 4SiO, w osnowie
krzemianowej Si@ Ceramiki Duceratin Dentine i Duceratin Ename s
zaprojektowane jako materialy napalane zaréwno na cegajaliki na podioe
metaliczne tytanowe. Vitadur-Alpha n®zZy napalana na ceramiko niskim
wspotczynniku rozszerzalngis cieplnej, natomiast Carrara Vincent na ceramike
0 wysokim wspotczynnika oraz na stopy ziota.

Pokczenie metalu z ceramjkjest rezultatem wspdlnego oddziatywania
czterech mechanizmoéw [8,129,130,131]:

v' pofaczenia mechanicznego poprzez mikrosczepienia;

v' napkzen $ciskapcych zwhzanych z roma kurczliwosia obu typow

materiatow;

v' wiazania sitami mgdzyczsteczkowymi (van der Waalsa);

v" wiazania chemicznego powsiaggo w czasie wypalania ceramiki.

Pokczenie mechaniczne zachodzi poprzez mikrosczepienia ziarna ceramiki
z drobnymi nieréwngciami powstatymi w wyniku piaskowania powierzchni
metalu. Podczas procesu wypalania tlenki metali dyfundajmasy ceramicznej
i wiaza sie z tlenkami krzemu, zachodzi #tedyfuzja z ceramiki do warstwy
wierzchniej metalu, co w rezultacie daje quzlenie chemiczne (dyfuzyjne).
Ponadto w czasie chlodzenia rasie skurcz obu materiatdbw prowadzdo
powstawania napgen na skutek rddicy we wspotczynnikach rozszerzasoo
cieplnej. Korzystne snapezeniasciskapce a wec rozszerzalnos€ieplna metalu
powinna by nieznacznie wgksza nk ceramiki.

Pokczenie ceramiki z metalowym podEma jest wgc w rzeczywistosi
pofaczeniem ceramika — warstwa tlenkowa wytwagzajseé ha metalu podiaz
podczas procesu wypalania.
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5.2. Hydroksyapatyt

Jednaz najszerzej badanych warstw ceramicznych jest hydroksyapatyt (HA).
Warstwy HA stosowaneasgtownie w ortopedii i traumatologii. W stomatologii
powtoki hydroksyapatytoweaswvykorzystywane do poktyimplantow tytanowych
[132-135].

Hydroksyapatyt Ga(PO))e(OH), oraz whitlockit TCP B-Ca&(PQy).
(B-tricalcium phosphate ) sa materialami ceramicznymi opartymi na fosforanach
wapnia. Stosowaneas rowniez materiaty BCT iphasic calcium phosphates)
zawierajce HA wraz z TCP. Obszerne informacje o dstaosciach fizyko-
chemicznych fosforanéw wapnia przedstawion@dzy innymi w opracowaniu
zbiorowym ,Biomateriaty” [16].

Hydroksyapatyt jest ortofosforanem wapnia o stosunku molowym Ca/P
wynoszicym stechiometrycznie 1,667. Apatyty biologiczne, backijudzkie kogi
i zeby @ faza nieorganicza — hydroksyapatytem niestechiometrycznym o stosunku
Ca/P 1,621,64 dla zbiny i szkliwa zbow oraz okoto 1,70 dla kok Faza ta
zawierg moz znaczne ila§i jonéw weglanowych CG@ zamiast jonéw PgJ,
magnez (~ 0,7% mas.), sod (~0,9% mas.), chlor (~0,13% mas.), potas, fluor, szereg
pierwiastkowsladowych (stront, otéw, cynk, miedzelazo i in.) [16]. Cechuje si
niska krystalicznogia, znacznaliczba podstawié izomorficznych i w zwizku
z tym znaczngeaktywnogia, co powoduje mdzy innymi resorpgj tkanki kostnej.

HA jako biomaterialy otrzymywane syntetycznie oraz wytwarzane w oparciu
0 naturalny material (ka$ zwierzce lub szkielety koralowcOw)aszazwyczaj
niestechiometryczne. Zawiegajrednio: 55,8% mas. CaO, 42,4% magd4 1,8%
mas. HO przy stosunku Ca/P najgziej z zakresu 151,67, krystalizuic
w uktadzie jednoska¥ym. Podczas obrobki cieplnej z HA usuwane jest ponad 2/3
wody w procesie dehydroksylacji. Ponadto przy temperaturze przekiegjzaj
600°C niestechiometryczny HA ulegagziowemu rozktadowi na fazTCP. Faza
TCP zawierarednio 54,3% mas. CaO i 45,7% magOfprzy stosunku Ca/P 1,5.
Posiada dwie odmiany polimorficzne: wysokotemperatarawTPC o0 sieci
jednoskofiej i niskotemperaturaw3-TCP o0 sieci heksagonalnej. Temperatura
przemiany zaley od stopnia zanieczyszczenia TCP, gtébwnie Mg i Fe, oraz od
predkoici nagrzewania i waha eiw granicach 11251200C. Przemianie
polimorficznej towarzyszy znaczna zmiana ¢diyci, okoto 7,3%, co powoduje
powstawanie pknie¢ przy chtodzeniu ceramiki.

Wiasciwosci fizyczne hydroksyapatytu, zestawione w [136] przedstawiono
w tab. 5.4.
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Tablica 5.4. Wtéciwosci fizyczne hydroksyapatytu wg [136]

Wiasciwosé Wartoscsrednia

Gestosé [Mg m| 3,15

Modut Younga [GPa] 85-90
Twardos¢Knoop’a [MPa] 3450
Wytrzymatoséna rozcaganie R, [MPa] 120
Wspotczynnik Poissona 0,3

Wspotczynnik rozszerzalnokcieplnej [x 16K 7] 11

Temperatura topnienidQ] 1660

Ciepto widciwe [cal g'K™] 0,15
Przewodnoscieplna [WertK ™ 0,01

Wspdtczynnik rozszerzalnok cieplnej HA wykazuje anizotropii wynosi
11+13x10° K™ w kierunku osi ¢ oraz 22xT0K™ w kierunku osi a. Wsp6tczynnik
rozszerzalnad cieplnejB-TCP wynosi 13,1x10 K™ natomiasta-TPC 60x1x10
K. Wspotczynniki te swyzsze ni wsp6tczynnik dla tytanu i stopu tytanu (8-10 x
10°K™), co stwarza problemy technologiczne przy stosowaniu powtok HA na tych
metalach.

Najczsciej, w zastosowaniach ortopedycznych, HA wytwarzany jest metoda
natryskiwania plazmowego. W metodzie tej proszek HA jest nagrzewany do bardzo
wysokiej temperatury i nanoszony z bardzo dysrgdkoscia na powierzchmi
metalu. Natryskiwanie plazmowe HA ne@zby realizowane przy énieniu
atmosferycznym (APS -Atmospheric Plasma Spraying), w ostonie gazu
ochronnego, tj. przy zmniejszonymsmieniu castkowym tlenu (LPPS Low
Pressure Plasma Spraying) lub w warunkach peni (VPS - Vacuum Plasma
Soraying). Jako gazy plazmotworcze stosowaneagyon, hel lub azot, a jako gaz
pomocniczy wodor.Srednia pedkosé strugi plazmy przy wypltywie z dyszy
urzadzenia w metodzie APS wynosi 350-450 m/s, a w LPPS i VPS — do 600 m/s.
Maksymalna madiwa temperatura procesu natryskiwania wynosi 3000-10@00
dla APS oraz 30 00Q w przypadku proceséw LPPS i VPS [250]. Jakasetoki,
jej sktad chemiczny i stopiekrystalizacji jest bardzo mato powtarzalny i trudno
kontrolowany [137-140]. Ze wzglu na wysok temperatug procesu naspuje
rozktad HA z tworzeniem fazy amorficznego apatytu, ktéry ulega rozpuszczaniu w
ptynie fizjologicznym. Ponadto warstwa zawiera zazwyczaj obie fazy TCP, a w
przypadku podica tytanowego réwnie CaTiO;,. Obrobka cieplna powinna
spowodowa wytworzenie struktury krystalicznej w #oi co najmniej 45% HA,
dajacej nie tylko wysze wiaciwosci mechaniczne ale tai wysoly odporndé
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korozyjna silne i trwale palczenie z otaczaga tkanky kostna oraz korzystny
zespOt widciwosci elektrycznych i magnetycznych [133,136,141,142]. Warunki,
jakie musi spetni@HA reguluje norma ISO 13779 - 2000

Inne metody wytwarzania powtok HA to: z grupy metod fizyko-chemicznych
i inzynierii powierzchni rzadko stosowane metody CVD, PVD i rozpylanie jonowe
natomiast szeroko badane i wprowadzane do zastosowania to metag} zol-
i elektroforetyczna.

Warstwy HA wytwarzane as metoda zol-zel z zoli organicznych lub
nieorganicznych (rys.32). Pod koniec lat 90-tych stosowano gtéwnie prekursory
organiczne [143,144,145], w latach p@&jszych opracowano réwrienieszaniny
zwiazkOw organicznych i nieorganicznych. W nowszych doniesieniachzetol-
organiczny wytwarza sina przyktad mieszag wodny 0,01 M Ca(Ne¢),  4H,0 z
etanolowym roztworem PO(GM, stabilizupc glikolem etylenowym i buforap
NH4OH do pH 8. Stosunek molowy Ca/P w tak spdeonym zolu wynosi 1,66
[146,147]. Jako prekursor nieorganiczny do uzyskania zolu stosowany jest na
przyktad wodny 2M roztwér Ca(Ng - 4H,O z 2 M roztworem (NB.HPO,

z dodatkiem 1% metylocelulozy i zbuforowany MWH do pH 10. Stosunek
molowy Ca/P w tym zolu wynosi 1,67 [146,147]. Stosowaneasadto prekursory
zawieragjce  zwnzki  fluoru celem  wytworzenia  roztworu  stalego
fluoroapatyt/hydroksyapatyt (FHA), na przyktad 1M roztwory etanolowe CajNO
‘4H,0 oraz BOs z 40% wodnym roztworem HEHF148]. Podgto réwniez proby
wytwarzania warstw kompozytowych przez modyfikadoli krzemianowych

i krzemianowo-tytanowych gstkami HA syntetycznego i HA naturalnego [149],
a take z mieszaniny zoli Tigi HA [132,150].

Zele osadzane na podtoimetodawynurzania lub obracania suszorepszy
temperaturze 15C a nasipnie wypalane przy réej temperaturze w powietrzu lub
atmosferze ochronnej argonowej [143-149,151]. Ngpej] stosowana jest
temperatura z zakresu 500-800ale prowadzone byly préby réwaie nizsz
(250-350C) i wyzsz temperatur (700-800C) [151]. Temperatura wypalania
wplywa na stopig krystaliczno€i warstw HA. Jakoséwvarstw zaley ponadto od
czasu wygrzewania, odqatkosci chtodzenia oraz od chropowatbpodioza [148].

14130 13779-2000 Implants for surgery. Hydroxyapatite. Part 1 — Ceramic hydroxyapatite;
Part 2 — Coatings of hydroxyapatite; Part 3 — Chemical analysis and characterization of
crystalinity and phase purity; Part 4 - Determination of coating adhesion strength
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Suhstraty nieorganiczne
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Rys. 32. Schemat wytwarzania warstw hydroksyapatytowych metdeel

Z doniesi@ literaturowych wynika, & najlepszej jakad warstwy HA uzyskuje
si¢ metoda zolzel jeili temperatura wypalania wynosi okoto 800 a pedkos¢
nagrzewania jest mata — peej 2C/min. Przy wzroéie prdkoici nagrzewania
nastpuje zbyt szybkie odparowywanie rozpuszczalnika, coemmg przyczyna
pckania warstw. Mniejsza chropowato&g [151] jest korzystniejsza ze wzdl na
jednorodné¢ warstwy oraz mniejsz ilos¢ peknigc. Z kolei wg [148] wzrost
chropowatéci sprzyja adhezji warstwy do podinz

HA wytworzony metod zol-zel cechuje si mah grubdcia, zazwyczaj do um
oraz lepsz zwartacia i jednorodnogia w poréwnaniu do warstw wytwarzanych
metoda natryskiwania plazmowego. Niestety jego adhezja do padimst
niewystarczajca, j&li osadzany jest bezp@dnio na metalu. Z tego wzglu
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poszukiwane $ inne metody wytwarzania warstw apatytowych oraz metody
prowadace do zwtkszenia adhezji warstw HA wytwarzanych metadizel.

Proby stosowania elektrochemicznej metody elektroforezy (EPD) do wytwa-
rzania HA na podtat tytanowym lub stopie tytanu doprowadzity do zado-
walajacych rezultatdbw praktycznych. Metoda EPD stosowana jest przede
wszystkim do wytwarzania warstw porowatych, sprzyggsh narastaniu tkanki
[152,153,154,155,156]. Jednym ze sposobdw jest osadzanie rodmeczastek
HA i polistyrenu. W czasie wygrzewania przy temperaturze’@Q@suwany jest
sktadnik organiczny (polistyren), a pozostaje wypalony porowaty hydroksyapatyt
[152].

Innym interesujcym pohczeniem jest HA z chitosanem (polisacharydem
otrzymywanym z chityny), osadzany jako nanokompozyt z roztworu etanolowo-
wodnego zawieragego chitosan i nanogztki hydroksyapatytu [157].

Do wytwarzania warstw o mniejszej porowatiostosowane g zawiesiny
Z sub- lub nanogstkami hydroksyapatytu. Na przyktad Mayr i in. [158] stosowali
zawiesie 58% HA o submikronowej ziarnistosw alkoholu etylowym z dod-
atkiem 2% kwasu cytrynowego. W koncowym etapie warstwy poddawano
wypalaniu przy temperaturze 5bez atmosfery ochronnej. Grubatzymywa-
nych warstw oszacowano na okoto . Wang i in.[159] stosowali nanagstki
HA w bezwodniku octowym uzyskag warstwe o zadowalajcej gstasci i bez
peknigé po spiekaniu przy 83Q, inne zawiesiny nie pozwalaly na uzyskiwanie
warstw niepopkanych.

Z kolei Wei i in.[160] otrzymywali warstwy z zawiesiny etanolowej nano-
czastek HA. Spiekanie przy temperaturze z zakresu 1000 dd’@3ffwodowato
uzyskiwanie warstw z paigciami o adhezji redu kilkunastu MPa [160,161].
Poprave przyczepnaodi i zmniejszenie stopnia ggania uzyskiwano wg Xiao i in.
[162] przez obnienie temperatury spiekania do okoto 85@raz przez stosowanie
srodkow dyspergujcych zwikszapcych stabilnéé zawiesiny.

Stojanovic i in. [163] zaproponowali wytwarzanie metoB®D warstw
gradientowych szklano-apatytowych stasujnanocastki apatytu. Otrzymano
warstwy o matej porowatos, czsciowo sgkane. Inngprola podwyzszania jakosi
i adhezji warstw HA otrzymywanych metodaPD jest stosowanie tlenkowej
warstwy pofedniej wytwarzanej metodgol-zel [164]. Stwierdzono,ze sku-
tecznosc¢ takiej techniki zalgy od gistosci warstwy posedniej (wzrost gsto<i
utrudnia osadzanie warstwy HA) oraz od temperatury wygrzewania (stwierdzono
najlepszy efekt przy 78Q) (rys.33) [164].
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Mag= SO0KX WD= 14 mm

Rys. 33. Warstwa HA otrzymana me#dfPD wg Stoch i in. [164]

5.3. Dwutlenek krzemu

Krzemionka (dwutlenek krzemu) jest stosowana jako warstwa na tytanie i sto-
pach tytanu ze wzegllu na zaobserwowany pozytywny wphaglu krzemionko-
wego na wzrost hydroksyapatytu w warunkach in vivo. Natomiast obe&i05¢
0 postaci amorficznej lub krystalicznej typu kwarcu nie stymuimprostu fazy
apatytowej, co ttumaczy eigtéwnie brakiem grup silanowych Si-OH. Zanikanie
grup Si-OH obserwuije siprzy wygrzewanitzelu powyej 800C, dlatego zalecane
jest stosowanie n$zej temperatury [165].

Warstwy SiQ metoda zol-zel otrzymuje si najczsciej z czteroetoksilanu
(TEOS), zaréwno w badaniach z lat 90-tych XX w jak i obecnie [103,104,166-169].
Zol krzemionkowy otrzymuje i najczsciej przez hydroliz cztero-

etoksysilanu (TEOS) przy weiu kwasu solnego jako katalizatora [103,170].
W niektérych pracach stosowano zamiast HCl kwas azotowy [78]. Hydroliza
czteroetoksysilanu przebiega wedtug gasjacej reakcji:

(CHs)4SIO; + 4HO - H,SIO, + 4GHsOH (14)

Odpowiedni odmierzonailos¢ TEOS rozciécza s¢ alkoholem etylowym
i dodaje acetyloaceton oraz wodny roztwor kwasu solnego tak, aby na przyktad
stosunek molowy TEOSA® wynosit 0,25 i HCl/ TEOS= 0,025 wg Stoch i in.
[103,171] lub TEOS/etanol/HCI/ acetyloaceton/woda = 0.0089/1.53/0.0060/0.019/0.056
wg [170]. Podczas rozdiezania i dodawania katalizatora roztwosyistensywnie
mieszane a naginie poddawane prepolikondensacji przy temperaturze %D-50
przez okres od 2 godzin do kilku dni. Wytworzony kwas krzemowy ma zdothws¢
polikondensacji i wytwarzania struktur o trwalychamaniach Si - O - Si,
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majacych forng piercieni, taacuchéw, warstw lub struktur przestrzennych.
Sporadzane zole krzemionkowe zawierawykle 3-7% wagowych SiO

Zele nanoszone metoawynurzania lub obracania (rozdz. 4.2.) w jednym lub
kilku etapach w zalamosci od wymaganej grubeé poddawane sswygrzewaniu
(wypalaniu), najcgsciej w atmosferze ochronnej argonowej. Stosowane jest
wygrzewanie okoto 2 h przy 480 [78,168] lub krotsze 0,5-1 h przy wszej
temperaturze 500-780 [103,104,167-169].

Warstwy SiQ otrzymywane metodaolzel wykazuj porowatosé¢i duzy
skurcz [112,166-169]. Porowatopowiok mana zmniejszy poprzez odpowiedai
obroblk cieplry lub poprzez zwikszanie grubasi powtok. Nieorganiczne powtoki
o grubogi wigkszej niz 0,3+1,0 um pekaja podczas suszenia lub obrébki cieplnej
(rys. 34). Weksze krytyczne gruba$ powtok (grubosé powtoki, przy ktérej
pojawiap sie spekania spowodowane poprzez nggmnia) mona uzyska poprzez
obnizenie stosunku hydrolitycznego, Rhydrolysis ratio) i obnizenie temperatury
obrébki cieplnej [105], a bardziej jednorodne struktury (mniej porowate) z pre-
kursoréw zawieraicych dodatki kwasowe i mate #ic wody [112].

b)

Rys. 34. Warstwa zodlel Si0O, na tytanie (a), stopie Ti6Al4V (b), stopie Co-Cr-Mo
Remanium 2000
(c); wygrzewanie dwuetapowe w argonie (300 0.5h i 750C, 0.5h), SEM
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5.4. Dwutlenek tytanu

Warstwy dwutlenku tytanu wytworzone techmikol-zel 2 aktywne biolo-
gicznie i dlatego magby¢ stosowane jako powtoki na implanty tytanowe [172].
Grupy hydroksylowe Ti-OH na powierzchni powlok z@l mog dostarczy
miejsc do zarodkowania fosforan6w wapnia i lepszego wzrostu struktur kostnych
na powierzchni materiatow drodowiskuzywego organizmu [150]. Ponadto TiO
stanowicy warstwe przefpciowa zwieksza przyczepnosé warstwy hydro-
ksyapatytowej do biomateriatu metalowego [170].

Wytwarzanie warstwy tlenkowej zawiegag] grupy wodorotlenowe przepro-
wadza s w kilku etapach (rys.35). Pierwszy to wytrawienie powierzchni metalu
70% roztworem BEBO, w H,O,, w wyniku ktérego tworzy gi dwutlenek tytanu
bogaty w grupy OH. Tak przygotowany material zanurza i zawiesinie
koloidalnej (zolu) celem otrzymanigelu. Zol TiO, przygotowuje si z prekursora
zlozonego z propoksylowej pochodnej tytanu Ti@Big), (czteroizopropylu-
(orto)tytanianu), glikolu polietylenowego, metyloaminy, etanolu i wody \myoh
proporcjach molowych, ¢sto z dodatkiem kwasu solnego [170, 173].

W wyniku chemisorpcji na powierzchni tworzyestel, ktory poddaje si
ptukaniu, hydrolizie a nagpnie suszeniu. Kilkukrotne powtarzanie cyklu
chemisorpcja-hydroliza-suszenie prowadzi do uzyskania a@aépz gruboéi
warstwy TiQ-OH (rys. 35). Tak otrzymana warstwa jest amorficzna z mikro-
i nanoporami rgdu 5-50 nm.

OH @] .~ OBu
OH 0 ~T< 0By
Trawienie kwasem OH Chemisorpcja 8‘;T HgBB ptukanie, hydroliza
(1) OH (2) O\T _ OBu suszenie (3)
> — OH »
Ti6AI4V — OH Ti(IV) izopropyl i —Q 7 HSE“
OH O‘T o
~OBu
OH
o\Ti/ S 8:T--..%H>T‘<- 5
O powtérzenie O O
\T\. OH spu A1) 0 A OH/T ~OH tlenek
O _ OH e O-.... ~O~t” OH wielowarstwowy
\T, 1 | %4/ i
I.\ OH o PN %H/ ~ OH

Rys. 35. Schemat wytwarzania dwutlenku tytanu na podigtanowym (lub stopie tytanu)
metod zol-zel (wg [174])
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Wygrzewaniezelu przy temperaturze pamj 300C utrzymuje amorficznosé
struktury. Od temperatury 48D zachodzi ogciowa krystalizacja. Podczas
wygrzewania przy 50€ obserwuje si mieszanin faz krystalicznych — anatazu
i rutylu, porowatych ale o dobrej adhezji do poddi73]. Wy:sza temperatura
wypalania, rzdu 600-656C prowadzi do otrzymywania przede wszystkim rutylu
jako dominugcego tlenku [175]. Podobny skiad fazowy uzyskuje w8i wyniku
wypalania £lu otrzymanego w procesie utleniania chemicznego [176].

Tak otrzymane warstwy na tytanie i stopie tytanu ceclag oprocz
bioaktywnog<i réwniez odpornogia na korozg w srodowisku ptynéw ustrojowych
[175,176,177]. Dobre wiaiwosci antykorozyjne potwierdzili Pietrzyk i wspot.
[178] podczas badania powilok Ti®anoszonych metodaol-zel na stop Co-Cr-
Mo, stosowany do produkcji implantow w ortopedii i stomatologii. Wyniki hada
w roztworze Ringera wskazywaty na zngogz wzrost odpornei korozyjnej stopu
Co-Cr-Mo z powtolg TiO,, w poréwnaniu do materiatu bez powtoki. Najlepsze
wiasciwosci wykazywaly trzywarstwowe powtoki wwrzane zaréwno przy
temperaturze 500°C jak i 800°C.

W ostatnich latach pojawity sidoniesienia o pozytywnych wynikach wytwa-
rzania warstw Ti@Q na podioach tytanowych technik mikrowytadowania
tukowego (MAO, PEO —rozdz. 4.3) [179-183]. Otrzymane tymi metodami warstwy
charakteryzy sie znacznaporowato€ia (rys.27), przewagrutylu jako sktadnika
strukuralnego, ale dgti temu tatwo wbudowuj sie w nie pierwiastki lub zvaizki
sprzyjapce narastaniu hydroksyapatytu, na przyktad wapn i fosfor. W rezultacie,
w badaniach in vitro otrzymywano dabrbioaktywnos¢é mierzona grubogia
i jakoscia wytwarzajcych st apatytow.

5.5. Warstwy hybrydowe

Nowe tendencje w projektowaniu warstw bioaktywnych do kontaktu z dkank
kostnaoraz warstw paednich pod ceramikto wytwarzanie warstw hybrydowych,
o ztozonym skladzie chemicznym i fazowym lub kompozytowych.

Podstaw do tworzenia takich warstwg gitéwnie tlenki tytanu i krzemu, jako
nowe rozwizania pojawiaj sk azotki.

Modyfikowanie sktadu warstwy krzemionkowej fosforanem wapnia w proce-
sie zolzel badali Andersson i in. [184]. Otrzymywariele zawierajce SiQ
z fosforanem wapnia o rdych proporcjach tych faz. Podobne kompozyty na bazie
SiO, z nanoczstkami apatytu wytwarzali Borum i in. [185].

Viswanath i Ramasamy [186] prowadzili badania powlok tytanowo-
krzemionkowych o nagpujacych stosunkach molowych Ti3iO,: 10/90, 20/80,
40/60, 50/50, 60/40, 80/20 przy temperaturze 100, 500, 900 i 1300 °C. Tak
pofaczone powloki zawieraly dwie fazy: krystaliczny Gi©anataz i wjzanie Si-
O-Ti fazy szklistej. Rezultaty batlaTEM wykazaly,ze sferycznie uksztattowane
czasteczki TiQ s rozproszone w szklistej osnowie zawieca)j wiazania Si-O-Ti.
Przy temperaturze 1300°C wypita modyfikacja dwdéch typow struktur: anatazu
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do rutylu i krystalizacja Si@ Wielkos¢ krysztatow TiQ zmieniata sj wraz ze
wzrostem temperatury wygrzewania powtok, w granicacts@Qtm [186].

Warstwy TiQ/SiO, wytwarzane metodzol-zel badali Permpoon i in. [187]

w celu uzyskania dobrych wd@wosci hydrofobowych. Viitala i in. [188]
eksperymentowali z warstwami za#l TiO,-SiO, o sktadzie 70-30 % molowych,
TiO,—~CaO—-BOs 0 skladzie 95-2-3 % mol, TSCaO o sktadzie 99.5-0.5 % mol
poszukugc korzystnych wiéciwosci adhezyjnych dla wybranych molekut orga-
nicznych. Stwierdzono wplyw ujemnego tadunku powierzchniowego oramnawa
role adsorpcji wapnia w procesie inicjowania wzrostu fosforanu wapnia w wa-
runkach in vitro. Stwierdzono ponadt@ powstawanie apatytu zajezarowno od
oddziatywania chemicznego jak i od struktury powierzchni w skali nanometryczne.

Warstwy o widciwosciach bioszkla, zbudowane z nanggtek SiO2-CaO
syntetyzowali Pappas i in. [189] metodal-zel. Pokczenie jondbw wapnia z sieci
krzemionki wymagato hydrolizy TEOS w celu uzyskania grup silanowych.
W czasie préb w syntetycznym ptynie ustrojowym o skladziezahyim do osocza
krwi [251], nazywanym w polskiej literaturze syntetycznym osoczem lub
syntetycznym ptynem ustrojowym (SBF simulated body fluid), na warstwie
tworzyta s¢ czsciowo krystaliczna faza ztoha, wapniowo-fosforanowa ale nie
miata ona struktury apatytowe;j.

Miyata i in. [190] wytwarzali ztoane warstwy CaO-Ti®&SiO, metodazol-zel
uzyskupc dobre wiaciwosci wytrzymatociowe oraz zdolnosédo narastania
apatytu w SBF. Jako zastosowanie takich hybrydowych materiatéw organiczno-
nieorganicznych zaproponowano rekonstrelkacjsci.

Ztozone warstwy gradientowe szklano-ceramiczne ,FDs-Na,0O-CaO
otrzymywali Kasuga i in. [191] na stopie tytanu poprzez wygrzewanie stopu
pokrytego proszkiem przy 880, uzyskujc silne podczenie z podicem.

Na warstwie takiej obserwowano narastanie HA®déwisku SBF.

Yamada i in. [192] wytwarzali bioaktywne warstwy ceramiczno-szklane
zawierajce HA oraz fag szklisty SiO,-B,O; metodapodobnajak Kasuga [191]

z koncowym wytrawianiem powierzchni w celu uzyskania porovcatEprzyjapcej
wrastaniu tkanki kostnej. Stwierdzono silne goaenie adhezyjne warstwy
kompozytowej z podteem metalowym.

Oprocz warstw tlenkowych na stopach tytanu badanedwniez warstwy
ztozone azotkowe. Ceschini i in.[193] poréwnywali wdavosci, przede wszystkim
odpornd@¢ nascieranie, warstw tlenkowych uzyskanych met®BO z warstwami
wytworzonymi metodaPVD: azotkiem tytanu (TiN), (Ti,A)N oraz CrN/NbN
0 nadstrukturze. Ztane warstwy tlenkowo-azotkowe wytwarzali Sobiecki i in.
[194,195] oraz Wierzcho [196] stosujc metode azotowania jarzeniowego.
Warstwy cechuj sie kontrolowam chropowatécia, wysoky odpornogia na
scieranie. Obecnie warstwy dyfuzyjne typuTiN3N#+aTi(N) badane s pod ktem
przydatno€i jako warstwy pagednie na implantach (rozdz. 6) [197,198].



6. WYBRANE WtA SCIWO SCI POLACZENIA
METAL — CERAMIKA

Trwatos¢ polczenia metalowego podiazz ceramiczngowtoky czsto jest
czynnikiem decyducym o jego uytecznog€i. W przypadku implantéw
rozwarstwienie lub odpépiccie licujacej ceramiki prowadzi do konieczreds
wymiany implantu ze wzgtlu zarobwno na dyskomfort estetyczny, jak i wtrat
prawidtowego funkcjonowania. Uszkodzenie warstwy wierzchniej wsctz
stanowacej mocowanie i bezpoddnio stykajcej sk z tkank zywa maoze z kolei
prowadzé do metalozy, odczynow zapalnych i w konsekwencji do obluzowania
implantu. Z wigciwosci fizyko-mechanicznych dagych informacje o jakad
polaczenia najistotniejszeaswspoétczynnik rozszerzalnois cieplnej materiatow
tworzacych pohczenie oraz wytrzymatoshechaniczna pet¢zenia.

Stwierdzono,ze najbardziej korzystna jest sytuacja gdy wspoéiczynnik roz-
szerzalnodi cieplnej ceramiki stomatologicznej (porcelany) jest nieznaczagzyi
w poréwnaniu do wspétczynnika metalu. Dopuszczalnaicdzwe wspoétczynniku
powinna wynosi okoto 0,5 x 10 K. Gdy rénica bgzie znacaco wicksza, to
spowoduje powstawanie satizowych napgzen rozchgajacych, ktére mog by¢
przyczyna rozwoju mikrop&nig¢ na granicy rozdziatu faz i w konsekwencji
uszkodzenia patzenia metal-ceramika, co zostalo potwierdzone przez licznych
badaczy [199-209].

Tablica6.1. Zestawienie wspofczynnikbw rozszerz&nocieplnej materialtdw do
rekonstrukcji metalowo-ceramicznych [210-215]

Materiat Wspotczynnik rozszerzalnok
cieplnej o [x 10PK ]
Stopy kobaltu 14 -159
Stopy niklu 13,7-14
Tytan i stopy tytanu 8,6 -11
Stopy ziota 142 -17,1
Ceramika stomatologiczna (porcelana) 6,7 - 13,7
Hydroksyapatyt 11— 13; 22 (anizotropia)
SiO,: kwarc 12,3
topiona krzemionka [wg 210] 0,4
cienka warstwa [wg 211, 212] 0,24
TiO,: anataz [wg 213] 0,=4,5 a=8,4
rutyl [wg 213] =7 =93
Warstwa  Si@TiO, amorficzny [wg| max 0,5
214,215]
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Niestety, mimo szerokiej gamy produkowanej ceramiki przeznaczonej do
taczenia ze stopami szlachetnymi i nieszlachetnyminiog&z we wspoétczynniku
rozszerzalnasi liniowe] s wigksze. Ponadto podatnosa mkanie rofiie ze
wzrostem grubasi warstwy napalanej. Dlatego, w celu zmiany stanugiapmprzy
obrébce cieplnej a réwnocage poprawieniu przyczepncis poprzez peaiczenie
dyfuzyjne, stosuje siwarstwy pogednie. W najprostszym przypadkute warstwy
powstajce w procesie utleniania wysokotemperaturowego (oksydaciji).

Wydaje s¢, ze ze wzgldu na trudnoéi pomiarowe na bardzo cienkich
warstwach oraz ze wzglu na zapotrzebowanigodowiska medycznego przede
wszystkim na praktyczne wskazania technologiczne proyadzio wysokie]
trwatosci polaczen, w zasadzie brak jest potwierdzonych danych o wspéiczynniku
rozszerzalnas cieplnej nanometrycznych warstw tlenkowych na metalowych
biomateriatach stomatologicznych, a dpste nieliczne doniesienia pochadz lat
80-tych XX wieku. Wekszo$¢ badaczy skupia sina zagadnieniu trwatok
mechanicznej patzen.

Badania wtéciwosci mechanicznych prowadzongw celu okrélenia stopnia
adhezji warstw tlenkowych do powierzchni metalu, wraz z prokasslenia
czynnikow wplywajcych pozytywnie na przyleganie tlenkéw, oraz w celu
okreslenia  wytrzymatogi pofaczenia metal - ceramika stomatologiczna.
Najczsciej stosowane metody badawcze to testralnogi, préba wytrzymatasi
na zginanie oraz préba wytrzymatbfia Cinanie.

Prébyscieralnogi daj informacje nie tylko o podatnoswarstwy wierzchniej
nascieranie ale tale o jej przyczepnas do podtoa. Najczsciej prowadzone s
metodapin-on-disc (rys. 36). W metodzie tej ptaska prélkac] z badanavarstw
umieszczana jest na obrotowym stoliku i poddawanayciuz przez tarcie
obciazonego stat sita trzpienia, najczsciej zakonczonego kudk(pin) z materiatu o
znacznie wyszej odpornadi na scieranie nt materiat badany. W badaniach
cienkich warstw jako przeciwprébkstosuje s najczsciej kulke ze spiekanego
materiatlu ceramicznego, gtéwnie z, @k lub ZrQG,. Gatunek materiatu przeciw-
probki, jej srednig; oraz si¢ nacisku i pgdkos¢ obrotu dobiera gi stosownie do
wiasciwosci badanej powierzchni. Wielkosézuzcia ocenia & z profilu
chropowatéci sladow wytarcia probki po testach. Miaruzcia powtok wedtug
normy ASTM G 99-0% jest obgtosé wytartego materiatu. Stosujegsiowniez
ocengzuzycia poprzez pomiar pola powierzchni profilu wytartégmlu powstatego
na powierzchni prébki patzonego z jego ocemikroskopowy. Ponadto metoda ta
pozwala na pomiar wspétczynnika tarcia.

15 ASTM G 99-04 Standard Test Method for Wear Testing with a Pin-on-Disk Apparatus
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Rys.36. Schemat metody pin-on-disc wg normy ASTM G 99:4- sita nacisku na
trzpien (pin), d —srednica trzpienia lub kulki, D $rednica dysku, R — promidoru
zwzycia, v — pedkos¢ obrotu dysku

Metoda pin-on-disc jest bardzo debmetoda poréwnawcz. Bezwzgtdne
wyniki préb silnie zalea od zastosowanego ukladu (poziome lub pionowe
ustawienie probki w stosunku do przeciwprdébki), parametrow (sitagjia,
predkosc obrotowa, sednica kulki, rodzaj materiatu)igdowiska.

W badaniach przydatnaismetali i stopow do protetyki stomatologicznej préba
$cierania stosowana jestesto do poréwnania podatrméréznych materiatdw na
zuzycie przy zatoeniu jednakowego stanu powierzchni. Niektére prezentowane
wyniki sa dos¢ oczywiste, na przyktad z pracy [52], w ktérej porownywanoyezie
tytanu i stopéw tytanu stosigj pary tace z tych samych tworzyw. Bardzigj
interesujce w aspekcie trwatok uktadow ztoonych g wyniki bada tego samego
materiatu 0 roaym stanie warstwy wierzchniej. Stwierdzonogday innymi, ze
stop tytanu utleniany wysokotemperaturowo wykazuje nie tylknarédpornoséna
korozje w zaleznosci od gruboéi wytworzonej warstwy tlenkowej i temperatury jej
wytwarzania, ale tale rona podatnéé nascieranie [175]. Obserwowano zmiany
profilu zuzcia oraz nierownomiernosécierania warstwy TiQwytwarzanej przy
temperaturze 60C oraz 656C o grubogi od kilku do kilkunastu pm, uzyskig
najlepsze rezultaty dla warstwy tlenkowej otrzymanej przgasij temperaturze ale
przy diugim (60h) czasie utleniania. Powstaj w takich warunkach warstwa
zlozona z anatazu i rutylu jest zygana dyfuzyjnie z podi@m, co powoduije jej
wysoka adhezg przy rownoczénie wysokiej twardaodi.

Trwatas¢ ceramicznych warstw zazanych dyfuzyjnie, wytworzonych metoda
azotowania jarzeniowego [194-198], oraz adhezyjnie, wytworzonych metdda
zel [103,168,197,198,216] na tytanie i stopie tytanu badano metiodan-disc
i oceniano na podstawie obserwacji mikroskopowych i pomiaru torowcizuz
Stwierdzono,ze twarda dyfuzyjna warstwa azotkOw tytanu o bardzo wysokiej
odporndci na S$cieranie i kontrolowanej chropowatos zastosowana jako
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podwarstwa zdecydowanie podveya odpornoséia zuycie uktadu z tlenkowymi
warstwami zolzel (rys. 37).

WD= 10mm

I

a} Mag= 800X ] WDs 10 men b) Mig= 100K X
A

WD 10 mm

I
I

WD= 10 mem d) Mag= 100KX

C) Mag= 100K X

Rys.37. Tory zgycia dla: a) stopu Ti6Al4V, b) warstwy TiN+IN+aTi(N) na stopie
Ti6Al4V, c) uktadu powtoka (SiexTiO,) + warstwa TiN+TiN+aTi(N) na stopie Ti6AI4V,
d) powtoka (SiG+TiO,) na stopie Ti6Al4V; metoda pin-on-disc, powietrze; SEM

Wielkos¢ zuzycia w procesie tarcia zalg ponadto od materialu smarnego,
czyli w przypadku badabiomateriatéw odrodowiska. Najcgiciej poréwnywane
jest zuycie w powietrzu i wérodowisku sztucznego osocza (SBF) dla zastosowa
stomatologicznych oraz w roztworach fizjologicznych, na przyktad Ringera lub
Tyroda dla zastosowiaw ortopedii. Srodowisko ciekle zmniejsza intensywnosé
niszczenia warstw ceramicznych [217], w obszarze poddanym tarciu p@zostaj
fragmenty powtoki silniej przylegage do podtoa (rys. 38).
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Rys.38. Tory z#ycia dla: a) warstwy TiN+EN+aTi(N) na stopie Ti6Al4V, b) uktadu
powtoka (SiQ+TiO,) + warstwa TiN+TiN+aTi(N) na stopie Ti6Al4V, c) powtoka
(SiO,+TiO,) na stopie Ti6AI4V; metoda pin-on-disc, SBF; SEM

Do pomiaru wytrzymatasi polaczenia metalu z ceramilstosowane ssrozne
metody, ktore maza sklasyfikowa jako testy zginaniaflexure tests), scinania
(shear tests), skrecania forsion tests), rozchgania {ensile tests) oraz przecigania
(pull-through tests) [217]. Obecnie przez ISO zalecany jest test trzypunktowego
zginania wedtug normy ISO 9693:1999 (PN-EN I1SO 9693:200%yediug tej
normy trzypunktowemu zginaniu (rys.39) poddajesidobki metalowe z centralnie
natozona powloka ceramiki o znormalizowanych wymiarach. Zgodniea normg
ceramika dentystyczna powinna posiadaytrzymatos¢ min. 25 MPa podczas
trzypunktowej proby zginania. W badaniachgoaenia ceramiki ze stopami metali
szlachetnych uzyskuje esiwytrzymatosé powyzej tej warto€i, szczegdélnie gdy
powierzchnia metalu jest poddana uprzednio zabiegowi piaskowana. Przyktadem
mog by¢ wyniki Fischera [219], ktéry badgj stopy Au-Pd-Pt oraz Au-Ti-Ir
uzyskat wytrzymatos¢ odpowiednio 39,4 MPa oraz 40,4 MPa dlaappénia
Z typowa ceramile VMK 68 do metali szlachetnych.

®PN-EN ISO 9693: 2002 Ceramika dentystyczna do napalania na metalowe materiaty, 1SO
9693:1999. Metal-ceramic dental restorative systems; DIN 13927
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b) L 25 J
Rys.39. Schemat metody trzypunktowego zginania (a) oraz prébki df igdayodnie z
normy ISO'®

Jednake w przypadku pakzenia tytan-ceramika dane literaturowe [37, 89,
91,220,221,222] wskazyjze nie zawsze dajec¢suzyska ta minimalng wartosé
napkzenia zginagcego. W tabeli 6.2 przedstawiono przepldanych literaturo-
wych w zakresie badaprzyczepnosi ceramiki stomatologicznejdzonej z podto-
zem tytanowym, publikowane w ostatnim dzegsbleciu.

Przyktadowe wyniki badawytrzymatoLi na zginanie patzer metal-cera-
mika uzyskane w badaniach wtasnych mettdypunktowego zginania zgodnie
z normy PN-EN 1SO 969% przedstawiono na rys. 40 [104,216]. Otrzymano wytrzy
matos¢ ponize] dopuszczalne] wartos dla pohczenia ceramiki stomatologicznej
i tytanu rednio 23 MPa) natomiast dla poten poprzez warsty posredni
wyniki bylty pozytywne (od okoto 28 MPa do ponad 35 MPa w za&i od
zastosowanego rodzaju powtok).

Proba trzypunktowego zginania pozwala na lkree sity powodujcej
zniszczenie pakzenia ceramika-metal polegeggo na oderwaniu warstwy
ceramicznej. W praktycznych zastosowaniach, szczegdlnie przy wykonywaniu
potaczenia wielowarstwowego, istotnea sprecyzyjne obserwacje dotyre
charakteru dekohezji pgizenia oraz wptywu czynnikéw technologicznych.
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Tablica6.2. Przegll danych literaturowych w zakresie badarzyczepnéci ceramiki
napalanej na podie tytanowe metagtrzypunktowego zginania
Autorzy Eombinacja potaczenia Wtrzymatosé | Odchylenie Zgodnosé
tytan/ceramika potaczenia standardowe badan z
[1E a] nortng
White i in. [223] Ti/Ti-Ceram 26 - -
TroiaJr tin [91] | TiVita Titankeramik 24,99 2,60 DIN 13927
Ti-641-4V/ VitaTitankeramik 25,60 3,37
Garbelinin 1 in | T¥Vita Titankeramik 30,8 6,2 DIN 13927
[220] Ti/ Triceram 26,6 3.1
Ti Duceratin 227 4.1
Ti-6A1-4 Vi VitaTitankeramik 272 33
Ti-6A1-4 Vi Triceram 23,53 38
Ti-641-4V Tnceratin 229 43
Atsiiiin [89] TifVita Titankeramil 17,14+20,34 2,18+3,69 DIN 13927
T#/T1 Bond 16,61-21,63 477266
Ti/Noritale T1-22 24 95-31 83 2,38-3,54
Yilmaziin. [88] TiVita Titankeramilk 371 2,86 DIMN 13927
Carlsson 1 in | TirDuceratin 287 3 T30 9693
[223] TifDuceratin Plus 23 3
Ti/Noritake T1-22 35 3
Ti/Triceram 26,7 3
Kurtz {in [222] Ti/Deck-Gold NEF/Duceratin 297 2,8 IS0 9693
Ti/Gold Bputter /Duceratin 20,6 7,3
TifDuceratin 32,2 4.0
TifDeck-Gold NF/Vita Titankeramik 331 7.6
T Gold Bputter/Vita Titankeramik 26,8 2.7
Ti/Vita Titankeramik 221 26
Gzean iin. [220] Ti Duceratin 17,22 243 120 9693
Tif Triceram 23,31 318
T 510;-magnetron sputtering/Duceratin 23,21 3,81
Ti/ 810;-magnetron sputtering/Triceram 24 .91 3,70
Walczalk [104] Ty Triceram 23,04 1,78 120 9693
Tif 8104 zol-zel/Triceram 27,98 1,68
Hussaini 1 in. [€1] | T¥Noritake Super Porcelain (bez obrébki 14,35 4,01 IS0 9693
pow. T1)
TiMoritake Super Porcelain (z obrobka | 24,65+35,60 §,34--8,15
pow. T
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Wytrzymalos¢ polaczenia tytan-ceramika 1, [MPa|

Rys. 40. Poréwnanie wytrzymatd na zginanie patzeh metal-ceramika (badania wtasne
[104,216])

Adachi i in. [199] wykonupgc badania wytrzymalaiowe dokonali
jednoczénie bada przyczepnosi dwutlenku tytanu oraz ceramiki do czystego
technicznie tytanu oraz stopu Ti6Al4V. Podczas proby zginania tytanu i jego stopu
zauwaono catkowite rozwarstwienie ceramiki od podioAutorzy wykazalize
grubos¢warstwy tlenkowej na probkach wygrzewanych przy temperaturze 750 °C
wynosita 32 nm dla czystego tytanu i 11 nm dla stopu tytanu. Natomiast w przy-
padku wygrzewania przy temperaturze 1000 °C grubesistwy tlenkowe]
wynosita juz okoto 1 um. Autorzy wywnioskowali,ze tytan i stop Ti6AI4V
wykazup odpowiednie przyleganie warstwy tlenkowej wytworzonej przy
temperaturze 750 °C, ale niedostateczne przyleganie ceramiki. agrok cera-
miki z tytanem zdaniem tych autoréw mayptyw nasgpujace czynniki: utlenianie
sie tytanu podczas wypalania ceramiki, kumulacja e@rwewndrznych podczas
przyrostu tlenku, zapobieg@pg tuszczeniu i warstwy tlenkowej, naggenia
wewngrzne rozwijajce s¢ na granicy rozdziatu faz z powodu niedopasowania
wspotczynnikow rozszerzalnaisciepinej, sprzyjajce dekohezji ceramiki.

Szczegoblne znaczenie w adhezji warstwy ceramicznej ma tworzenie si
gradientowej warstwy dyfuzyjnej na bazie tlenkdw. Do twoef sk warstewki
tlenku, na przyktad tlenku tytanu lub tlenkéw metali szlachetnych dyfandu;j
z ceramiki sod, potas, bar podwsygapc wytrzymatosé polaczenia [207,225].

W rezultacie otrzymuje sidobr adhezg ceramiki stomatologicznej do tlenkowe]
warstwy pofedniej, co cgsto skutkuje pkaniem ,opakera” (pierwszej warstwy
ceramiki) w prébach trzypunktowego zginania (rys. 41). Wskazuje to na uzyskanie
dobrego peiczenia adhezyjnego metalu i ceramiki.



6. Wybrane wiéciwosci polaczenia metal — ceramika 101

Sioz-Tio;/'

Mag= 300KX | WO = dmm

Rys. 41. Przekréj poprzeczny przezgozienie metal-ceramika-ceramika po prébie
zginania, gkanie w warstwie opakera; SEM

Oprocz zalecanej nogpproby trzypunktowego zginania alternatywmgtoda
stosowanadla omawianych uktadéw jest metodeinania. Autorzy pracy [226]
uwazaja, ze wad, metody zginania jest niska powtarzalnodgnikow i staba
korelacja pomidzy sik zginania a przyczepna§. Probascinania réwnie daje
wyniki zalezne od parametréw technologicznych. Na przyktad Schmage i in. [85]
badajc wytrzymatosépolaczenia metalowych zaczepéw protezyscmowej i cera-
miki stomatologicznej w rdwch stanach obrébki powierzchniowej metoda
scinania stwierdzilize na sié scinajaca ma wptyw nie tylko chropowat6 taczo-
nych powierzchni, ale rowniespos6b oagniecia tej chropowatad. Tradycyjne
szlifowanie lub piaskowanie dap rzad wielko&i nizsz wytrzymatosé ztacza na
scinanie nk polczenie z zastosowaniem warstwy uzyskanej poprzez silanizacj
Najwyzsza uzyskana przez tych autorow wytrzymatodécinanie wynosita okoto
15,5 MPa. W wyniku scinania uzyskiwano p@nie w strefie kohezyjnej
(w obszarze powiloki ceramicznej).

W tescie scinania dla stopow Ni-Cr oraz Co-Cgckonych z ceramik
stomatologicznaprzy ré6zym stanie powierzchni otrzymywanej tak jak w pracy
[85] autorzy pracy [227] otrzymali o wiele wgze wartoéi sity zrywapcej (54-72
MPa). We wczéniejszych badaniach Anusavice i in., cytowanej w [227]
otrzymywano wart€ci rzedu min. 51 MPa.

Badania trwalfci polaczenia cementu stomatologicznego (szkta monomero
wego) z romymi metalami badali Hibino i in. [228]. Wykonane przez nich testy
scinania dla stopéw Au-Ag-Cu, Ag-Pd, Ni-Cr oraz tytanu wykazae/,wytrzy-
matosé polaczenia z cementem jest bardzo niskaguzl do 5 MPa bez wzglu na
podioe, a pkanie zachodzi w strefie adhezyjnej, w mniejszym stopniu
w kohezyjnej.
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Rémice otrzymywane w testagkinania wynikag z roznic w metodyce bada
oraz rénorodndci materiatbw. Cgsto podnoszony jest problem braku czystego
scinania w stosowanym ukfadzie mechanicznym. Ponadto istatnesezenia
w warstwie ceramiki wywotane réica wspotczynnika rozszerzalngs cieplnej
pomiedzy metalowym podie@m i ceramilf oraz grubosé¢pcosredniej warstwy
tlenkowej ktéra powodujeze pohczenie staje si adhezyjno-dyfuzyjne. 3k
pofaczenie jest chemiczne, to dla bardzo cienkich warstw uzyskyjeiestwykle
wysokie sity €inajace, np. w pracy [147] otrzymanogsponad 500 MPa dla uktadu
stop tytanu-HA grubad ~1pm wytworzony metad zolzel. Podobnie wysokie
wartasci uzyskali Zhang S. i in. [229] badaj wytrzymatos¢ na scinanie warstw
HA oraz fluorowanego HA o grubokokoto 1,5 um na podini ze stopu Ti6AI4V,
wytworzonych metodgol-zel (393-459 MPa dla HA oraz do 572 MPa dla FHA).
Dlatego testycinania, podobnie jak metoda pin-on-disc stosowarg@@vnie jako
testy poréwnawcze w danym eksperymencie bez limogci poréwnywania
ilosciowego pomgdzy autorami.



7. KIERUNKI | PERSPEKTYWA ROZWOJU MATERIALOW
DLA STOMATOLOGII

Stomatologia jest jednym z dzialtbw medycyny, w ryad materialy
zastpujace tkank naturalm byly stosowane od dawna, zaréwno do rekonstrukcji
jak i do wypetniania ubytkdw. Staly peptw tej dziedzinie zwizany jestscisle
Z rozwojem itynierii materiatowej.

Wprowadzenie implantacji do codziennej praktykonsatologicznej byto
mozliwe po znacznym udoskonaleniu biomateriatow. Olvaeje kliniczne z kolei
stymulup rozwdj technologii materiatowych. Znacznagzzespotéw badawczych
Z obszaru imynierii powierzchni pracuje obecnie na rzecz medycya w tym
stomatologii.

W wielu dziatach techniki od lat obserwuje gimniejszenie udziatu stopdw
metali na rzecz tworzyw polimerowych. Biomateriatyetalowe réwnig sukce-
sywnie @ zastpowane innymi tworzywami. Przykladem peo by rozwoj
implantéw stomatologicznych. Pierwsze z powodzengosowane protezy state
bazupce na implantacji wykonywane byly ze stopow kobaldi zwiazku z dadé
licznymi przypadkami obluzowywaniaestakich implantow (nie tylko w stomato-
logii ale przede wszystkim w ortopedii) zatiz zasgpowa je elementami ze stopu
tytanu. Koniec XX wieku to okres, w ktérym niemaszystkie implanty i elementy
zespalace zaczto wytwarz& ze stopu Ti6Al4V. Rownolegle trwaly intensywne
badania nad materiatami ceramicznymi, tlenkowyrazaseglowymi.

Obecnie rownolegle stosowangisiplanty tytanowe oraz ceramiczne. Wydaje
sie, ze pomimo modyfikacji obecnie stosowanych biomatéwa metalowych
i poszukiwa nowych, o jeszcze lepszej biozgodecip w perspektywie kilku lat
zostam one w znacznej £ci zasipione materialami niemetalowymi. Sprawdzone
i chetnie stosowane przez stomatologéw implanty tytangeeinny mi€ coraz
lepiej wykonane powiloki takzeby kontakt z tkank kostry realizowany byt
poprzez warsty bioaktywry. Intensywne prace z zakresuzynierii warstwy
wierzchniej skorelowane z badaniami biochemiczngraz badaniami in vivo maj
na celu uzyskanie nie tylko wysokiej trw&td implantu w warunkach organizmu
ludzkiego ale réwnie szybkiego wgajania. Zewtrzna warstwa bioaktywna to
przy obecnym stanie rozwoju gtéwnie hydroksyapatyt.

Nowe materiaty bioaktywne to oprécz bioceramikkze biopolimery oraz
biomaterialy zlgone. Ze wzgldu na wihdciwosci mechaniczne w warstwach
wierzchnich na metalach dominotvagdzie raczej ceramika o strukturze krysta-
liczno-szklistej. Udziat fazy szklistej zmniejszarukha¢ tych materiatow.
Porowatg¢ ceramiki, uzyskiwana na przyklad w metodzie PE@oaiwia wzrost
hydroksyapatytu ale Bymoze uda si ja wykorzyst& do wprowadzania lekow
stopniowo przyswajanych przez organizm. zBumaliwosci projektowania
kompleksowych wigciwosci stwarzag warstwy hybrydowe, niekoniecznie w peni
ceramiczne.
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W implantach petno-ceramicznycéil¢ceramic implants), w ktérych mocujce
elementy metalowe zagione @ ceramicznymi, problemem jest réwaietan
warstwy wierzchniej i biozgodné. Obecnie stosowana jest na te elementy
bioobogtna ceramika korundowa. Wdiama jest natomiast ceramika oparta na
dwutlenku cyrkonu, réwniewedtug obecnego stanu wiedzy bioaitioa. Popraw
aktywnaci tych materiatbw mina realizowd podobnie jak dla podhy
metalowych, stosaf ztazone powtoki ze sktadnikiem bioaktywnymi.

W nieco dalszej perspektywie powinny pojévgic implanty kompozytowe,
prawdopodobnie polimerowo-ceramiczne zbrojone wédkin ze sktadnikami
bioaktywnymi wbudowanymi w osnawpolimeru. Inma przyszidciowa grupm
materiatbw mog okaz& sie ceramiczne materialy o strukturze szkieletowej
infiltrowane tworzywem polimerowym.

Osobma grupe stanowa biomaterialy na wypetnienia stomatologiczne.
Amalgamaty ze wzghbu na zawarti& rteci zostam prawdopodobnie catkowicie
wycofane ze stomatologii. Zagobwa je beda coraz lepsze pod wazglem
wiasciwosci  fizyko-chemicznych i mechanicznych kompozyty ip@rowo-
ceramiczne.

Wszelkie zmiany, ktére dokorwijsie w dziedzinie biomateriatdwasscisle
kontrolowane i oceniane przez zespoty biochemikfigyplogow i lekarzy. Taka
interdyscyplinarna wspotpraca przynosi wiele innowaych implementacii.
Ponadtozrodiem nowatorskich rozwkan w inzynierii biomedycznej jest pogi
w inzynierii materialowej ukierunkowany na zastosowaeizhniczne nie zvgzane
bezpadrednio z medycysn
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