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Wykaz wazniejszych oznaczen i skrétow

Oznaczenia

a - w zalezno$ci o kontekstu: (1) odmiana alotropowa; (2) wspétczynnik
rozszerzalnosci cieplnej [10/°C]

a-case — warstwa powierzchniowa o zwiekszonej mikrotwardos$ci powstajaca
podczas odlewania tytanu

B - odmiana alotropowa

7L - napigcie powierzchniowe cieczy pomiarowej [m]/m?]

e - skltadowa dyspersyjna cieczy pomiarowej [m]/m?]

2k - skladowa polarna cieczy pomiarowej [m]/m?]

Vs - swobodna energia powierzchniowa badanego materiatu [mJ/m?]

e - skladowa dyspersyjna badanej powierzchni [m]/m?]

y? - skltadowa polarna badanej powierzchni [m]/m?]

0 - kat zwilzania powierzchni

20 — kat ugiecia promieniowania na plaszczyznie (hkl)

T - wytrzymalo$¢ pofaczenia metal-ceramika okreslana w statycznej probie
trzypunktowego zginania [MPa]

CI - wspolczynnik zaufania (ang. confidence index) $wiadczacy

o prawidlowosci rozwiazania dyfrakcji podczas analiz metoda dyfrakeji
elektronéw wstecznie rozproszonych
E.rr - potencjal korozji [V]

Eoep - potencjat obwodu otwartego (ang. open circuit potential) [V]

Fai — warto$¢ sily powodujacg utrate polaczenia metal-ceramika [N]

G - szybkos$¢ uwalniania energii odksztalcenia [J/m?]

HVir - twardo$¢ instrumentalna wyznaczona w oparciu o metode
Oliver’a & Pharr’a i przeliczona na skale Vickersa

icorr - gestos¢ pradu korozji [A/cm?]

k - wspolczynnik wyrazajacy zaleznos$¢ grubosci metalowej probki
i modutu Younga

K - wspotczynnik okreslajacy miare zuzycia [mm*N'm™]

pH - wskaznik kwasowosci

Ra - $rednie arytmetyczne odchylenie profilu chropowatosci od linii $redniej

Rpol - opdr polaryzacji [Q-cm?]

Rt — calkowita wysokos¢ profilu chropowatosci

Rz - najwigksza wysoko$¢ profilu chropowatos$ci

TNTZ - stopy tytanu Ti-Nb-Ta-Zr



Skroty

ADA - Amerykanskie Stowarzyszenie Stomatologiczne (ang. American Dental
Association)

AFAP - parametr okre$lajacy procentowy obszar powierzchni przylegajacej
porcelany po prébie dwuosiowego zginania (z ang. area fraction
of adherent porcelain)

CVD - chemiczne osadzanie z fazy gazowej (ang. chemical vapour deposition)

DLC - diamentopodobny wegiel (ang. Diamond Like Carbon)

EBSD - dyfrakcja elektronéw wstecznie rozproszonych (ang. electron backscat-

ter diffraction)

EDS - spektometria z dyspersja energii (ang. energy dispersive X-ray
spectroscopy)

EIS - elektrochemiczna spektroskopia impedancyjna (ang. electrochemical

impedance spectroscopy)
ICP-MS - spektometria mas z jonizacjg w plazmie sprz¢zonej indukcyjnie
(ang. inductively coupled - mass spectrometric)

NEK - nasycona elektroda kalomelowa
PVD - fizyczne osadzanie z fazy gazowej (ang. physical vapour deposition)
SEM - skaningowa mikroskopia elektronowa (ang. scanning electron

microscopy)
UV-A - promieniowanie ultrafioletowe o dtugosci fali 315+400 nm
UV-B - promieniowanie ultrafioletowe o dtugosci fali 280+315 nm
XRD - dyfraktometria rentgenowska (ang. X-ray diffraction)

Oznaczenia prébek

Ti/110 - tytan poddany jedynie piaskowaniu ziarnem 110 pum Al,O3 przed proce-
sem napalania porcelany

Ti/250 - tytan poddany jedynie piaskowaniu ziarnem 250 pm Al,O3 przed proce-
sem napalania porcelany

Ti/110/Au- tytan oprocz piaskowania ziarnem 110 pm Al,O3 pokryty warstwa
posrednig Au przed procesem napalania porcelany

Ti/250/Au — tytan oprécz piaskowania ziarnem 250 um Al O; pokryty warstwa
posrednig Au przed procesem napalania porcelany

ClI - stop Remanium CS+ (NiCrMo) odlany ze 100% nowego fabrycznie
materiatu (grupa kontrolna)

C2 - stop Remanium CS+ (NiCrMo) odlany ze 50% nowego fabrycznie ma-
teriatu i 50% materialu z przetopu wtérnego raz przetopionego

C3 - stop Remanium CS+ (NiCrMo) odlany ze 50% nowego fabrycznie ma-

terialu i 50% materialu z przetopu wtérnego dwa razy przetopionego



1. Wprowadzenie

W protetyce stomatologicznej stosowane sg na szeroka skale materiaty metalowe
i niemetalowe. W grupie materialéw metalowych zastosowanie znajduja stopy
metali szlachetnych i nieszlachetnych. W stomatologii do najbardziej popularnych
metali nieszlachetnych nalezg stopy CoCrMo oraz stopy NiCr. Swoja ugruntowang
pozycje w protetyce stopy NiCr zawdzieczajg gléwnie niskim kosztom i prostocie
przetwarzania oraz tatwosci licowania (powlekania) ceramika stomatologiczna.
Ponadto dentystyczne stopy niklu przeznaczone do napalania ceramiki, m. in. ze
wzgledu na dobre dopasowanie wspotczynnikdw rozszerzalnosci cieplnej metalu
i ceramiki [1] wykazuja trwale polaczenie z ceramika dentystyczna, charakteryzu-
jace sie wysokimi wartosciami przyczepnosci ukladu metal-ceramika osigganymi
w testach wytrzymalosciowych [2,3,4].

Pomimo wysokiej odpornosci na korozje stopéw CoCr, zwigkszone stezenie
jonéw metali jest czesto obserwowane w krwi, moczu oraz w okolicy tkanek
ciala pacjentéw z kobaltowymi biomaterialami. Potencjalne skutki i konsekwencje
uwalniania pierwiastkow stopowych Co, Cr i Ni w niektérych przypadkach ob-
jawiaja si¢ zréznicowang niepozadang reakcja komorek, a nawet uszkodzeniami
DNA [5,6,7]. Natomiast stopy NiCr s3 jednymi z najbardziej szkodliwych stopow
dentystycznych z powodu wydzielania alergizujacych jonéw Ni** oraz trujacych
jonéw Cr’**. Jednakze s one uzywane bardzo czgsto z uwagi na niska ceng [8,9].
Aktualnie w protetyce istnieje tendencja do zastepowania stopéw bogatych w ni-
kiel, - tytanem.

Zapotrzebowanie na metalowe aparaty protetyczne trwale licowane ceramika
przyczynia si¢ do poszukiwania nowej generacji biomaterialéw, posiadajacych
przede wszystkim bardzo dobra biotolerancje, wysoka odpornosé¢ korozyjna i wy-
trzymalo$¢ mechaniczng, a przy tym dostateczng trwato$¢ kosmetyczna.

Tytan i stopy tytanu dobrze spetniaja wymogi stawiane metalowym aparatom
protetycznym z uwagi na wysoka biotolerancje w $rodowisku jamy ustnej, odpo-
wiednie wlasciwo$ci mechaniczne i wysoka odpornosé¢ na korozje w $rodowisku
tkanek i plynéw ustrojowych, zdecydowanie przewyzszajac pod tym wzgledem
stopy NiCr czy CoCrMo. Zastosowanie tytanu ciagle wzrasta, co jest wynikiem
pozytywnych rezultatéw uzyskiwanych w leczeniu schorzen i urazéw jamy ustnej



Wprowadzenie

a takze brakow w uzebieniu. Jednakze, wykonywanie tytanowych aparatéow pro-
tetycznych pokrywanych porcelang obecnie w skali laboratoryjnej jest procesem
trudnym ze wzgledu na réznice w charakterze wigzan chemicznych cechujacych
obydwa materiaty oraz rézne wlasciwosci fizyczne. Dodatkowo wysoka skltonnos¢
do utleniania uwazana jest za gtéwng przyczyne stabego polaczenia metalu z por-
celang dentystyczng.

W raportach badan [1,2,3,4] poréwnuje si¢ czesto stopy NiCr w zestawieniu
z tytanem i jego stopami. Poniewaz stopy niklu tatwo si¢ przetapia i licuje ceramika
to protetycy bardzo chetnie siegaja po tego typu materialy. Niestety duzy odsetek
pacjentéw uczulonych jest na nikiel, — blisko 13% populacji spoteczenstwa. Dlate-
go tez, poszukuje si¢ takich rozwigzan w protetyce, aby przy uzyciu biozgodnego
tytanu uzyskac zblizong wysoka wytrzymalos¢ ukladu metal-ceramika, poréwny-
walng dla stopéw o osnowie niklu.

Do dzi$ nie uzyskano w pelni zadowalajacej wysokiej wytrzymato$ci mecha-
nicznej tytanowych aparatow protetycznych trwale licowanych ceramika denty-
styczna (porcelang) i dlatego nadal prowadzone sg badania w tym temacie.

Polaczenie porcelany z metalowym podlozem zachodzi dzigki formowaniu si¢
warstwy tlenkéw podczas procesu wypalania porcelany. Grubos¢ warstwy zalezy
od temperatury procesu. Problemem jest zdefiniowanie i uzyskanie optymalnej
grubosci tlenkow, gwarantujacej wysoka adhezje i trwalo$¢ uzytkowa takiego
aparatu protetycznego. Badania wskazujg, ze w przypadku zbyt cienkiej warstwy
utrata adhezji nastepuje na granicy fazowej tlenek-porcelana natomiast zbyt gruba
warstwa moze doprowadzi¢ do uszkodzenia polaczenia tytan-porcelana w obrebie
warstwy tlenkow [10].

Na etapie przygotowania powierzchni stosuje si¢ obrobke strumieniowo-
-§cierng (tradycyjne piaskowanie), co nie zapewnia trwatego polaczenia tytanu
z porcelang [11,12]. Pomimo tego, ze metoda ta obecnie jest w powszechnym
uzyciu, w praktyce obserwuje si¢ czeste przypadki odprysniecia ceramiki od po-
wierzchni struktury metalowej. W przypadku stopéw tytanu pod tym wzgledem
badania kliniczne [13] wykazujg 16 % niepowodzen juz po trzyletnim uzytkowa-
niu. Uszkodzenie warstwy porcelany (utrata adhezji) jest powaznym problemem
klinicznym, poniewaz prowadzi do duzego defektu estetycznego i dyskomfortu
uzytkowania. Czesto konieczna bywa wymiana calego uzupelnienia, co generuje
koszty i stwarza dodatkowy dyskomfort dla pacjenta.

Niedostateczna trwalo$¢ uzytkowa i kosmetyczna aparatéw protetycznych
moze sta¢ sie przyczyng powaznych utrudnien w zyciu zawodowym i osobistym.
Problemy zwigzane z niewydolno$cig zucia moga utrudniac zycie codzienne i kon-
takty towarzyskie oraz zaburza¢ czynnosci mowy, co w konsekwencji przekiada sie
na zly stan samopoczucia takich oséb [14].

Obecnie trwajg poszukiwania nowych metod majacych na celu podwyzszenie
jakosci wigzania metal-ceramika. W literaturze znane sg przypadki podwyzszania
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trwalosci tytanowych biomaterialéw poprzez zastosowanie trawienia za pomoca
kwasow, zasad oraz ich soli, napalania nowych rodzajéw niskotopliwej porcelany
w warunkach prozniowych lub w atmosferze argonu czy nanoszenia tlenkowych
warstw posrednich metoda zol-zel. Jednak metody te nie okazaly si¢ do konca
skuteczne, sg w trakcie badan lub nie znalazly powszechnego zastosowania w pra-
cowniach protetycznych.

Jedna z nowych i obiecujacych propozycji wydaje si¢ zastosowanie warstw
posrednich ze zlota. Dane literaturowe [15,16,17,18] wskazuja na wzrost wytrzy-
malosci polaczenia ukladu tytan-porcelana stomatologiczna przy zastosowaniu
warstw posrednich charakteryzujacych si¢ wysoka zawartoscig zlota. Ponadto
autorzy tych prac wskazuja na pozytywne wtasciwosci powlok ze ztota zwigksza-
jace wytrzymalos¢ tytanowych implantéw licowanych porcelang. Powyzszy fakt
uzasadnia celowos$¢ podjecia badan w tym temacie. W ramach przedstawianej
pracy podjeto probe ulepszenia polaczenia ukladu tytan-ceramika poprzez przez
wytworzenie ukladu wielowarstwowego zlozonego z wewnetrznej warstwy ze
zlota napylanej jonowo i warstwy zewnetrznej z porcelany stomatologicznej tak,
aby uzyska¢ trwale polaczenie.

Dodatkowym problemem przy projektowaniu procesu licowania sg réznice
w skladzie stopéw. We wspdlczesnych pracowniach elementy protetyczne wyko-
nywane sg czesto z udzialem materiatu z recyklingu (wtdrnie przetapianego). Taka
praktyka, mimo Ze niezalecana przez producentdéw jest sposobem na obnizenie
kosztow [19]. W polaczeniu z ciagle rosngcymi kosztami leczenia protetycznego
i procesem starzenia si¢ spoleczenstwa [20], badania proceséw wykorzystania
materialow wtornie przetapianych w istocie swojej facza zagadnienia inZzynierii
materialowej z zagadnieniami klinicznymi z obszaru medycyny.

Pozostalosci powstale w procesie odlewania szkieletoéw np. z kanatéw wlewo-
wych, ze stozkow odlewniczych oraz wytopy wadliwie wykonane np. z niedolewa-
mi, rzadziznami i peknieciami stanowig ,,ztom” protetyczny. W protetyce czesto
wykorzystuje sie ten ztom, jako cze$¢ wsadu do przetopu [21,22]. W jamie ustnej
podczas procesu zucia wystepuje zréznicowany stan obcigzen [23,24,25]. Stan
ten powoduje rézny stopien koncentracji naprezen w twardych tkankach zgba
i uzupelnieniach protetycznych, co moze skutkowa¢ uszkodzeniem elementéw
mocujacych protezy lub odprysnieciem fazy ceramicznej z aparatéw protetycznych
trwale licowanych porcelang dentystyczng [13,26].

Dane literaturowe wskazuja, ze wlasciwosci stopéw z udzialem materiatu z re-
cyklingu mogg rézni¢ sie od stopéw nowych. Dotyczy to zaréwno stopow nieszla-
chetnych jak i szlachetnych. Obserwowane zmiany wilasciwosci mechanicznych
dotyczg gtéwnie wytrzymatosci mechanicznej i twardosci, obserwowano réwniez
zmiany, co do odpornosci na korozje. Niektorzy uwazaja, iz zmiany odpornosci
korozyjnej po kolejnych przetopieniach mozna pomina¢, poniewaz nie sg one zbyt
istotne [27,28,29]. Pewne prace natomiast uwypuklaja ten problem, sygnalizujac
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pogorszenie si¢ wlasciwosci korozyjnych wywolanych kolejnymi przetopieniami
[30]. Sa rowniez osrodki badawcze, ktére twierdza, iz wtdrne przetopy nie maja
istotnego wplywu na wlasciwo$ci mechaniczne wytworzonych odlewéw [31].
Zagadnienie to jest o tyle powszechne i istotne, ze podejmowano juz badania
wlasciwosci biomaterialéw NiCr przetopionych wtérnie. Natomiast na tyle mato
zbadane, iz wcigz nie ma jednoznacznej odpowiedzi; co do bezpieczenstwa uzytko-
wania i trwalosci uzyskanych w ten sposob aparatéw protetycznych licowanych ce-
ramikg oraz czy powtdrnie przetapiane stopy NiCr w polgczeniu z ceramikg nadal
charakteryzujg si¢ wysoka przyczepnos$cia przewyzszajaca uktady tytan-ceramika.
Zainteresowanie tematyka przetopéw w protetyce stomatologicznej zwigzane
jest z faktem, iz dane literaturowe dowodzg, ze temat ten nie zostal wyczerpany
a zagadnienie to z pewnoscig warte jest dalszego poznania i kolejnych badan, ze
wzgledu na obserwowane réznice w trwalosci wytwarzanych elementéw prote-
tycznych uzyskanych z wielokrotnych przetopéw trwale licowanych porcelana.
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2. Przeglad literatury

2.1. Stopy metali nieszlachetnych stosowanych w protetyce
stomatologicznej

2.1.1. Tytan i jego stopy

Pomimo faktu, ze protetyka w przewazajacym stopniu oparta jest na stopach
kobaltu i niklu, to obserwuje si¢ w ostatnich latach coraz wigksze zainteresowanie
stopami tytanu [32].

Czysty technicznie tytan oraz stopy tytanu sa najbardziej atrakcyjnymi mate-
rialami metalowymi do zastosowan biomedycznych, ze wzgledéw na kombinacje
dobrych wlasciwosci mechanicznych z wysoka odpornoscia na korozje w ptynach
ustrojowych [33].

Klasyfikacja stopow tytanu oparta jest przede wszystkim na kryterium struktu-
ralnym. Stopy tytanu w zaleznoéci od struktury mozna podzieli¢ na jednofazowe
a lub B oraz dwufazowe a+P. Pierwiastki stopowe takie jak Fe, Cr, Al tworzg roz-
twory state w tytanie, zwiekszajac jego wytrzymalto$¢ mechaniczng oraz zmieniajg
temperature przemiany alotropowej. Aluminium dodatkowo zmniejsza cigzar
wlasciwy, polepsza obrabialno$¢ i obniza plastyczno$¢ materiatu. Grupa pierwiast-
kéw miedzyweztowych takich jak O, N, czy C stabilizuje faze a. Natomiast Mo, Nb
iV stabilizujg faze P i obnizaja temperature przemiany fazowej [34].

Przez dlugi okres czasu stop Ti-6Al-4V byl gtéwnym stopem tytanu do zasto-
sowan biomedycznych. Czysty technicznie tytan, stop Ti-6Al-4V oraz Ti-6Al-4V
ELI (ang. Extra Low Interstitial) zostaly w zasadzie przeznaczone na materialy
konstrukeyjne, chociaz sg uzywane do chwili obecnej na szeroka skalg, jako repre-
zentatywne stopy tytanu na materiaty do implantéw. Jednakze stworzono nowe
typy stopow takie jak Ti-6Al-7Nb [35] oraz Ti-5Al1-2,5Fe [36] z uwagi na problem
toksycznosci pierwiastkéw zawartych w stopie Ti-6Al-4V oraz koniecznos¢ osig-
gniecia optymalnych charakterystyk wytrzymatos$ciowych.

Ponadto stworzono [33] stopy a+P nie zawierajace V oraz Al zlozone
z pierwiastkéw nietoksycznych jak Ti-15Sn-4Nb-2Ta-0,2Pd oraz Ti-15Zr-4Nb-
-4Ta-0,2Pd. Obecnie pozadane s3 stopy o niskim module Younga, poniewaz
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Przeglqd literatury

warto$ci modulu stopéw muszg by¢ bardziej zblizone do modutéw kosci. Dlatego
tez powstaly stopy typu {3, nad ktérymi ciagle prowadzone s3 prace rozwojowe
[37]. Stopy te moga osiagna¢ wyzsza wytrzymatos¢ oraz odpornos$¢ na pekanie
w poréwnaniu ze stopami dwufazowymi a+f. Sktadaja si¢ one z pierwiastkow
nietoksycznych takich jak Nb, Ta, Zr itd.

Czysty technicznie tytan oraz stopy typu Ti-6Al-4V s3 réwniez gléwnymi mate-
rialami stosowanymi komercyjnie do wykonywania implantéw w stomatologii. Stopy
tytanu na materialy do implantéw stomatologicznych sg takie same jak w przypadku
materialéw na implanty chirurgiczne [33]. Stopy przeznaczone do innego wykorzysta-
nia w stomatologii na takie elementy jak korony, mosty i klamry posiadaja nieco inny
sklad w poréwnaniu ze stopami przeznaczonymi na implanty chirurgiczne z wyjat-
kiem Ti-6Al-4V oraz Ti-6Al-7NDb zgodnie z wykazem w tabeli 2.1 [33,38].

Tabela 2.1. Dentystyczne stopy tytanu i ich mechaniczne wlasciwosci wg [33,38]

Stop Proces nwayrt(r)?c,g;i(r)lsiz plaftr;cr;llizs'ci Wydluzenie | Twardosc
[MPa] [MPa] [%] HY
Ti-20Cr-0,2Si | odlewanie 874 669 6 318
Ti-25Pd-5Cr | odlewanie 880 659 5 261
Ti-13Cu-4,5Ni | odlewanie 703 - 2,1 -
Ti-6Al-4V odlewanie 976 847 5,1 -
Ti-6Al-4V obr. plastyczna 954 729 10 346
Ti-6Al-7Nb odlewanie 933 817 7,1 -
Ti-Ni odlewanie 470 - 8 190

Niinomi i wspol. [39] prowadzil badania nowych stopéw typu [ takich jak
Ti-29Nb-13Zr-2Cr, Ti-29Nb-15Zr-1,5Fe, Ti-29Nb-10Zr-0,5Si, Ti-29Nb-10Zr-
-0,5Cr-0,5Fe i Ti-29Nb-18Zr-2Cr-0,5Si do zastosowan stomatologicznych. Stopy
te zaprojektowano w oparciu o stop Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr (czgsto stosowany skrot
w literaturze TN'TZ) do zastosowan biomedycznych. W badaniach tych, ze wzgledu
na wysoka temperature topnienia, dodatek Ta zastagpiono innymi pierwiastkami
stabilizujacymi faze B, takimi jak Cr, Fe i Si, aby obnizy¢ temperature topnienia
stopu. Temperatura topnienia nowo zaprojektowanych stopéw w poréwnaniu
do Ti-29Nb-13Ta-4,6Zr byta nizsza o 323+643 °C. Natomiast wytrzymalos¢
i plastycznos¢ odlewanych stopéw Ti-29Nb-13Zr-2Cr, Ti-29Nb-15Zr-1,5Fe i Ti-
-29Nb-10Zr-0,5Cr-0,5Fe byla poréwnywalna do TNTZ.

Oprocz juz do$¢ popularnych i opracowanych w latach dziewigédziesigtych
znormalizowanych stopéw Ti-13Nb-13Zr (ASTM F1713-1996) i Ti-12Mo-6Zr-
-2Fe (ASTM F1813-1997), w ostatnich latach zostaly opracowane poprzez dobor
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odpowiednich biokompatybilnych sktadnikéw stopowych dwusktadnikowe stopy
Ti-X, takie jak: Ti-Mo [40], Ti-Nb [41], Ti-Ta [42], Ti-Zr [43], Ti-Hf [44], Ti-
-Sn [45], Ti-Pd [46], Ti-Au [47], Ti-Ag [48], Ti-Cu [49], Ti-Cr [50] oraz Ti-Ge
[51]. Wiele z tych stopow binarnych przewyzsza wlasciwo$ciami mechanicznymi
podstawowe stopy Ti powszechnie stosowane w stomatologii, gdyz posiadajg one
lepsze charakterystyki wytrzymatosciowe i tribologiczne oraz wyzsza twardos¢
(51,52,53].

Na rys. 2.1 przedstawiono wptyw wybranych pierwiastkoéw stopowych na wy-
trzymatlo$¢ stopow dwuskladnikowych Ti-X. Stwierdzono, ze stop Ti-Mo ma naj-
wieksza wytrzymalo$¢ sposrod siedmiu wybranych stopow Ti-X [54]. Niewielkie
dodatki Ag, Nb, Ta lub Hf majg bardzo maly wplyw wzmacniajacy. Nawet dodanie
tych pierwiastkéw do 30% wag. podnosi wytrzymato$¢ na rozciaganie tylko do ok.
600 MPa lub nieco powyzej [41,55,56,57]. Skuteczne wydaje si¢ dodanie Ge ok 5%
wag. Daje to o wiele lepsze rezultaty niz w przypadku pierwiastkéw Ag, Nb, Ta czy
Hf. Taka sytuacja moze by¢ wywolana réznymi mechanizmami wzmacniajacymi,
np. w przypadku stopéw Ti z Nb, Ta lub Hf dodatki te dzialajg jak izomorficzny
stabilizator fazy beta, natomiast w przypadku stopéw z Ge lub Cu tworzg si¢ eutek-
toidalne fazy TisGes lub Ti,Cu [51,52].

Wedlug Lin i wsp6l. [51] zastosowanie dodatku Ge w przypadku stopow Ti-Ge
powoduje obnizenie temperatury topnienia stopu tytanu, co sprzyja procedurom
odlewania stosowanym w gabinetach protetycznych. Ponadto gestos¢ Ge wynosi
tylko 5,32 g/cm’ i jest o wiele nizsza niz w przypadku najczesciej stosowanych
pierwiastkdéw stopowych (Mo, Nb, Ta, Zr, Hf, Pd, Sn, Au, Ag, Cu, Cr, itp.). Po-
zwala to na wykonywanie bardzo lekkich protez lub mostéw protetycznych, ktére
zmniejszg nacisk odlewdw na kosci wyrostka zebodotowego i pozostalych zebow.
Ma to szczegélne znaczenie w przypadku dlugotrwalych rehabilitacji gornej
szczeki [51].
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Rys. 2.1. Wpltyw wybranych pierwiastkéw stopowych na wytrzymatos¢ na rozcigganie dwu-
sktadnikowych stopow Ti-X wg [51]
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wanych stopow Ti na tle wybranych materiatéw dentystycznych wg [51]

Na rys. 2.2 przedstawiono poréwnanie wytrzymaloéci na rozciaganie i wy-
dluzenia odlewanych stopéw Ti na tle innych stosowanych klinicznie materiatéw
dentystycznych. Mozna zauwazy¢, ze wytrzymalos$¢ na rozcigganie stopow Ti-Ge
w zakresie od 660 MPa do 750 MPa, jest nizsza niz w przypadku stopéw o wysokiej
zawarto$ci Pd [59], ale tez standardowych popularnych stopow Ti6-Al4-V oraz
Ti-6Al-7Nb [60,61,62], lecz zblizona do stopéw Ti-Nb-Zr-X [39] oraz stopdw
NiCr [63,64]. Ponadto mozna zauwazy¢, ze wytrzymatos$¢ na rozcigganie stopow
zlota (typu IV) [65,66] i CoCr [65] jest porownywalna z nowymi dwuskladniko-
wymi stopami Ti-Ge, podczas gdy jednak wiecksze wydtuzenie obserwuje si¢ dla
stopu Ti-Ge (max. 22%) [51].

Pomimo stosowanych przy produkcji tytanowych biomateriatéw technologii
elektroiskrowych [67,68], technik CAD-CAM [69] oraz metalurgii proszkéw
[70,71], tytan i jego stopy przeznaczone do wytwarzania elementdéw protetycznych
na ogol najczesciej poddaje si¢ procesowi odlewania [72,73,74]. Ze wzgledu na
duza reaktywno$¢ tytanu, w procesie wytwarzania tytanu wymagana jest atmos-
fera ochronna lub préznia. Chociaz obecna technologia umozliwia wykonanie
precyzyjnych odlewow tytanowych to proces ten jest nadal trudny i zlozony, wy-
magajacy specjalnych urzadzen, innych niz w przypadku odlewéw powszechnie
stosowanych metali nieszlachetnych uzywanych w stomatologii [32], co znacznie
podnosi koszty uzyskania koncowego aparatu protetycznego.

Aktualnie istnieja dwie metody uzywane do topienia tytanu: topienie argo-
nowo-fukowe przy uzyciu niezuzywalnej elektrody wolframowej oraz topienie
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indukcyjne wysokiej czestotliwoséci [72, 73]. Nadal wystepuja liczne trudnosci
w odlewaniu tytanu z uwagi na jego wysoka zdolnos¢ do reakeji w wysokich tem-
peraturach, fatwo$¢ utleniania oraz zdolnos¢ do reakcji z tyglami ogniotrwatymi
oraz komponentami formy [74].

Powstawanie tlenkow podczas procesu odlewania tytanu zwigksza jego twar-
dos¢ oraz krucho$¢. Inne zanieczyszczenia mogg powodowa¢ niejednorodng mi-
krostrukture, co zwigksza podatno$¢ na korozje lub zmniejsza biokompatybilnos¢
tytanu. Powstawanie twardych kruchych warstw w trakcie reakcji prowadzi do
zanieczyszczonej powierzchni odlewu [75], ktéry moze wykazywaé zwiekszong
mikrotwardos¢ [76] oraz chropowato$¢ powierzchni, co jest zjawiskiem niepoza-
danym w protetyce stomatologicznej [77].

Caly proces odlewania metodg wytapianych modeli (,odlewanie metoda traco-
nego wosku”) posiada zalete polegajaca na odtwarzaniu skomplikowanych ksztat-
tow przy niskich kosztach, przy czym istnieje fatwos¢ zmiany skali, czyli przecho-
dzenia z pojedynczej pozycji do duzej liczby identycznych pozycji; jednakze moga
wystgpi¢ pewne wady w wyrobach finalnych otrzymanych w procesie odlewania
metoda wytapianych modeli, takie jak porowatos¢, skurcz oraz zanieczyszczenia
spowodowane wzajemnym oddzialywaniem miedzy forma a odlewem [78].

Stopiony tytan reaguje z pierwiastkami zawartymi w masie ostaniajacej i na po-
wierzchni zewnetrznej tytanu mogg pojawic sie takie pierwiastki, ktérych nie byto
w chemicznym skladzie tytanu przed odlewaniem. Tlen uwalniany z tlenkow
ulega dyfuzji w glab powierzchni tytanowych odlewéw w wyniku, czego powstaje
silnie utwardzona warstwa. Ta zanieczyszczona strefa jest niepozadana, poniewaz
obniza jako$¢ powierzchni odlewdw [79]. Twardos¢ tej warstwy bogatej w tlen,
znanej pod nazwa ,,a-case’”, wykazuje zwiekszong mikrotwardos¢. Wedlug badan
Niinomi i wspét. [39] twardos¢ tej warstwy dla stopow [ (bliskich TNZT) waha si¢
w granicach 400+560 HV. Faza ,,a-case” wzbogacona moze by¢ w pierwiastki obce
typu tlen, magnez, krzem, fosfor o grubosci nawet do 300 um. W celu zmniejszenia
warstwy a opracowano ostaniajacg mase kwarcowg, zawierajacg tlenki metali (tzw.
tlenki refrakcyjne), charakteryzujace si¢ malg zdolnoscig taczenia w stosunku do
tytanu [80]. Dlatego stosuje sie powtoki z tlenku aluminium, tlenku magnezu,
tlenku cyrkonu oraz tlenku itru powodujace znaczng redukcje szkodliwej fazy
»a-case”. Te ostaniajgce masy w polaczeniu z temperaturg mufli, wynoszaca okoto
450 °C, umozliwiajg wyrazne zmniejszenie fazy a.

Autorzy prac [81,82,83] uwazaja, ze bogata w tlen faza ,,a-case” zmienia wlasci-
wosci powierzchniowe tytanu powodujac utrate plastycznosci (ciggliwosci) i ob-
nizenie wytrzymalosci zmeczeniowej materiatlu. Natomiast wedtug Cai 1 wspot.
[84] ta krucha powierzchniowa warstwa dodatkowo uniemozliwia powstawanie
silnego polaczenia pomiedzy tytanem, a ceramika stomatologiczna. Istnieje
grupa badaczy [80,81,85], ktdra twierdzi, ze calkowite jej uniknigcie na obecnym
poziomie technologicznym jest niemozliwe. Nawet konwencjonalna obrébka stru-
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mieniowo-$cierna (piaskowanie) stosowane w gabinetach protetycznych przed
napalaniem niskotopliwej porcelany dentystycznej zmniejsza jedynie jej grubos¢,
ale nie likwiduje catkowicie problemu jej wystepowania [81].

Fosforanowe masy oslaniajace na bazie krzemionki sg powszechnie uzywane do
odlewania tytanu metoda wytapianych modeli oraz podstawowych stopéw metali
w stomatologii. Zdolno$¢ do reakcji miedzy tytanem a fosforanowymi masami
ostaniajacymi na bazie krzemionki moglaby zosta¢ zredukowana przy uzyciu
masy ostaniajacej na bazie MgO, gdzie krzemionka jest zastagpiona przez MgO oraz
ZrQO,, o mniejszej zdolnosci do reakgcji ze stopionym tytanem anizeli krzemionka.
Problemem w przypadku mas ostaniajacych jest to, ze ich wspolczynnik rozsze-
rzalnosci cieplnej oraz wlasciwo$ci mechaniczne s3 mniej dostosowane do tych
parametrow tytanu anizeli masy na bazie krzemionki [74].

Cyrkon jak réwniez itr z uwagi na swoja ogniotrwatos¢ i obojetnos¢ chemiczng
zostaly poddane intensywnym badaniom [81,86] jako materialy do powlekania
wzorca woskowego oraz ceramiczne materialy do powlekania tygli. Tygle ognio-
trwale z powloka powstala w wyniku nakladania koloidalnych typéw gestwy
(zawiesiny) krzemionkowej z Y,03 - wydaja sie by¢ rozwigzaniem najbardziej
efektywnym, stabilnym oraz najmniej kosztownym [74]. W celu unikniecia
przedwczesnego zelowania tych gestw a nastepnie powstawania niejednorod-
nych powlok o niskiej jako$ci, zaproponowano gestwe zawierajaca zrédla jonow
hydroksylowych [86]. Ponadto te rodzaje gestwy zawierajace jony hydroksylowe
OH" muszg zosta¢ poddane stabilizacji przy uzyciu zasad, ich pH musi by¢ wyzsze
od 10,2 po 6 dniach.

Smeacetto i wspol. [74] przeprowadzili badania celem opracowania nowej gestwy
Y,0; - na bazie krzemionki koloidalnej, ktéra mozna bytoby wykorzysta¢ zaréwno
jako ochrone tygli ogniotrwalych mullitowych jak i na powloki wzorcéw woskowych
(w celu zmodyfikowania powierzchni formy bezposrednio stykajacej sie z cieklym
tytanem) aby unikng¢ reagowania tytanu w trakcie odlewania. Ta nowa gestwa
jest stabilna w zakresie zelowania i moze by¢ uzywana przez dtugi okres czasu bez
koniecznosci stabilizacji pH. W celu zbadania skuteczno$ci ochrony powtoki wzorca
woskowego wykonanej z nowej gestwy Y,03, przeprowadzono szczegélowe badania
odlewoéw tytanowych otrzymanych z 4 réznych mas ostaniajacych (jednej na bazie
krzemionki, jednej na bazie ZrSiO, — oraz dwdch na bazie MgO). Wykazano, ze
proponowana powloka ceramiczna na bazie tlenku itru stanowi skuteczng ochrone
dla odlewéw z tytanu przed zanieczyszczeniem oraz utlenianiem. Warstwy ,,a-case”
nie stwierdzono w odlewach z tytanu otrzymanych przy uzyciu wzorcéw woskowych
z powtoka na bazie itru z masami na bazie cyrkonu lub krzemionki.

Wysoka zdolno$¢ tytanu do reakcji z tlenem, azotem oraz wodorem a takze
weglem, wymaga specjalistycznych urzadzen odlewniczych zasilanych helem albo
argonem [87], co znacznie zwigksza koszty przetwarzania [83]. Istniejg liczne
metody obnizenia kosztéw takiego procesu, do ktérych nalezy rozcienczanie
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specjalna cieczg, ktdrg nalezy wymieszac z masg ostaniajaca [88], uzywajac prozni
podczas procesu odlewania zamiast gazow szlachetnych [89], z wykorzystaniem
tanich sktadnikéw stopowych [90] oraz metod ponownego przetapiania [91].

Zlom wykorzystywany do ponownych przetopien, uzywany w procesach tech-
nologicznych w protetyce stomatologicznej jest bardzo czysty z uwagi na fakt, ze
topienie tego metalu ma miejsce w warunkach kontrolowanych oraz nie wymaga
procesu chemicznego [92]. Dane literaturowe wskazujg, ze w dziedzinie stomato-
logii ponowne wykorzystanie stopéw wydaje si¢ obiecujace w przypadku stopow
NiCr oraz CoCr [93], a takze stopow na bazie zlota [94]. Niestety, wedlug danych
Bauer’a i wspol. [92], brak jest szerszych opracowan literaturowych dotyczacych
oceny efektow wykorzystania ztomu tytanowego w dziedzinie stomatologii.

Z uwagi na duze zainteresowanie tematyka przetopien przeprowadzono wiele
badan szczegolnie dotyczacych kosztownych stopow palladu [95,96]. Pallad cha-
rakteryzuje si¢ wysoka zdolnoscig do reakcji z wodorem w wysokich temperaturach
[96,97] a ponadto niektdre z pierwiastkéw o niskich temperaturach odlewania (Fe,
Sn, In oraz Zn) moga parowac w trakcie proceséw odlewania.

Chociaz tytan technicznie czysty nie zawiera pierwiastkéw o niskich tempera-
turach odlewania w zwigzku, z czym nie ma wady polegajacej na stracie waznych
komponentéw podczas procedury przetapiania, czysty technicznie tytan posiada
nadzwyczaj wysoka zdolno$¢ do reakeji w wysokich temperaturach z pierwiast-
kami wystepujacymi w srodowisku (O,, N, oraz H,) a takze w masie ostaniajacej
[97]. Tlen oraz azot rozpuszczaja si¢ tworzac miedzywezlowy roztwor staly, co
powoduje zmiany sieci oraz zmiany w twardosci i kruchosci [83]. Poniewaz ilo$¢
zanieczyszczen najprawdopodobniej wzrasta w grupie przetapianej, wyjasnia to
wzrost wytrzymalosci na rozcigganie, granicy proporcjonalnosci oraz twardosci,
w zwigzku z czym zaobserwowano zmniejszenie wydluzenia w tej grupie [98].
Zgodnie z opracowaniem [91] niewielki ale istotny spadek (99,9-99,5%) poziomu
koncentracji tytanu wystepuje w stanie po przetopieniu zmieniajagc wzgledny
udziat innych pierwiastkéw. Stad tez, Peraire i wspodt. [91] zaznaczajg o ile w przy-
padku metali szlachetnych i stopéw NiCr ponowne przetapianie si¢ sprawdza, to
w przypadku tytanu sugerujg, aby nie stosowa¢ procedur ponownego przetapiania.

Badania Wang’a i Fentona [99] wykazaly, ze niewielkie zmiany zawartosci Fe
oraz O dla réznych gatunkow tytanu technicznie czystego sa wystarczajace dla
spowodowania znaczacych zmian w parametrach wytrzymatosci na rozciaganie
oraz wydluzenia materialu, co wykazuje wysoka wrazliwos¢ tytanu technicznie
czystego na obecno$¢ zanieczyszczen. Innym zrodltem zanieczyszczenia jest masa
ostaniajaca, ktora moze stanowi¢ zrodlo takich pierwiastkow jak Si, Mg, Zr, Al,
a takze O wprowadzanych do topionego metalu [97].

Wyzsza zdolno$¢ do reakeji tytanu z masg ostaniajaca jest rowniez powodem
wzrostu mikrotwardosci na granicy proébek w poréwnaniu z materialem [97].
Wartosci te sg bardzo zblizone do mikrotwardosci podanych w literaturze dla
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warstwy utwardzonej [76,100]. Wzrost twardosci skrajnej warstwy zewnetrznej
mozna przypisa¢ obecnosci zwiagzkéw metali (Ti3Al TisSi and TisSis) potaczenia
z niektérymi pierwiastkami z masy oslaniajacej (Al, Si) [97]. Powstawanie miedzy-
wezlowych roztwordw stalych w sieci tytanu moze si¢ w znacznym stopniu przy-
czynia¢ do wzrostu twardosci skrajnej warstwy zewnetrznej [97]. Jednakze tlen,
jako pierwiastek miedzyweztowy odgrywa najwazniejsza role we wzroscie twardo-
$ci powierzchni. Powstawanie miedzyweztowych roztwordw statych w sieci tytanu
ma miejsce czesto, poniewaz tlen ma maly promien atomowy [76,83,87,91,101].
Chociaz ten wzrost twardo$ci powierzchni powoduje wzrost obrabialnosci mate-
rialu uzywanego na protezy, ta utwardzona skrajna warstwa zewnetrzna sprawia,
ze stop staje sie podatny na korozje, co zmniejsza jego biokompatybilnos¢ [84].
Z Klinicznego punktu widzenia, warstwa zanieczyszczona powoduje zmniejszenie
ciggliwosci, wydluzenia, wytrzymalo$ci zmeczeniowej, biokompatybilnosci oraz
dokladnosci odlewania [84].

W wielu opracowaniach wykazano, ze warto$¢ twardosci maleje od skrajnej
warstwy zewnetrznej w kierunku wnetrza probki [76,100] poniewaz zanieczysz-
czenia nie przedostaja si¢ do wnetrza materialu probki.

Pomimo prawdopodobienstwa zwigkszonego zanieczyszczenia w przypadku
przetopienia technicznie czystego tytanu, wedlug badan Bauer’a i wspol. [92] nie
wydaje sie, aby taki zabieg powodowal niekorzystne zmiany wlasciwosci mecha-
nicznych. Pomimo zwigkszonego zanieczyszczenia, ktére wystepuje w przypadku
ponownego odlewania (100% materialu wtérnego) czystego technicznie tytanu to
procedura ta nie wydaje sie powodowa¢ zadnych szkodliwych zmian wlasciwosci
mechanicznych [102]. Dla materialéw tytanowych powtdrnie przetopionych
w 100% odnotowano wyzsza: wytrzymalo$¢ na rozciaganie, granice proporcjo-
nalno$ci i mikrotwardos¢, natomiast nizsza wartos¢ modulu Younga [102].Wobec
tego wykorzystanie procedury przetapiania moze obnizy¢ koszty odlewow tytanu
technicznie czystego oraz moze by¢ bezpieczne w stomatologii [92].

Mosleh i wspdt. [103] przeprowadzili badania lejnosci czterech stopow denty-
stycznych (NiCr, CoCr, czysty technicznie tytan oraz stop ztota) wykorzystywanych
do wytwarzania aparatow metal-ceramika. Oceny lejnosci powyzszych stopow
dokonano dla materialéw nowych i odlanych z dodatkiem materiatéw powtdrnie
przetopionego w stosunku 50:50. Najlepsza lejnoscia charakteryzowaly si¢ stopy zlo-
ta i nastepnie NiCr. Natomiast stopy tytanu uzyskaly w tym tescie najgorsze parame-
try. Stad tez w przypadku ponownego przetapiania tytanu, odwzorowanie cienkich
i skomplikowanych ksztaltéw elementéw protez moze by¢ klopotliwe w protetyce
stomatologicznej. Z kolei Al-Nazzawi i Al-Wazzan [104] wykazali, ze stop Ti-6Al-
-4V moze by¢ wykorzystywany do ponownego odlewania pojedynczych koron.
Grupa stopow z dodatkiem 50% materialu jednokrotnie powtdrnie przetopionego
wykazuje lepsze wewnetrzne dopasowanie koron dentystycznych (migdzy matryca
a odlewem) niz materiat w 100% jednokrotnie ponownie przetopiony.
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Koronki poddane licowaniu ceramika stomatologiczng moga wykazywaé
zbyt chlodny odcien na tle naturalnych zebow. Stad tez czestym zabiegiem jest
odpowiednia modyfikacja warstwy wierzchniej metalowego podloza tak, aby uzy-
ska¢ odpowiedni odcien ceramiki stomatologicznej [105]. Kolor dentystycznych
odlewéw uzupetniajacych moze mie¢ mniejsze znaczenie podczas racjonalnego
wyboru stopéw dentystycznych, jednakze czasami potrzeby psychologiczne
pochodzg zaréwno od pacjentéw jak i od stomatologdw. Stopy o wysokiej zawar-
tosci zlota zamiast stopow bez domieszek zlota sg zazwyczaj preferowane przez
pacjentéw z powodu ich wygladu. Stopy dentystyczne na bazie zlota sg od 15 do
20 razy drozsze niz stopy metali nieszlachetnych takich jak np. stopy NiCr. Dlate-
go powszechng alternatywa wykorzystywang przez laboratoria dentystyczne jest
tworzenie odlewdw koron zabarwionych na zloto poprzez pokrycie metalowego
uzupelnienia przez cienkg warstwe zfota (ztocenie) na powierzchniach tytanu lub
stopu NiCr bez wysokiego kosztu uzycia zlotych stopow [105].

Konwencjonalna metoda zlocenia nieszlachetnych odlewéw koron stanowi
procedure elektrolitycznej galwanizacji. Jako elektrolit jest czesto wykorzystywany
roztwoér zlota. Metal reaktywny chemicznie uzywany jest jako katoda a odlane
korony s3 poltaczone z ogniwem chemicznym jako anoda. Aby osiaggna¢ intensyw-
nie zloty kolor na powierzchni korony wymagana jest warstwa nalozonego zlota
o grubosci co najmniej 50 mikrometréw [106]. Do tego celu potrzebne jest proste
wyposazenie a wykonanie procedur zlocenia wymaga tylko od 5 do 8 minut.
Niektorzy ludzie sa przekonani, iz pokrycie ztota powloka korony opartej o stop
NiCr minimalizuje wystapienie alergii na nikiel a takze poprawia estetyczny efekt
na granicy korony i dzigsta. Od strony empirycznej wigkszos¢ klinicystow uwaza,
ze zlota powloka nie przylega zbyt dobrze do odmiennego od niej metalu pod
spodem. Ztota powloka zazwyczaj zle znosi codzienne mycie szczoteczka do zegbdw
oraz tarcie pod wplywem zucia jedzenia. Ostatecznie nastepuje odwarstwienie
i starcie z powierzchni odlanej korony po pewnym okresie czasu [105].

Wykorzystanie tytanu oraz stopéw tytanowych, jako implantéw stomatolo-
gicznych oraz protez ogromnie wzrosto w ciaggu ostatnich kilku lat z powodu ich
doskonalej biokompatybilnoséci [107], odpornosci na korozje, pozadanych cech
fizycznych oraz niskiego kosztu [83,108]. Innymi klinicznymi zaletami wykorzy-
stania tytanu w protetyce s3: fatwe badania nieniszczgce odlewéw tytanowych pod-
czas radiografii stomatologicznej [109] oraz relatywnie maly stopien rozpraszania
promieniowania przez materialy tytanowe w przypadku, gdy pacjent wymaga
radioterapii z powodu nowotworu w obrebie gtowy badz szyi [110,111,112].

Pomimo iz tytan oraz jego stopy nie maja ztotozoéltego wygladu, niektore za-
awansowane technologie takie jak azotowanie, wysokorozdzielcza spektrometria
mas z indukcyjnie wzbudzong plazma oraz napylanie s3 w stanie zmieni¢ kolor
tytanu w odcien pozlacany. Metody te sg juz wykorzystywane w przemysle. Nieste-
ty sg drogie i wymagaja zaawansowanego wyposazenia [105].
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W temperaturze pokojowej tytan tworzy cienka warstwe pasywng zlozona
z tlenkow tytanu na jego powierzchni. Ten film pasywny zapewnia doskonalg
odpornos¢ na korozje w srodowisku jamy ustnej. Odpowiednia modyfikacja filmu
pasywnego na tytanowej powierzchni jest tak prosta procedurs jak ta, ktora jest
wykorzystywana do konwencjonalnego zlocenia a jej efektem jest pozadany zloty
kolor [113,114].

Badania prowadzone przez Wanga [105] wskazujg, ze warstwa wierzchnia
tlenku tytanu charakteryzuje si¢ réznym kolorem w zaleznosci od zastosowanego
napiecia. W badaniach tych optymalny zloty kolor uzyskano przy 10V oraz 2A
w ciggu 1 minuty. Ponadto Wang wskazuje, ze alternatywng metoda modyfikacji
tytanowej powierzchni jest obrébka cieplna odlewu. Kiedy proteza jest umiesz-
czana na tacy, ogrzewana w piecu dentystycznym do temperatury 400 °C w po-
wietrzu i wygrzewana tam przez 20 minut, wytwarzany jest rowniez ztoty kolor.
Zmodyfikowany pasywny film na powierzchni tytanu moze réwniez zwiekszaé
odpornos¢ na erozje — korozje w przypadku uzupetnien tytanowych oraz implan-
tow stomatologicznych.

2.1.2. Stopy niklu

Stopy na bazie niklu s powszechnie uzywane, jako podbudowa dla koron
licowanych ceramika oraz zostaly wprowadzone do stomatologii, jako mozliwos¢
zastgpienia kosztownych stopéw szlachetnych z powodu wzrostu cen zlota w la-
tach osiemdziesiatych ubiegtego wieku [115,116]. Stopy na bazie niklu maja zalete
polegajaca na zwiekszonym module sprezystosci w poréwnaniu ze ztotem, co po-
zwala na zastosowanie cienszych przekrojow uzywanego stopu a w konsekwencji
mniejszy stopien zniszczenia zdrowego zeba podczas wykonywania korony [116].
Ponadto wspoélczynnik rozszerzalnosci cieplnej stopdw na bazie niklu jest zgodny
ze wspOlczynnikiem rozszerzalnosci cieplnej konwencjonalnej porcelany na
licowki, co zapewnia $ciste polaczenie korony z metalu — materiatu ceramicznego
podczas wypalania oraz zapobiega mozliwosci spekania licowki [117].

Stopy niklu charakteryzuja si¢ wytrzymatoscia na rozciaganie 550+650 MPa,
granicg plastycznosci 340+350 MPa, wydluzeniem 14+20% i twardoscig 185+200
HV [118].

Doskonate wlasciwosci stopéw NiCr wynikaja z ich zlozonego skfadu chemicz-
nego. Zasadniczo, te stopy skiadajg si¢ z niklu (68+80%) i Cr (11,9+26,3%) [119],
ale wymagane s tez inne dodatki, aby zapewni¢ dobre wlasciwosci mechaniczne
i odpornoé¢ na korozje, dobra lejnos¢ i dobre przyleganie porcelany. Wowczas
moga pojawic sie w skladzie pierwiastki w postaci zelaza, aluminium, molibdenu,
krzemu, berylu, manganu, kobaltu, niobu, miedzi, tytanu, galu, magnezu i cyny,
ktore dodaje si¢ do stopéw NiCr w zakresie od 0,1 do 14% [120,121]. Natomiast
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znormalizowane odlewnicze stopy niklu powinny zawiera¢ (masowo): Ni (jako
sktadnik gtowny), Cr (min. 20%) oraz Mo (min. 4%), a suma sktadnikéw Ni+Co+Cr
powinna wynosi¢ min. 85% [32].

Zastosowanie komercyjnych stopéw na bazie niklu jest bardzo uniwersalne,
a przy tym stosunkowo niedrogie, przy doskonaltych wlasciwosciach mechanicz-
nych i wysokiej odpornosci na korozje [122]. Stopy te tatwo si¢ przetapia za po-
mocg palnika gazowo-tlenowego. Fakt ten sprawil, ze stopy NiCr sa powszechnie
stosowane na state elementy protetyczne (np. metalowa korona i mosty), ktore
stanowig dobrg podstawe do napalania porcelany stomatologicznej [123].

Niemniej jednak, proces topienia palnikiem naraza odlewy na utlenianie
i absorbcje wegla z powietrza podczas spalania gazu, co moze wplyna¢ na zmia-
ne wlasciwosci fizycznych stopéw NiCr [124]. Wynika to z malego promienia
atomu wegla, ktéry umozliwia jego dyfuzje do sieci krystalicznej, a tym samym
tworzenie sie posrednich faz [121]. Wegiel moze mie¢ takze wplyw na wlasciwosci
mechaniczne stopéw NiCr poprzez tworzenie sie w strukturze twardych weglikow.
Ponadto wegiel moze reagowac z niektérymi pierwiastkami stopowymi takimi jak
nikiel, chrom, molibden, tytan i niob [121].

Zastosowanie piecow odlewniczych z kontrolowang atmosfera, takich jak te,
ktore uzywa si¢ do odlewania tytanu, powoduje ochrone¢ materialu przed utle-
nianiem i rozpuszczaniem innych pierwiastkéw, takich jak azot i tlen [125,126].
Podczas topienia rozpuszczanie sie gazow w stopie jest wynikiem reakcji miedzy
cieklym materialem a otaczajagcym gazem i proces taki zalezny jest od czasu ogrze-
wania, skfadu stopu i metody odlewania [127].

Wplyw metod odlewania na mikrotwardos¢ stopow niklu byl przedmiotem
badan Bauer’a i wspét. [121]. Przedmiotem badan byly 3 stopy NiCrMoTi, Ni-
CrMoBe oraz NiCrMoNb. Badanie przeprowadzono dla 4 technik odlewniczych:
(1) topienie przy pomocy palnika gazowo-tlenowego i maszyny do odlewania
odsrodkowego w niekontrolowanym $rodowisku odlewniczym, (2) topienie
indukcyjne w srodowisku kontrolowanym argonem (3) topienie indukcyjne w wa-
runkach prézni oraz (4) topnienie indukcyjne w niekontrolowanym srodowisku
odlewniczym. Stwierdzono, ze sposob odlewania ma wptyw na twardo$¢ bada-
nych materialow. Wyzsza twardos¢ odnotowano w przypadku wszystkich stopow
odlewanych technikg (1). Wartoéci twardo$ci uzyskane topieniem techniky (2)
i (3) byly podobne, ale nizsze niz stopéw otrzymanych technika (1) i (4). Ponadto,
poréwnujac twardosci HV stopdéw w odniesieniu do skladu chemicznego to byly
istotnie wyzsze dla stopu NiCrMoTi (422+7,8) niz NiCrMoNb (415+7,6). Nato-
miast najnizsze wartos$ci stwierdzono dla stopu NiCrMoBe (359+10,7).

Piekarski [128] sugeruje, ze wyzsze twardosci stopow topionych palnikiem
gazowo-tlenowym wigzg si¢ ze zdolnoscig pewnych skltadnikéw stopowych, ta-
kich jak chrom, tytan, niob, krzem, molibden do formowania weglikéw typu MC,
MsC, M;Cs, M3Cq oraz M,C;. Tworzenie si¢ twardych weglikow moze wystapi¢,
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poniewaz wegiel z ptomienia palnika absorbowany jest przez stop [126,129]. To
réwniez wyjasnia, dlaczego NiCrMoTi wykazaly najwyzsza twardo$¢. Obecnos¢
Ti w stopie moze zapewni¢ tworzenie si¢ wiekszej ilosci weglikow i azotkéw, jako
ze pierwiastek ten jest bardzo reaktywny co do wegla, co z kolei powoduje wzrost
wartosci wlasciwosci mechanicznych stopéw [121]. Natomiast stopy NiCrMoNb
wykazaly $rednig twardos¢ wsrod badanych materialow [121], ktéra jest spowo-
dowana prawdopodobnie tworzeniu si¢ fazy gamma lub faz miedzymetalicznych
Ni;Al i NizNb, ktére to fazy umacniajg roztwor i zwiekszajg wytrzymalos¢ stopu
[130]. Wedtug autoréw pracy [121] wplyw berylu na twardos¢ stopéw niklowych
nie jest jeszcze dostatecznie poznana. Chociaz wedlug Eftekhari [131] dodatek
berylu w stopie NiCr umacnia material i powoduje rozdrobnienie ziarna.

Pozostaja watpliwosci co do biokompatybilnosci stopéw na bazie niklu; w przy-
padku zastosowania w procedurach wypelnien korony znajduja si¢ w bezposred-
niej bliskosci z tkanka dzigstowa i czesto siegaja do tkanki poddzigstowej, gdzie
uwalnianie si¢ metalu w wyniku proceséw korozji moze powodowaé negatywne
reakcje [132,133,134]. Chociaz uczulenie na nikiel jest uwazne za kliniczng reakcje
organizmu wobec odlewanych stopéw stomatologicznych [132], wykorzystanie
niklu stanowi szczegdlny problem, poniewaz jest on najsilniejszym alergenem
sposrod wszystkich pierwiastkéw bedacych metalami [116,135].

Chrom jest gléwnym pierwiastkiem stopowym w stopach na bazie niklu oraz
jest dodawany w celu tatwiejszego powstawania stabilnej pasywnej warstwy tlenku
o wysokiej odpornosci na korozje [116,136].

Molibden jest réwniez czesto dodawany, poniewaz zwigksza odpornos¢ na ko-
rozje wzerowg oraz szczelinowg [136]. Stwierdzono, ze stopy o niskiej zawartos$ci
Cr oraz Mo sg bardziej podatne na korozje [116,137].

Istnieje wiele réznorodnych stopéw na bazie niklu dostepnych w handlu. Weze-
$niejsze opracowania zwracajg uwage na to, ze réznorodnos¢ rozmaitych struktur moze
powstawac w zaleznosci od dodatkéw stopowych [120,138,139]. Beryl jest dodawany
w celu poprawy zaréwno lejnosci stopu jak i jego przyczepnosci do porcelany uzytej
na licowki (ufatwia utlenianie, a tym samym poprawia adhezje porcelany stomato-
logicznej). Jednakze zmniejsza on w znacznym stopniu odpornos¢ stopu na korozje
[139,140,141,142] z powodu powstawania fazy eutektycznej NiBe o ubogiej zawartosci
chromu [120]. Wzrost zawartosci Be do pozioméw powyzej 0,6% w stosunku wagowym
powoduje spadek odpornosci korozyjnej i korozje wzerowq fazy eutektycznej NiBe
w sztucznej $linie niezaleznie od poziomu zawartosci Cr oraz Mo w stopie [116,143].

Bumgardner i Lucas [144] podali, ze bardziej jednorodna powierzchnia tlenku
chromowo-molibdenowego powstawala w stopach bez dodatku Be. Natomiast
Huang [142] wskazuje, ze maly promien atomowy pierwiastka Be utatwia wczesng
migracje Be na powierzchnie, co powoduje wystepowanie obszaréw zubozonych
w Cr oraz Mo. Ponadto beryl jest duzym alergenem oraz ma zdolnosci do kumu-
lacji toksyn [142,145].
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Analiza powierzchni pasywnej warstwy tlenku utworzonego na powierzchni
stopéw na bazie niklu przypisuje zwigkszone szybkosci korozji nizszym propor-
cjom Cr oraz Mo w tej warstewce [141,142]. Jednakze interpretacja badan nad
korozja nie uwzglednia znajdujacej si¢ pod nig mikrostruktury oraz wynikajacego
stad powstawania niejednorodnego tlenku. Ponadto zastosowanie porcelany do
uzytku klinicznego wymaga cykli wypalania w wysokich temperaturach, co nie-
odwolalnie powoduje zmiany mikrostruktury podczas proceséw wypalania por-
celany [141,146,147]. Dotychczas przeprowadzono niewiele badan nad wpltywem
wypalania porcelany na korozje stopéw na bazie niklu. Jednakze Roach i wspol.
[141] zwrdcili uwage, ze wypalanie porcelany ma niekorzystny wplyw na odpor-
no$¢ na korozje pewnych stopow.

Nikiel oraz jony innych metali sg takze toksyczne, a reakcje biologiczng na
poszczegdlne metale mozna oceniac in vitro przy uzyciu hodowli komérkowych
[148]. Nikiel jest gtownym pierwiastkiem uwalnianym ze stopéw na bazie niklu,
a inne gléwne pierwiastki s3 uwazane za mniej toksyczne (Cr oraz Mo) a ich uwal-
nianie ma miejsce przy znacznie nizszych koncentracjach [149]. Zaobserwowano
zmiany w morfologii komorek, kiedy poddano je oddzialywaniu roztworéw soli
jonéw metali [150]. Jednakze uzycie soli metali moze da¢ inne wyniki anizeli
w przypadku stopéw na bazie niklu uzywanych do zastosowan klinicznych [151],
wobec czego badano takze wplyw stopéw na bazie niklu na funkcje komoérki, do
ktorych nalezy proliferacja, synteza protein oraz poziomy ATP (adenozyno-5-
-trifosforan) [144,149,152]. Jony metali nie muszg by¢ uwalniane do pozywki
hodowlanej w proporcjach, ktére odzwierciedlaja sktad badanego stopu oraz moze
to by¢ zalezne od mikrostruktur powstajacych podczas odlewania [116,151].

Dotychczasowe badania wlasciwosci stopéw po przetopieniu byty wykonywa-
ne przez wielokrotne odlewanie tego samego stopu az do 13 generacji (bez utraty
wlasciwosci stopu) [153] albo przez badanie wlasciwosci odlewow z dodatkiem
nowego stopu do stopu przetopionego w réznych proporcjach [154,155]. Jest to
tatwa oraz naukowa metoda polegajaca na poréwnywaniu wlasciwosci tylko no-
wego stopu z réznymi kombinacjami procentowymi nowego stopu oraz stopu juz
odlanego i stopu tylko przetopionego [155]. Dostepne sg takze pozycje w zakresie
literatury fachowej [93,154,155,156,157,158,159] dotyczace przetapiania stopow
metali nieszlachetnych takich jak stopy NiCr.

Przedmiotem badan Palaskar’a i wspoét. [155] byt stop CrNi (Remanium G-Soft
firmy Dentaurum) ponownie przetopiony o réznym udziale procentowym nowe-
go stopu. Badania byly prowadzone w celu dokonania wptywu przetapiania stopu
dentystycznego na jego lejnos¢. Lejnos¢ odgrywa wazng role w doborze stopu na
odtworzenia dentystyczne, gdzie wazne jest szczegdlowe odwzorowanie ksztattu
nawet najbardziej skomplikowanych aparatéw dentystycznych. Autorzy tych ba-
dan stwierdzili, Ze przetapianie nie ma wptywu na lejnos¢ stopu niklu z chromem.
Nie jest konieczne dodawanie nowego stopu w jakiejkolwiek proporcji do stopu
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odlanego w celu utrzymania poziomu lejnosci stopu (pod warunkiem, ze dodatek
stopu byt uprzednio oczyszczony i odtleniony). W badaniu tym przebadano stop
przetopiony tylko do poziomu drugiej generacji. Autorzy [155] sugerujg przeta-
pianie stopu do poziomu okreslonej liczby generacji oraz zbadanie wplywu na
wlasciwosci stopu. Inne wyniki badan tych samych autoréw [154] pokazuja, ze nie
ma istotnej réznicy miedzy warto$cia twardosci nowego stopu i stopu powtornie
przetopionego o réznym udziale procentowym nowego stopu.

Natomiast Sheftick [160] stwierdzit, ze przetapiane stopy NiCr oraz CoCr zacho-
wywaly sie gorzej anizeli ztoto typu III, przy czym zachowanie to bylo niezgodne
w zakresie skladu chemicznego z procedurami przetapiania. Dlatego tez wyciagnat
wniosek, ze pierwszy proces przetapiania tych stopéw nalezy wykonywa¢ z do-
datkiem 50% nowego stopu w stosunku wagowym w celu poprawy lejnosci oraz
zawarto$ci procentowej poszczegolnych pierwiastkéw w tych stopach.

IssaciBhatt [156] prowadzili badania dotyczace ponownego przetopienia stopu
NiCr bez dodawania nowego materialu. Badano wptyw ponownych przetopéw na
nastepujace wlasciwo$ci mechaniczne: na wytrzymalo$¢ na rozciaganie, granice
plastycznosci i modul sprezystosci. Wyniki wykazaly niekorzystne zmiany wlasci-
wosci stopdw po ponownym przetapianiu. Zmiany te byly statystycznie znaczace,
dlatego tez autorzy sugeruja, ze stopy powtdrnie przetapiane nie powinny by¢
ponownie uzywane.

Natomiast badania Yavuza i wspot. [159], ktérych celem badania bylo poréwna-
nie wplywu réznych zabiegéw powierzchniowych na stabilnosci sktadu chemiczne-
go 6 odlewniczych stopéw NiCr (Kera N, Nodelco, Bellabond, Wiron 99, Metaplus
VK Tritech D) wskazujg, ze ponowne przetapianie moze niekorzystnie wplywa¢ na
jako$¢ powierzchni. Odnotowano znaczace réznice w zawartoéci Ni i Cr.

Dane literaturowe [158] wskazuja, ze pomimo faktu, iz recykling podstawo-
wych stopow NiCr jest czestg praktyka kliniczng to takie postepowanie moze miec¢
istotny wplyw, na jako$¢ protez metalowo-ceramicznych. Przedmiotem badan
byly komercyjny stop NiCr Wiron 99 oraz stop CoCr Wirobon C (firmy Bego)
wielokrotnie odlewane z dodatkiem 50% materiatu z recyklingu az do uzyskania 12
generacji przetopu. Nastepnie wyznaczano modul sprezystosci dla ukladu metal-
-ceramika badanych stopow. Badanie to wykazalo niewielkie liniowe zmniejszenie
modutu sprezystoéci do 6 generacji recyklingu. Po 6 cyklu przetopdéw obserwuje
sie gwaltowny spadek modutu sprezystosci. Stad tez Mirkovi¢ nie zaleca uzywania
odpaddéw poprodukeyjnych do ponownych przetopéw i sugeruje, zeby pozostato-
$ci odlewnicze zwraca¢ do producenta stopow.
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2.2. Odpornos$c korozyjna i biokompatybilnos¢

Do najwazniejszych czynnikéw, ktore maja wpltyw na dobdr stopéw metali
stomatologicznych nalezy akceptowalno$¢ tych stopow przez organizm ludzki
tzw. biokompatybilnos¢ [161,162]. Zakres biokompatybilnosci obejmuje adaptacje
przez zywe tkanki, odpowiednie wlasciwo$ci mechaniczne, fatwoé¢ formowania,
matowienie stopu z czasem (zwigzane z pasywacja) oraz jego odpornos$¢ koro-
zyjna [30]. Niska biotolerancja oznacza, ze zastosowanie biomaterialu moze
spowodowa¢ m.in. wystgpienie odczynéw zapalnych, alergicznych, a w niektérych
przypadkach produkty korozji moga wykazywa¢ dzialanie rakotworcze [163,164].
Ponadto uzywane stopy stomatologiczne musza by¢ odporne na wilgo¢, zmiany
temperatury wewnatrz jamy ustnej w zakresie od 0 do 70 °C a takze zmiany pozio-
mu pH w zakresie od 2 do 11, co ma miejsce w trakcie proceséw Zucia wewnatrz
jamy ustnej [30]. Niestety, rozne kategorie produktéw spozywczych maja rézne
poziomy pH, odpowiadajace agresywnemu medium powodujacemu korozje.

Nalezy sobie jednak zdawa¢ sprawe, ze w miare¢ uptywu czasu w trakcie eks-
ploatacji w strukturze biomateriatéw oraz na ich powierzchni zachodzg istotne
zmiany spowodowane warunkami srodowiska wplywajace w konsekwencji na
degradacje implantu [165].

Jama ustna jest specyficznym srodowiskiem, ktore jest bardzo agresywne dla
materialéw metalicznych. Metale umieszczone w jamie ustnej podlegaja kilku
typom korozji spowodowanej réznymi zwigzkami organicznymi oraz nieorga-
nicznymi, ktdre wystepuja w $linie oraz produktach spozywczych, powstawaniem
mikrokomorek, a takze obecnoscig mikroorganizméw [8,166]. W zwiagzku z tym,
odporno$¢ na korozje jest jedna z najwazniejszych cech stopow protetycznych.
Z drugiej strony procesy korozji wystepujace w stopach protetycznych majg ne-
gatywny wplyw na ich wlasno$ci zwigzane z trwaloscia a takze maja szkodliwy
wplyw na organizm cztowieka [8].

Badania nad korozjg stopéw protetycznych sa prowadzone w réznych roz-
tworach fizjologicznych, ale gléwnie w roztworze sztucznej $liny. W trakcie
badan w zakresie odontologii uzywa si¢ wielu rodzajéow sztucznej éliny [167].
Substancje te majg sklad w wigkszym lub mniejszym stopniu zblizony do skfadu
sliny naturalnej [8,167]. Poza intensyfikacja proceséw korozyjnych $lina wplywa
na procesy tarcia i zuzycia kontaktujacych si¢ powierzchni z¢bow oraz elementéw
protetycznych [168,169,170]. Badania Andrysiewicz i wspodl. [168] dowodza, ze
odpowiednio dobrane substytuty §liny zapewniajg korzystne pH roztworéw oraz
korzystne charakterystyki tribologiczne i reologiczne.

Istnieje poglad, ze lokalne niekorzystne reakcje tkanki takie jak zapalenie
dzigset oraz zapalenie przyzebia w sasiedztwie odlewanych stopéw dentystycznych
majg zwigzek z uwalnianymi pierwiastkami, gtéwnie, dlatego ze miejscowa tkan-
ka jest narazona na znacznie wicksze koncentracje uwolnionych jonéw metalu
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[133,171,172]. Ponadto stopien cytotoksycznos$ci, a w konsekwencji biokompaty-
bilno$¢ stopow odlewanych ma zwigzek ze skltadem stopu a takze z pierwiastkami
uwalnianymi ze stopu do otaczajgcego osrodka [140,173,174,175,176,177,178,179,
180,181]. Stwierdzono, ze Co jest bardziej toksyczny niz Ni, a stopy zawierajgce Cu
sg bardziej toksyczne anizeli stopy na bazie Ni [171,182,183,184].

Obecno$¢ Cr oraz Mo w stopach NiCr nadaje im wigksza odpornos¢ na korozje
w wyniku utworzenia warstwy tlenkéw na powierzchni [140,181]. Stwierdzono, ze
tylko stopy NiCr zawierajace od 16% do 27% Cr sa zdolne do tworzenia ochronnej
warstwy tlenkow [140]. Molibden spetnia réwniez aktywng role w tworzeniu tej
ochronnej warstwy tlenkéw [181]. Wobec tego rosngca koncentracja Cr oraz Mo
w warstwie powierzchniowej moze w wyniku synergii obniza¢ predkosci rozpusz-
czania metali [181], a to z kolei moze obniza¢ cytotoksycznos¢ stopdw [171].
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Rys. 2.3. Udziat procentowy Sredniej aktywnosci komérki (w odniesieniu do grupy kontrol-
nej: 100% aktywnosci komorki) dla stopow odlewanych przy uzyciu 3 procedur wg [171].

Al-Hiyasat i Darmani [171] wykazali, ze ponowne uzycie stopéw metali nie-
szlachetnych na poziomie 50% oraz 100% jako stopéw przetopionych, znacznie
zwieksza cytotoksyczno$¢ stopow metali nieszlachetnych. Przebadali oni, 3 stopy
na bazie niklu ze zmienng zawartoscig Cr, Mo, a takze Cu, o nazwach handlo-
wych Remanium CS, Wiron 99 i CB Soft (zawierajacy 12,3% Cu) oraz stop CoCr
(Wironit C) oraz stop na bazie Cu (Thermobond). Generalnie wszystkie stopy
metali nieszlachetnych badane w ramach niniejszego opracowania wykazywaly
efekt cytotoksyczny (rys. 2.3). Grupy zawierajace 100% przetopionego materialu
byly znacznie bardziej cytotoksyczne anizeli grupy zawierajace 50% przetopione-
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go materialu. Wséréd stopow NiCr najbardziej cytotoksyczny okazal si¢ CB Soft.
Byl on znacznie bardziej cytotoksyczny anizeli Remanium CS oraz Wiron 99.
Sytuacja taka ma zwiazek z réznica w skladzie chemicznym tych stopow. Stopy
Remanium CS oraz Wiron 99 zawierajg Cr (odpowiednio 26% oraz 22,5%) a takze
Mo (odpowiednio 11% oraz 9,5), natomiast CB Soft zawiera tylko mate ilo$ci Cr
(4,9%) oraz nie zawiera Mo. Zawartos¢ Cu w stopie NiCr - CB Soft w powigzaniu
z niska zawartoscig Cr oraz brakiem Mo moze rowniez tlumaczy¢ istotny efekt cy-
totoksyczny tego stopu w poréwnaniu do innych badanych stopéw NiCr. Ponadto
okazuje sie, ze przetapianie mialo inny wplyw na rdzne typy stopéw oraz pier-
wiastki wchodzace w sklad tych stopéw (Ni, Cr, Co, Cu, Mo Ali Fe). Wplyw ten byt
najwiekszy w przypadku Cu oraz Fe, wobec czego uwalnianie znacznie wzrastalo
po przetopieniu stopu. Kolejne pozycje zajmowaly Co oraz Al. Natomiast wplyw
przetapiania na Ni byt najmniejszy. Interesujgcym jest fakt, ze uwalnianie Mo nie
miato stalego zwigzku z procedurg przetapiania stopéw, w przeciwienstwie do
wynikow uzyskanych dla innych pierwiastkéw. Cr nie byl uwalniany w wykrywal-
nych iloéciach z zadnego sposrod badanych stopow.

Inne badania [29,174,175,184,185] rowniez nie wykazaly albo wykazaly bardzo
niskie uwalnianie Cr do pozywki hodowlanej, wody destylowanej, sztucznej $liny,
kwasu mlekowego, a takze roztwordw stonych.

Jak wskazuja badania prac [171,175,176,177,178,179,180,181] biokompatybil-
no$¢ danego stopu jest zalezna od typu tego stopu oraz pierwiastkow, ktore sie
z niego uwalniajg do otaczajacej pozywki albo tkanek.

Saji i Choe [186] badali wptyw procedur odlewania na odpornos¢ na korozje
stopéw stomatologicznych w $rodowisku 0,9% NaCl w temperaturze 37+1 °C.
Przedmiotem badan byly dwa stopy CoCrMo oraz NiCrMo wytworzone przy uzy-
ciu dwu réznych metod odlewniczych: odlewania odsrodkowego oraz odlewania
indukcyjnego wysokiej czestotliwosci. Badania elektrochemiczne z wykorzystaniem
spektroskopii impedancyjnej (EIS z ang. Electrochemical Impedance Spectroscopy)
wskazaly wysokie wartosci impedancji rzedu 10° Q-m?, co $wiadczy o wysokiej od-
pornosci na korozje wszystkich badanych stopéw (rys. 2.4a). Wykres przesuniecia
fazowego Bodego (rys. 2.4b) w przypadku stopu CoCrMo sugeruje powstawanie
zwartej pasywnej warstwy na powierzchni stopu, gdyz katy fazowe (krzywe a i b)
w zakresie $rednich oraz niskich czestotliwosci sg zblizone do 90°. Jednakze katy
fazowe (krzywe c i d) dla stopow NiCrMo spadaja do okofo 50° przy niskich cze-
stotliwosciach. Takie zachowanie $wiadczy o tym, ze warstwa pasywna powstajaca
na stopie NiCrMo zawiera defekty. Ponadto autorzy tych badan wykazali, ze ogdlna
odpornos$¢ na korozje stopu CoCrMo jest lepsza anizeli stopu NiCrMo. Natomiast
zmiana morfologii odlewu spowodowana wyborem metody odlewania ma tylko
marginalny wplyw na ogélng szybko$¢ korozji. Obserwacje SEM 1i analiza EDS
ujawnila, ze obszary o bogatej zawartosci Ni oraz ubogie w Cr oraz Mo podlegaja
w powaznym stopniu zlokalizowanemu procesowi rozpuszczania.
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Khamis oraz Seddik [27] badali wptyw przetapiania (do czterech razy) na wlasci-
wosci korozyjne technicznych stopéw stomatologicznych NiCr. Stwierdzili, ze kolejne
przetapianie nie mialo wptywu na odpornosé¢ na korozje stopu na osnowie niklu.
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Rys. 2.4. EIS wykresy Bodego wg badar [186]: (a) Odlewanie odsrodkowe stopu CoCrMo; (b)
odlewanie indukcyjne wysokiej czestotliwosci stopu CoCrMo; (c) odlewanie odsrodkowe
stopu NiCrMo; (d) odlewanie indukcyjne wysokiej czestotliwosci stopu NiCrMo

Charakterystyka korozji elektrochemicznej odlewanych stopéw stomatologicz-
nych NiCr zalezy gtéwnie od iloéci Cr oraz Mo w danym stopie [141,186]. Wedlug
badan Geis-Gerstorfera i Weber’a [137] Mo jest mniej waznym dodatkiem stopo-
wym anizeli Cr, jednakze, stop o mniejszej zawartosci Mo jest bardziej podatny
na korozj¢ wzerowa. Odporno$¢ na korozje stopéw NiCr zmienia si¢ w zalezno$ci
od ich skladéw chemicznych oraz jednorodnosci utworzonej warstwy pasywnej,
a roznice w mikrostrukturze moga mie¢ wplyw na poczatkowy wzrost, zwartos$¢
oraz jednorodnos¢ skladu warstwy pasywnej [186,187]. Tlenek niklu jest porowaty
oraz ma mniejszg zdolnos¢ do ochrony przed korozjg wobec tego strefy warstwy
pasywnej bogatej w NiO beda oddzialywac jako regiony stabe dla korozji lokalne;j,
co powoduje zlokalizowane rozpuszczanie faz bogatych w Ni [186]. Wedlug Mac-
Dougall’a [188] czesto podczas badan elektrochemicznych mozna zaobserwowac
cze$ciowq transformacje zwigzkow tlenku niklu NiO do postaci wyzszego rzedu
NizOq.

Stopy NiCr nalezg do najbardziej alergizujacych stopéw dentystycznych z po-
wodu wydzielania szkodliwych jonéw Ni** i Cr**. Przyjmuje sig, ze blisko 20%
mlodych kobiet i ok. 6% mezczyzn (ponizej 30 lat) uczulonych jest na nikiel [189].
Prognozuje si¢ [189], ze z uptywem lat odsetek populacji spoleczenstwa uczulonych
na ten metal bedzie wzrasta¢ (rys. 2.5). Jednakze jest on uzywany bardzo czesto
z uwagi na niska cene [8,9]. Aktualnie w protetyce istnieje tendencja do zast¢po-
wania stopéw bogatych w nikiel, np. powszechnie uzywanymi stomatologicznymi
stopami na bazie kobaltu ale w przypadku tych stopdw rowniez wystepuje wysoki
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odsetek spoteczenstwa uczulonych na Co i Cr [5,6,7,189], a wysoka oczekiwang
biozgodno$¢ spelniajg jedynie tytan i jego stopy.
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Rys. 2.5. Procentowy wplyw uczuleri na nikiel wsrod mtodej populacji spoleczeristwa wg
[189]

Ameer i wspot. [30] badali wlasciwosci korozyjne komercyjnych stopow Wi-
ron99, Wirolloy (obydwa stopy NiCrMo) i m. in. Wironit (stop CoCrMo) firmy
Bego (Niemcy). Uzyskane wyniki wskazuja, iz badane stopy metali nieszlachetnych
wykazywaly wysoka odpornos¢ na korozje w sztucznej slinie, a odpornos¢ na ko-
rozje stopu CoCrMo przekracza odpornos¢ innych stopdéw zawierajacych NiCrMo.
Badania przeprowadzone metodg spektrometrii masowej ICP-MS wskazuja, ze Fe,
Co, Cr oraz Ni s3 najbardziej rozpuszczalnymi jonami w sztucznej $linie. Zaob-
serwowano, ze szybko$¢ rozpuszczania niklu jest wyzsza anizeli chromu. Ponadto
rezultaty badan wskazuja, ze stop Wironit jest stopem najbardziej odpornym na
korozje w roztworze sztucznej $liny (najmniejsza liniowa szybkos¢ korozji), nato-
miast Wiron99 (najwigksza liniowa szybko$¢ korozji) jest stopem najmniej odpor-
nym na korozje. Odpornos¢ na korozje trzech stopéw metali nieszlachetnych jest
nastepujaca: Wironit > Wirolloy > Wiron99. Takie zachowanie korozyjne mozna
powigza¢ z potencjatem korozji, poniewaz potencjal korozji stopu Wirolloy prze-
suwa si¢ w strone wartosci bardziej dodatnich w poréwnaniu ze stopem Wiron99,
co jest spowodowane powstawaniem warstw pasywnych - tlenkoéw zelaza oraz
niklu, co chroni powierzchnie¢ oraz prowadzi do obnizenia pradu korozji i, stopu
Wirolloy. Ponadto wzrost szybkosci korozji w stopie Wiron99 w poréwnaniu do
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stopu Wirolloy jest rowniez spowodowany obecnoscig wysokich koncentracji Mo
(do poziomu 9,5% w stopie Wiron99) w poréwnaniu do 3% i w stopie Wirolloy.
Co wedtug autoréw [190,191] powoduje powstawanie uwodnionego NiMoO,.
Wedlug danych literaturowych [30,192,193,194] potencjal korozyjny w jamie
ustnej znajduje sie w zakresie od -300 do +300 mV w odniesieniu do nasyconej
elektrody kalomelowej. Badania [30] wykazaly, iz obnizenie szybkosci korozji przy
tym potencjale jest spowodowane powstawaniem oraz dalszym rozwojem ochron-
nej warstwy tlenku na powierzchni. Obecnos¢ Mo ma zasadnicze znaczenie dla
reakcji utleniania z uwagi na jego zdolnos$¢ do tgczenia sie z tlenem, co prowadzi
do wzrostu korozji wzerowej w srodowisku wodnym [195].

Dodatkowo [30] przeprowadzono obserwacje SEM badanych stopéw po za-
nurzeniu w sztucznej $linie przez okres 6 dni. Analiza mikroskopowa wykazata
koncentracje korozji wzerowej w okreslonym obszarze na powierzchni stopu Wi-
ron99. W stopie Wirolloy wystepowalo stabe nasilenie korozji wzerowej, natomiast
w stopie Wironit korozja nie wystapila, ale nastapita zmiana koloru na powierzchni
stopu obserwowana w formie wyraznych plam, ktére moga by¢ zarodkami korozji
wzerowej spowodowanej dlugotrwatym zanurzeniem.

Jak juz wspomniano na poczatku tego rozdziatu biokompatybilno$¢ stopu den-
tystycznego ma bezposredni zwigzek z jego wlasciwosciami korozyjnymi, poniewaz
uwalnianie jonéw jest konieczng, ale niewystarczajace sytuacja, w wyniku ktdrej
moga wystapic¢ reakcje alergiczne, toksyczne lub mutagenne [133]. Istnieje przeko-
nanie, Ze na ogdl, im wyzszy jest udzial procentowy pierwiastkéw szlachetnych, tym
wyzszy jest poziom szlachetnos$ci stopu oraz nizsza szybko$¢ korozji [196].

Przez producentéw stopéw dentystycznych na rynek czesto wprowadzane sg
nowe stopy z dodatkiem palladu o zawartoséci 25% wag. Cecha charakterystyczna
tych stopdw szlachetnych (wg Amerykanskiego Stowarzyszenia Stomatologiczne-
go — American Dental Association ADA) jest to, ze powstaly one z istniejacej klasy
metali nieszlachetnych. W ostatnim czasie dostepne sg komercyjne stopy o osno-
wie niklu NiPdCr o nazwie handlowej NobleCrown (firmy Argen Corp.), czy tez
stopy o osnowie kobaltu CoPdCr o nazwach handlowych Callisto CP i Callisto
CP+ (firmy Ivoclar Vivadent Inc.) i NobleCrown NF (firmy Argen Corp.). Sg one
potencjalnie atrakcyjne z przyczyn ekonomicznych dla niektérych klinicystow lub
pracowni stomatologicznych [197].

Stopy stomatologiczne na bazie Pd oraz AuPtPd zostaly uznane za najbardziej
odporne na korozje na podstawie badan elektrochemicznych lub uwalnianych
jonow [196]. Pallad jest dodawany do stopéw CoCr oraz NiCr przez kilku produ-
centéw w celu podniesienia klasy ich sktadu ADA do poziomu stopu szlachetnego.
Jednakze pomyst polegajacy na dodatku Pd do istniejacego nieszlachetnego stopu
stomatologicznego nie jest nowoscig. Czyniono tak juz w przeszlosci w celu poprawy
wlasciwosci stopu. Pallad wchodzil w sktad amalgamatu od wielu dekad oraz nadal
stanowi przedmiot badan, szczegdlnie z elektrochemicznego punku widzenia [197].
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Autorzy prac [198,199] badali amalgamaty zawierajace Pd i stwierdzili, ze
pallad powoduje wzrost potencjalu korozji oraz zmniejszenie gestosci pradu.
Amalgamat nie jest jedynym stopem stomatologicznym, do ktérego w przesztosci
dodawano pallad. Taira i wspol. [200] dodawali pallad do tytanu uzywanego, jako
stop odlewniczy. Stwierdzili oni zwigkszong pasywnos¢ palladu, co powodowato
brak przebicia w zakresie od -400 mV do 800 mV (wzgledem NEK). Natomiast
Reclaru i wspol. [201] dodawali metale szlachetne (Au, Pt, Ru) do stopow CoCr
i stwierdzili obnizenie odpornosci na korozje dla wigkszosci kombinacji badanych
probek.

Podobnie wedlug badan Sarantopoulosa i wspét. [197] dodatek palladu do
stopéw NiCr oraz CoCr wptywa niekorzystnie na wlasciwosci elektrochemiczne
w zakresie korozji. Celem ich badan byla ocena wlasciwosci korozyjnych dwoch
komercyjnych stopéw CoPdCr i jednego stopu NiPdCr oraz pordéwnanie ich
z tradycyjnymi stopami CoCr i NiCr. Badania elektrochemiczne przeprowadzono
w temperaturze 24°C w roztworze PBS. Badano nastepujace stopy: CoPdCr# (No-
bleCrown NF), CoPdCr” (Callisto CP+), NiPdCr (Noble Crown), CoCr (Argeloy
N.P. Special) oraz NiCr (Argeloy N.P. Star). Zmniejszenie oporu polaryzacji oraz
wzrost gestosci pradu zwigzany ze stopami zawierajagcymi pallad w przytaczanych
badaniach mozna byloby powiaza¢ z wplywem, jaki pallad moze wywieraé na
mikrostrukture badanych stopow. Mikrostruktura wigkszosci stopéw CoCr oraz
NiCr ma charakter dendrytyczny oraz staje si¢ bardziej ztozona w zaleznosci od
tego czy dodatkowe pierwiastki stopowe wywoluja powstawanie nowych faz lub
mieszaniny faz. W zaleznosci od skladu wydzielanych faz, koncentracja chromu
w tych fazach moze ulec zmniejszeniu, w wyniku czego ochronny charakter
warstwy pasywnej chromu jest hamowany albo nieobecny. W przypadku niesta-
bilno$ci warstwy pasywnej, obszary te s3 podatne na korozje wzerowa. Ponadto
mniej stabilna warstwa pasywna wystepowala przy wiekszej szybkosci korozji.
Stad tez wysnuto hipoteze, ze z powodu obecnosci Pd w stopach CoCr oraz NiCr
w mikrostrukturze powstajg obszary o niedoborze Cr powodujac powstawanie
obszaréw anodowych, ogélnie zmniejszajacych odpornos¢ na korozje. Ponadto
stopy zawierajace Pd wykazywaly wyzsza podatno$¢ na korozje wzerowa oraz
szczelinows.
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Rys. 2.6. Porownanie potencjatu obwodu otwartego 5 grup stopdw badanych w roztworze
PBS wg [197]
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Rys. 2.7. Poréwnanie krzywych polaryzacji cyklicznej grupy stopéw na bazie Co (a) oraz
stopow na bazie Ni (b) w roztworze PBS. Stopy zawierajgce Pd wykazujg petle korozji
wzerowej oraz zwigkszong gestos¢ prgdu korozji, wg [197]
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Dodatek palladu do stopu NiCr oraz CoCr spowodowal wzrost poziomu
szlachetnosci, co przejawia sie wzrostem potencjalu obwodu otwartego (rys. 2.6).
Generalnie po umieszczeniu w roztworze mial miejsce stopniowy wzrost potencjatu
podczas pierwszych 4 do 8 godzin, a nastepnie wzgledna stabilizacja przez wiele go-
dzin zblizonych do punktu 20-tu godzin. Stopy, ktére zawieraja Pd wykazaty wyzsza
szlachetno$¢ (wyzszy potencjal przy otwartym obwodzie) w poréwnaniu do stopow
NiCr oraz CoCr. Jednakze odpornos¢ na korozje tych stopéw byla generalnie gorsza
w poréwnaniu do stopdw tradycyjnych poddanych ocenie, co przejawia si¢ zmniej-
szeniem oporu polaryzacji oraz wzrostem gestosci pradu korozji (rys. 2.7). Stopy
NiCr oraz CoCr zawierajace pallad wykazywaly zwiekszong podatno$¢ na korozje
wzerowg poprzez polaryzacje cykliczng. Powodowato to matowienie powierzchni
w skali makroskopowej oraz wzery w mikrostrukturze [197].

Chociaz stopy metali nieszlachetnych taki, jak NiCr oraz CoCr posiadaja wiele
doskonatych wlasciwosci mechanicznych, wiekszo$¢ z nich ma niskg biokompa-
tybilno$¢, niska odpornos$¢ na korozje w poréwnaniu z tytanem i jego stopami.
Pomimo faktu, iz krajowa protetyka nadal oparta jest na relatywnie tanich stopach
metali nieszlachetnych (tj. CoCr oraz NiCr) to na $wiecie obserwuje sie postepuja-
cy trend zwigzany z wiekszym zainteresowaniem aplikacyjnym dotyczacym tytanu
[13,32,202].

Sceptyczne zainteresowanie krajowych protetykow stopami tytanu wigze si¢
z trudno$cia w przetwarzaniu i jego licowaniu ceramiky [32,74,203]. Niepodwa-
zalnym atutem stopow tytanu jest jego niski koszt w poréwnaniu do stosowanych
w protetyce metali szlachetnych, biozgodno$¢ i trwalos$¢ w srodowisku organicz-
nych plynéw ustrojowych. Tytanowe biomaterialy moga bezpiecznie przebywa¢
w organizmie czlowieka nawet 25 lat nie dajac negatywnych odczynow [163],
a przeciez materialy o wyzszej trwalo$ci sg zazwyczaj preferowane przez pacjentow.

Tytan i jego stopy powszechnie uznawane sg za materialy o bardzo dobrej
odpornosci korozyjnej i biotolerancji. Wykazuja najwyzsza odpornos¢ korozyjna
wsrod pozostatych biomateriatéw metalicznych. Zastosowanie czystego tytanu na
implanty stomatologiczne, czy elementy endoprotez pracujacych w kontakcie z zy-
wym organizmem pozwala na wyeliminowanie ryzyka zwigzanego ze szkodliwym
wplywem pierwiastkow, wystepujacych jako dodatki stopowe w materiatach meta-
licznych (jony Cr i Ni w stopach CoCrNi, czy dodatek Ali V w stopie Ti-6Al-4V)
[204,205,206]. Duza zdolno$¢ tytanu do tworzenia warstwy pasywnej, wysokie
potencjaly aktywacji i przebicia, wykazuja dobra odpornos¢ na korozje wzerows,
szczelinowa, naprezeniowa i zmeczeniowg w srodowisku ludzkich tkanek i ptynéw
fizjologicznych [206,207].

Bardzo dobra odporno$¢ na korozje w srodowisku ludzkich tkanek i ptynow
ustrojowych tytanu i jego stopéw wynika ze zdolnosci powierzchni metalu do
samopasywacji i repasywacji [208,209]. Dodatki stopowe o zdolnosci do pasywaciji
podwyzszaja odporno$¢ na korozje stopow tytanu, w szczegdlnosci tantal, niob,
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molibden i cyrkon [210]. Warstwa pasywna $cisle przylega do tytanowego podloza,
a jej cechg charakterystyczng jest to, ze formuje sie¢ samorzutnie w temperaturze
pokojowej w obecnosci zrodta tlenu [211]. Jak podaja Zrddla literaturowe [161,212]
warstwa pasywna moze pokrywac powierzchnie tytanu juz po czasie 10”s i osiggac
grubos¢ 1,5+5 nm. Warstwa ta ztozona jest przede wszystkim z rutylu - TiO, oraz
w znacznie mniejszym stopniu z TiO oraz Ti,05 [80,161,163,213].

Aby tytan ulegt pasywacji wystarcza niewielkie ilosci tlenu, rozpuszczajacego
sie w roztworze wodnym w wyniku kontaktu z powietrzem. Monotlenek tytanu
ma wlasciwoéci redukujace i jest niestabilny w $rodowisku wody. Natomiast
trojtlenek Ti,Oj; jest stabszym reduktorem i tatwo rozpuszcza si¢ w roztworach
silnych kwasow. Stad tez rutyl posiada najlepsze wtasciwos$ci antykorozyjne spo-
$réd wszystkich tlenkéw tytanu. Warstewka pasywna otrzymana na powierzchni
tytanu w zakresie temperatur 200+400 °C jest ciensza i zwarta, a w temperaturach
powyzej 650 °C grubsza i porowata [214].

Mechanizm i kinetyke utleniania tytanu opisal Krél w swojej monografii [215].
Wedlug niego, w czasie utleniania tytanu w temperaturze nizszej niz 650 °C, war-
stwa utleniona sklada si¢ tylko z rutylu. Proces utleniania prowadzony powyzej tej
temperatury powoduje, ze warstwa tlenkéw moze sklada sie takze z TiO, Ti,0s,
Ti30s5. Natomiast podczas utleniania stopdéw tytanu, warstwa pasywna obejmuje
nie tylko tlenki tytanu, ale rowniez mate ilosci tlenkéw pierwiastkéw stopowych.

Strukture i sklad warstwy powierzchniowej tytanu i jego stopéw mozna mo-
dyfikowac za pomocg réznych metod: mechanicznych, chemicznych, elektroche-
micznych i cieplnych. W wyniku takiej obrébki na powierzchni oprocz tlenkow
tytanu tworzg sie tlenki pierwiastkéw obecnych w podlozu [216,217,218,219].
Podstawowym celem takiej modyfikacji jest wytworzenie warstwy pasywnej
sktadajacej sie gtownie z rutylu. Taka warstwa charakteryzuje si¢ dobra zwarto$cia
i jednorodnoscig strukturalng, malym przewodnictwem elektronowym, stabilno-
$cig termodynamiczng oraz zdolno$cig do repasywacji po uszkodzeniu w obecno-
$ci tlenu lub wody [216]. Ponadto ogranicza ona przenikanie jonéw pierwiastkow
stopowych do organizmu [216,220,221,222,223].

Utlenianie jest jedng z najczesciej stosowanych metod poprawy wiasciwosci
korozyjnych tytanu i jego stopéw [224]. Najpowszechniejszym procesem utlenia-
nia jest anodowanie, obrobka w ztozu fluidalnym, parze wodnej oraz utlenianie
iskrowe [225]. Kazda z metod powoduje powstawanie warstw o r6znej budowie
strukturalnej, morfologii, a nawet skladzie chemicznym. Wedlug autoréw pozycji
[225] wytwarzanie warstw zawierajacych fosfor przeciwdziata uwalnianiu sklad-
nikéw stopowych oraz metalu do plynoéw ustrojowych i otaczajacych tkanek.
Tlumaczy to si¢ tym, ze fosfor laczy sie ze strukturami kostnymi. Ponadto tytan
po procesie utleniania w ztozu fluidalnym charakteryzuje si¢ wieksza odpornoscia
korozyjna w $rodowisku roztworu Ringera, w wyniku powstawania szczelnej
powtoki tlenkowej [225].
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Warstwy utlenione uzyskane metodg chemiczng i elektrochemiczng charakteryzuja
si¢ malg gruboscia i stabg przyczepnoscia, wynikajaca z ich adhezyjnego charakteru.
W metodzie elektrochemicznej, na jakos$¢ otrzymanej warstwy wplywa stan przygoto-
wania powierzchni. Po procesie utleniania, najlepszymi wlasciwo$ciami tj. gruboscis,
jednorodnos$cig warstw, dobrg przyczepnoscig charakteryzujg si¢ warstwy otrzymy-
wane metodami dyfuzyjnymi, miedzy innymi z zastosowaniem procesu utleniania
w zlozu fluidalnym [206]. Autorzy danych literaturowych [206,226,227,228] wskazuja,
ze odpowiedni dobdr parametréw wstepnej obrobki powierzchniowej oraz procesu
utleniania, w tym dobdr: medium fluidyzujacego i parametréw procesu wplywa na
jakos¢ procesow zachodzacych na powierzchni tytanu, zwigkszajac dyfuzje tlenu do
tytanu i wytworzenie réwnomiernej powloki tlenkowej o dobrej przyczepnosci w po-
réwnaniu z powlokami po tradycyjnym utlenianiu w piecu komorowym.

Szewczenko i wspdl. [216] wykazali, ze odporno$¢ korozyjna stopu Ti-6Al-4V
ELI utlenianego anodowo przy takich samych parametrach procesu jest uzalezniona
od sposobu wstepnego przygotowania powierzchni materialu. W tym celu autorzy
wspominanej publikacji poddali stop tytanu kombinacji réznych zabiegéw takich
jak: szlifowanie mechaniczne, obrobka wibracyjna, polerowanie elektrolityczne.
Czes$¢ probek poddano sterylizacji parowej. Anodowanie przeprowadzano przy
réznych potencjalach. Przeprowadzone badania wskazuja, ze wszystkie zabiegi
modyfikacji powierzchni poprzedzajacej proces anodyzacji istotnie wplywaja na
odpornos¢ korozyjng. Proces obrébki wibracyjnej jak i polerowania elektrolityczne-
go przed utlenianiem anodowym korzystnie wplywa na warto$¢ oporu polaryzaciji.
Takze probki anodyzowane i sterylizowane $wiadcza o dlugoterminowej odpornosci
korozyjnej w roztworze Ringera (wzrost wartosci oporu polaryzacyjnego). Ponadto
w przypadku probek anodyzowanych po polerowaniu stwierdzono w roztworze
Ringera wystepowanie toksycznych jonéw Cr*, natomiast dla probek poddanych
obroébce wibracyjnej stwierdzono wieksze stezenie uwalnianych jonow Ti, Ali V.

W poczatkowym okresie stosowania tytanu i jego stopéw uwazano, ze sg obo-
jetne biologicznie [216]. Jednak dane literaturowe [207,216] dowodza, ze moga
powodowac¢ alergie lub reakcje okoloszczepowa na granicy rozdzialu implant-
-tkanka kostna.

Wedlug Szaraniec i wspodt. [229] powierzchniowa modyfikacja tytanu fazami
bioaktywnymi oprocz wilasciwosci osteointegracyjnych moze zabezpiecza¢ im-
plant przed dzialaniem $rodowiska biologicznego i ogranicza¢ przedostawanie
sie jonéw metalu do organizmu. Jest to szczegélnie istotne, gdyz jak wskazujg
w swojej pracy Rusinek i wspdt. [230] coraz liczniej pojawiajg si¢ alergie na tytan,
ktory przez dlugi czas uwazany byl za obojetny biologicznie nawet po wprowadze-
niu do organizmu stosunkowo duzych dawek. Autorzy [229] zwracaja uwage, Ze
wydzielaniu wigkszej ilosci jondw metalu sprzyja niskie pH oraz stosowanie fluoru
w okolicy wszczepow tytanowych, co jest to szczegdlnie istotne w przypadku im-
plantéw stomatologicznych.
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Wedtlug autoréw [208,231,232] warstwy tlenkowe wytworzone na drodze utle-
niania tytanu nie eliminujg w pelni przechodzenia skfadnikéw stopu do otaczaja-
cych tkanek, a eliminacje zjawiska metalozy zapewnia natomiast proces azotowania
jarzeniowego. Polaczenie tych dwdch procesdw, tj. azotowania i utleniania jarze-
niowego w jeden proces - tlenoazotowania jarzeniowego wedlug Brojanowskiej
i wspol. [232] wydaje sie by¢ perspektywiczng obrébka powierzchniowy tytanu
i jego stopow w aspekcie zastosowania w medycynie. Zdaniem autoréw [232] za
pomocg proceséw obrdbek jarzeniowych mozna wytworzy¢ warstwe tlenku tytanu
o w pelni kontrolowanych parametrach strukturalnych, chemicznych i fazowych,
a tym samym pozadanych wlasciwosciach antykorozyjnych i antyzuzyciowych.
Stad tez zbadane zostaly pod wzgledem odpornosci korozyjnej w roztworach
Ringera i Hanka warstwy tlenoazotowane typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) wytwo-
rzone w niskotemperaturowym procesie tlenoazotowania jarzeniowego. Uzyskano
korzystne wyniki dla przeprowadzonego na stopie tytanu Ti6Al4V procesu nisko-
temperaturowego tlenoazotowania jarzeniowego w temperaturze 680°C. Proces ten
umozliwil wytworzenie warstwy powierzchniowej typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N)
o charakterze dyfuzyjnym i duzej twardo$ci okolo 880HV0,05. Ponadto uzyska-
no dla strefy zwigzkéw TiO,+TiN+Ti,N grubo$¢ rzedu 3 um, a dla porowatego
tlenku tytanu TiO, grubos¢ okoto 200 nm. W badanych korozyjnych w roztworze
Ringera warstwa tlenoazotowana o powierzchniowej strefie porowatego tlenku
TiO, wykazuje si¢ nieznacznie lepszg odpornoscig korozyjng w poréwnaniu z ma-
teriatem podtoza. Natomiast w roztworze Hanka dla warstwy tlenoazotowanej
typu TiO,+TiN+Ti,N+aTi(N) zaobserwowano wystepowanie dwoch statych cza-
sowych $wiadczacych zaréwno o porowatej strukturze warstwy tlenoazotowanej,
jak tez wytracaniu sie fosforanéw i weglanu wapnia ze srodowiska korozyjnego.

Ciagle rosnace wymagania stawiane tytanowym biomaterialom wymuszaja
poszukiwania metod modyfikacji zewnetrznej powierzchni tytanu i jego sto-
pow, majacych na celu podwyzszenie wlasciwo$ci mechanicznych, odpornosci
na zuzycie oraz korozje. Popularne sg obrobki powierzchniowe takie jak: na-
tryskiwanie cieplne, metody PVD i CVD, utlenianie anodowe, implantacja
jonowa, technologia zol-zel, obrobka laserowa, czy tez obrébki w warunkach
wyladowania jarzeniowego [203,208,232,233]. W ostatnim czasie obserwuje si¢
zainteresowanie nowymi pokryciami, czesto o ztozonym skladzie chemicznym.
Stad tez interesujagcymi wydaja sie¢ wyniki badan prowadzonych przez Majora
i wspol. [234] dotyczacych nanostrukturalnych powlok do kontaktu z krwig.
Badania wykazaly, ze powierzchnia zbudowana z DLC (Diamond Like Carbon)
posiada duzg adhezje komdrek. Powloki na bazie azotku tytanu posiadaly staba
adhezje. Stwierdzono najsilniejsze oddzialywanie komoérka-material w przy-
padku powlok weglowych DLC. Stwarza to najwieksze prawdopodobienstwo
wystgpienia skrzeplin w kontakcie z krwig. Najnizsze wartosci adhezji uzyskano
dla stechiometrycznego TiN.
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Rys. 2.8. Reprezentatywne krzywe polaryzacji badanych materiatow w srodowisku sztucznej
sliny wg [242]

Podstawowa charakterystyka cienkich warstw dla réznego rodzaju zasto-
sowann w medycynie i stomatologii jest ich przyczepno$¢ do podloza [163]. Ma
ona bezposredni wplyw na przedtuzenie trwalosci pokrywanych tytanowych
biomateriatéw i decyduje o uzytecznosci badanej warstwy do okreslonej aplikacji
lub moze catkowicie ja wyeliminowac [235]. Wspolczesny rozwdj w zakresie
biomateriatéw stymuluje prowadzenie intensywnych prac naukowo-badawczych
zwigzanych z podwyzszeniem trwaloéci oraz odpornosci na korozje tytanu i jego
stopow, poprzez wytwarzanie powlok ceramicznych o korzystnych wiasciwo-
$ciach fizyko-chemicznych i mechanicznych [208,236,237]. Popularne i coraz
szersze s3 informacje naukowe dotyczace zastosowania w medycynie i stomato-
logii powlok ceramicznych SiO, oraz SiO,-TiO, wykonywanych metoda zol-zel
[238,239,240,241]. W pracy [242] badano odporno$¢ korozyjng tytanu i stopu
Ti-6Al-4V oraz warstw ceramicznych SiO, oraz SiO,-TiO, (naniesionych metoda
zol-zel) w $rodowisku sztucznej §liny w warunkach in vitro. Zastosowane bioce-
ramiczne warstwy SiO, i SiO,-TiO, na tytanie i stopie Ti-6Al-4V charakteryzo-
waly sie wysoka odpornoscig korozyjng w specyficznym $rodowisku sztucznej
sliny spelniajac wymagania stawiane w implantacji stomatologicznej, co wskazuja
krzywe polaryzacji badanych materiatéw na rys. 2.8. Jak wykazali autorzy tych
badan wysoka odpornos¢ korozyjna warstw SiO, i SiO,-TiO, mogta by¢ zwigzana
z czg$ciowa amorficzng strukturg warstw zol-zel. Charakterystyczng cecha wy-
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twarzania powlok metodami zol-zel jest mozliwo$¢ ,,sterowania” krystalicznoscig
badz amorficzno$cig warstw. Dla powlok krystalicznych istotna jest szczelnos¢,
poniewaz powtoki nieszczelne o niskiej grubosci moga powodowac obnizenie si¢
odpornosci korozyjnej w wyniku tworzenia si¢ mikroogniw stezeniowych [163].
Ponadto badania zmiany potencjalu w czasie wykazaly, ze po okoto 2 h pomiaru
nastepowala stabilizacja potencjatu korozji wszystkich analizowanych materialow.
Najwyzsze wartosci E,¢, zanotowano dla stopu tytanu Ti6Al4V (okoto 170 mV)
i byly one wyzsze od wartos$ci potencjatu zanotowanego dla czystego tytanu, ktory
po stabilizacji osiggal warto$¢ ok. 45 mV.

Obecnie nadal najczesciej stosowanym stopem tytanu w medycynie i stomato-
logii jest dwufazowy stop Ti-6Al-4V. Jednak wielu autoréw podkresla niekorzystny
wplyw na organizm ludzki dodatkéw stopowych w postaci aluminium i wanadu
[70]. Wanad przechodzi do otaczajacych tkanek i ma wlasciwosci cytotoksyczne.
Dzieje si¢ tak dlatego, ze produkt korozji biologicznej - pieciotlenek wanadu
V,05 charakteryzuje si¢ wysoka rozpuszczalnoscig w organizmie, w wyniku czego
jony tego pierwiastka przedostaja si¢ do tkanek, wywolujac okreslone reakcje
organizmu [208]. Ostatnie badania dowodzg, Ze uwolnione ze stopu Ti-6Al-4V
jony aluminium i wanadu moga powodowa¢ w dluzszym czasie powazne proble-
my zdrowotne, takie jak choroby ukladu nerwowego, demineralizacje kosci czy
chorobe Alzheimera [243,244]. Od poczatku lat osiemdziesigtych prowadzone sg
badania nad biokompatybilnymi jednofazowymi beta-fazowymi stopami tytanu
bez toksycznych dodatkéw aluminium i wanadu [70].

Gonzalez i Mirza-Rosca [245] prowadzili badania korozyjne w roztworze
Ringera nastepujacych tytanowych materialéw: czystego technicznie Ti, Ti-10Mo,
Ti-10Mo-10Al, Ti-7Al-4,5V, Ti-5A1-4,5V oraz Ti-5Al1-2,5V. Zauwazono, ze Mo,
V i Fe powoduja lepsza pasywacje i ograniczaja podatnos¢ na korozje. Molibden
zwieksza stabilno$¢ warstwy pasywnej poprzez tworzenie na powierzchni stopu
nierozpuszczalnych chlorkéw molibdenu.

Cytotoksyczne wlasciwo$ci wanadu sprawily ze stop Ti-6Al-4V jest zastepowa-
ny popularnym juz stopem dwufazowym o+f z dodatkiem niobu - Ti-6Al-7Nb
[60]. Ponadto w ostatnim czasie nastgpit rozwoj stopéw Ti-Ta, Ti-Cr, Ti-Au oraz
Ti-Ag do zastosowan w protetyce stomatologicznej, ktore charakteryzujq sie lepsza
niz stopy dwufazowe odpornoscia na korozje w srodowisku sztucznej $liny bogatej
w jony fluoru [42,48,246,247].

Kobayashi i wspoét. [60] porownywali odpornos¢ korozyjng stopu Ti-6A1-7Nb
z czystym technicznie tytanem i stopem Ti-6Al-4V. Prowadzono badania zanu-
rzeniowe w 1% kwasie mlekowym i polaryzacje anodowa w roztworze 0,9% NaClL
Testy zanurzeniowe w roztworze 1% kwasu mlekowego wykazaty lepsza odpornos¢
korozyjna stopu Ti-6Al-7Nb w poréwnaniu ze stopem Ti-6Al-4V i poréwnywalng
z czystym technicznie tytanem. Krzywa polaryzacji anodowej w roztworze 0,9%
NaCl charakteryzowala si¢ najnizszg gestoscig pradu i najbardziej dodatnim po-
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tencjalem, co wskazuje na lepszg odpornos¢ korozyjna niz posiada stop Ti-6Al-4V.
Takze techniki stosowane w protetyce przy odlewaniu czystego tytanu i jego stopu
Ti-6Al-4V sprawdzaja si¢ réwniez w przypadku stopu Ti-6Al-7Nb. Uzyskane
wyniki wskazuja, ze stop Ti-6Al-7Nb moze by¢ stosowany w miejsce budzacego
watpliwosci odnos$nie cytotoksycznosci stopu tytanu z wanadem.

W $rodowisku jamy ustnej na wlasciwosci stopéw dentystycznych moga wpty-
waé: obecno$¢ jonéw chlorkowych lub fluorkowych, réznica w stezeniu tlenu,
plytka nazegbna i wystepujace w jamie ustnej mikroorganizmy. W szczego6lnosci
wielki wplyw na odporno$¢ na korozje tytanu i jego stopéw ma stezenie jonow
fluorkowych. Informacje zawarte w literaturze [248,249,250] wskazujg na nega-
tywny wplyw fluorku na odpornos¢ korozyjng tytanu. Badania Nakagawy i wspot.
[248] wykazaly, ze powierzchnia stopu Ti-6Al-4V staje si¢ chropowata w wyniku
oddzialywania kwasnego $rodowiska sliny zawierajacej fluorek. Jony fluorkowe
s agresywne i mogg uszkadza¢ ochronng warstwe tlenku utworzona na tytanie
i jego stopach. Tlenek tytanu jest ostabiany i niszczony w wyniku tworzenia si¢ na
powierzchni tytanu czasteczek takich jak TiOF, [250,251]. Badania elektroche-
miczne Johanssona i Bergmana wskazuja, Ze dodanie do roztworu $liny fluorku
powoduje przyspieszenie procesow korozyjnych tytanu [252]. Ponadto, inne ma-
terialy stomatologiczne, takie jak spoiwa i materialy wypelniajace moga zawiera¢
i uwalnia¢ fluorek. Powszechnie stosowane dentystyczne zele i plyny do plukania
ust w zapobieganiu prochnicy zebow zawierajg stezenie fluorku w zakresie od 1000
do 10000 ppm [249,253]. Natomiast Robin i Paulino Meirelis [254] przytaczajg
dane, z ktérych wynika, ze pasty do zebdw, ptyny do ptukania ust, profilaktyczne
zele moga zawiera¢ od 200 do nawet 20000 ppm F i majg neutralny lub kwasny
odczyn co wplywa na zachowanie korozyjne tytanu w jamie ustne;.

Produkty zelowe fluorkowe obejmuja zel typu NaF (0,9% zawiera 9040 ppm
fluoru) i fluorek cynawy (0,15% zawiera 1000 ppm fluoru). Takze lakiery fluorko-
we s3 dostepne jako NaF (2,26% fluorku) [255,256]. Zmniejszenie odporno$ci na
korozje¢ tytanu i mniejsza tendencj¢ do pasywacji obserwuje si¢ jak stezenie fluoru
wzrasta i pH spada (rys. 2.9) [254].
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Rys. 2.9. Zmiana gestos¢ pradu korozji czystego technicznie tytanu w zaleznosci od stezenia
fluoru i pH Srodowiska sztucznej Sliny wg [254]

Wedtug danych [257,258] chrom nadaje si¢ jako dodatek stopowy do tytanu.
Wiadomym jest, ze Cr stymuluje anodowa aktywnos¢ stopu i zwigksza tendencje
tytanu do pasywacji [257]. W rzeczywisto$ci Cr jako gtéwny skladnik stosowany
jest do odlewnia stopdw w protetyce stomatologicznej [259]. Dodatkowa zaletg
stopow z Cr w poréwnaniu do tytanu jest fakt stopniowej zmiany temperatury
likwidus od wysokiej dla czystego tytanu (1668 °C) az, do co najmniej 1410 °C
przy zawarto$ci Cr 46% [258]. W ten sposdb ustalono zawarto$¢ procentowa Cr
w stopach Ti-Cr dla zastosowan dentystycznych [246,260,261]. Ho i wspot. [260]
badali strukture i wlasciwosci mechaniczne stopéw Ti-Cr o zawartosci do 30%
wag. Cr. Stwierdzono, ze lepsze wlasciwosci mechaniczne niz czysty technicznie
tytan, ale nie badano odpornosci na korozje tych stopow.

Natomiast badania korozyjne elektrochemiczne 5 nowych eksperymentalnych
stopéw Ti-Cr z r6znym udzialem procentowym dodatku chromu (5, 10, 20 i 30%
wag. Cr) prowadzili Hsu i wspol. [246]. W badaniach tych odpornos¢ korozyjna
stopéw Ti-Cr poréwnywano z czystym technicznym tytanem oraz stopem Ti-
-6Al-4V. Roztwor elektrolitu stanowila sztuczna §lina oraz zmodyfikowana §lina
z dodatkiem 0,5% wag. NaF, ktora bardziej przypomina rzeczywiste srodowisko
jamy ustnej. W tych warunkach stwierdzono, ze wszystkie stopy Ti-Cr z wyjatkiem
Ti-5Cr wykazywaly wigksza odporno$¢ na korozje. Wyniki polaryzacji liniowej
wskazujg na roéznice w zachowaniu stopéw Ti-Cr, czystego technicznie tytanu i Ti-
-6Al-4V w badanych osrodkach. Stopy Ti-Cr wykazywaly wieksza niz czysty tech-
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nicznie tytan i stop Ti-6Al-4V odporno$¢ na korozje w srodowisku zawierajagcym
fluorek sodu. Spektroskopowa analiza sktadu chemicznego warstw pasywnych
wykazala na powierzchni stopéw Ti-Cr obecnos$¢ tlenkéw TiO, i Cr,O;. Takie
wyniki doswiadczalne wskazuja, ze oddzialanie korozji elektrochemicznej na stop
Ti-Cr w sztucznej $linie zawierajacej 0,5% NaF mozna poprawi¢ przez zwigkszenie
zawarto$ci chromu. To rowniez wskazuje, ze eksperymentalne stopy Ti-Cr stopy
moga by¢ z powodzeniem wykorzystywane do wytwarzania koron, mostéw i uzu-
petnien metalowo-ceramicznych.

W ostatnim czasie stopy Ti z dodatkami pierwiastkow szlachetnych byty
przedmiotami licznych badan [48,55,262,263,264,265]. Brossia i Cragnolino [262]
wykazali, ze odpornos¢ na korozje stopu Ti-0,2Pd jest znacznie zmniejszona, gdy
doda si¢ jony fluorkowe do roztworu NaCl. Nakagawa i wspot. [46] wykazali, ze
dodanie do tytanu Pd lub Pt w ilo$ci powyzej 0,5% polepsza odporno$¢ na korozje
w kwasnym srodowisku $liny zawierajacej fluorek. Natomiast Yokoyama i wspol.
[263] stwierdzili, ze absorpcja wodoru zostaje sttumiona przez dodatek Pd.
W wyniku czego w stopie Ti-0,2Pd w kwasnym roztworze fluorku dodatek palladu
zmniejsza ryzyko wystgpienia krucho$ci wodorowe;j.

Srebro ma doskonalg odporno$¢ na korozje w wielu roztworach wodnych oraz
dobrg biokompatybilno$¢ w warunkach in vivo. Do amalgamatéw dentystycznych
dodawane jest srebro, dlatego tez z powodzeniem amalgamaty sg stosowane przez
dlugi okres czasu w stomatologii [266]. Takahashi i wspot. [55,264] stwierdzili, ze
dodanie ponizej 20% wag. Ag moze poprawi¢ wytrzymatos¢ i $cieralnos¢ stopow
tytanu przy zachowaniu wysokiej ciggliwosci. Uzyskano dla stopu Ti-20Ag w po-
réwnaniu do czystego tytanu wzrost wytrzymalosci na rozcigganie o 60% i wzrost
wydluzenia powyzej 19% niz w przypadku czystego tytanu. Przypisali oni ten efekt
obecnosci miedzymetalicznej fazy Ti;Ag. Shim i wspdt. [265] wykazali, ze stopy
Ti-Ag o niskiej zawarto$ci Ag ponizej 5% majg lepsza odpornos¢ na korozje niz
czysty tytan. Stad tez poglad, ze stopy Ti-Ag o wyzszej zawartosci Ag s3 mniej
wrazliwe na dzialanie srodowiska z jonami fluorkowymi. Dodatek pierwiastka
szlachetnego Ag do tytanu ma za zadanie zwigkszy¢ odporno$¢ na korozje podob-
nie jak dziatanie Pd lub Pt.

Przedmiotem badan Zhang’a i wspol. [48] byly dwa stopy tytanu z dodatkiem
srebra; Ti-7Ag i Ti-10Ag oraz czysty technicznie tytan, ktéry stanowil materiat
poréwnawczy. Pomiary potencjodynamiczne prowadzono w standardowym
roztworze sztucznej $liny (Fuayama Mayer) oraz w sztucznej $linie z dodatkiem
0,2% NaF. Wykazano, ze dodatek Ag do tytanu skutecznie ogranicza korozje,
zmniejszajac gestos¢ pradu, zwiekszajac opor polaryzacji i zwigkszajac potencjal
obwodu otwartego w sztucznym $rodowisku §liny. Stwierdzono, ze stopy Ti-Ag
charakteryzuja si¢ nizszg gesto$cia pradu w poréwnaniu z czystym tytanem. Obec-
no$¢ 0,2% NaF w roztworze sztucznej $liny prowadzi do podwyzszenia gestosci
pradu korozji i obnizenia potencjaltéw przy otwartym obwodzie badanych stopow.
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Zaobserwowana warstwa pasywna sktada sie z przede wszystkim TiO,. Gdy jony
fluorkowe dodano do roztworu sztucznej sliny, warstwa pasywna zostala zniszczo-
na i wowczas powstawal w warstwie wierzchniej zwigzek Na, TiFe.

Ostatnio pojawily si¢ doniesienia literaturowe o stosowaniu fotokatalizatorow
na bazie TiO,; jako materialéw antybakteryjnych [267,268]. Jesli TiO, jest naswie-
tlany $wiatlem, ktérego dtugos¢ fali jest mniejsza niz 385 nm, energia fotonu gene-
ruje pare elektron-dziura w powierzchni TiO,. Dziura (luka) elektronowa reaguje
z H,O w celu produkeji rodnikéw hydroksylowych, ktére sg bardzo reaktywne
w kontakcie ze zwiazkami organicznymi [269]. Stad tez czastki TiO, byly wyko-
rzystywane do oczyszczania wody poprzez naswietlanie silnym $wiatlem ultrafio-
letowym UV-B [270]. Niedawno stwierdzono, ze sterylizacja moze by¢ osiagnieta
za pomocg zrédet UV-A w codziennym zyciu [271]. Fotokatalizatory TiO, sto-
sowano réwniez w medycynie. Sprawdzane byto ich dzialanie i rola w niszczeniu
komorek nowotworowych [272] oraz zastosowanie w przypadku instrumentow
medycznych, takich jak cewniki oraz tam gdzie wymagane sa wlasciwosci anty-
bakteryjne [273]. Oczyszczajace dzialanie fotokatalizatoréw moze by¢ szczegdlnie
wazne w stomatologii, gdzie w przypadku stosowania statych aparatéow ortodon-
tycznych moze zwigkszy¢ sie akumulacja ptytki nazebnej na pasmach i wsporni-
kéw, co skutkuje pogorszeniem higieny jamy ustnej. Mikroorganizmy w plytce
nazebnej reagujg z cukrami i skrobig w zywnosci powodujac wytwarzanie kwasow,
co z kolei skutkuje odwapnieniem szkliwa i prochnicg zebéw [274,275]. Bakterie
najbardziej odpowiedzialne za prochnice to m.in. Lactobacillus i S. mutans [276].
Aparaty ortodontyczne moga posrednio zwigcksza¢ plytke nazgbna i w efekcie
nasila¢ dzialanie préchnicy gdyz utrudniaja zachowanie higieny jamy ustnej i usu-
niecie gromadzacej si¢ plytki nazebnej. Liczba bakterii w jamie ustnej moze by¢
zmniejszona m. in. za pomocg znanych metod jakimi sa szczotkowanie, stosowanie
fluoru, chlorheksydyny lub antybiotykow [277,278,279,280,281]. Fotokatalityczny
efekt mozna wzmocni¢ poprzez zapobieganie rekombinacji elektronéw i dziur.
Wiadomo, ze dodanie metali szlachetnych, takich jak platyna do powierzchni
TiO; jest pomocne w blokowaniu rekombinacji elektron-dziura [282,283]. Ostat-
nio Ag jest szeroko stosowane do materialéw medycznych ze wzgledu na swoje
antybakteryjne dziatanie. Stad tez uzasadnionym wydaja si¢ podjete przez Choi
i wspol. [268] proby majace na celu poprawe wlasciwosci przeciwbakteryjnych
i zapobieganie rekombinacji dziura elektron poprzez uformowanie odpowiednio
zmodyfikowanej powtoki TiO, na stopie Ti-2Ag. W tym celu na stop Ti-2Ag i czy-
sty technicznie tytan nalozono dwie postaci krystalicznego TiO,: rutylu i anatazu.
W badaniu tym celem poréwnywania pod wzgledem aktywnosci przeciwbakteryj-
nej na Lactobacillus acidophilus, na badanych tytanowych materiatach uzyskano
anataz przez anodowe utlenianie, a rutyl przez utlenianie termiczne. Nastepnie
warstwy TiO, poddano naswietlaniu lampami UV-A. Wykazano, ze aktywno$¢
przeciwbakteryjna powleczonych prébek byla podobna do tej z niepowlekanych
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grup. Ponadto aktywno$¢ przeciwbakteryjng powleczonych probek TiAg nie r6zni
sie od czystego Ti. Stwierdzono, ze powloki TiO, utworzone zaréwno na czystym
technicznie Ti i TiAg nie wykazujg cytotoksycznosci w stosunku do fibroblastow
komorek myszy L-929.

Znana jest w literaturze tendencja do dodawania r6znych dodatkéw stopowych
majacych podwyzszy¢ wlasciwosci mechaniczne przy zachowaniu odpowiednio
dobrej odpornosci na korozje. W tym celu obok tak popularnego dodatku jakim
jest Ag realizowano proby badawcze z dodatkiem Cu [284,285].

Istnieje tez kilka badan dotyczacych wilasciwosci dwusktadnikowych stopow
TiCu [52,200,286,287,288]. Mechaniczne wlasciwo$ci kazdego stopu moga by¢
zmieniane poprzez zmiane stezenia miedzi, jak réwniez za pomoca obrébki ciepl-
nej [285,287]. Autorzy prac [52,286] donosza, ze stopy tytanu z dodatkiem miedzi
poprawiajg charakterystyke zuzycia tych stopow. Wedlug Al-Mayoufi wspat. [284]
stopy Ti-30Cu-10Ag wykazaly znacznie lepsza odpornos¢ na korozje niz czysty Ti
i stop Ti-6Al-4V w obecnosci jonéw fluorkowych w kwasnym roztworze sztucznej
sliny ze wzgledu na wysoka zawarto$¢ Cu i Ag, ktora sprzyja repasywacji. Ponadto,
jak wskazujg dane literaturowe stopy tytanu z malg iloscig miedzi uwazane s3 za
biokompatybilne [288] i odporne na korozje [200].

Celem badan Kang’a i wspot. [285] bylo opracowanie dentystycznych stopow
TiAgCu o wiekszej odpornosci na korozje, lepszej biozgodnosci i lepszych wta-
sciwosciach mechanicznych, niz komercyjnie stosowane czysty tytan i jego stopy.
Opracowano stopy TiAgCu z niewielka iloscig dodatkéw 1+3% Ag oraz 1+2% Cu.
Na podstawie badan korozyjnych w srodowisku sztucznej $liny stwierdzono, ze
potencjaly mierzone przy otwartym obwodzie stopéw TiAgCu byly wyzsze niz
w przypadku czystego Ti. Jednakze, gestosci pradu pasywacji stopéow Ti Ag-Cu
byly podobne do tego z czystego technicznie tytanu, a wlasciwosci mechaniczne
(wytrzymalos¢ na rozcigganie i twardos¢) wyzsze wraz ze wzrostem zawartosci Ag
i Cu. Ponadto stopy TiAgCu wydajg si¢ mie¢ niewielki lub pomijalnie maty wptyw
na cytotoksycznos¢. Autorzy stwierdzili, iz nowe stopy TiAgCu stopy stanowig
dobry kompromis, jesli chodzi o biozgodno$¢ i wytrzymatos¢ i dlatego moga by¢
stosowane jako biomaterialy stomatologiczne.

Istnieje wiele danych literaturowych [53,265,289] na temat mechanizmu
zwiekszenia odpornosci na korozje stopéw tytanu przy zastosowaniu dodatkow
w postaci metali szlachetnych. Srebro ma znacznie wigkszy potencjat standardowy
niz tytan i doprowadza do selektywnego rozpuszczania pierwiastkdw stopowych
o nizszych potencjalach [53]. W zwiazku z tym, na powierzchni stopu TiAg moze
powstawa¢ gruba i stabilna warstwa tlenku. Dodatkowo w srodowisku sztucznej
sliny na stopach TiAg tworza si¢ grubsze warstwy tlenkowe niz w przypadku
czystego tytanu. Shim i wspdt. [289] przypuszczaja, ze to wlasnie dodatek srebra
do tytanu odgrywa wazng role w tworzeniu sie grubej warstwy pasywnej na po-
wierzchni stopu.
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Innym popularnym pierwiastkiem dodawanym do stopow tytanu w celu popra-
wy wlasciwo$ci mechanicznych i odpornosci na $cieranie jest Fe [90,290,291,292].

Zhang i wspol. [292] prowadzili m. in. badania poréwnawcze cytotoksycznosci
oraz zachowania korozyjnego w roztworze kwasu mlekowego i H,0,+0,9% NaCl
stopow Ti-5Ag-xFe (gdzie x oznacza rdzng zawarto$¢ procentowg zelaza x=0, 1, 2,5,
5% wag.) i czystego technicznie Ti. W stomatologii kwas mlekowy moze towarzyszy¢
gromadzeniu sie plytki nazebnej [293], a H,O, moze by¢ generowany w organizmie
w przypadku stanéw zapalnych w okolicach implantu lub wystepowa¢ w ptynach do
ust [294]. Korozyjne badania poréwnawcze Zanga wykazaly, ze stopy Ti-5Ag-xFe
charakteryzuja si¢ podobng lub lepsza odpornoscig na korozje niz czysty Ti, praw-
dopodobnie dzigki zawartosci 5% dodatku Ag. Jednakze, dodanie Fe nieznacznie
zmniejsza odpornos¢ na korozje. Stop Ti-5Ag-5Fe wykazywal nieznacznie gorsza
odpornos$¢ na korozje od czystego Ti. Natomiast stopy Ti-5Ag, Ti-5Ag-1Fe i Ti-5Ag-
-2,5Fe wykazuja lepsza odpornos¢ na korozje w poréwnaniu do czystego Ti. Autorzy
przytaczanych badan zwracaja uwage, ze produkty zuzycia moga powodowac
$cieranie ochronnej warstwy tlenku i lokalnie mogg ostabia¢ odpornos¢ korozyjna
metalowych biomaterialéw. Jest to szczegolnie wazne w przypadku tribokorozji.
Polaczenie lepszej odpornosci na korozje i zwiekszonej odpornosci na $cieranie
w przypadku stopéw Ti-5Ag-1Fe i Ti-5Ag-2,5Fe sprawia, ze s3 bardziej odpowiednie
do zastosowan stomatologicznych. Testy cytokompatybilnosci wykazaty, ze stopy
Ti-5Ag-xFe charakteryzuja si¢ Zzywotnos$cig komorek mysich fibroblastow (L-929
i NIH3T3) podobng do czystego Ti.

\ Ti-Au w NaCl [247]
600F NN

[49] Ti w kwasie mlekowym [247]

-400 -
Ti w NaCl [295]

Ti-Au w kwasie
mlekowym [247]

-200 I~ Ti-Ag-Fe w kwasie mlekowym [292] \

Potencjat korozji (mV, wzgl. NEK)

- Ti-20Cr w NaCl [295] [Tzi-g)/;@]a-Fe w H:0:
0 1 1 1 1 1
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Gestos¢ pradu pasywacji (uA/cm?)

Rys. 2.10. Poréwnanie parametrow elektrochemicznych stopéw Ti-5Ag-xFe z danymi litera-
turowymi wg [292]
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Poréwnanie parametrow elektrochemicznych przez Zhanga i wspdl. [292]
niektérych nowo opracowanych odlewniczych stopéw tytanu rekomendowanych
przez roznych autoréw prac [48,49,247,295] przedstawiono na rys. 2.10. Widac¢,
ze odpornos$¢ na korozje stopow tytanu jest w znacznym stopniu zalezna od koro-
zyjnego $rodowiska, skfadnikow stopowych tworzacych dany stop oraz tlenkow,
jakie tworzg dodatki stopowe. Zgodnie z danymi literaturowymi [49,247] dodanie
Cu lub Au powoduje niewielkie pogorszenie odpornoséci na korozje tytanu ze
wzgledu na wytracanie sie zwigzkéw miedzymetalicznych (odpowiednio Ti,Cu
oraz TizAu). Natomiast obserwuje si¢ odwrotne zjawisko w przypadku dodania
Cr lub Ag, wowczas odporno$¢ na korozje tytanu moze by¢ poprawiona [48,295].

Takahashi i wspol. [247] uwazaja, ze w przypadku stopéw Ti-Au zbyt duza
zawarto$¢ dodatku szlachetnego Au powoduje wydzielanie faz miedzymetalicz-
nych TizAu ktore szczegolnie podatne sg na korozje. Autorzy przytaczanych badan
prowadzili testy korozyjne stopéw Ti-xAu (gdzie x=5, 10, 20, 30, 40% wag. Au)
w 0,9% NaCl oraz 1% roztworze kwasu mlekowego. Stwierdzili oni, Ze pasma
drugorzedowego TizAu powstaja w stopach o duzej zawarto$ci Au - 30 i 40%.
Jednakze potencjal przebicia uzyskany dla tej grupy stopow byl wyzszy niz w przy-
padku stali austenitycznych czy stopéw CoCr. Natomiast nie stwierdzono wydzie-
len tej miedzymetalicznej fazy w stopach o udziale < 20% Au. W 1% roztworze
kwasu mlekowego wszystkie grupy stopéw Ti-Au wykazywaly wysoka odpornos¢
na korozje. Najlepsze wlasciwo$ci wykazywal stop Ti-20Au, ktéry cechowal sie
bardzo dobra odpornoscia na korozje (zblizong do czystego Ti) we wszystkich
testowanych roztworach.

Ciekawym rozwigzaniem pod wzgledem aplikacji w stomatologii wydaja si¢ by¢
stopy Ti-Ge [51]. Chociaz german nie jest niezbednym pierwiastkiem dla czlowie-
ka, to rzeczywiscie powszechnie wystepuje w naszym ciele i innych organizmoéw
[296]. Hamilton i wspdl. [297] badali stezenie i rozkltad germanu w zdrowych
tkankach ludzkich, gdzie znaleziono niewielkie ilosci Ge rozmieszczone w wielu
tkankach, np. nerkach, krwi, mézgu, w watrobie i w plucach. Ponadto, wiele
badan [298,299,300,301] wykazalo, ze Ge ma dzialanie przeciwnowotworowe
i wlasciwosci antymutageniczne, jak rdwniez wptywa korzystnie na pewne efekty
fizjologiczne. Pomimo tego, istniejg dane literaturowe [302] gdzie odnotowano
niekorzystne oddzialywanie Ge na organizm, gdzie skumulowane toksyny moga
powodujac powazne zagrozenie zdrowia i potencjalnie $mieré, bo ma negatywny
wplyw na nasze nerki. Jednakze, toksyczno$¢ germanu w duzym stopniu zwigzana
jest ze spozywaniem nieorganicznego dwutlenku germanu w postaci suplementow
diety. Dlatego tez pierwiastek Ge nadal moze by¢ uznany jako do$¢ niski element
ryzyka dla zdrowia ludzi [303].

Lin i wspol. [51] prowadzili badania korozyjne i cytoksycznosci stopow
Ti-xGe (gdzie x=2, 5, 10, 20% wag. Ge) pod wzgledem potencjalnych zastosowan
w stomatologii. Korozyjne badania stopéw Ti-xGe w roztworach sztucznej sliny
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(o roznej zawartosci NaF) oraz kwasu mlekowego wskazuja, ze stopy Ti-2Ge i Ti-
-5Ge wykazujg najlepsza odporno$¢ na korozje w roztworach zawierajacych flu-
orek. Ponadto test cytotoksycznosci stopéw Ti-xGe nie wykazal zadnego zmniej-
szenia zywotnosci komorek fibroblastow L-929 i komérek MG-63, zreszta tak jak
czysty technicznie Ti, ktory jest powszechnie uznanym za zgodny biologicznie.
W zwiazku z tym wedlug autoréw powyzszych badan najbardziej optymalnymi
(posiadajacymi korzystne kompleksowe dzialanie) materialami uzywanymi jako
potencjalne biomateriaty stomatologiczne wydaja si¢ stopy Ti-2Ge i Ti-5Ge.

Wedtug Mareci i wspol. [42] stop Ti-Ta w protetyce stomatologicznej moze sta-
nowi¢ alternatywe dla zastosowan dla czystego tytanu, stopu Ti-6Al-4V czy nawet
stopu Ti-6Al-7Nb z nietoksycznym niobem. Tantal ma wtasciwoéci chemiczne
podobne do szkta, co oznacza, ze jest odporny na atak prawie wszystkich kwasow
zwyjatkiem stezonego HF [304]. Kwas mlekowy jest naturalnie uwalniany przez bak-
terie w jamie ustnej [305]. Stad tez wazne bylo dla autoréw przytaczanej publikaciji,
aby zbada¢ odpornos¢ na korozje tych nowych stopéw tytanu zaréwno w roztworze
kwasu mlekowego jak i z zastosowaniem medium z dodatkiem fluorku. Dlatego
tez badania zrealizowano dla stopéw Ti-Ta o réznym procentowym udziale tantalu
(30, 40, 50 i 60% wag. Ta) i w roznych srodowiskach tj.: sztucznej $linie (pH=8),
w zakwaszonej przez kwas mlekowy roztworze sztucznej liny (pH=2,5), roztworze
sztucznej $liny wzbogaconej w jony fluorku (pH=8) oraz w zakwaszonej przez
kwas mlekowy roztworze sztucznej $liny wzbogaconej w jony fluorku (pH=2,5).
Zmiany potencjatu korozji swobodnej (dla obwodu otwartego) E,, badanych ma-
terialéw realizowane byly w czasie 24 h. Wiszystkie otrzymane wartosci potencjatu
E,pdla stopu Ti-6Al-7Nb réznity sie znaczaco w stosunku do wartosci potencjatéw
dla stopow Ti-Ta. W roztworach sztucznej §liny i $liny zakwaszonej przez kwas
mlekowy otrzymane wartosci E,, Ti-6Al-7Nb majg wyzszy potencjal niz w przy-
padku wszystkich stopéw Ti-Ta. I odwrotnie, w przypadku wszystkich roztworow
z dodatkiem fluorku wartosci E,, wszystkich stopéw Ti-Ta przewyzszajg wartosci
E, dla stopu Ti-6Al-7Nb. Cechg charakterystyczng dla wszystkich stopéw byto
tworzenie si¢ stabilnej warstwy pasywnej we wszystkich testowanych roztworach
z wyjatkiem roztworu zakwaszonej sztucznej sliny kwasem mlekowym z dodat-
kiem fluorku. Zaobserwowano zmniejszenie odpornosci na korozje i mniej stabilng
warstwe pasywng tlenku dla wszystkich stopow tytanu w odniesieniu do innych
srodkow elektrochemicznych stosowanych w cytowanej pracy, ale warto zauwazy¢,
ze najwiekszy spadek stwierdzono dla stopu Ti-6Al-7Nb. Testy statystyczne sugero-
waly znaczacy efekt oddzialywania czynnika w postaci kwasu mlekowego i jonow
fluorkowych na korozyjne zachowanie wszystkich badanych stopéw. Ta agresywna
interakcje thumita zwiekszona zawarto$¢ tantalu w stopach Ti-Ta.

Oddzialywanie ochronne w sytuacji, w ktorej stop Ti-Ta mial wyzsza odpor-
no$¢ na korozje w kwasnym srodowisku sztucznej sliny z dodatkiem fluorku
w stosunku do kontrolnego stopu Ti-6Al-7b, mozna przypisa¢ obecnosci Ta,Os
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na powierzchni stopu Ti-Ta. Wyniki doswiadczen potwierdzaja, ze odpornos¢ na
korozje badanych stopéw Ti-Ta jest lepsza lub w niektorych przypadkach podobna
do stopu Ti-6Al-7Nb aktualnie uzywanego do produkcji biomaterialéw, co wska-
zuje na korzystne wlasciwosci aplikacyjne w obszarze stomatologii.

Oprocz juz wspomnianego odczynu pH roztworu istotny wptyw na odpornosé
korozyjna ma chropowato$¢ powierzchni metalowego biomaterialu [306]. Im
wieksza chropowato$¢ tym mniejsza odporno$¢ na korozje elektrochemiczng.
Wzrost chropowato$ci powoduje intensyfikacje proceséw korozyjnych w wyniku
zwiekszenia rozwiniecia powierzchni styku metalu ze srodowiskiem korozyjnym.
Warto zwrdci¢ uwage, ze gestos¢ pradu korozji podawana jest wlasnie na jednost-
ke powierzchni stalej (A/cm?). Dodatkowo wzrost chropowato$ci moze powodo-
waé powstawanie lokalnych ognisk stezeniowych, w ktdrych procesy korozyjne
moga zachodzi¢ intensywniej [306,307]. Ponadto determinujagcym czynnikiem,
wplywajacym szczegdlnie na korozje wzerowg jest temperatura medium tworzace
elektrolit. Wzrost temperatury srodowiska ma ujemny wplyw na korozje wzerowa,
gdyz powoduje wzrost gestosci pradu i udzialu powierzchniowego wzeréw oraz
spadek potencjalu przebicia [210].

Michalik i Woznica [306] badali wptyw chropowatosci i czystosci metalurgicz-
nej stopu Ti-6Al-4V na odpornos¢ korozyjna w roztworze Ringera. Stwierdzili
oni, ze wysoka czysto$¢ Ti-6Al-4V wplywa korzystnie na zwigkszenie stabilnosci
warstwy pasywnej. Ponadto powierzchnia polerowana mechanicznie w poréwna-
niu do szlifowanej (ziarnem 1200) wplywa korzystnie na odporno$¢ korozyjng
(obserwowana jest nizsza warto$¢ gestosci pradu korozji).

Dane literaturowe wskazuja [81,308,309], ze podczas odlewania stopdw tytanu,
warstwy formujgce si¢ na powierzchni odlewéw w wyniku reakeji stopionego meta-
lu z powierzchnig formy odlewniczej mogg oddziatywac na korozje w srodowisku
jamy ustnej. Wedlug Cai i wspot. [308], bardziej determinujgcy wptyw na korozje
wywiera sposob przygotowania powierzchni (obrdbka strumieniowo $cierna,
polerowanie) niz warstwy powierzchniowe z uformowang warstewka w wyniku
reakcji z forma odlewniczg. Do podobnych wnioskéw doszed! Koike i wspét. [81].
Stwierdzili oni, ze w symulowanym $rodowisku jamy ustnej najbardziej determinu-
jacym czynnikiem elektrochemicznego zachowania tytanu jest stan powierzchni,
a w zasadzie jego chropowatos¢. Ponadto wszystkie zastosowane typy tlenkowych
powtok ochronnych (Y,03, ZrO,, MgO) stosowane podczas odlewania w formach
woskowych wykazujg bardzo podobne oddzialywanie korozyjne.

Czestym zjawiskiem, na jakie zwracajg badacze uwage przy okazji poruszania
tematyki korozji w jamie ustnej jest korozja galwaniczna [310,311]. Reclaru i Mey-
er [310] prowadzil badania dotyczace korozyjnego oddzialywania nastepujacych
par galwanicznych: Ti/stop Au, Ti/stop Ag, Ti/stop Pd, Ti/stal nierdzewna oraz Ti/
stop Ni-Cr-Mo. Najlepsze rezultaty wykazywaly pary Ti/stopy szlachetne, gdzie
zanotowano nieznaczng galwanizacje. Nieznacznie gorsza byla para Ti/stop Ni-Cr-
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-Mo ale autorzy zwracaja uwage, ze w takim uktadzie moze wystepowac zjawisko
korozji szczelinowej. Najgorsza okazala si¢ para Ti/stal nierdzewna, gdyz zdolnos¢
pasywagcji stali nierdzewnej w srodowisku sztucznej sliny jest bardzo staba i w kon-
sekwencji powoduje wystepowanie korozji szczelinowej. Taher i Al Jabab [311]
réwniez badali podatno$¢ na korozje galwaniczng stopdéw tytanu w potaczeniu
z dentystycznymi stopami szlachetnymi i nieszlachetnymi. Najlepsza para dla
tytanu okazal si¢ stop zlota oraz stop AgPd. Grupa stopéw Co-Cr-Mo oraz Co-
-Cr-Mo-W w polaczeniu z tytanem wykazywala (odpowiednio) dobra odpornos¢
na korozje, ale znacznie gorsza niz w przypadku metali szlachetnych. Najbardziej
niekorzystne oddzialtywanie korozyjne zaobserwowano dla polaczenia tytanu
z amalgamatem. Takie zachowanie podyktowane jest faktem, ze amalgamaty ko-
rodujg gtéwnie w wyniku galwanicznego oddziatania samego stopu, ktory sklada
sie z faz szlachetnych i mniej szlachetnych.

2.3. Polaczenie metal-ceramika

W protetyce stomatologicznej od lat wykorzystywane sg state i ruchome apa-
raty protetyczne (rys. 2.11) wykonywane z metali polaczonych trwale z porcelana.
Uklad metal-ceramika przedstawia sobg dwa materiaty bardzo rézne pod wzgle-
dem wlasciwosci fizycznych i chemicznych z tym, ze ich polaczenie stwarza nowe,
lepsze mozliwoéci nieosiagalne dla kazdego z nich stosowanego osobno. Ciagle
trwajg poszukiwania nowych rozwigzan, dotyczacych optymalnego wykorzystania
materialéw w taki sposdb, aby powstajace aparaty protetyczne dla pacjentéw byty
dostepne zaréwno cenowo jak i charakteryzowaly si¢ wysoka biozgodnoscig oraz
trwalo$cig uzytkowa. Poczatkowo, cze$¢ metalowa aparatu protetycznego miala
przenosi¢ naprezenia mechaniczne, a cze$¢ porcelanowa stanowita zewnetrzng
powloke pelniacg jedynie funkcje kosmetyczng. Obecne spojrzenie na zadania
i znaczenie protez stomatologicznych jest zasadniczo odmienne: ich zadaniem jest
w caltoéci faczy¢ wytrzymalos¢ mechaniczng, odpornos¢ korozyjna oraz trwalos¢
kosmetycznag [238,312,313,314].

Ceramika dentystyczna (porcelana) wystepuje komercyjnie w postaci past
lub proszkéw, ktére miesza si¢ ze specjalnym plynem do modelowania lub woda
destylowana. Porcelang naklada si¢ pedzelkiem warstwami na podtoze metalowe
i kazdg warstwe z osobna wypala si¢ w piecu. Parametry wypalania (temperature
czas, szybkos$¢ nagrzewania itp.) okresla $cisle producent porcelany. Stopy kon-
wencjonalnych metali nieszlachetnych takich jak NiCr czy CoCrMo pokrywane s
zasadniczo trzema warstwami porcelany zwanymi: opakerem, dentyng i glazura.
Zadaniem warstwy opakerowej jest maskowanie koloru struktury metalowe;j.
Dentyna stanowi porcelang zg¢binows. Jako ostatnia wypalana jest glazura, ktéra
zapewnia optymalne wlasciwosci tribologiczne oraz wysoki polysk powierzchni.
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W przypadku tytanowych elementéw protetycznych w celu zwiekszenia sily
wigzania ukladu metal-ceramika stosuje si¢ warstwy materialu ceramicznego tzw.
bondu, naktadane przed procesem wypalania opakera. Proces wypalania warstw
ceramiki dentystycznej przeprowadza si¢ w warunkach prézni, wyjatkiem jest
glazura, ktérg wypala sie w atmosferze pieca.

Rys. 2.11 Przyklady elementow protetycznych: (a) proteza stomatologiczna na podbudowie
tytanowej, (b) most dentystyczny — materiat Tritan (Dentaurum), (c) metalowe korony
NiCrMo licowane ceramikg dentystyczng

Napalane ceramika stopy NiCr charakteryzuja si¢ bardzo dobra przyczepnoscia
ceramiki do metalowego podloza, ale ze wzgledu na alergizujace oddzialywanie
majg ograniczony obszar zastosowan wérdd pacjentéw uczulonych na nikiel. Opty-
malnym rozwigzaniem w przypadku trwatych aparatéw protetycznych z napalang
ceramika bytoby pofaczenie bardzo dobrej przyczepnosci charakterystycznej dla
ukladéw NiCr-ceramika z wysoka biozgodnoscia jaka posiada tytan i jego stopy.
Dlatego tez w wielu raportach z badan [1,2,3,4,15,315] poréwnuje si¢ uzyskane
warto$ci przyczepnosci ceramiki do tytanowego podloza z wynikami badan dla
podioza NiCr. Jak wskazuja dane literaturowe [2,3,315] wytrzymalo$¢ ukladu
metal-ceramika dla tytanowego podloza stanowi ok. 33+64 % wytrzymatosci dla
polaczen ceramicznych z uzyciem stopu NiCr.

O ile napalanie porcelany na stopach NiCr nie stwarza protetykom wigkszych
problemow, to w przypadku tytanu ten proces jest trudny ze wzgledu na duza
reaktywnos¢ z otoczeniem tego metalu [203]. Powierzchnie odlewéw z tytanu
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s3 podatne na zanieczyszczenie tlenem oraz w procesie odlewania ma miejsce
wzajemne oddzialywanie na siebie miedzy tymi powierzchniami a masami osla-
niajgcymi [83]. Jak juz wspomniano w rozdziale 2.1 utwardzona warstwa ,,a case”
powstaje na powierzchni odlewow z tytanu w wyniku absorpcji gazowego tlenu,
wodoru oraz azotu do obszaréw miedzywezlowych sieci tytanu. Taka warstwa
bogata w tlen powoduje krucho$¢ miedzywezlowa [82] oraz jest traktowana
jako szkodliwa, poniewaz w obszarach jej wystepowania nastepuje zmniejszenie
ciagliwo$ci oraz wytrzymalosci zmeczeniowej [83]. Zaobserwowano strukture
zwigzang z wielowarstwowg reakcja powierzchniowg o grubosci ok. 200 pm na
powierzchniach technicznie czystego tytanu odlewanych do masy fosforanowej
AL O5/8i0; [309]. Ta struktura czterowarstwowa skladala sie ze skrajnej warstwy
zewnetrznej skladajacej si¢ z Si, P, O, Al oraz warstwy bogatej w Mg, warstwy typu
a-case, w ktérej ma miejsce nierownomierny rozklad Si, P, O, oraz C oraz warstwy
zawierajacej iglaste ziarna tytanu. Stwierdzono, ze grubo$¢ struktury zwigzanej
z reakcja powierzchniowa wzrasta wraz z objetoscig odlewu, co mozna wyjasni¢
zmianami w predkosci chlodzenia odlewoéw. Przypuszczalnie taka struktura tworzy
sie w wyniku rozkladu masy ostaniajacej oraz dyfuzji powstajacych w wyniku tego
pierwiastkdw do odlewu. Podobne struktury o réznej grubosci zaobserwowano
w odlewach z tytanu wykonanych przy uzyciu wielu mas fosforanowych i SiO,
[316]. Charakterystyczne zachowanie tytanu zwigzane z utlenianiem sie w wysokiej
temperaturze stanowi gtéwng przeszkode w uzyskaniu silnego wiazania miedzy
tytanem a tradycyjnymi ceramicznymi materiatami dentystycznymi [317].

Ta wlasciwo$¢ tytanu zwigzana z obecnoscig tlenkdw na jego powierzchni po-
mimo tego, Ze przyczynia sie do jego doskonalej biokompatybilnosci, stanowi duzy
problem przy potaczeniu z porcelana. Podczas nakladania porcelany dentystycznej
oraz w trakcie cyklu spiekania, tytan wykazuje wysokie powinowactwo z tlenem,
a tempo jego utleniania wzrasta wykladniczo w podwyzszonych temperaturach
[318]. Warstwa tlenku utworzona na powierzchniach Ti w temperaturach spieka-
nia porcelany jest porowata, nieprzylegajaca oraz nieodpowiednia do pofaczenia
z porcelang. Warstwa ta tatwo odpryskuje oraz peka z powodu jej porowatosci
i naprezen wewnetrznych [319].

Badania wykonane przez Adachiego i wspol. [10] wykazaly ze zbyt gruba
warstwa tlenkow i zbyt wysoka temperatura napalania ceramiki nie sprzyja
dobremu polaczeniu ukladu tytan-ceramika. Poddali oni wygrzewaniu czysty
technicznie tytan i stop Ti-6Al-4V w dwdch temperaturach 750 °C i 1000 °C.
Optymalna okazala si¢ temperatura 750 °C w wyniku, ktorej na czystym tech-
nicznie tytanie grubos$¢ warstw tlenkowych wynosita 32 nm oraz 11nm dla stopu
tytanu. Natomiast w przypadku wygrzewania w temperaturze 1000 °C, grubos¢
warstwy tlenkowej wynosita juz okoto 1 pm. Autorzy wywnioskowali, ze tytan
i jego stop wykazuja odpowiednie przyleganie warstwy tlenkowej wytworzo-
nej w temperaturze 750 °C, ale niedostateczne przyleganie porcelany podczas
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proby zginania. W przypadku zbyt cienkiej warstwy utrata adhezji nastepuje na
granicy porcelana-tlenek natomiast zbyt gruba warstwa moze doprowadzi¢ do
uszkodzenia polgczenia porcelana-metal w obrebie warstwy tlenkéw. Ponadto
autorzy przytaczanej pracy stwierdzili, Ze na polagczenie porcelany z tytanem maja
determinujace oddzialywanie trzy czynniki: (1) nieprzerwane utlenianie si¢ tytanu
podczas procedury wypalania ceramiki, (2) kumulacja naprezen wewnetrznych
podczas przyrostu tlenkéw zapobiega luszczeniu sie warstwy tlenkowej, (3)
niedopasowanie wspolczynnikéw rozszerzalnosci cieplnej a generuje naprezenia
wewnetrzne, ktore rozwijaja si¢ na granicy rozdzialu faz. Dlatego tez najbardziej
korzystng jest taka sytuacja, gdy wspolczynnik rozszerzalnosci cieplnej porcelany
jest nieznacznie nizszy w poréwnaniu do wspoétczynnika metalu. Dopuszczalna
réznica we wspolczynniku a powinna wynosi¢ okolo 0,5 x 10 °C'. Gdy réznica
bedzie znaczaco wigksza, to powstaja niekorzystne szczatkowe naprezenia rozcig-
gajace [10,238,320,321,322].

Dane literaturowe [320,323] wskazujg, ze temperatura bliska ~800°C stanowi
odpowiedni zakres dla wystapienia trwalego polaczenia tytan-ceramika, gdyz
zapobiega tworzeniu si¢ stosunkowo grubych warstw rutylu. Dodatkowo badania
Tsetsekou i wspot. [324] dowodzg, ze zaréwno temperatura zeszklenia jak i wspot-
czynnik rozszerzalnosci cieplnej zaleza od obrobki cieplnej wypalanej porcelany,
wykazujac najwyzsze wartoéci po wypaleniu w temperaturze 800°C. Wypalona
w tej temperaturze niskotopliwa porcelana Vita Omega 900 (Metallkeramik,
Germany) charakteryzuje si¢ najwiekszymi parametrami wytrzymalo$ciowymi
(. wytrzymatoscig na zginanie, twardoscig i modulem Younga), spowodowane
jest to obserwowanym wzrostem procentowym zawartosci leucytu (faza krysta-
liczna porcelany dentystycznej). Natomiast Henriques [325] twierdzi, ze z uwagi
na mniejszy wspolczynnik rozszerzalnosci cieplnej stopéw Ti (9,6x10° °C?)
w stosunku do innych stopéw stosowanych w protetycznych systemach metal-ce-
ramika, nie powinno stosowac si¢ porcelan zawierajacych leucyt. W zwiazku z tym
w tych przypadkach nalezy stosowa¢ specjalnie zaprojektowane porcelany (ultra
niskotopliwe) o niskim wspdtczynniku skurczu, gdyz przyczepnos¢ pomiedzy
stopami Ti i porcelana jest czgsto podawana w literaturze jako znacznie gorsza niz
obserwowana dla innych stopéw dentystycznych.

Hautaniemi i wspol. [326] wskazujg na znaczne niedopasowanie liniowych
wspolczynnikéw rozszerzalnosci cieplnej dla tytanu 8,6%10¢ °C! i porcelany
dentystycznej 6,4x10° °C" jako jeden z gléwnych powodéw niewystarczajacej
przyczepnosci fazy ceramicznej do metalowego podtoza. Do podobnych wnio-
skow doszli Yilmaz i Dinger [1], stwierdzajac duze niedopasowanie wspdtczyn-
nikéw rozszerzalnosci cieplnej w ukfadzie tytan-ceramika w przeciwienstwie do
doskonalego dopasowania dla ukladu NiCr-ceramika (rys. 2.12), co skutkowato
znacznie wigksza przyczepnoscig ceramiki do podtoza NiCr w probie trzypunk-
towego zginania.
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Rys. 2.12. Krzywe rozszerzalnosci cieplnej w funkcji temperatury dla tytanu oraz stopu NiCr
w zestawieniu z badang ceramikq stomatologiczng wg [1]

Poprawa wlasciwosci uzytkowych implantéw medycznych zwigzana jest
bardzo czesto z odpowiednim ksztaltowaniem struktury i warstwy wierzchniej
materialow biomedycznych [327]. W literaturze znane s3 przypadki poprawy sily
wigzania porcelany do tytanowych biomateriatéw poprzez zastosowanie trawienia
za pomocg kwasow, zasad oraz ich soli, stosowania napalania nowych rodzajow
niskotopliwej porcelany w warunkach prézniowych lub w atmosferze argonu,
preoksydacje czy nanoszenia tlenkowych warstw po$rednich metoda zol-zel lub
innych powlok przejsciowych (m. in. SisNy TiN, SiO,). Jednak metody te nie
okazaly si¢ do konca skuteczne, s3 w trakcie badan lub nie znalazly powszech-
nego zastosowania w pracowniach protetycznych. W chwili obecnej podstawowa
obrobka zapewniajaca przyczepno$¢ ceramiki do tytanu i stosowang standardowo
w gabinetach protetycznych jest obrobka strumieniowo-$cierna (piaskowanie)
[11]. O sukcesie polaczenia ukladu metal-ceramika w wyniku stosowania ob-
rébki strumieniowo-$ciernej decyduje wspotoddzialywanie czterech czynnikow
[238,328,329,330]:

+ pofaczenia mechanicznego — w wyniku rozwiniecia powierzchni w wyniku
piaskowania porcelana wnika w drobne nieréwnosci metalu, tworzac me-
chaniczne mikrosczepienia zwigkszajace adhezje;

o stabych sit miedzyczasteczkowych (Van der Waalsa) — w molekutach prze-
mieszczajg si¢ tadunki powtok elektronowych tworzaca dipole;
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« naprezen $ciskajacych zwiazanych z kurczliwoscig obu typdéw materiatéw
- rozszerzalno$¢ cieplna metalu powinna by¢ nieznacznie wigksza niz por-
celany, wowczas tworzg sie korzystne naprezenia $ciskajace;

» wiazania chemicznego - podczas procesu wypalania tlenki metali dyfundu-

ja do masy ceramicznej i wigzg sie z tlenkami krzemu.

Chociaz obrébka abrazyjna powierzchni tytanu przed nalozeniem materialu
ceramicznego zapewnia poprawe przyczepno$ci materiatu ceramicznego do podto-
za tytanowego to procedura ta jest nadal technika niedoskonalg [12]. Derand oraz
Hero [331] zaobserwowali, ze wykorzystanie duzych czastek tlenku glinu o $rednicy
250 pm, w poréwnaniu do czastek o $rednicy 50 um zapewnia znaczng poprawe
polaczenia miedzy Ti a porcelang. Istnieje przekonanie, ze male czastki mogg osa-
dzac si¢ (wbijac si¢) na powierzchni tytanu [332]. Natomiast Golebiowski i wspot.
[11] twierdza, ze zbyt duze warto$ci chropowatosci np. po obrébce ziarnem 250 um
moga doprowadzi¢ do nieréwnomiernego rozprowadzenia masy ceramicznej, co
z kolei skutkuje jej zapowietrzeniem i mozliwoscig tworzenie si¢ pustych przestrzeni.
Dlatego tez, podczas procesu wypalania mogg tworzy¢ si¢ pecherze. Pecherze stano-
wig powazny problem, gdyz w trakcie uzytkowania uzupelnien stomatologicznych,
takich jak np. licowki czy korony, wady te moga determinowa¢ powstawanie peknie¢
i odpryskow w warstwie porcelany, stanowiac duzy defekt kosmetyczny [333]. Gil-
bert i wspot. [334] stwierdzili, ze obrébka strumieniowo $cierna moze spowodowaé
zanieczyszczenie powierzchni tytanu czgstkami tlenku glinu, co z kolei ostabia po-
laczenie stanowigc blokade mechaniczng dla materiatu porcelany. Zanieczyszczenie
powierzchni tytanu moze takze spowodowac obnizenie jego odpornosci na korozje
oraz biokompatybilnosci [335].

Wedtug Pietnickiego i Klimka [336] zastosowanie obrébki strumieniowo-scier-
nej, jako jednej z metod modyfikacji podloza przed procesem wypalania ceramiki
powoduje, ze w strukture materiatu CoCr zostajg wbite czastki $cierniwa, ktorych
udzial moze przekracza¢ nawet 25% obrabianej powierzchni. Natomiast wedlug
badan Banaszek i wspol. [337] w przypadku stopéw NiCr przy zastosowaniu
ci$nienia roboczego 0,6 MPa katéw nachylenia powierzchni préobki zblizonych do
90° — powierzchnia zajmowana przez wbite ziarna moze obejmowa¢ nawet 30%.
Jak wskazujg autorzy przytaczanej pozycji [337] najistotniejszymi parametrami
majacymi wplyw na liczbe wbitych czastek sg cisnienie piaskowania i kat padania
ziaren materialu $ciernego, a takze twardo$¢ obrabianego stopu dentystycznego. Jak
wskazujg autorzy zmiana kata powierzchni na mniejszy w stosunku do strumienia
$cierniwa powoduje zmniejszenie pola powierzchni zajmowanej przez czasteczki
Al,Os. Najbardziej korzystnym pod wzgledem pofaczenia mechanicznego metal-
-ceramika wydaje si¢ kat pomiedzy 45° a 60° oraz ci$nienie czynnika roboczego 0,4
MPa. Natomiast jesli chodzi o gradacje ziaren to najbardziej odpowiednie wydaja
sie rozmiary 110+150 um, gdyz duze czastki 250 um bardziej przyczyniaja si¢ do
szkodliwej interakcji w wypalanej ceramice i nie powinno sie ich stosowa¢. Takie
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stwierdzenie kidci si¢ z wynikami badan przyczepnosci uzyskanymi przez Liu
i wspot. [338], gdzie uzyskana przyczepno$¢ metal-ceramika dla probek podda-
nych obrébce abrazyjnej ziarnem 250 um byla wigksza niz w przypadku obrébki
powierzchni ziarnem 125 pm.

Chropowatos¢ powierzchni moze takze zwigksza¢ koncentracje naprezen na
powierzchni granicznej metal-ceramika, a takze powodowa¢ powstawanie katow
ostrych wsérdd wzniesien i dolin w topografii powierzchni, co moze uniemozliwia¢
pelne zwilzanie oraz powstawanie pustych miejsc na powierzchni granicznej
metal-ceramika [339]. Zaskakujacym jest fakt, ze we wnioskach z badan Elsaka
i Swaina [340] nie stwierdzono bezpos$redniej korelacji miedzy chropowatos$cia
powierzchni a wytrzymalo$cig polaczenia metal-ceramika.

Boning i Walter [341] w przeprowadzonych badaniach zastosowali trzypunk-
towg prdobe zginania w celu scharakteryzowania przyczepno$ci ukladu tytan-
-ceramika. Poprawe jakosci polgczenia tytan-ceramika osiggnigto wowczas kiedy
powierzchniowa warstwa reaktywna na odlanym tytanie zostala usunieta przed
procesem wypalania porcelany. W przytaczanej juz w tym rozdziale pracy wyko-
nanej przez Derand’a i Hero [331] przy uzyciu czteropunktowej proby zginania
w celu okreslenia wytrzymalosci potaczenia tytan-ceramika, wyciggnieto takze
wniosek, Ze cienka warstwa powierzchniowa na odlanym tytanie powinna zosta¢
usunieta przed procesem wypalania porcelany w celu uzyskania przyczepnosci
tytan-ceramika podobnej do przyczepnos$ci miedzy kutym tytanem a porcelang
dentystyczng. Podobny wniosek sformulowano takze w innym opracowaniu [342].

Wedlug Cai i wspol. [84] nawet, jesli powierzchniowa warstwa reaktywna
zostanie catkowicie usunieta z powierzchni tytanowego odlewu to mozna w ten
sposob osiagnacé poprawe polaczenia tytan-ceramika, ale tez jej usuniecie moze
spowodowa¢ pogorszenie precyzji otrzymywanych odlewow lub zabieg ten moze
by¢ niewykonalny klinicznie. Dane literaturowe [82,83] wykazuja, Ze wytrawianie
w kwasie oraz kapiele w wodnym roztworze wodorotlenku sodu s3 z powodzeniem
wykorzystywane w przemysle zajmujacym si¢ przetwarzaniem tytanu do mycia
zanieczyszczonych powierzchni tytanu oraz jego stopéw po procesach obrébki
cieplnej. Stad tez Cai i wspol. [84] proponuja, aby podobny typ obrébki warstwy
wierzchniej tytanu wykonywany przed procesem wypalania ceramiki byt wykorzy-
stywany w protetyce stomatologicznej. W tym celu odlewano czysty technicznie
tytan w formach stosujac masy ostaniajace na bazie MgO. Odlewy poddawano
procesowi piaskowania przy uzyciu czastek tlenku glinu oraz modyfikacji po-
wierzchni przez zanurzenie w nastepujacych roztworach: (1) 35% HNO3-5%
HF w temperaturze pokojowej na 1 minute; (2) 50% NaOH-10% CuSO45H,0
w temperaturze 105 °C na 10 minut; (3) w roztworze NaOH-CuSO, a nast¢pnie
w roztworze HNO;-HF; (4) 50% NaOH-10% NaSO,4 w temperaturze 105 °C na
10 minut; (5) w roztworze NaOH-NaSO, a nastepnie w roztworze HNO;-HF
oraz (6) 50% roztworze NaOH w temperaturze 105 °C na 10 minut. Powierzchnie
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poddane tylko piaskowaniu przy uzyciu tlenku glinu wykorzystano jako grupe
kontrolng. Przed wypalaniem porcelany wszystkie probki poddano procesowi
piaskowania przy uzyciu 110 pm czastek tlenku glinu. Nastepnie na powierzchnie
tytanu nanoszono ultraniskotopliwg porcelane (Vita Titankeramik). Przyczepnos¢
ukladu tytan-ceramika scharakteryzowano przy uzyciu proby dwuosiowego
zginania, a procentowy obszar powierzchni przylegajacej porcelany tzw. AFAP
(z ang. area fraction of adherent porcelain) wyznaczono przy uzyciu spektroskopii
rentgenowskiej. Analizy EDS wykazaly znaczng ilo§¢ (13-17 mas. %) aluminium
w grupie kontrolnej oraz w probkach zmodyfikowanych metoda nr 2, 4 oraz 6.
Badanie XRD wykazalo naprezenia szczatkowe na powierzchniach tytanu oraz
korund w grupie kontrolnej oraz w prébkach zmodyfikowanych metoda nr 2, 4
oraz 6. Nowg faze Ti(Cu, Al), zidentyfikowano na powierzchniach tytanu podda-
nych modyfikacji przez zanurzenie w 50% wodnym roztworze 50% NaOH-10%
CuSO45H,0. Zmniejszone naprezenia szczagtkowe stwierdzono na prébkach
poddanych modyfikacji metoda nr 1, 3 oraz 5. Na tych probkach nie wykryto sy-
gnalow pochodzacych od korundu. Znacznie wyzsze (istotnie statystycznie) war-
tosci AFAP stwierdzono w przypadku powierzchni modyfikowanych metodg nr
2-6 w poréwnaniu z grupg kontrolng oraz metoda nr 1. Nie stwierdzono zadnych
istotnych réznic miedzy metodami 1-6, oraz miedzy grupa kontrolng oraz metoda
nr 1. Na podstawie uzyskanych wynikéw autorzy powyzszych badan stwierdzili,
ze poprawe przyczepnosci porcelany do odlewanego tytanu mozna uzyska¢ przy
uzyciu kapieli zawierajacych wodorotlenek sodu.

Elsaka i Swain [340] podobnie jak wczesniej Cai [84] stwierdzili, ze poprawy
przyczepnosci miedzy tytanem a porcelang mozna dokonac przy uzyciu pewnych
proceséw chemicznych modyfikujacych powierzchnie przed wypalaniem porcela-
ny, jako technik alternatywnych w stosunku do piaskowania. W tym celu wykona-
no dziesie¢ grup badawczych zgodnie z zastosowang metodg obrobki powierzchni
w nastepujacy sposob: (1) grupa kontrolna poddana szlifowaniu na wodnych
papierach $ciernych o gradacji 600; (2) piaskowanie ziarnem 110 um AlLOs; (3)
zanurzenie w chlorku metylenu CH,Cl, na 5 min; (4) zanurzenie w CH,Cl, na 10
min; (5) zanurzenie w 10% H,0O; na 5 min; (6) zanurzenie w 10% H,O, na 10 min;
(7) zanurzenie w 30% H,O, na 5 min; (8) zanurzenie w 30% H,O, na 10 min; (9)
zanurzenie w 9% roztworze wodnym HF na 5 min oraz (10) zanurzone w 9% roz-
tworze wodnym HF na 10 min. Przyczepnos¢ porcelany do tytanowego podtoza
okreslano na podstawie wartosci wspolczynnika uwalnianej energii odksztalcenia
G (J/m?) uzyskanego w czteropunktowej probie zginania dla prébek z nacigtym
karbem. Elsaka i Swain wykazali, ze poddanie powierzchni czystego technicznie
tytanu oddziatywaniu 9% HF lub CH,Cl, przez 5 lub 10 minut powodowato
znaczne zwigkszenie przyczepnosci miedzy tytanem a porcelang w poréwnaniu
z grupa kontrolng. Natomiast poddanie powierzchni czystego technicznie tytanu
oddzialywaniu 10% H,O, nie powodowalo poprawy wytrzymatosci potaczenia
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miedzy tytanem a porcelang w poréwnaniu z grupa kontrolna. Z drugiej strony
oddziatlywanie 30% H,0O, powodowalo poprawe przyczepnosci miedzy tytanem
a porcelang. Analiza SEM wykazata kombinacje peknie¢ adhezyjnych oraz ko-
hezyjnych w przypadku grupy poddanej kapielom w 9% HF, CH,Cl,, poddanej
piaskowaniu oraz poddanej dziataniu 30% H,O, przez 10 min, natomiast w innych
grupach stwierdzono gléwnie obecnos¢ peknie¢ adhezyjnych.

Jednakze modyfikacje powierzchni tytanu proponowane przez Cai i wspol.
[84] oraz przez Elsaka i Swain’a [340] nie znalazty powszechnego zastosowania
w gabinetach protetycznych.

Jak juz wspomniano w pierwszej czgsci tego rozdzialu zasadniczym proble-
mem w zakresie napalania porcelany dentystycznej na tytanie jest nadmierna
rozpuszczalno$¢ tlenu w sieci krystalicznej tytanu, co powoduje powstawanie
grubych warstw o bogatej zawartosci tlenu [343]. Powstawanie takiej nadmier-
nej, niezapewniajacej ochrony, a takze nieprzyczepnej warstwy tlenku tytanu
w trakcie nakfadania porcelany stanowi gléwng przyczyne uszkodzen krytycznych
w wypelnieniach tytan-porcelana [319]. W celu wyeliminowania tego problemu
w wigzaniu tytan-porcelana, wielu badaczy przyjeto strategie majaca na celu
kontrolowanie warstwy tlenku tytanu w podwyzszonych temperaturach oraz
wytwarzanie bardziej zwartego, przyczepnego tlenku odpowiedniej grubosci. Naj-
lepszym rozwigzaniem byloby opracowanie procedury modyfikacji powierzchni
tytanu poprzez jej pokrycie pierwiastkiem, ktéry nie tylko wigzalby sie z tytanem,
ale takze stuzyl jako bariera chronigca przed nadmierng dyfuzjg tlenu, z ktérym
wystgpiloby trwale wigzanie porcelany. Stad tez Elsaka i wspdl. [344] wysuneli
hipoteze, ze mozna uzy¢ chromu jako warstwy posredniej, aby spetni¢ kryteria
opisane powyzej w celu poprawy wigzania tytan — porcelana. Dlatego tez uczeni ci
prowadzili badania majace na celu ocen¢ wplywu powloki chromowej nakladanej
metoda galwaniczng na wytrzymalo$¢ na $cinanie polaczenia miedzy porcelang
i czystym technicznie tytanem. W tym celu probki tytanowe najpierw poddawano
piaskowaniu przy uzyciu 110 pm AlLOs; pod ci$nieniem 0,25 MPa. Nastepnie
trawiono je przez 2 min w roztworze zawierajagcym 50 ml wody destylowanej, 40
ml stezonego kwasu azotowego oraz 10 ml 40% roztworu fluorowodoru. Kolej-
nym zabiegiem bylo nakladanie powtok metoda galwaniczng przy uzyciu azotanu
chromu (Cr(NO;);-9H,0. Probki zostaly podzielone na trzy grupy zgodnie
z koncentracjg roztworu uzytego w procesie galwanicznym: (1) grupa kontrolna
bez procesu galwanicznego, (2) 5% roztworu azotanu chromu i (3) 10% roztworu
azotanu chromu. Nastepnie grupy (2) i (3) zostaly podzielone na trzy podgrupy
wedlug czasu nakladania powlok metodg galwaniczng (0,5, 1 oraz 2 h). Do testow
$cinania uzyto dwdch rodzajoéw porcelana Vita Titankeramik i Triceram. Wyka-
zano, ze obrdbka powierzchniowa czystego technicznie tytanu przez nakladanie
powloki chromu w formie warstwy posredniej w ciagu 0,5 h z uzyciem 5% roztwo-
ru azotanu chromu oraz 0,5 h z 10% roztworu azotanu chromu metoda procesu
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galwanicznego spowodowala zwiekszenie wytrzymalosci na $cinanie polfaczenia
miedzy porcelang a tytanem w poréwnaniu do grupy kontrolnej. Przy czym nie
stwierdzono istotnie statystycznej réznicy miedzy obydwoma typami porcelany
uzytymi w niniejszych badaniach. Ponadto nie stwierdzono istotnej réznicy mie-
dzy procesem nanoszenia chromu przez 0,5 h z uzyciem 5% roztworu azotanu
chromu oraz 0,5 h 10% roztworu azotanu chromu w zakresie wytrzymalosci pola-
czenia miedzy porcelang a tytanem. Wobec czego autorzy badan uznali, Ze proces
nanoszenia chromu przez 0,5 h z uzyciem 5% roztworu azotanu chromu moze by¢
wystarczajacy dla poprawy polaczenia miedzy porcelang a tytanem. Stwierdzono,
ze warstwa posrednia Cr oddzialywata, jako dobra bariera ochronna przed dyfuzja
tlenu oraz skutecznie zapobiegala nadmiernemu utlenianiu powierzchni tytanu
w temperaturach spiekania porcelany. Powodowalo to znaczne zwigkszenie wigza-
nia miedzy porcelang a tytanem.

Takie zachowanie mozna wyjasni¢ faktem, ze chrom dziala jako bariera
ochronna przed dyfuzjg tlenu z uwagi na wlasne tlenki stabilne w podwyzszonych
temperaturach. Tworzy on gesta warstwe tlenku chromu, wykazuje niska roz-
puszczalnos$¢ tlenu oraz wymaga wysokiej energii aktywacji podczas utleniania
w wysokiej temperaturze [319]. Pomaga to w minimalizacji grubosci tlenku
powstajacego na podlozu tytanowym. Wyjasnienie to jest zgodne z innymi opra-
cowaniami [15,315,318,319,345,346], w ktorych uzywano innych warstw posred-
nich nie bedacych chromem, ktére réwniez dzialaly jako bariera ochronna przed
dyfuzja tlenu w celu poprawy przyczepnosci miedzy porcelang a tytanem.

W badaniach Oshida i Hashem’a [347] stwierdzono, ze azotowanie powierzch-
ni tytanu mogtoby umozliwi¢ kontrole grubosci warstewki, co z kolei mogtoby
zapewni¢ zadowalajace polaczenie z porcelang. Ale wyniki proby mechanicznej
przeprowadzone w przez Oshida i wspot. w pozycji [348] (stanowiacej drugg czes¢
badan) byly niewystarczajace dla udowodnienia tej hipotezy. Nie mozna byto wy-
kaza¢ statystycznie istotnej réznicy miedzy wytrzymaloscig polaczenia wypalonej
porcelany na azotowanym czystym tytanie a tytanem bez warstwy [348]. Z drugiej
strony wyniki przedstawione w pracy [349] dla powloki azotku krzemu (Si3Ny)
byly bardzo obiecujace. Zgodnie z praca Wang’a i wspdl. [349] powloki SizNy4
skutecznie zapobiegaly utlenianiu tytanu, a takze zapewnialy znaczng poprawe
polaczenia z materialem ceramicznym.

Ozcan i Uysal [315] sformutowali hipoteze, ze powloka krzemowa SiO, bedzie
stanowi¢ bariere dla dyfuzji tlenu do tytanu podczas proceséw wypalania i bedzie
skuteczna dla powstawania lepszego polaczenia tytanu z materialem ceramicz-
nym. Celem ich pracy byta ocena wplywu osadzania krzemu przy uzyciu techniki
napylania magnetronowego na wytrzymalos¢ potaczenia dwu réznych materiatow
ceramicznych (Triceram oraz Duceratin) z tytanem. Badano rodzaj uszkodzen
na powierzchni granicznej oraz wpltyw powloki SiO, na zmniejszenie utleniania
tytanu. Grupe kontrolng stanowily prébki tytan-porcelana bez powtoki krzemo-
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wej. Dodatkowo badano polaczenie stopu NiCr (Heraenium NA) z porcelang
wysokotopliwg Ceramco. Testy trzypunktowego zginania wykonano w oparciu
o norme ISO 9693 [350]. Przy tego typu badaniach czesto wykorzystuje si¢ jej
niemiecki odpowiednik DIN 13927. Sg to bardzo popularne normy stosowane
w badaniach protetycznych okreslajacych przyczepnos¢ dentystycznej porcelany
do metalowego podtoza. Wedlug tych normy ceramika dentystyczna powinna
posiada¢ wytrzymalo$¢ min. 25 MPa. Jednakze w przypadku polaczenia tytan-
-ceramika, dane literaturowe [2,351,352,353,354] wskazuja, Ze nie zawsze daje
sie uzyska¢ t3 minimalng warto$¢ naprezenia zginajacego. W przypadku badan
prowadzonych przez Ozcana i Uysala [315] uzyskano wzrost przyczepno$ci
porcelany dentystycznej do tytanowego podloza przy zastosowaniu powtoki
krzemionkowej: dla porcelany Duceratin z 17,22 MPa do 23, 21 MPa (wzrost
o ponad 30%), oraz dla porcelany Triceram z 23,31 MPa do 24,91 MPa. Jednak-
ze w zadnym z rozwazanych przypadkéow nie osiaggnieto wymaganej (zgodnie
z norma ISO 9693) minimalnej wytrzymalo$ci polaczenia 25 MPa. Wytrzymalos¢
polaczenia tytan-porcelana Triceram byta znacznie wyzsza anizeli wytrzymalos¢
polaczenia tytan-porcelana Duceratin. Powtoka krzemowa skutecznie zapobiegata
nadmiernemu utlenianiu tytanu oraz znacznie bardziej zwigkszata wigzanie miedzy
tytanem a porcelang Duceratin. Jednakze powloka SiO, nie zapewniata dodatkowej
poprawy wytrzymalosci polaczenia dla porcelany Triceram, ktdry to produkt zawie-
ral wigzacy material ceramiczny skutecznie zmniejszajacy warstwe tlenku. Ponadto
warto$ci wytrzymalosci polaczenia stop NiCr-porcelana Ceramko byly 47+64%
wyzsze anizeli we wszystkich badanych podgrupach tytanu. Jednakze przyczepnosé
miedzy tytanem a porcelang dentystyczng jest niska w poréwnaniu z wigzaniem
w typowych ukladach metal-ceramika. Wytrzymalo$¢ polaczenia tytan-ceramika
jest znacznie mniejsza niz w przypadku stopow NiCr [3], CoCr [355] czy stopow Au
[338]. Stad tez, w przypadku stopéw NiCr i CoCr nie istnieje niebezpieczenstwo, ze
w testach przyczepnosci ISO 9693 materialy nie uzyskajg min. warto$ci wytrzyma-
tosci 25 MPa i nie wystepuje tam na etapie przygotowania aparatow protetycznych
taki problem kliniczny zwigzany z odpadnigciem ceramiki od metalowego podioza
jak ma to miejsce w przypadku stopdw tytanu. Probster i wspol. [3] prowadzili testy
trzypunktowego zginania trzech niskotopliwych porcelan do napalania tytanowych
odlewéw (pozbawionych warstwy reakcyjnej) i porownywali je z wynikami dla
ukladu NiCr-porcelana. Stwierdzili, ze wszystkie 3 uklady tytan-porcelana porcelany
posiadaja znacznie nizsza wytrzymalo$¢ w poréwnaniu do uktadu NiCr-porcelana.

Autorzy prac [203,238,314,354,355] wykazali, ze przyczepnos$¢ ukladu tytan-
-ceramika mozna zwigkszy¢ stosujac warstwy przejsciowe zol-zel. W pracach tych
przedstawiono rezultaty badan powlok przej$ciowych SiO, i SiO,-TiO, nanoszo-
nych na podloze tytanowe metoda zol-zel oraz napalanej niskotopliwej porcelany
dentystycznej Triceram. Na postawie przeprowadzonych badan trzypunktowego
zginania wg ISO 9693 stwierdzono, Ze zastosowanie warstw przejsciowych zol-zel

60



Przeglqd literatury

pomiedzy metalem bazowym: tytanem i jego stopem Ti6Al4V a porcelang denty-
styczna powoduje wzrost wytrzymalosci potaczenia od 14% do 28% w poréwnaniu
do metalu bazowego poddanego jedynie konwencjonalnej obrobce-piaskowania.
Najlepsze rezultaty uzyskano dla powloki SiO,-TiO,. Niestety metoda ta nie zna-
lazta powszechnego zastosowania w pracowniach protetycznych.

Wzrost przyczepnosci uktadu tytan-ceramika mozna réwniez uzyskac poprzez
preoksydacje powierzchni tytanu przed wypalaniem ceramiki. Do takich wnio-
skow doszli Yan i wspol. [356]. W tym celu najpierw powierzchnie tytanu poddali
piaskowaniu ziarnem 50 um z Al,Os. Nastepnie oczyszczone probki tytanowe
poddawali pasywacji przez 30 min w 30% kwasie azotowym w temperaturze poko-
jowej, po czym przemywano je przez 30 min wodg dejonizowang i suszono. Przed
nakladaniem porcelany, probki poddano obrdbce cieplnej w temperaturze powyzej
600+850 °C (badano zakresy temp. co 50 °C) przez okres 1 godziny z szybkos$cia
ogrzewania 10 °C/min w powietrzu, a nastepnie ochtodzono do temperatury po-
kojowej. Grupe kontrolng stanowity prébki tytanowe bez obrébki cieplnej. W celu
weryfikacji skutecznosci proponowanej procedury modyfikacji powierzchni tyta-
nu przed procesem wypalania ceramiki wykonano testy trzypunktowego zginania
wg ISO 9693. Najwyzsza warto$¢ przyczepnosci ukladu tytan-ceramika uzyskano
dla probek po cieplnej obrobce wstepnej przeprowadzonej w temperaturze 750 °C,
a najnizsza dla temperatury 850 °C. Wykazano, ze prébki tytanu podane wstepnej
obroébce cieplnej w odpowiedniej temperaturze, moga tworzy¢ zwarta ochronna,
dobrze przylegajaca warstwe tlenku na powierzchni, ktdra zapewnia dobrg przy-
czepnos$¢. Stwierdzono, ze taka procedura dostarcza prosty i wygodny sposdb
poprawiajacy wigzanie pomiedzy dentystyczng ceramika a tytanem.

Dane literaturowe [15,16,17,346,357,358,359,360,361] wskazujg, ze zbyt inten-
sywna dyfuzja tlenu w przypadku ukladéw tytan-ceramika moze by¢ tlumiona
przez powlekanie powierzchni tytanu cienkg warstwa zlota. Znane jest w literatu-
rze stosowanie specjalnych past lub bondéw (ceramiczna warstwa wigzaca pelnigca
funkcje lepiszcza) zawierajacych dodatki zlota, a takze wykorzystanie technologii
rozpylania jonowego z uzyciem jonéw Au.

Tholey i wspol. [15] badali pie¢ uktadéw potaczen porcelany powiazanej z ty-
tanem (typu II) oraz jeden uklad stopu metalu nieszlachetnego NiCr (Wiron99).
W tym celu powierzchnie tytanu poddano nastepujacym modyfikacjom: (1) przy
zastosowaniu specjalnego wiertla (NTI-Kahla, Niemcy, nr kat. MC 079QF040)
z weglikow spiekanych dedykowanego do obrobki tytanu, (2) z wykorzystaniem
systemu fizykochemicznego taczenia Rocatec, (3) obrébki strumieniowo $ciernej
ziarnem 110 um Al,O; pod ci$nieniem 0,3 MPa, (4) z zastosowaniem wigzania
GC-Initial-Ti-bonder oraz (5) z wykorzystaniem bondu z dodatkiem zlota tzw.
gold bondera (Kerabond™ “Wieland-Edelmetalle”, Niemcy). W badaniach zasto-
sowano czteropunktowg proby rozwarstwiania miedzyfazowego realizowang na
uniwersalnej maszynie wytrzymalo$ciowej. Probka z nacigtym karbem przed pek-
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nieciem byta poddawana obcigzeniu, a szybko$¢ uwalniania energii odksztalcenia
G (J/m?) byla obliczona z warto$ci obcigzenia krytycznego powodujacego state
rozszerzanie peknie¢ w kazdym z badanych uktadéw polaczenia metal-ceramika.
Niniejsze badania wykazaly, ze wiazaca warstwa gold bondera charakteryzowata
sie najwyzsza szybkoscig uwalniania energii odksztalcenia dla przyczepnosci
ukladu tytan-porcelana. Wartos¢ zmierzona dla tego ukfadu byta ponad 10 razy
wieksza, niz warto$¢ dla powierzchni przygotowanej wiertlem i 7 razy wigksza
niz dla powierzchni piaskowanej. Wyniki przyczepnosci porcelany do tytanu
osiggniete z nowoczesnymi systemami wigzacymi ceramike byly jedynie o polowe
nizsze od wynikow wigzacej warstwy gold bondera, ale odpowiadajace wynikom
klinicznie akceptowanych i sprawdzonych w stomatologii ukltadéw wigzan porce-
lany z metalem nieszlachetnym (stop NiCr-porcelana).

Podobng metode weryfikacji przyczepnosci porcelany dentystycznej do me-
talowego podloza z uzyciem bondéw na bazie zlota wykonali Homann i wspoét.
[361]. W tym celu przebadali oni nastepujace uklady metal-ceramika: (1) na pod-
toze z tytanu (typ II) potozono dwie warstwy tzw. ,,gold bondera” - Blendgold Neu
(Heraeus Kulzer GmbH & Co. KG, Niemcy) oraz porcelan¢ GC Initial Ti Porcelain
(GC Europe N.V,, Belgia); (2) na podloze z tytanu (typ II) potozono jedng warstwe
gold bondera — Kerabond (Wieland Dental + Technik GmbH & Co. KG, Niemcy)
oraz porcelane jak w grupie 1; (3) grupe stanowilo podloze tytanowe (typ II)
i bond (bez dodatkéw Au) dedykowany do stopéw Ti — GC Initial Ti Bonder (GC
Europe N.V., Belgia) oraz porcelang jak poprzednio; (4) grupa byta referencyjna,
gdzie podloze wykonane bylo ze stopu Au-Pd-Pt (nazwa handlowa Porta SMK
82), na ktore nalozona zostata porcelana Duceram Plus (Degudent, Niemcy). Nie
bez znaczenia byt fakt, ze bezposrednio po odlewaniu warstwa reakcyjna z tytanu
zostala usunieta za pomocy specjalnego freza dedykowanego do obrobki tytanu
(NTI-Kahla GmbH, Niemcy, nr kat. NTT 129QF023), a nastepnie powierzchnia
poddana zostala obrébce strumieniowo $ciernej ziarnem 110 pm Al,O; pod
ciénieniem 0,2 MPa. Testy czteropunktowego zginania na podstawie, ktorych
wyznaczano szybko$¢ uwalniania energii odksztalcenia G (J/m?) wykonywano
dla dwdch osrodkéw wody i nafty. Nie zauwazono istotnych statystycznie rdznic
w wartosci G pomiedzy dwoma systemami wigzania gold bonderéw. Systemy
wigzania gold bonder wykazujg wyzsza wytrzymalos¢ w osrodku nafty niz wody
i majg wyzsza przyczepnos¢ niz konwencjonalny bond ceramiczny GC Initial Ti
Bonder. Srednie warto$ci szybkosci uwalnianej energii dla dwéch gold bonderéw
na granicy faz, wahaly sie pomiedzy 45,83 1 73,54 J/m? dla testow w nafcie oraz dla
testow w wodzie z 40,86 do 69,17 J/m”. Najnizsze wartosci G z posréd badanych
ukladow metal-ceramika osiggal ceramiczny GC Initial Ti Bonder ok. 30,15 J/m?
w nafcie i 11,08 J/m?w wodzie). Stop Au-Pd-Pt wypadal korzystniej w konfrontacji
z podlozem tytanowym niemodyfikowanym przez gold bondera i tak warto$¢ G
w nafcie wynosila $rednio 33,48 J/m?*i 23,07 J/m? w wodzie.
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Suansuwan oraz Swain [16] przy uzyciu tej samej metody co powyzej, a takze
Okazaki i wspol. [18] w trzypunktowej probie zginania odnotowali poprawe
przyczepnosci porcelany do metalu poprzez wytworzenie warstwy posredniej
pomiedzy metalem i porcelang przy uzyciu ztota i mieszanki ztoto-ceramika
(najczesciej w postaci past). Ciekawg kombinacja warstwy przejsciowej sktadajaca
sie z 3 cienkich warstw wydaje si¢ propozycja Okazaki i wspot. [18]. Proponowana
warstwa przejéciowa skladata sie od strony metalowego podloza z: (1) pasty zawie-
rajacej czyste zloto (Heratec gold paste), (2) druga warstwe stanowila pasta Au-Pd
(o zawarto$ci 70% Au i 30% Pd mas.) oraz (3) warstwy wytworzonej z pasty Au
(70% mas.) oraz ceramiki (30% mas.) — Blend gold (Heraeus).

Lee i wspol. [357] dowiedli w swoich badaniach, ze znacznie lepsze rezul-
taty, niz stosowanie past z dodatkiem zlota mozna uzyska¢ poprzez napylanie
jonowe powierzchni tytanu czystym zlotem. W badaniach tych powierzchnie
tytanu poddali najpierw piaskowaniu ziarnem 110 pm z A,O; pod ci$nieniem
0,55 MPa, a nastepnie modyfikowali powierzchnie tytanu na 3 sposoby: (1) jako
warstwe posrednig zastosowano paste z dodatkiem ztota Deck Gold NF (Degus-
sa-Ney Dental, Bloomfield), ktérg wygrzewano w temperaturze 800 °C stosujac
3 czasy; (2) warstwa posrednia skladata sie z dwoch warstw, ktorg stanowily jedna
warstwa pasty Deck Gold NF poddana wygrzewaniu, a nastepnie drugg warstwe
z czystego zlota natozono technika napylania jonowego stosujac natezenie pradu
40 mA i czas napylania 500s; (3) warstwe posrednig stanowita powltoka z Au
napylona przy nate¢zeniu pradu 40 mA w czasie 1000s. Grupe kontrolng stanowi-
ty probki poddane jedynie piaskowaniu, bez warstw posrednich. Na wszystkich
grupach badawczych wypalano ultraniskotopliwg porcelane dentystyczng Vita
Titankeramik firmy Vident. Probki w celu okre$lenia przyczepnosci ceramiki do
tytanu poddano zginaniu dwuosiowemu na maszynie wytrzymalo$ciowej, a na-
stepnie metodg analizy EDS okreslano procentowg wartos¢ przylegajacej porce-
lany stosujac wspolczynnik AFAP. Analiza SEM przeloméw wykazala znaczne
ilosci mas ceramicznych pozostajacych na powierzchniach tytanu napylanych
zlotem. Odnotowano znaczaco wyzsze warto$ci wspdtczynnika AFAP=42,6%
dla prébek napylanych zlotem w poréwnaniu do innych grup, - dla grupy kon-
trolnej 13,5%, dla grupy (1) 18% i dla grupy (2) 17,2%, ale nie stwierdzono dla
tych grup istotnych statystycznie réznic. Stwierdzono, ze w przypadku probek
z napylang warstwg ztota za skuteczng bariere przed utlenianiem odpowiedzialna
jest zidentyfikowana jako Au,Ti faza miedzymetaliczna. Lee i wspodl. sugeruja,
ze stosowane w tym badaniu pasty z dodatkiem zlota nie stanowia skutecznej
bariery dla catkowitej ochrony tytanu przed utlenianiem podczas wypalania
porcelany i przyczepno$¢ porcelany do tytanu moze by¢ poprawiona przez na-
pylane powloki posrednie z Au.

Tanaka i wspol. [346] zwracaja uwage, ze za przyczepno$¢ porcelany do
podloza tytanowego moga odpowiada¢ fazy z ukladu Au-Ti tworzace si¢ w wy-
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niku napylania zlotem powierzchni tytanu przed procesem wypalania porcelany.
W rzeczywistosci, rézne miedzymetaliczne zwigzki znajduja si¢ w diagramie fa-
zowym Ti-Au [362]. Zwigzki miedzymetaliczne Ti-Au w probce moga si¢ sktada¢
z kilku strukturalnych faz krystalicznych takich jak AuTi, Au,Ti i AuyTi, chociaz
nie wszystkie te fazy zostaly potwierdzone w tych badaniach zespotu Tanaki [346].
Stwierdzono natomiast, ze ponizej warstwy zawierajacej zwiazki Au-Ti wystepuja
fazy miedzymetaliczne zidentyfikowane jako TizAu i Ti;Al (rys. 2.13), ktore
zwiekszajg przyczepno$¢ ukladu tytan-porcelana.

Jak wskazuja analizy metoda mikroskopii elektronowej [363] w przypadku
cienkich warstw Au wytwarzanych na podfozu Ti i obrabianych cieplnie w prézni
w temperaturze do 400 °C, atomy Ti ulegaja dyfuzji po granicach ziarna Au i, we-
diug autoréw [364,365] tworza fazy miedzymetaliczne TiAuy TiAu,, TiAu i TizAu.
Autorzy powyzszych badan [363] wykazali réwniez, ze bardzo mate ilosci tych
zwigzkéw miedzymetalicznych moga wytrgcaé si¢ przy niskich temperaturach
przetwarzania rzedu 100+150 °C. Kolejne dane literaturowe [366] potwierdzaja
zjawisko, w ktérym cienkie warstwy ztota moga reagowac i tworzy¢ zwigzki mie-
dzymetaliczne, gdy wyzarza si¢ je w prozni, w temperaturze w zakresie pomiedzy
300+900 °C, a w przypadku badan Martinez’a i wspol. [367] w zakresie temperatur
200+400 °C.

Porcelain

Oxide '

AT
TisAU
TifAI4
iTii

Rys. 2.13. Mikrostruktura uktadu tytan-porcelana dentystyczna z warstwg posrednig ze zto-
ta wykonana technikg napylania jonowego wg [346]

Khung i Suansuwan [360] poréwnywali przyczepnos¢ dentystycznej porcelany
do podloza tytanowego, ktore zostalo wytworzone w dwojaki sposob: obrobione

mechanicznie na elektrodrazarce oraz odlane metoda wytapianych modeli. Na-
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stepnie powierzchnie tytanowe zostaly poddane obrdbce strumieniowo $ciernej
ziarnem 110 um z Al,O; pod ci$nieniem 0,3 MPa. Kolejny etap modyfikacji sta-
nowito napylenie warstwy ztota stosujgc natezenie pradu 25 mA przez czas 120s,
uzyskujac w ten sposob warstwe Au o grubosci 150 nm. Probkami odniesienia
byly probki tytanowe bez napylonej warstwy Au. Na wszystkie grupy badawcze na-
tozono niskotopliwg ceramike VITA Titankeramik (VITA Zahnfabrik, Niemcy).
Prébki z nacietym karbem poddane byly testom czteropunktowego zginania na
maszynie wytrzymalosciowej. Miarg przyczepnosci porcelany do metalowego pod-
toza byta szybko$¢ uwalniania energii odksztalcenia (G, J/m?). Uzyskano znacznie
wyzsze warto$ci srednie G dla probek z warstwg posrednig ztota w poréwnaniu do
probek bez zlota. Dla tytanu odlewanego z warstwa Au uzyskano warto$¢ $rednig
G=31,13+4,05 J/m? dla obrobionego mechanicznie z warstwg Au G=29,43+3,01
J/m? oraz dla probek bez warstwy Au uzyskano wartosci G o blisko 44 % nizsze
i tak dla odlewanego G=16,47+3,21 J/m?oraz G=17,58+4,12 ]J/m? dla obrobionego
mechanicznie. Autorzy powyzszych badan wykazali, ze probki z napylong warstwa
ze ztota znacznie zwiekszaja przyczepnos¢ ukladu metal-ceramika. Natomiast nie
zauwazono istotnie statystycznie réznic pomiedzy grupami odlewanego tytanu
i obrobionego mechanicznie.

Sadeq i wspdl. [368] stwierdzili, ze wypalanie porcelany w atmosferze argonu
spowodowalo poprawe wigzania porcelany, zaréwno tytanu odlewanego jak i ob-
rabianego mechanicznie (warto$§¢ AFAP odpowiednio 93,83% i 73,02%). Napylana
warstwa posrednia zlota znacznie poprawia przyczepno$¢ uktadu tytan-ceramika
tylko w polaczeniu z wypalaniem porcelany w atmosferze argonu (wartos¢ AFAP
odpowiednio dla podtoza Ti odlewanego 98,09% i dla Ti obrobionego mechanicz-
nie 91,38%). Warstwy Au napylano przy nat¢zeniu pradu 40 mA w czasie 1000s
uzyskujac w ten sposob grubos¢ rzedu 1 pm. Obecnos¢ napylanych warstw po-
srednich ze ztota znacznie zmniejsza przyczepnos$¢ odlewanego tytanu z ceramika
wypalang w prozni (warto$§¢ AFAP=50,20%). Ponadto obecnos¢ napylanej war-
stwy posredniej zlota nie miala znaczacego wpltywu na przyczepnos$¢ obrobionego
mechanicznie tytanu z ceramika wypalang w prézni (warto$§¢ AFAP= 51,65%).
Przyczepnos¢ ukladu stop zlota (Au-Pd-In, Orion)-porcelana dentystyczna byla
znacznie lepsza (warto$¢ AFAP=135,35%) od wigzania tytan-porcelana nieza-
leznie od rodzaju modyfikowanej warstwy wierzchniej tytanowego podloza, czy
wprowadzonej warstwy Au lub zastosowanej atmosfery wypalania porcelany.

Duze znaczenie kliniczne mogg mie¢ wyniki badan uzyskanych przez autorow
badan [358,359]. Proponuja oni, aby w celu poprawy polaczenia tytan-ceramika na
uprzednio poddane obrobce strumieniowo-$ciernej powierzchnie (110 pm Al,O3)
naklada¢ warstwy posrednie ze ztota lub TiN. W przypadku technologii napylania
zlota uzyskiwali oni warstwy posrednie o grubosci 2 pm. Natomiast w przypadku
obrobki jarzeniowej uzyskiwano warstwy TiN o grubosci 5 um. W pierwszym opra-
cowaniu [358] dodatkowo autorzy badali wptyw powierzchni tytanu otrzymanego
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na drodze odlewania i obrobionego mechanicznie. Uzyskane wyniki wskazuja, ze
powloki Au oraz TiN poprawiaja zdolnosci wigzania ukfadu tytan - porcelana (ob-
serwowano zwiekszenie warto$ci AFAP). Nie stwierdzono istotnych réznic warto$ci
miedzy probkami tytanu odlewanego z powloka oraz tytanu poddanego obrébce
skrawaniem. Wszystkie probki tytanu odlewanego oraz poddanego obréobce skrawa-
niem mialy podobne wartosci AFAP, z wyjatkiem tytanu odlewanego bez powloki,
ktorego warto$¢ AFAP byla znacznie nizsza (spowodowana obecnoscig warstwy fazy
a-case). Na powierzchniach probek tytanu odlewanego z powloka ze zlota oraz pod-
danego obrdbce skrawaniem, stwierdzono obecnos¢ nowej fazy Au,Ti o strukturze
tetragonalnej. Ponadto stwierdzono, ze o ile powloka TiN dziata jedynie jako bariera
przed nadmiernym utlenianiem si¢ powierzchni tytanu podczas procesu wypalania
porcelany, to o tyle warstwa po$rednia ze zlota oprocz funkcji zaporowej reaguje
z tlenkami tytanu tworzac faze Au,Ti, zwiekszajac tym samym site wigzania mie-
dzy tytanem a porcelang. Pézniejsze badania [359] zrealizowane na podbudowach
tytanowych koron potwierdzily znaczaco wyzsza wytrzymalo$¢ na pekanie probek
powlekanych powlokami Au lub TiN.

Waznym zagadnieniem badawczym poruszanym w literaturze jest przyczep-
no$¢ porcelany do stopow, przy produkcji ktérych uzywano materialu powtornie
przetopionego. Przetapianie wczesniej odlanego stopu jest rutynowa procedurg
stosowang w pracowniach stomatologicznych w celu w celu obnizenia kosztu
stalych protez czesciowych [19]. Jednakze proces ten moze spowodowac zmiane
w skladzie tlenku metalu na powierzchni, co moze krytycznie wplywac na site
wigzania miedzy metalem a materialem ceramicznym [159].

Al-Wazzan i wspdl. [369] twierdza, ze stopéw powtdrnie przetopionych nie po-
winno sie uzywac do licowania ceramika. Badali oni 3 grupy czystego tytanu (Tritan
firmy Dentarum, Niemcy): (1) 100% nowego materiatu — bez dodatku z recyklingu,
(2) 50% nowego materiatu i 50% materiatu z recyklingu raz przetopionego oraz (3)
100% materiatu z recyklingu raz przetopionego. W celu weryfikacji potaczenia ukladu
tytan-ceramika przeprowadzono testy 3 punktowego zginania wg normy ISO 9693.
Stwierdzono wyzsza przyczepno$¢ niskotopliwej porcelany (Noritake, Nagoya, Japan)
do podloza (1) wykonanego ze 100% nowego materiatu o ponad 36% w stosunku do
pozostatych grup badawczych. Probki z dodatkiem materialu powtérnie przetopione-
go (grupa 2 i 3) nie osiggnely min. $redniej wytrzymalosci 25 MPa wymaganej przez
norme ISO 9693. Taka sytuacja moze by¢ zwigzana z uzyskana zbyt grubg warstwa TiO,
podczas wyraznego utleniania si¢ tytanu w wysokich temperaturach. Ponadto autorzy
tych badan zwracajg uwage, ze ograniczeniem tych badania byto uzycie tylko jednej
marki niskotopliwej porcelany i wyniki testow dla tej pary tytan-porcelana Noritake
nie mozna ekstrapolowa¢ do innych niskotopliwych porcelan. Dodatkowo autorzy
zwracajg uwage, ze wigkszy problem istnieje w przypadku ponownego przetapiania
metali stopéw uzywanych do ceramicznych uzupelnien metalowo-ceramicznych
w poréwnaniu z tymi, ktdre stosowane s3 do uzupetnien pelno metalowych.
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Problem ten wystepuje ze wzgledu na potencjalng utrate sladowych ilosci me-
tali bazowych takich jak Fe, In, Sn i Zn, ktore odgrywaja wazna role w polaczeniu
metal-ceramika [370].

Powtorne odlewanie stopéow moze powodowaé zmiane morfologii war-
stwy wierzchniej i sktadu chemicznego stopow, co z kolei stanowi potencjalne
zagrozenia zwigzane z powstawaniem defektow w czasie uzytkowania takich
biomaterialéw, a w efekcie konncowym moze stanowi¢ przyczyne do ograniczo-
nego zastosowania klinicznego nowopowstalych odlewéw. Nawet stosunkowo
niewielkie zmiany w zawartosci pierwiastkéw chemicznych wplywaja na fizyczne
i biologiczne wlasciwoséci stopu. Badania prowadzone przez Yavuza i wspol.
[159] wykazaly, ze proces wykorzystania materialéw powtdrnie przetopionych ze
stopu NiCr powoduje zmiany w mikrostrukturze jak i zmniejszenie zawartos$ci
nastepujacych pierwiastkéw Cu, Sn, Zn, Cr i Ti, wigkszy rozmiar ziaren i mikro-
porowatos$ci, przyczyniajace si¢ do powstawania wad odlewniczych, co sprzyja
obnizeniu wlasciwoéci mechanicznych. Jak juz wspomniano ten proces powoduje
zmniejszenie zawarto$ci pierwiastkow Cu, Sn, Zn i Cr, ktére odgrywaja wazna
role w produkgji warstwy tlenkowej, co moze prowadzi¢ do wigkszej porowatosci
na granicy rozdzialu metal-ceramika, a takze powstawania zwiekszonej grubosci
warstwy tlenku. Takie zmiany mogg mie¢ determinujacy wplyw na wytrzymato$é
polaczenia stop NiCr-ceramika. Autorzy badali wplyw sposobu przetwarzania po-
wierzchni stopow z udziatem materialu powtdrnie przetopionego stosujac 3 grupy
badawcze: (1) 100% nowego materiatu - bez dodatku z recyklingu, (2) 50% nowego
materialu i 50% materiatu z recyklingu raz przetopionego oraz (3) 100% materialu
z recyklingu jednokrotnie przetopionego. Dla tych grup badawczych stosowano
zamiennie dwa typy obrobki warstwy wierzchniej: obrébke strumieniowo-$cierng
ziarnem 110 um Al O; lub oksydacje w temperaturze 970 °C w czasie 10 minut.
Badania pokazaly, ze stopy odlane w 100% z nowych materialéw wykazaly
istotne roznice w skladzie chemicznym, w poréwnaniu do stopéw z dodatkami
materialéow z recyklingu. Ponadto zaobserwowano znaczne zmniejszenie zawar-
tosci Ni w grupie poddanej oksydacji w poréwnaniu do grupy poddanej obrébce
strumieniowo-$ciernej. Zauwazono nieznaczne zwigkszenie zawartosci Cr dla
grupy poddanej oksydacji w poréwnaniu z grupg po piaskowaniu ziarnem Al,Os.
Sktad chemiczny roznit si¢ istotnie w grupach odlewanych z dodatkiem materiatu
powtdrnie przetopionego. Najnizsza $rednia wartos¢ procentowa Ni zanotowano
w grupie 3, a najwyzsza w grupie 1.

Oprocz pierwiastkéw Ni i Cr, Mo jest trzecim najwazniejszym elementem sto-
péw NiCr. Molibden jest ogniotrwaly i nie ulega fatwo utlenianiu, lecz produkt -
tlenek molibdenu MoOs staje sie lotny powyzej temperatury 700 °C [123]. Wszyst-
kie sze$¢ roznych marek NiCr stopow stosowanych w badaniu [159] zawieralo Mo
w masie stopu. Zawarto$¢ Mo w tlenkowych warstwach przypowierzchniowych
dla tych stopow NiCr po obrdbce cieplnej w temperaturze 990 °C przez 10 minut
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byla znikoma. Uwaza sie, ze zjawisko to nalezy przypisa¢ zmiennoséci tlenkow
Mo (gtéwnie MoO3) podczas obrobki cieplnej majacym miejsce przed procesem
wypalania warstwy opakera porcelany [123].

Huang i wspol. [123] badali przyczepno$¢ porcelany dentystycznej na 6 stopach
odlewniczych NiCr poddanych uprzednio oksydacji w temperaturze 990 °C przez
5 minut. Autorzy stwierdzili, ze warstwy tlenku utworzone na stopach NiCr zawie-
raly: Cr,03, NiO i $ladowe ilosci MoOs. Stopy NiCr o zwiekszonej zawartosci Cr
posiadaly grubsza warstwe tlenku, co przekladato si¢ na spadek wigzania pomiedzy
porcelang i metalem. Obecnos¢ tlenkéw Al,O; i BeO w warstwie tlenku powoduje
ttumienie wzrostu warstwy tlenkéw niklu i chromu, a tym samym poprawia wiasci-
wosci wigzania pomiedzy porcelang i metalem. Obecno$¢ ilosci TiO, na warstwie
tlenku nie ma zadnego wplywu na jako$¢ wiazania porcelany z powierzchnig metalu.
Badania trzypunktowego zginania pozwolily na stwierdzenie, Ze propagacja peknie-
cia wystepowata wzdluz granicy fazowej miedzy porcelang a metalem w warstwie
opakera. Analiza SEM przetomdw stopdw NiCr-porcelana wykazala adhezyjny cha-
rakter przeloméw od strony metalowego podloza wystepujacego na styku opakera
porcelany i metalowego podloza. Wedtug autoréw tych badan moze to oznaczaé, ze
warstwy tlenkowe ponizej 1,6 pm tworzace sie na badanych stopach NiCr stopu nie
byty dostatecznie geste (zwarte) podczas procesu oksydacji.

Madani i wspol. [371] badali wplyw materialu powtérnie przetopionego na
polaczenie metal-ceramika, stosujgc jednokrotne przetopy o skladzie wyjsciowym
odpowiednio 0, 25, 50, 75 i 100% materialu z recyklingu. W tym celu ze stopow
badano dwa stopy NiCrBe o nazwach handlowych Super Cast i Verabond, wypalajac
dwa rodzaje ceramik Vita VMK 68 i Ceramko 3. Wyniki tego badania wykazaly, ze
dodatek stopu powtdrnie przetopionego mialy negatywny wptyw na wytrzymatos¢
polaczenia metal-ceramika. Dodanie wigcej niz 50% stopu powtdrnie przetopionego
spowodowalo znaczny spadek sity wigzania, a tym samym przyczepnosci. Najwiek-
sza wytrzymalo$¢ metal ceramika posiadat uklad 100% nowego stopu Super Cast
w polaczeniu z ceramiky Vita VMK 68 (30,75+9,58 MPa), a najstabszym ukladem
okazat sie stop Super Cast o udziale 25% nowego stopu i 75% powtdrnie przetopio-
nego w polaczeniu z ceramikg Vita VMK 68 (21,7245,19 MPa). Niemal wszystkie
grupy badawcze z dodatkiem ,,zlomu poprodukcyjnego” powyzej 50% nie osiagnely
w tescie DIN 13.927 $redniej warto$ci wytrzymalosci na poziomie 25 MPa. Nato-
miast Nakhaei i wspodt. [372] badali te same stopy NiCrBe co powyzej - stosowane do
licowania ceramikg, wykonujac jednokrotne przetopy o sktadzie wyjsciowym 0, 50
i 100% materiatu powtdrnie przetopionego. Celem badan byto okreslenie doktadno-
$ci wykonania koron dentystycznych stopéw ponownie przetapianych. Autorzy tych
badan stwierdzili, ze nie ma istotnych réznic pomiedzy tymi grupami badawczymi
i zastosowanie takich stopéw w protetyce dentystycznej jest dopuszczalne.

W ramach badan [370,373] oceniano wplyw dodatku r6znych ilo$ci przetopio-
nego tylko jednokrotnie odlanego stopu na wytrzymato$¢ wigzania z porcelang
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stomatologiczna. Jednakze rozwazajac, zastosowania w pracowni stomatologicznej
nalezy zdawac sobie sprawe z tego, ze przetopiony stop moze by¢ mieszaning stopow
przetapianych raz, dwa razy lub nawet wigcej. Dlatego wazne jest zaprojektowanie
takiego toku badan, ktory stanowilby symulacje sytuacji klinicznej. Wypetnienia
metalowo-ceramiczne sg takze narazone na szeroki zakres temperatur panujacych
w wewnatrz jamy ustnej, generowanych przez potrawy gorace oraz zimne. Cykle
obrobki cieplnej wywoluja powtarzalne naprezenie na powierzchniach granicz-
nych metal-material ceramiczny oraz powoduja pogorszenie wigzania miedzy
dwoma materiatami [3]. Z tego wzgledu badanie materialu po obrébce cieplnej ma
krytyczne znaczenie dla symulacji warunkéw klinicznych. W literaturze [3,353]
niewiele jest danych dotyczacych badan nad wytrzymaloscig wigzania pomiedzy
materialem ceramicznym a materialem przetopionym w warunkach zmiennych
cykli cieplnych adekwatnych pod wzgledem klinicznym. Takie dane przyczynityby
sie do lepszego zrozumienia oraz oceny ryzyka klinicznego zwigzanego z wyko-
rzystaniem materiatow przetapianych.

Wytrzymato$¢ polaczenia podanych cyklicznej obrdbce cieplnej systemow
zlozonych z technicznie czystego tytanu oraz materialu ceramicznego poréwny-
wano z systemami skladajacymi si¢ z NiCr oraz materialu ceramicznego uzytymi
jako grupa kontrolna, gdzie zaobserwowano istotne mniejsza przyczepnosé
w przypadku zastosowania tytanowego podioza [3]. W innych badaniach [353]
dokonano oceny wytrzymalo$ci wigzania stomatologicznego materialu ceramicz-
nego z technicznie czystym tytanem a oceny stopu tytanu dokonano przy uzyciu
proby trzypunktowego zginania. Stop palladu ze srebrem wybrano jako kontrolny.
Ponadto badano wptyw cyklicznej obroébki cieplnej (3000 cykli w zakresie od 4+2
°C do 55+2 °C) na wytrzymalos$¢ polgczenia materiatu ceramicznego z metalem.
Autorzy podali, iz cykliczna obrdbka cieplna nie miala istotnego wplywu na wy-
trzymalo$¢ wigzania materialu ceramicznego z metalem w badanych systemach.
Cykle termiczne nieznacznie oslabialy site wiazania porcelany do tytanowego
podloza. Nie stwierdzono istotnych réznic w wytrzymalosci polaczenia pomie-
dzy czystym technicznie tytanem (23,60 MPa dla cykli termicznych i 24,99 MPa
dla niepoddanych termicznej obrébce) i stopem Ti-6Al-4V (24,98 i 25,60 MPa
odpowiednio dla probek poddanych cieplnym cyklom i bez cykli termicznych).
Wartosci wytrzymalosci polaczenia porcelany do grupy kontrolnej (odpowiednio
47,98 145,30 MPa) byly znacznie wigksze niz dla czystego tytanu i stopu Ti-6Al-4V.

Ucar i wspol. [19] badali wptyw dodatku wielokrotnie przetapianego stopu
na wytrzymato$¢ wigzania metal — material ceramiczny. Badania te mialy na celu
okreslenie wptywu wielokrotnego przetapiania na wielko$¢ sily wigzania metalu
nieszlachetnego oraz porcelany po obrébce cieplnej, a takze poréwnanie wynikow
z proby $cinania oraz trzypunktowego zginania. W celu symulacji zwyklych zasto-
sowan uzywanych w pracowniach, przygotowano 4 grupy takiego samego stopu
stomatologicznego NiCrMo (Remanium CSe, firmy Dentaurum, Niemcy). Grupe
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pierwsza odlano w 100% z nowego stopu jako grupe kontrolng. Inne grupy zostaly
wykonane za kazdym z dodatkiem 50% nowego stopu do pozostalosci poprzedniej
grupy. Grupa druga zostata odlana z mieszaniny jednakowych ilosci nowego stopu
oraz stopu juz wczesniej jednokrotnie odlanego. Stop uzyty w grupie trzeciej spo-
rzadzono przez dodanie 50% nowego stopu do pozostatosci stopu z grupy drugiej,
a grupe czwartg sporzadzono w taki sam sposob dodajac jednakowg ilos¢ nowego
stopu do pozostalosci stopu z grupy trzeciej. Wszystkie probki poddano cyklicznej
obroébce cieplnej — 10000 cykli w zakresie od 5+2°C do 55+2°C. Dokonano oceny
obcigzenia tngcego wigzania miedzy przetopionym stopem a porcelang stomato-
logiczng przy uzyciu dwoch réznych metod: proby $cinania oraz trzypunktowego
zginania. Wyniki uzyskane z dwdch réznych prob zastosowanych w przytaczanych
badaniach do oceny sily wigzania byla zgodna ze zmniejszeniem sity wigzania za-
obserwowanym po wzroscie liczby proceséw przetapiania. Z przeprowadzonych
badan wyciagnieto wniosek, ze dodatek uprzednio uzytego stomatologicznego
stopu metalu nieszlachetnego na wypelnienia protetyczne metal-ceramika nie
jest zalecany. Wszystkie probki we wszystkich grupach wykazywaly mieszany typ
uszkodzenia (adhezyjne miedzy metalem, kohezyjne w materiale ceramicznym),
jednakze nie zaobserwowano zwigzku pomiedzy maksymalnym obcigzeniem
a pozostaloscig porcelany na powierzchni przetomu.

Papazoglou oraz Brantley [374] poréwnali wyniki z obydwu préb (testu $ci-
nania i trzypunktowego zginania) i stwierdzili, ze nie bylo zgodnos$ci pomiedzy
wynikami z tych dwoch metod. Koncentracja naprezen na powierzchni granicznej
miedzy metalem a materiatem ceramicznym byla inna w obydwu probach. Napre-
zeniem dominujacym w probie $cinania jest naprezenie tnace, natomiast w prébie
trzypunktowego zginania dominuje naprezenie rozciggajace.

Mirkovi¢ [158] badal zalezno$¢ wytrzymalosci potaczenia metal-ceramika od
ilosci przetopow stopow odlewniczych NiCr (Wiron 99) i CoCr (Wirobond C)
z dodatkiem 50% nowego stopu przy okazji kazdej nowelizacji, az do 12 generacji
przetopéw. Wyniki tego badania wykazaly znaczace réznice miedzy modutami
sprezystosci badanych przetopdw. Badanie to wykazalo niewielkie liniowe zmniej-
szenia modulu sprezystosci do 6 generacji stosowanych przetopéw. Po liczbie prze-
topow wiekszych niz 6 razy obserwuje sie gwattowny spadek modutu sprezystosci.
Z tego wzgledu autor powyzszych badan nie zaleca ponownych przetopdw stopow
NiCr i CoCr w protetyce. Zamiast ponownego uzycia wczeéniej przetopionych
stopow, pozostatosci w postaci ukladéw wlewowych powinny by¢ zwrécone do
producenta.

Wyniki wykorzystania stopéw wielokrotnie przetopionych sa bardzo obiecu-
jace w przypadku stopow szlachetnych. Liu i wspot. [375] badali wplyw liczby
przetopéw nastepujacych stopéw metali szlachetnych: AuPt (Brite Gold XH),
AuPdAg (W-5) i PdAg (IPS d.SIGN 53) na przyczepno$¢ ukladu metal-ceramika
wg ISO 9693. Wiszystkie badane materialy wykazaty zadowalajace wyniki odnosnie
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przyczepnosci, w wigkszosci przypadkéw nie odnotowano zbyt duzych réznic.
Zaskakujacym rezultatem byl wzrost przyczepnosci uktadu metal-ceramika wraz
ze zwigkszeniem krotnosci przetopéw. Analiza SEM na granicy fazowej metal-ce-
ramika wykazala zwigkszenie wielko$ci i czgstotliwoéci powstawania miedzyfazo-
wych pustek w kazdym z badanych stopéw wraz ze wzrostem krotnosci odlewania.
Jednakze autorzy stwierdzili, ze te miedzyfazowe wady nie mialy determinujgcego
wplywu na jako$¢ polaczenia porcelany.

Waznym zagadnieniem poruszanym w literaturze [376,377,378] jest estetyka
uzupelnien metalowo-ceramicznych, a w zasadzie uzyskany kolor opakera porce-
lany. Mimo, Ze opaker jest stosowany do maskowania ciemnych tlenkéw metali to
zostalo dowiedzione, ze rozne grupy stopéw odmiennie wplywaja na kolor apara-
tow protetycznych trwale licowanych ceramika [376].

Hong i wspol. [377] oceniali wplyw przetopéow PdAg na strukture i sklad
nowopowstalego stopu. Stwierdzili, ze st¢zenie cyny, srebra i tlenu wzrasta po
przetapianiu. Naukowcy donosza, ze stopniowy wzrost Ag i tlenkéw metali
w wyniku wykorzystania materialéw powtdrnie przetapianych moze wplywac na
przyczepnos¢ porcelany i moze by¢ przyczyna jej przebarwienia. Yilmaz i wspot.
[378] badali wplyw powtdrnego przetapiania nastepujgcych stopow: CrCo (Me-
talloy CC), NiCr (Heraenium NA), PdAu (Cerapall 2), PdAg (Triumph), AuPd
(V-Deltaloy), na kolor opakera porcelany. Stosowano dwa rodzaje przetopéw: (1)
zuzyciem 50% materialu nowego i 50% raz przetopionego oraz (2) 100% materiatu
przetopionego. Stwierdzono podobny wplyw na kolor opakera dla wszystkich grup
przetapianych stopéw niezaleznie od ilo$ci materialu przetopionego. Uzyskano
znaczgce roznice w kolorach opakera, ktére wg wzornika koloréw nie spetniaja
kryterium akceptacji kliniczne;j.
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3. Teza, zakres i metodyka pracy

3.1. Geneza i wybor obszaru badan

Protetyka stomatologiczna w przewazajacym stopniu oparta jest na stopach
metali nieszlachetnych gtéwnie NiCr oraz CoCrMo, gtéwnie ze wzgledu na tatwos¢
ponownego przetapiania i dobre rezultaty podczas napalania ceramiki. Pomimo
wysokiej odpornosci na korozje stopéw CoCrMo i NiCr u pacjentéw zaobserwo-
wano zwiekszong ilos¢ jonéw chromu we krwi, moczu i otaczajacych biomateriat
tkankach [5,6,7,8,379]. Wedlug danych literaturowych [5,7] dlugotrwata aku-
mulacja jonéw Cr’** i Cr®" moze prowadzi¢ do powstawania wrzodéw i zaburzen
ukladu nerwowego, a akumulacja jonéw kobaltu do anemii typu B hamujacej
prawidlowe wchtanianie zelaza [6]. Ponadto wydzielanie jonéw chromu i kobaltu
czy niklu w niektérych przypadkach moze przynosi¢ roézne efekty kancerogenne
prowadzace nawet do zmian w DNA [5,7]. Wedtug danych [189] przyjmuje sig, ze
w przypadku spoteczenstwa ponizej 30 lat blisko 20% populacji kobiet i ponad 6%
mezczyzn uczulonych jest na nikiel.

Dlatego tez, coraz intensywniej poszukuje si¢ wyrobow z tytanu i jego stopow,
ktére cechuje wieksza biozgodnos¢ w poréwnaniu z w/w. stopami. Do dzi$ nie
uzyskano w pelni zadowalajacej wysokiej wytrzymalosci mechanicznej tytano-
wych aparatow protetycznych trwale licowanych ceramika dentystyczng i dlatego
nadal na $wiecie prowadzone sg intensywne badania w tym zakresie.

Na przestrzeni lat metody taczenia metalu z porcelang ulegaly ciagtej mody-
fikacji. Poczatkowo faczenie czesci metalowych koron i mostéw protetycznych
z porcelang odbywalo si¢ za pomoca cementéw lub przy uzyciu specjalnych
zaczepow mechanicznych. Chociaz ten sposob faczenia stosowany byt przez wiele
lat, nie gwarantowal on jednak trwalosci zlacza metal-porcelana. Cement ulegal
stosunkowo szybkiemu wyptukaniu a zaczepy uszkodzeniu, co w efekcie prowa-
dzilo do przedwczesnego defektu kosmetycznego protezy [238].

Wykonanie tytanowych aparatéow protetycznych trwale pokrywanych por-
celang, w skali laboratoryjnej jest procesem trudnym, ze wzgledu na réznice
w charakterze wigzan chemicznych cechujacych obydwa materialy. Natura wigzan
chemicznych zmienia si¢ skokowo na granicy metal-ceramika, przy przejsciu od
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sieci metalicznej do jonowo-atomowej. W wykonawstwie laboratoryjnym meta-
lowych konstrukeji protetycznych, powierzchnie metalu poddaje si¢ piaskowaniu
a nastepnie licuje si¢ porcelang [11,68,355]. Polaczenie porcelany z metalowym
podlozem zachodzi dzieki formowaniu sie warstwy tlenkéw podczas procesu
wypalania porcelany. Woéwczas pomiedzy ceramiczng porcelang a metalem tworzy
sie warstwa posrednia, ktora jest odpowiedzialna za przyczepnos¢ porcelany do
metalowego podloza. Jednakze czasami warstwa ta nie wytwarza si¢ w sposob
rébwnomierny na calej powierzchni badz jest zbyt cienka lub za gruba. Woéwczas
konstrukcja protetyczna posiada niewystarczajaca wytrzymalo$¢ mechaniczng
i porcelana ma wtedy sktonnos$ci do odpadania [239]. Pod tym wzgledem bada-
nia kliniczne Lovgrena i wspot. [202] wykazuja 13% niepowodzen po 5 letnim
uzytkowaniu protez zebowych, a badania Walter’a i wspoét. [13] wykazuja nawet
16% niepowodzen juz po trzyletnim uzytkowaniu koron tytanowych licowanych
ceramika.

Dane literaturowe [10,317] wskazuja, ze na polaczenie porcelany z tytanem
maja wplyw nastepujace czynniki: tytan i jego stop nieprzerwanie utleniajg si¢
podczas wypalania porcelany, kumulacja naprezen wewnetrznych podczas przy-
rostu tlenkow zapobiega tuszczeniu sie warstwy tlenkowej oraz fakt, ze naprezenia
wewnetrzne rozwijaja sie na granicy rozdzialu faz z powodu niedopasowania
wspolczynnikéw rozszerzalnosci cieplnej. Ponadto stwierdzono, Ze najbardziej
korzystna jest sytuacja, gdy wspodlczynnik rozszerzalnosci cieplnej porcelany
jest nieznacznie nizszy w poréwnaniu do wspoétczynnika metalu. Dopuszczalna
réznica we wspolczynniku a powinna wynosi¢ okolo 0,5 x 10 °C'. Gdy réznica
bedzie znaczaco wigksza, to spowoduje powstawanie szczatkowych naprezen roz-
ciagajacych, ktére mogg by¢ przyczyng uszkodzenia polaczenia metal-ceramika
(259, 320].

W przypadku polaczenia tytan-ceramika dane literaturowe [2,315,351,352]
wskazujg, ze nie zawsze daje si¢ uzyska¢ zadawalajacg przyczepnosé tych dwoch
komponentéw zgodng ze standardami zalecanymi przez norme ISO 9693. Uszko-
dzenie warstwy porcelany (odpadnigcie) jest powaznym problemem klinicznym,
poniewaz prowadzi do duzego defektu estetycznego i wowczas czesto konieczna
bywa wymiana calego uzupelnienia, co stwarza dodatkowy dyskomfort dla
pacjenta.

Obecnie trwajg poszukiwania nowych metod majacych na celu podwyzszenie
jakosci polaczenia tytan-ceramika, doréwnujgcych wysokiej wytrzymatosci obser-
wowanej dla ukladéw NiCr-ceramika [15,315]. W wielu badaniach [1,2,3,15,315]
osiggana wysoka wytrzymalo$¢ dla polgczenia NiCr-ceramika stanowi element
odniesienia dla ukladéw tytan-ceramika. Badania Atsii i Berksuna [2] wykazaly,
ze wytrzymaltos$¢ polaczenia tytan-ceramika stanowi jedynie 33+60% wytrzyma-
tosci uktadu NiCr-ceramika. Podobne rezultaty otrzymali Probster i wspdt. [3],
otrzymujac dla ukladu tytan-ceramika tylko 38+58% warto$ci wytrzymatosci
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zarejestrowanej dla uktadu NiCr-ceramika. Natomiast Ozcan i Uysal [315] uzy-
skali 44+60% wytrzymalos$ci polaczenia tytan-ceramika w odniesieniu do uktadu
NiCr-ceramika. Dopiero zastosowanie niekonwencjonalnej metody polegajacej
na napyleniu magnetronowym warstwy poéredniej z SiO, na podloze tytanowe
dato wzrost wartosci wytrzymalosci uktadu metal-ceramika. Niemniej jednak,
pomimo zastosowania takiego zabiegu wytrzymalo$¢ ukladu tytan-ceramika
stanowila 47+64% wytrzymatosci ukladu NiCr-ceramika. Stad tez w protetyce
istnieje potrzeba poszukiwania rozwigzan zmierzajacych do uzyskania wysokiej
wytrzymalosci dla biozgodnego ukladu tytan-ceramika, poréwnywalnej do
wytrzymalosci uktadu NiCr-ceramika, ktéry moze powodowac silne alergie u pa-
cjentéw uczulonych na Ni.

W literaturze znane sg przypadki podwyzszania trwatosci tytanowych bioma-
terialow poprzez zastosowanie trawienia za pomocg kwaséw, zasad oraz ich soli,
napalania nowych rodzajow niskotopliwej porcelany w warunkach prézniowych
lub w atmosferze argonu czy nanoszenia tlenkowych warstw posrednich metoda
zol-zel [84,239,323,355]. Jednak metody te nie okazaly si¢ do konca skuteczne,
sa w trakcie badan lub nie znalazly powszechnego zastosowania w pracowniach
protetycznych.

Bardzo obiecujaca wydaje si¢ technika polegajaca na zastosowaniu powlok
posrednich ze ztota. W badaniach prezentowanych przez Tholeya i in. [15] uzy-
skano az siedmiokrotny wzrost przyczepnos$ci porcelany do tytanowego podloza
w stosunku do aktualnie stosowanej w pracowniach protetycznych metody pia-
skowania. Podobne pozytywne efekty zastosowania warstw Gold Bonder’a otrzy-
mali Suansuwan i Swain [16] podczas testow wytrzymatosciowych. Badania
wstepne autora oraz dane literaturowe [17,358,359,368] wskazujg, ze korzystne
wlasciwosci mechaniczne dla ukladu tytan-ceramika mozna uzyska¢ w wyniku
warstw przej$ciowych ze zlota nakladanych technika napylania jonéw. Wediug
badan Martineza i wspol. [367] Ti dyfunduje w glab powloki ze zlota i stanowi
efektywna dyfuzyjna bariere dla rozwoju warstw TiO,. Natomiast wedlug sugestii
wynikajgcych z badan realizowanych przez Lee i wspol. [357] jony tytanu, ktore
dyfunduja w glab powloki nie tworzg efektywnej bariery dla rozwoju tlenkowej
warstwy tworzacej si¢ podczas procesu napalania porcelany. Tworzy sie wowczas
nowa faza Au,Ti. Powyzszy fakt uzasadnia celowos¢ podjecia badan dotyczacych
modyfikowania ukltadéw tytan-ceramika warstwa posrednia ze ztota.

Kolejnym powaznym problemem w przypadku stopéw metali nieszlachetnych
jest zagadnienie wykorzystania we wspoétczesnych pracowniach elementéw prote-
tycznych wykonywanych czesto z udziatem materiatu z recyklingu (wtdrnie prze-
tapianego). Zrodtem takiego materiatu sg stopy z uktadu wlewowego oraz z prac
wybrakowanych. Taka praktyka, mimo, ze niezalecana przez producentéw, jest
sposobem na obnizenie kosztéw i obecnie jest powszechnie stosowana w pracow-
niach protetycznych. O ile ponowne przetapianie stopow ztota, NiCr czy tez CoCr

75



Teza, zakres i metodyka pracy

moze dawac dobre rezultaty, to przetapianie tytanu w warunkach protetycznych
jest bardzo problematyczne, ze wzgledu na jego bardzo duza reaktywnos¢. Liczne
prace badawcze [84,91,97,99] wskazujg, ze ponowne przetapianie tytanu do celow
dentystycznych powoduje znaczace, niekorzystne zmiany w parametrach wytrzy-
malosciowych, stad tez nie powinno by¢ stosowane. Mosleh i wspét. [103] badajac
lejno$¢ stopow stwierdzili, ze w przypadku ponownego przetapiania tytanu,
odwzorowanie cienkich i skomplikowanych ksztaltéw elementéw protez moze by¢
klopotliwe w protetyce stomatologicznej i dlatego nie jest polecane. Ponadto dane
literaturowe [369] wskazuja, ze licowany ceramika tytan z dodatkiem materiatu
z przetopow wtornych nie spetnia minimalnych wymogéw wytrzymalosciowych
normy ISO 9693 [350] i dlatego taka praktyka nie jest polecana.

Bardzo dobre rezultaty uzyskano przy przetopach stopow ztota. Z uwagi na ich
szlachetno$¢, mozliwe bylo wielokrotne ponowne przetapianie tego typu stopow
bez utraty jakichkolwiek sposréd wymaganych wlasciwosci [380]. Jednak nie moz-
na tego samego powiedzie¢ o stopach metali nieszlachetnych z uwagi na réznice
prezentowane przez licznych badaczy w literaturze. Recykling albo wielokrotne
przetapianie stopu z dodatkiem lub bez dodatku stopu nowego byloby bardzo
korzystne zaréwno z powodéw ekonomicznych jak i ekologicznych (ze wzgledu
na zuzycie zasoboéw naturalnych) [155]. Stad tez pozadane jest, aby stopy metali
nieszlachetnych, ktére stanowig ze wzgledu na ceng alternatywe dla stopéw ztota
réwniez byty wykorzystywane do przetapiania.

Duza cze$¢ producentéw odlewniczych stopow dentystycznych dopuszcza sto-
sowanie 50% dodatku materiatu pochodzacego z wtérnych przetopéw do nowego
fabrycznie stopu. Istnieje grupa producentéw, ktdrzy zastrzegaja sobie fakt, ze
dodatek tzw. ztomu moze by¢ jedynie raz przetopiony i calty musi pochodzi¢ z tej
samej partii. Natomiast inni producenci, nie dopuszczaja stosowania dodatkéw
w postaci powtdrnie przetopionych materiatéw lub nie podaja zadnych informacji
dotyczacych mozliwosci wykorzystania ztomu poprodukeyjnego [21,22].

Na jako$¢ wykonanych odlewow, oraz na ich wlasciwosci mechaniczne i fizycz-
ne ma wplyw ilo§¢ uzytych powtdrnie stopéw (odzyskanych z poprzedniego pro-
cesu odlewania) w stosunku do ilosci ,,nowego” stopu zakupionego od producenta
oraz liczba przetopow. Problem czy korzysta¢ i w jakiej ilo$ci z przetopionych juz
raz biomaterialow jest problemem nie tylko w kwestii wtasciwo$ci mechanicznych
czy fizycznych, (wraz ze zwigkszeniem ilo$ci stopu przetapianego powtoérnie lub
wielokrotnie, istnieje ryzyko uzyskania gorszych wlasciwosci), ale réwniez bio-
zgodnosci. Istotng role odgrywa réwniez kwestia ekonomiczna. W pracowniach
protetycznych - ze wzgledow ekonomicznych - czgsto stosowanym procederem
jest mieszanie juz raz odlanego materialu z nowym stopem i stosowanie go do
ponownego odlewania. Prace wykonane z takiego materialu, w przypadku po-
prawnie przeprowadzonej procedury laboratoryjnej i stosowania si¢ do zalecen
producenta, nie réznig si¢ na pozér od tych wykonanych ze stopu fabrycznie

76



Teza, zakres i metodyka pracy

nowego [26]. Kazdy ze stopéw dentystycznych przeznaczonych na odlewanie
protez opatrzony jest zaleceniami producenta dotyczacymi miedzy innymi ilo$ci
metalu przetopionego wtdrnie, jaka mozna maksymalnie doda¢, aby otrzymana
podbudowa metaliczna stanowila bezpieczny i pewny material, jaki mozna za-
proponowaé pacjentowi. Zagadnienie to jest o tyle istotne, Ze podejmowano juz
badania wtasciwosci biomaterialéw przetopionych wtoérnie, natomiast na tyle
malo zbadane, iZ wcigz nie ma na nie jednoznacznej odpowiedzi. Z przeprowa-
dzonych juz badan wynika, ze charakterystyki stopu ponownie przetopionego
moga sie rézni¢ od stopu zakupionego od producenta —,,nowego”. Zmiany moga
dotyczy¢ zaréwno sktadu stopu [91], jak i wlasciwosci mechanicznych [22,381].
Obserwuje sie zmiany w twardosci i wytrzymalo$ci na rozcigganie stopéw. Co
ciekawe jednak, wg réznych autoréw wiasciwosci te moga wzrasta¢ [92,382] lub
tez obniza¢ sie [383]. Badania do$wiadczalne [382] $wiadczg o zmianie skladu
stechiometrycznego stopu wyjsciowego pod wplywem kolejnych przetopéw oraz
powstawaniu nowych faz zmieniajacych wtasciwosci stopu. Jesli chodzi o takie
wlasciwosci jak cytotoksyczno$¢ czy tez odpornos¢ korozyjna, to tu réwniez
zdania autoréw sg podzielone. Niektorzy uwazajg, iz zmiany odpornosci koro-
zyjnej po kolejnych przetopieniach mozna poming¢, poniewaz nie sg one zbyt
istotne [27,28,29]. Pewne prace natomiast uwypuklaja ten problem, sygnalizujac
pogorszenie si¢ odpornosci korozyjnych wywolanych kolejnymi przetopieniami
[30]. Sa rowniez osrodki badawcze, ktére twierdza, iz wtdrne przetopy nie maja
istotnego wplywu na wlasciwosci mechaniczne wytworzonych odlewéw [31]. Te
czynniki moga w determinujacy sposob oddzialywa¢ na wytrzymato$¢ potaczenia
z porcelang dentystyczng, gdzie bardzo waznym czynnikiem trwatosci aparatow
metalowo-ceramicznych jest dostateczna przyczepnos¢ porcelany do metalowej
konstrukcji biomaterialu [19,371]. Ponadto dane literaturowe [19] wskazuja,
iz powtdrne przetapianie stopéw NiCr moze obniza¢ wytrzymatos¢ polaczenia
metalu z porcelang i z tego powodu nie jest zalecane. Doniesienia literaturowe na
ten temat sg bardzo nieliczne. Ten stan budzi zapotrzebowanie na efektywne prace
badawcze z zakresu inzynierii materialowej dotyczace uzyskiwania trwalego pola-
czenia w obszarze granicznym pomiedzy porcelang dentystyczna, a powierzchnia
metalowych odlewoéw protetycznych uzyskanych z wielokrotnych przetopow.

W zwigzku z tym wymagana jest ocena wpltywu dodatkéw materialéw po-
wtdrnie przetopionych na wlasciwosci uzytkowe stopow NiCr i zbadanie czy tak
zmodyfikowane stopy w polaczeniu z ceramiky posiadajg wyzsza wytrzymalos¢
anizeli ukfady tytan-ceramika. Dane literaturowe dowodzg, ze temat nie zostal
wyczerpany a zagadnienie to z pewnoscig warte jest dalszego poznania i kolejnych
badan, ze wzgledu na obserwowane réznice w trwato$ci wytwarzanych tytanowych
elementow protetycznych oraz aparatéw protetycznych na bazie NiCr uzyskanych
z wielokrotnych przetopow trwale licowanych porcelana.
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3.2. Cel, teza i zakres pracy

Badania wstepne i analiza stanu literatury wskazuja, ze wytrzymato$¢ uktadu
tytan-porcelana dentystyczna jest niewystarczajaca i znacznie odbiegajaca od
stopow NiCr, ktore stanowia czesto w pracach badawczych kryterium poréw-
nawcze. Polaczenia tytan-ceramika charakteryzuja si¢ srednio o 33+60% gorsza
przyczepnoscia fazy ceramicznej do metalowego podloza niz potaczenia NiCr-ce-
ramika, ale znacznie wyzsza biozgodnos¢. Czesto po latach uzytkowania aparatéw
protetycznych wykonanych z tytanu licowanych porcelang dentystyczng dochodzi
do uszkodzenia fazy ceramicznej. W literaturze [2,15,315] podejmowane sg proby
modyfikacji warstwy wierzchniej tytanowego podloza lub modyfikacji warunkéw
napalania ceramiki, aby zblizy¢ si¢ do wartosci wytrzymalosci pofaczen osigganych
dla ukladéw NiCr-ceramika. Badania wstepne [17] wskazuja, Ze poprawe trwa-
tosci elementéw metalowo-ceramicznych mozna uzyska¢ poprzez zastosowanie
warstwy posredniej ze zlota.

Ponadto w protetyce nierozwigzany zostal problem zasadnosci stosowania
stopow dentystycznych uzyskanych z recyklingu. Krajowa protetyka oparta jest
gléwnie na tanich stopach metali nieszlachetnych takich jak NiCr oraz CoCrMo.
Przetwarzanie tytanu i jego stopéw nadal stanowi wielki problem stad tez nie
jest stosowane w kraju. Dlatego tez zainteresowanie tematyka przetopéw metali
nieszlachetnych w protetyce stomatologicznej zwigzane jest ze stopami NiCr
i CoCrMo. Wtasciwosci ponownie przetopionych stopéw moga réznic si¢ od stopdw
fabrycznie nowych. Moze zmienia¢ si¢ sktad stechiometryczny stopu wyjsciowego
oraz powstaja fazy zmieniajace wlasciwosci mechaniczne stopu. Ponadto zmiany te
moga wplywa¢ na odpornoé¢ korozyjna stopu, a takze na wytrzymato$¢ potaczenia
z porcelang dentystyczng. Z doswiadczenia wiadomo, Ze elementy protetyczne
w jamie ustnej narazone sg na duze sily wystepujace podczas zucia. Bardzo waznym
czynnikiem jest wowczas, aby elementy konstrukeji protetycznych miaty odpowied-
nig trwato$¢ mechaniczng oraz odpowiednie walory uzyteczne i kosmetyczne. Wcigz
nie ma jednoznacznej odpowiedzi, co do bezpieczenstwa uzytkowania i trwatosci
uzyskanych w ten sposob aparatéw protetycznych, a takze czy tak modyfikowane
stopy NiCr z napalong ceramika beda wciaz posiada¢ wysoka przyczepnos¢ fazy
ceramicznej przewyzszajaca ukltady tytan-ceramika.

Analiza danych literaturowych oraz badania wlasne wskazuja, ze tematyka
badawcza podjeta przez autora, wydaje si¢ bardzo aktualna i w petni uzasadniona.
W zwiazku z powyzszym sformulowano nastepujacy cel pracy:

Uksztaltowanie warstwy powierzchniowej tytanowych biomaterialow przez
wytworzenie ukladu wielowarstwowego zlozonego z wewnetrznej warstwy ze
zlota i warstwy zewnetrznej z porcelany stomatologicznej tak, aby uzyska¢
trwale polaczenie poréwnywalne z przetapianymi stopami niklu.
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Osiagniecie tego celu bedzie mozliwe, jesli udowodniona zostanie ponizsza
teza:

Napylana jonowo warstwa zlota zwieksza wytrzymalo$¢ mechaniczna pola-
czenia w obszarze granicznym pomiedzy porcelang dentystyczna a powierzch-
nig tytanu.

Tematyka przyjetych badan w istocie swojej taczy zagadnienia inzynierii bio-
materialéw z zagadnieniami klinicznymi z obszaru medycyny. Ma réwniez aspekt
spoleczny (cywilizacyjny) zwigzany z komfortem zycia oraz ekonomiczny, ktéry
jest nieodlacznym elementem wspotczesnoéci. W takim kontekscie kompleksowe
podejscie do problemu jest zadaniem interdyscyplinarnym, ale bazujacym gtéwnie
na inzynierii materialowej. Propozycja modyfikacji powierzchni tytanu metalem
szlachetnym o sprawdzonym oddzialywaniu z ludzkim organizmem wydaje si¢
sensowna, ale wymaga szeregu badan na poziomie podstawowym z perspektywa
mozliwosci aplikacji. W wyniku realizacji powyzszego celu poszerzone zostang
podstawy naukowe optymalizacji procedury projektowania i wytwarzania uzupet-
nien metalowo-ceramicznych. Ponadto pozytywne wyniki dotyczace przetapiania
stopow NiCr oraz opracowanie technologii wytwarzania warstwy dyfuzyjnej ztota
dla ukladéw tytan-ceramika, dostosowanej do warunkéw laboratoryjnych beda
mogly znalez¢ praktyczne zastosowanie w pracowniach protetycznych przy wyko-
nywaniu konstrukeji metalowo-ceramicznych. Dlatego tez zalozony cel badawczy
wskazuje na stuszno$¢ przyjetego ponizej planu badan przedstawionego w formie
schematu blokowego na rys. 3.1.
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Dobor materiatow do

/ badan

Ti grade 2

Remanium CS+

Obrébka strumieniowo-$cierna
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- badania profilometryczne

- pomiar kata zwilzania

- wyznaczenie swobodnej energii
powierzchniowej

100% nowego materiatu |
50% nowego materiatu i 50% materiatu przetop. jednokrotnie
50% nowego materiatu i 50% materiatu przetop. dwukrotnie
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Analiza i interpretacja wynikow

Rys. 3.1. Schemat programu badan
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3.3. Metodyka badan

Przeprowadzona analiza stanu literatury w dziedzinie badan oraz badania
wlasne staly si¢ podstawa do zalozenia (teza), Ze warstwy posrednie ze ztota moga
zwigksza¢ trwalo$¢ i wytrzymalo$¢ polaczenia w obszarze granicznym pomiedzy
porcelang dentystyczna a powierzchnig metalowych aparatéw protetycznych.
Dlatego tez na powierzchni¢ czystego technicznie tytanu napylano jonowo po-
wloke Au, a nastepnie naktadano niskotopliwa porcelang dentystyczng Triceram.
Material podloza stanowil czysty technicznie tytan (ASTM-grade 2) produkgji
Daido Steel Co. Ltd w postaci blachy o grubosci 0,5 mm i twardosci 165 HV.
Dzigki temu, ze material podtoza stanowita blacha tytanowa to prébki pozbawione
byty szkodliwej fazy a-case (wystepujacej podczas odlewania). Pominigto w ten
sposob zabieg zwigzany z obrobka abrazyjng powierzchni. Aktualnie w pracow-
niach protetycznych warstwe a-case usuwa sie specjalnie dedykowanymi do tego
procesu frezami [15,361], badz wykorzystuje si¢ technologie obrébki CAD-CAM
[69], rzadziej natomiast obrabia si¢ elektroiskrowo [2,67,68]. Dodatkowo prébki
wyciete z blachy miaty jednakowa grubo$¢ podtoza w testach przyczepnosci ISO
9693. Sktad chemiczny tytanu przedstawiono w tabeli 3.1.

Tabela 3.1. Sktad chemiczny tytanu

Pierwiastek [%]
Gatunek
Fe 0 N C H Ti

Ti (ASTM B348 - max

grade 2) wg [384] max 0,3 | max 0,25 | max 0,03 | max 0,08 0,015 reszta

Ti (ASTM B348 -
grade 2) — certyfikat | 0,07 0,11 <0,01 <0,01 <0,01 reszta

atestu

Podtoze bylo poddane obrébce strumieniowo-$ciernej (Korostar, Bego) ziar-
nem 110 um oraz 250 um Al,O3 pod ci$nieniem 0,4 MPa, po czym powierzch-
nie czyszczono goraca parg (parownica Reitel Star) o temperaturze 150 °C pod
cisnieniem 0,4 MPa. Kolejnym etapem bylo napylenie jonowe (napylarka Unitra
Unima BS 100) na powierzchnie tytanu powloki ze zlota 99,9 % Au przy nat¢zeniu
pradu 10A w czasie 10s. Konncowym etapem byto wypalanie w piecu Programat
X1 firmy Ivoclar (napalanie wg terminologii stomatologicznej) niskotopliwej por-
celany dentystycznej Triceram (Dentaurum, Niemcy). Porcelana byta naktadana
warstwami: bond, opaker (1), opaker (2), dentyna oraz glazura wedlug zalecen
producenta. Temperatura napalania porcelany wynosita od 755 °C do 795 °C
w zaleznoéci od nakladanej warstwy ceramiki (tabela 3.2). Caly proces wykonania
probek tytan-ceramika przeprowadzony byl w warunkach profesjonalnej pra-
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cowni protetycznej wedlug procedur stosowanych do wytwarzania metalowych
elementéw protetycznych licowanych ceramika.

Badania profilometryczne powierzchni tytanu po piaskowaniu wykonano na
profilometrze optycznym Contour GT-K1 firmy Veeco. Dokonano po 8 pomiaréw
parametréw chropowatosci dla kazdego rodzaju powierzchni (po piaskowaniu
110 i 250 um Al,O3 bez warstwy zlota i z warstwa) stosujac odcinek pomiarowy
L.=2 mm. Do testéw wybrano dwie wielkos$ci ziarna Al,O5 popularnie stosowa-
nych w gabinetach protetycznych, celem stwierdzenia czy wigksza chropowatos¢
powierzchni dodatkowo sprzyja polaczeniu metal-ceramika. Do przedstawienia
oraz wykazania wplywu wielkoséci ziarna na zmiane struktury geometrycznej
powierzchni wybrano parametry najczeéciej uzywane do tego celu Ra, Rz oraz Rt
[11,385].

Tabela 3.2. Parametry wypalania niskotopliwej porcelany Triceram

Temp. Czas Szybkos¢ | Zataczenie | Wylacze- Temp. Czas
poczat- suszenia | nagrzewa- prézni nie prozni | koncowa | utrzymania
kowa wstepnego nia [°C] [°C] [°C] (w prozni)
[°C] [min] [°C/min] [min]
Bond 600 2 65 600 795 795 1
Opaker 1 600 2 65 600 795 795 1
Opaker 2 600 2 65 600 795 795 1
Dentyna 600 2 55 600 755 755 1
Glazura 600 2 55 - - 755 1 bez
prézni

Pomiar kata zwilzania przeprowadzono z wykorzystaniem aparatu firmy
Kriiss GmbH Germany model 1L4200. Jako ciecze pomiarowe wykorzystano
wode destylowang oraz dijodometan. Ciecz dozowano w iloéci 0,8 pl. Kat
zwilzania wyznaczono za pomocg programu DSA30 (Drop Shape Analysis) na
podstawie pomiaru geometrii kropli cieczy pomiarowej umieszczonej na badanej
powierzchni. Wykonano po 8 pomiaréw dla kazdej powierzchni po obrébce stru-
mieniowo-$ciernej. Przeprowadzone badania mialy na celu wykazania zaleznos¢
polaczenia ceramiki z podlozem w zaleznoéci od kata zwilzania oraz mialy scha-
rakteryzowac¢ hydrofilowos$¢ powierzchni obrabianych zaréwno ziarnem 110 i 250
pum bez warstwy Au i z warstwa. Mozliwosci danej cieczy do rozprzestrzeniania
sie na powierzchni okresla si¢ za pomoca pomiaru kata pomiedzy ciecza a badang
powierzchnig. Wyznacza si¢ go przez bezposredni pomiar kata zawartego miedzy
styczng w punkcie styku dwoch faz a podtozem. Jezeli czasteczki cieczy przyciggane
s3 mocniej przez czasteczki badanej powierzchni to ciecz rozplywa si¢ bardziej po
powierzchni (czyli mniejszy kat kontaktu 0). W przypadku stabszego przyciagania
obserwuje sie stabsze zwilzanie powierzchni.
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Nastepnie w oparciu o model Owensa-Wendta (réwnanie 1) i wyznaczone
katy zwilzania wodg i dijodometanem wyliczono wartosci sktadowych energii

powierzchniowej: dyspersyjnej rii polarnej ¥; . Wyznaczona swobodna energia

powierzchniowa stanowila sume skltadowej dyspersyjnej i polarnej (réwnanie 2).

1+cos0 0,5 0,5
n—y—=(rn) +(rir}) (1)
Ye=rP+y! )

gdzie: 0 - kat zwilzania, y;— napiecie powierzchniowe cieczy pomiarowej, y; — swobodna

energia powierzchniowa badanego materiatu, ¥ - sktadowa polarna badanej
powierzchni, 7/sd - sktadowa dyspersyjna badanej powierzchni, 7 - skladowa

polarna cieczy pomiarowej, 7t - skladowa dyspersyjna cieczy pomiarowe;.

Wartosci poszczegolnych skltadowych dla wody i dijodometanu (tabela 3.3)
przyjeto na podstawie danych literaturowych [11,386].

Tabela 3.3. Wartosci skfadowych dyspersyjnej i polarnej dla stosowanych cieczy pomiaro-
wych wg [11,386]

Ciecz pomiarowa [m]/m?] [m]/m?] [m]/m?]
Woda destylowana 72,8 21,8 51
Dijodometan 50,8 48,5 2,3

Kolejny etap badan obejmowal analize mikrostrukturalng SEM celem, kt6-
rej byta charakterystyka polaczenia uktadu tytan-ceramika w oparciu o zglady
poprzeczne oraz identyfikacja poszczegdlnych faz w oparciu o technike EBDS
majacych wplyw na wlasciwosci wytrzymalosciowe ukladu metal-ceramika.
Zastosowano analize EDS z liniowym przejazdem wzdluz poprzecznego zgladu
metalograficznego celem identyfikacji grubosci warstwy przejsciowej ze zlota.
Analiza fazowa EBDS miala dostarczy¢ informacji czy warstwa przejsciowa
ze zlota stanowi jedynie barier¢ dla nadmiernego utleniania si¢ tytanu podczas
procesu wypalania ceramiki czy tez w wyniku powstawania nowych faz sprzyja
lepszemu polaczeniu metal-ceramika. W badaniach wykorzystano stolikowy
mikroskop elektronowy Phenom G2 pro (Phenom Word) oraz elektronowy mi-
kroskop skaningowy Quanta 650 (FEI) z systemami analitycznymi (EDAX) EDS
i EBSD. Zgromadzone mapy EBSD analizowano nastepnie przy uzyciu EDAX-TSL
OIM Analysis v5.31.
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Rys. 3.2. Schemat graficzny dotyczgcy wymogow testu ISO 9693: (a) wymiary i sposéb mo-
cowania prébek, (b) wykres sity w funkcji przemieszczenia trawersy z zaznaczong wiel-

koscig F.

Testy przyczepnosci ceramiki przeprowadzono w oparciu o statyczng probe
trzypunktowego zginania wg normy PN-EN ISO 9693 [350] (rys. 3.2a). Probki
mialy ksztalt prostopadiosciennych ptytek o wymiarach 25x3x0,5 mm. Centralnie
na metalowe plytki natozono porcelane dentystyczng o wymiarach 8x3x1 mm.
Do badan uzyto po 8 probek dla kazdej z grup badawczych. Trzypunktowy test
zginania przeprowadzono na uniwersalnej maszynie wytrzymatos$ciowej Zwick
7100 wyposazonej w gtowice pomiarowa 500N. Odleglos¢ pomiedzy podporami
wynosita 20 mm, a $rednica wateczkéw podtrzymujacych probki wynosita 2 mm.
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Predko$¢ badania (posuw trawersy) wynosita 1,5 mm/min. Wskazaniem utraty
przyczepnosci byla warto$¢ sily, przy ktérej obserwowano zakldcenie (spadek
wartosci) obciazenia krzywej ugiecia. Nastepnie wytrzymalo$¢ polfaczenia (1p,)
okreslono z zalezno$ci [350]:

7, =k-Fy (3)

gdzie: k jest wspdlczynnikiem zaleznym od grubosci metalu bazowego i modutu
Younga, a Fy,; jest sila powodujgcg utrate potaczenia metal-ceramika (rys.
3.2b).

Mikrostrukture przeloméw po testach zginania analizowano na stolowym
mikroskopie skaningowym Phenom G2 pro, celem okre$lenia typéw przelomow
(adhezyjny, kohezyjny, mieszany).

W celu oceny wlasciwosci uzytkowych stopéw o osnowie niklu z dodatkiem sto-
péw powtdrnie przetopionych zastosowano stop stomatologiczny Remanium CS+
(Dentaurum, Niemcy) o sktadzie chemicznym (mas.): 61% Ni, 26% Cr, 11% Mo,
1,5% Si oraz Co<1%, Fe<1% i Ce<1% [387]. Stop ten jest stosowany do odlewania
elementéw protetycznych (m in. korony, mosty) trwale licowanych ceramika sto-
matologiczng. W celu symulacji zwyklych zastosowan uzywanych w pracowniach,
przygotowano 3 grupy takiego samego stopu stomatologicznego. Grupe pierwsza
odlano w 100% z fabrycznie nowego stopu, jako grupe kontrolng (tabela 3.4 — ozn.
C1). Inne grupy zostaly wykonane z dodatkiem 50% fabrycznie nowego stopu do
pozostaloéci poprzedniej grupy. Grupa druga (C2) zostata odlana z mieszaniny
jednakowych ilo$ci nowego stopu oraz stopu juz wcze$niej jednokrotnie odlanego.
Stop uzyty w grupie trzeciej (C3) sporzadzono przez dodanie 50% $wiezego stopu
do pozostalosci stopu z grupy drugiej (C2).

Caly proces wykonania probek ze stopu NiCrMo przeprowadzony byt w wa-
runkach profesjonalnej pracowni protetycznej wedtug procedur stosowanych do
wytwarzania metalowych elementéw protetycznych. Odlewy wykonano metoda
wytapianych modeli, wykorzystujac odlewarke prézniowo - ci$nieniowa Nautilius
(Bego, Niemcy) stosujac tygle ceramiczne.

Kolejny etap badan obejmowat analize mikrostrukturalnag SEM celem, ktorej
byla charakterystyka pofaczenia ukladu metal-ceramika oraz ocena morfologii
odlewanego podfoza. W badaniach wykorzystano stotowy mikroskop elektrono-
wy Phenom G2 pro (Phenom Word) oraz elektronowy mikroskop skaningowy
Quanta 650 (FEI) z systemem analitycznym (EDAX) EDS.

Probki uzyte do badan: nanotwardosci, makrotwardosci, analizy sktadu
chemicznego oraz testow tribologicznych posiadaly ksztalt krazkéw o $rednicy
@ 25 mm i grubosci 2 mm. Podano je szlifowaniu na wodnych papierach $ciernych
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o ziarnisto$ci odpowiednio 220, 600 i 1200. Nastepnie probki polerowano mecha-
nicznie przy uzyciu zawiesiny diamentowej 3 pm i zawiesiny tlenkéw 0,05um, a po
zakonczeniu polerowania przemywano je acetonem i suszono.

Tabela 3.4. Rézne grupy przetapianych stopow uzytych w badaniach (w nawiasach
podano skrét oznaczenia, ktérymi postugiwano sig¢ w pracy)

Stop Grupa badawcza Procedura

Grupa kontrolna (C1) | 100 % nowego stopu

Przetop jednokrotny | 50% nowego stopu i 50% stopu przetopio-

NiCrMo (C2) nego z grupy 1

Remanium CS+

Przetop dwukrotny 50% nowego stopu i 50% stopu przetopio-
(C3) nego z grupy 2

Pomiary nanotwardosci w obszarach wystepowania weglikow przeprowadzo-
no nanotwardo$ciomierzem NHT (CSM Instruments, Szwajcaria) wyposazonym
w wglebnik Berkovicha z zastosowanym obcigzeniem 20 mN. Pomiar nanotwar-
dosci HVr opieral si¢ na metodzie Oliver’a & Pharr’a [388,389]. Wykonano po
30 pomiaréw dla kazdej grupy badawczej. Natomiast makrotwardo$¢ badanych
materialéw mierzono przy obcigzeniu 98,07 N na twardos$ciomierzu Vickersa
FV-700 z automatycznym systemem ARS 900 firmy Future-Tech Corp. Wykonano
po 40 pomiaréw twardosci dla kazdej grupy probek.

Analize skladu chemicznego wykonano na iskrowym spektrometrze emisyj-
nym Q4 Tasman 130 (Bruker, Niemcy). Badania realizowano na szczegélowym
kanale badawczym Nil10, w ktérym dokonano po 5 analiz (iskrzen) dla kazdej
z probek. Badania mialy na celu zweryfikowanie pogladu, ze wykorzystanie mate-
rialéw wtornych powoduje zmiane sktadu chemicznego.

W celu identyfikacji fazowej (gtownie identyfikacji weglikow) badanych grup
stopow wykonano analiz¢ XRD na dyfraktometrze rentgenowskim Rigaku Ultima
IV wyposazonego w CuKa. Do interpretacji uzyskanych wynikéw wykorzystano
baze danych ICDD (The International Centre for Diffraction Data). Badania
realizowano przy napigciu przyspieszajacym 40 kV i natezeniu pradu 40 mA.
Zakres skanowania 26 wynosit od 20° do 90°, z szybkoscig skanowania 0,2 °min!
i krokiem 0,02°.

Testy zuzycia zrealizowano na tribotesterze typu ,ball-on-disc” firmy CSM
Instruments, w temperaturze 37°C w srodowisku sztucznej sliny (pH=>5,3). Sktad
sztucznej $liny sporzadzono w oparciu o norme¢ PN-EN ISO 10271:2012 [390]
(tabela 3.5). Jako przeciwprdbki (ball) uzyto kulek o $rednicy 6 mm wykonanych
z AL,O3 o twardosci 2000HV (firmy CSM Instruments). Badania realizowano pod
obcigzeniem 10N z predkoscia liniowg 1,88 cm/s na promieniu 3 mm. Catkowita
droga testu wynosita 100 m, podczas ktorej rejestrowano zmiane wspoélczynnika
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tarcia. Miarg zuzycia byt ubytek objetosciowy probki powstaly jako $lad wytarcia
w wyniku wspolpracy probki i przeciwprobki. W tym celu za pomoca profilome-
tru stykowego Dektak 150 firmy Veeco Instruments, po obwodzie probki (w 12
miejscach) mierzono pole profilu wytarcia probki. Promien zaokraglenia igly po-
miarowej wynosil 2 um. Zuzycie objetosciowe wyznaczono, jako iloczyn $redniej
wartosci pola wytarcia probki i obwodu kofa $ladu wytarcia powstatego w tescie
ball-on-disc. Dodatkowo jako poréwnawczg miare zuzycia, ktéra uwzgledniataby
obcigzenie oraz przebieg dystansu stosowany podczas testu wyznaczono tzw.
wspolczynnik zuzycia K [391,392]:

Ko Zuzycie objetosciowe [mmsN’lm’l] @
Sita obcigzajgcaxdroga testu(dystans)

lijima i wspol. [393] zwracaja uwage, ze wspdlczynnik zuzycia jest waznym
czynnikiem charakteryzujagcym wiasciwosci tribologiczne materialéw stosowa-
nych do wytwarzania aparatéw protetycznych. Ponadto wskazuja na powazny
problem wystepujacy w wiekszoséci prac badawczych z zakresu protetyki, jakim
jest fakt, ze naukowcy skupiaja si¢ na badaniu wlasciwosci wytrzymatosciowych
i korozyjnych a pomijaja wlasciwosci tribologiczne.

Powierzchni¢ toréw zuzycia badanych materialéow po przeprowadzonych
testach tribologicznych oceniano przy uzyciu elektronowego mikroskopu skanin-
gowego Phenom G2 pro.

Tabela 3.5. Skfad chemiczny sztucznej sliny wg ISO 10271:2012 [390]
NaCl KCl CaClz'Hzo NaH2P04-H20 NaZS-9H20 mocznik Hzo pH
04g|04g| 079g 0,78 g 0,005 g lg |1000ml|52-55

Podatnos¢ na korozje badanych materiatéw okreslono za pomoca przyspie-
szonych badan elektrochemicznych metodg potencjodynamiczng. Powierzchnie
probek (prostopadlosciany o wymiarach 10x10x2 mm) do badan korozyjnych
przygotowywano jak do badan nanotwardosci z ostatecznym polerowaniem za-
wiesing tlenkéw 0,05um. Pomiary potencjodynamiczne prowadzono w roztworze
sztucznej $liny (tabela 3.5, pH=5,3), w temperaturze 37 °C, z zastosowaniem
zestawu do badan korozyjnych Atlas 0531. Badania realizowano w naczyniu elek-
trochemicznym tréjelektrodowym, gdzie elektrode sterujaca stanowila elektroda
platynowa, a elektroda odniesienia byta elektroda kalomelowa (NEK) umieszczona
w kapilarze Lugina wypelnionej roztworem sztucznej sliny. Powierzchnia badanej
elektrody wynosita 1 cm®. Potencjat korozyjny E,, przy otwartym obwodzie bez
polaryzacji zewnetrznej rejestrowano w czasie 18 h. Po ustaleniu E,, rejestrowano
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krzywe polaryzacji z automatycznym przesuwem potencjalu 1 mV/s w zakresie od
-400 mV do +700 mV. Wartosci gestosci pradéw korozyjnych i, i potencjatéw
E.orr wyznaczono z krzywych Tafela dzigki analizie krzywych potencjodyna-
micznych w programie AtlasLab. Morfologie i strukture powierzchni badanych
materialow po przeprowadzonych badaniach korozyjnych oceniano przy uzyciu
elektronowego mikroskopu skaningowego Phenom G2 pro.

Kolejnym etapem badan byly testy przyczepnosci ceramiki zgodnie z wymo-
gami normy PN-EN ISO 9693 [350] - opisane szczegélowo w metodyce dotycza-
cej probek tytanowych z tg rdznica, ze w przypadku stopéw NiCr centralnie na
metalowe blaszki nalozono porcelane dentystyczng IPS d.SIGN (Ivoclar Vivadent,
Schaan, Liechtenstein). Powierzchnie przed etapem wypalania porcelany poddano
piaskowaniu ziarnem 110 um z Al,Os. Na stopy NiCrMo porcelana byta nakladana
warstwami: opaker, dentyna oraz glazura wedtug zalecen producenta. Temperatu-
ra napalania porcelany wynosita od 830 °C do 900 °C w zaleznosci od nakladanej
warstwy ceramiki (temperatura poczatkowa pieca 480 °C). Szybkos¢ nagrzewania
warstwy opakera wynosita 80 °C/min a dentyny i glazury 60 °C/min. Caly proces
wykonania probek metal-ceramika przeprowadzony byl w warunkach profe-
sjonalnej pracowni protetycznej wedlug procedur stosowanych do wytwarzania
metalowych elementéw protetycznych licowanych ceramikg. Do badan uzyto po
9 prébek dla kazdej z grup badawczych. Mikrostrukture przetomoéw po testach
zginania analizowano na stolowym mikroskopie skaningowym Phenom G2 pro,
celem okreslenia typow przelomoéw (adhezyjny, kohezyjny, mieszany).

Oczekiwano, ze zalozony i zrealizowany program umozliwi przeprowadzenie
wnikliwych badan stopéw stosowanych w protetyce stomatologicznej, a takze
potwierdzi przyjeta teze zawartg w niniejszej monografii przyczyniajac sie do
poszerzenia wiedzy w zakresie inzynierii materialowej dotyczacej specjalnosci
inzynierii stomatologiczne;j.
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4.1. Analiza ukladu wielowarstwowego tytan - warstwa posrednia —
porcelana

Wyniki pomiaru podstawowych parametréw chropowato$ci Ra, Rz oraz Rt
przedstawiono w tabeli 4.1. Przeprowadzony proces piaskowania mial na celu
zapewni¢ wlasciwe uksztaltowanie warstwy wierzchniej (nada¢ jej odpowiednie
rozwiniecie powierzchni). Powierzchnia piaskowana ziarnem 250 um posiada
srednio o ok. 15% wieksze warto$ci chropowato$ci Ra oraz o ok. 2,2% wieksze Rz
i blisko 3,9% wieksze wartoéci parametru Rt niz po piaskowaniu ziarnem 110 pm.
W wyniku piaskowania ziarnem 250 um uzyskuje si¢ nieco wigksze rozwiniecie
powierzchni metalu (rys. 4.1), ktére stwarza mozliwosci mechanicznego potacze-
nia materialu podbudowy i ceramiki. Jednakze, Liu i wspot. [338] wykazali, ze
nie ma istotnie statystycznej roznicy w wytrzymalosci polaczenia tytan-ceramika
pomiedzy powierzchniami piaskowanymi ziarnem 50, 125 i 250 um. Zdecydowa-
nie wigksze réznice w parametrach chropowatosci obserwuje si¢ gdy dodatkowo
na powierzchnie uprzednio poddane obrébce strumieniowo-$ciernej rozpyli sie
jonowo warstwe zlota. Wowczas réznice w chropowatosci pomiedzy powierzch-
niami jedynie piaskowanymi, a powierzchniami z warstwa zlota sg znazcznie
wigksze. I tak Ra zwigksza si¢ 0 ~33,75% dla powierzchni modyfikowanej ziarnem
110 pm i warstwa Au oraz o ~45,65% dla powierzchni modyfikowanej ziarnem
250 pum i warstwg Au. Wieksze tez réznice w chropowatosci obserwuje si¢ przy
poréwnaniu powierzchni piaskowanej ziarnem 110 um + warstwa Au i powierzch-
ni piaskowanej ziarnem 250 pm + warstwa Au (wzrost o ok. 22+25% w parame-
trach Ra i Rz). Warto$¢ tych pomiaréw moze mie¢ znaczacy wplyw na stworzenie
dobrego polfaczenia metal-ceramika i prognozuje si¢, Ze w wyniku piaskowania
wiekszym ziarnem i stowania warswy Au (nalozonej metoda PVD) powinno
uzyskac sie lepsza przyczepnos$¢ porcelany do tytanowego podloza. Polaczenie to
odbywa sie na zasadzie sczepiania si¢ nierdwno$ci w wyniku wplywania cieklej
ceramiki (podczas procesu napalania) w istniejace zaglebienia metalu. Powstale
nieréwnosci powinny mie¢ odpowiednie ksztalty i wymiary. Na skutek rozwinie-
cia powierzchni metalu porcelana wnika we wglebienia ponizej linii $redniej pro-
filu, tworzac mikrosczepienia. Sprzyjaja one uzyskaniu lepszej trwalosci ukladu
tytan-porcelana.
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Zdaniem autoréw [11] zbyt duze warto$ci chropowatosci moga doprowadzié
do nieréwnomiernego rozprowadzenia masy ceramicznej, co moze powodowac jej
zapowietrzenie i utworzenie pustych przestrzeni i powstawania podczas procesu
wypalania pecherzy. Pecherze stanowig powazny problem, gdyz w trakcie uzytko-
wania uzupelnien stomatologicznych, wady te przyczyniaja si¢ do powstawania
peknie¢ i odpryskéw warstw ceramicznych, stanowigc duzy defekt estetyczny.
Natomiast Derand i Hero [331] stwierdzili, ze wykorzystanie duzych czastek Al,O;
o $rednicy 250 um, w poréwnaniu do czastek o srednicy 50 um powoduje znacznie
lepsza jako$¢ polaczenia miedzy tytanem a porcelang. Wedtug autoréw poz. [332]
male czastki mogg osadzac si¢ (wbijac si¢) na powierzchni tytanu i tym samym
ostabia¢ wigzanie ceramiki z metalowym podlozem.

Tabela 4.1. Zestawienie wynikow pomiaréw chropowatosci, kgta zwilzania i energii po-
wierzchniowej modyfikowanych w rézny sposéb powierzchni tytanowych

. . piaskowana piaskowana
piaskowana | piaskowana . .
. . . . ziarnem ziarnem
Powierzchnia: ziarnem ziarnem
110 um 250 um 110 um + 250 pm +
K H warstwa Au warstwa Au
Ra [pum] 1,60+0,02 1,84+0,08 2,14+0,11 2,68+0,09
Rz [um] 8,68+0,87 8,87+1,02 9,73+0,38 11,93+0,56
Rt [um] 16,10+0,89 16,73%0,73 21,41+0,42 22,30+0,68
Kat zwilzania 6 woda 67,1£5,06 79,2£3,50 105,1+3,78 111,8+4,21
[deg]
Kat zwilzania 0 58,2+2,04 63,9£1,98 22,3%£2,38 24,58+2,43
dijodometanem [deg]
Sktadowa dyspersyjna
energii powierzchnio- | 23,90+0,42 | 22,27+0,22 50,30+0,24 50,84+0,62
wej [m]/m?]
Sktadowa polarna
energii powierzchnio- 14,72+0,55 8,81+0,50 0,76+0,10 2,13+0,20
wej [m]/m?]
Swobodna energia
powierzchniowa 38,62+0,97 31,08+0,72 51,06+0,34 52,97+0,84
(m]/m?’]
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Rys. 4.1. Powierzchnia 3D profilu chropowatosci dla réznych modyfikacji probek: a) piasko-
wanie ziarnem 110 ym b) piaskowanie ziarnem 110 um + warstwa Au, c) piaskowanie
ziarnem 250 um, d) piaskowanie ziarnem 250 ym + warstwa Au.

Zwilzanie powierzchni przez ciecz okreéla jej zdolnos$¢ do rozprzestrzeniania sie
na powierzchni metalu. Podczas procesu napalania ceramiki na podtoze metalowe kat
kontaktu mozna traktowac, jako rezultat rownowagi pomiedzy metalowa powierzchnig
a energig naktadanych materiatéw ceramicznych. Znajomo$¢ kata zwilzania moze da¢
odpowiedz na pytanie jak zachowuje si¢ ciekla ceramika nakladana na powierzchniach
poddanych uprzednio obrébce strumieniowo-$ciernej, a tym samym pozwala progno-
zowac jakos¢ jej polaczenia z podlozem. Moze mie¢ to znaczenie w pdzniejszym zacho-
waniu si¢ (trwalo$ci pofaczenia) ukladéw metal-ceramika. W tabeli 4.1 przedstawiono
wyniki pomiaréw kata zwilzania, a na rys. 4.2 przedstawiono reprezentatywne obrazy
kropli pomiarowych na powierzchniach badanych probek. Uzyskane wyniki pomiaru
katéw dla powierzchni modyfikowanych ziarnem AL Os (przy cisnieniu 0,4 MPa) s3
zbiezne z uzyskanymi przez autoréw pracy [11]. Powierzchnie obrabiane zaréwno
ziarnem 110 i 250 pm mozna uznac za hydrofilowe. Dla powierzchni po obrébce ziar-
nem 250 um obserwuje si¢ niewielki (w stosunku do réznic w chropowatosci) wzrost
kata zwilzania o ok. 18% (w przypadku wody) i ok. 8,2% (w przypadku dijodometanu),
w poréwnaniu do powierzchni po piaskowaniu ziarnem 110 pm. Lepsza zwilzalnos§¢
powierzchni w przypadku ziarna 110 pm sugerowatoby, ze dla tej powierzchni nalezy
si¢ spodziewac lepszej wytrzymalosci ukladu tytan-ceramika.
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Rys. 4.2. Reprezentatywne obrazy kropli cieczy uzytej na powierzchniach badanych prébek
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Natomiast na powierzchniach z warstwg Au obserwowano znacznie wigkszy
kat zwilzania w przypadku gdy ciecz pomiarowa stanowila woda. Catkowicie od-
wrotng sytuacje zaobserwowano, gdy ciecz pomiarowa stanowit dijodometan, dla
ktorego zarejestrowano stosunkowo niewielkie katy 0, $wiadczace o bardzo dobrej
zwilzalno$ci powierzchni.

Ponadto pomiar swobodnej energii powierzchniowej wykazal najwieksze war-
tosci dla powierzchni modyfikowanych ztotem. Stad tez mozna wysnué wniosek, ze
napalana ceramika bedzie osigga¢ najwieksza adhezje do powierzchni z napylong
warstwa zlota. Warto zwroci¢ uwage, ze w przypadku powierzchni modyfikowa-
nych zlotem, decydujacy udzial w wielkosci swobodnej energii powierzchniowej
ma skladowa dyspersyjna. Dlatego tez, powierzchnie modyfikowane w ten sposéb,
beda miaty wieksze powinowactwo adhezyjne do powlok apolarnych. Dla probek
z warstwa Au, nie odnotowano znaczacych réznic w wielkosci swobodnej energii
powierzchniowej w zalezno$ci od wielkosci uzytego ziarna w procesie obrdébki
strumieniowo-$ciernej.

Przeprowadzone badania moga wskazywaé na zalezno$¢ wytrzymatosci
polaczenia ceramiki z podlozem w zaleznosci od kata zwilzania (przedstawione
w dalszej czesci tego rozdziatu).

Analiza liniowa EDS (rys. 4.3) na przekrojach zgladéw z porcelang dentystycz-
ng wykazala, ze na granicy faz tytan-porcelana, warstwa przejsciowa ze ztota ma
grubos¢ ok. 2 um. Jony Au dyfunduja w warstwe tlenkowa rutylu tworzac bariere
dla nadmiernego utleniania si¢ tytanu. Dane literaturowe [15,16,17,346,357,358,
359,360,361] potwierdzaja, ze zbyt intensywna dyfuzja tlenu w przypadku uktla-
dow tytan-ceramika moze by¢ ograniczona przez powlekanie powierzchni tytanu
warstwa zlota. Ponadto w obszarze granicznym tytan-ceramika nie stwierdzono
nieciagtosci strukturalnych w postaci poréw czy pecherzy, co potwierdza dobre
wlasciwosci zwilzajace w przypadku probek z warstwa Au. Natomiast analiza
chemiczna EDS rys. 4.4 na granicy faz ukladu tytan-ceramika wykazala, ze domi-
nujacymi skladnikami bondu (pierwsza warstwa ceramiki) sa: krzem, glin, cyna,
s6d, potas i wapn, a rozklad dominujacych pierwiastkéw stanowigcych warstwe
ceramiczng oraz Tii Au przedstawiono na rys. 4.5.
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Rys. 4.3. Analiza liniowa EDS na przekrojach zgtadow tytan-warstwa posrednia Au-por-
celana dentystyczna obrazujgca grubos¢ warstwy posredniej Au: (a) powierzchnia tyta-
nu modyfikowana ziarnem 110 um, (b) powierzchnia tytanu modyfikowana ziarnem
250 ym
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Rys. 4.4. Wyniki analizy EDS wykonanego na granicy uktadu tytan-ceramika w obszarze
przedstawionym na kolejnym rys. 4.5. Widoczne wzbudzenia pikow od pierwiastkow
wchodzgcych w sktad ceramiki (warstwy bondu) oraz od podfoza Ti i warstwy posredniej
Au.
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Rys. 4.5. Reprezentatywny rozkltad pierwiastkéw mna granicy uktadu tytan-warstwa
posrednia Au-ceramika (prébka Ti/110/Au).

Rodzaje faz w mikroobszarach na granicy fazowej tytan-porcelana dentystyczna
okreslono za pomocg metody dyfrakcji elektronéw wstecznie rozproszonych EBSD.
Na rys. 4.6 i 4.7 przedstawiono uzyskane mapy EBSD zlozone z linii Kikuchiego.
Linie te odzwierciedlaja reakcje geometryczne pomiedzy plaszczyznami krystalo-
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graficznymi. Na powierzchniach probek tytanu z powloka ze ztota oraz poddanego
uprzednio obrdbce strumieniowo-éciernej ziarnem 110 pm AL Os;, stwierdzono
obecno$¢ faz AuTii AuTis, ktore sprzyjaja dobremu polaczeniu metal-ceramika.
W przypadku fazy AuTi; uzyskano wspotczynnik zaufania CI (confidence index)
w granicach 0,71+0,82, a dla fazy AuTi na poziomie 0,15. Wspdtczynnik CI powyzej
0,1 $wiadczy o prawidlowosci rozwigzania dyfrakeji w 95% [394].

a)

b)

Gold Titanium 0231091 AuTi Cl 0.15
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c)

Rys. 4.6. Analiza fazowa EBSD: (a) mikrostruktura potgczenia uktadu tytan-warstwa przej-
Sciowa Au-porcelana dentystyczna z widocznymi punktami pomiarowymi, (b) linie Ki-
kuchiego odpowiadajgce fazie AuTi przy wspétl. CI=0,15 - pomiar w punkcie 1 (c) linie
Kikuchiego odpowiadajqgce fazie AuTiz przy wspétl. CI=0,82 - pomiar w punkcie 2.

mode |dwell HV HFW | ——1ym
Z Cont| 3 s |17.7 mm| 30 000 x|20.00 kV|4.97 um|
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b)

Gold Titanium 0656372 AuTi3 _Cl 0.71

c)

Au

Rys. 4.7. Analiza fazowa EBSD: (a) mikrostruktura potgczenia uktadu tytan-warstwa przej-
Sciowa Au-porcelana dentystyczna z widocznym punktem pomiarowym ,,17, (b) linie Ki-
kuchiego odpowiadajgce fazie AuTis przy wspot. CI=0,71 - pomiar wykonany w punkcie
1 (¢) analiza sktadu chemicznego EDS - pomiar wykonany w punkcie 1.

Na powierzchniach (rys. 4.8 i 4.9) probek tytanu z powloka ze zlota oraz pod-
danego uprzednio obrébce strumieniowo-s$ciernej ziarnem 250 um Al,Os, stwier-
dzono réwniez obecno$é¢ faz AuTi i AuTi; oraz faz Au,Ti i AuyTi. Dodatkowo fazy
miedzymetaliczne Au-Ti wg [346,358,359] stanowia barier¢ dla nadmiernego
utleniania si¢ tytanu podczas procesu wypalania ceramiki.

Pomimo tego, iz w obszarze analizy EDS (rys. 4.8e) stwierdzono duze wzbudze-
nie sygnaléw pochodzacych od ztota, to wspotczynnik CI dla faz Au,Ti i Au,Ti byl,
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ponizej 0,1 co wskazywa¢ moze na niewielka poprawnos¢ rozwigzania dyfrakcji
(ponizej 95%). W przypadku CI=0,04 poprawno$¢ rozwigzania dyfrakcji wynosi
ok. 70% a przy CI=0,02 juz tylko ok. 50% (rys. 4.8c i d). Natomiast dla faz AuTi;
i AuTi uzyskano odpowiednio CI=0,88 (rys. 4.8b) i 0,32 (rys. 4.9b).

a)

b)
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Gold Titanium 0746489 Au4 Ti_Cl 0.02

101



Wyniki badat i dyskusja

A

0 1 2 3 4 5 [ 7 a k| 10

Rys. 4.8. Analiza fazowa EBSD: (a) mikrostruktura potgczenia uktadu tytan-warstwa przej-
Sciowa Au-porcelana dentystyczna z widocznymi punktami pomiarowymi, (b) linie Ki-
kuchiego odpowiadajgce fazie AuTiz przy wspol. CI=0,88 — pomiar w punkcie 1 (c) linie
Kikuchiego odpowiadajgce fazie Au,Ti przy wspél. CI=0,04 - pomiar w punkcie 2, (d)
linie Kikuchiego odpowiadajgce fazie AuyTi przy wspot. CI=0,02 - pomiar w punkcie 3,
e) analiza EDS w punkcie 3.

a)
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b)
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Gold Titanium 0180576 AuTi3_ Cl 0.12

Rys. 4.9. Analiza fazowa EBSD: (a) mikrostruktura potgczenia uktadu tytan-warstwa przej-
Sciowa Au-porcelana dentystyczna z widocznymi punktami pomiarowymi, (b) linie Ki-
kuchiego odpowiadajqgce fazie AuTi przy wspol. CI=0,32 - pomiar w punkcie 1 (c) linie
Kikuchiego odpowiadajqgce fazie AuTiz przy wspétl. CI=0,12 - pomiar w punkcie 2.
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Autorzy [358,359] stwierdzili obecnos¢ fazy Au,Ti o strukturze tetragonalnej,
ktora oprocz funkcji zaporowej przed nadmiernym utlenianiem sie¢ tytanu zwigk-
sza site wigzania miedzy tytanem a porcelang. Natomiast Tanaka i wspodt. [346]
uwazajg, ze za zwigkszong przyczepno$¢ porcelany do podloza tytanowego od-
powiada faza Ti;Au tworzaca si¢ w wyniku napylania zlotem powierzchni tytanu
przed procesem wypalania porcelany. Ponadto badania [363,364,365] dotyczace
cienkich warstw Au wytwarzanych na podtozu Ti i obrabianych cieplnie w prézni
wskazujg, ze w wyniku dyfuzji tlenu po granicach Au tworzg fazy miedzymetalicz-
ne TiAuy TiAu,, TiAu i TizAu.

_ 50
©
o
=3
= 45 —
5 38,04]
g 40 35,79|
o) ’ B
Q
< 32,98
T 35 —— .
P
©
'g %0 27,51] e
oy o
g
o 25
D
o
©
g 20 e 1
N o Mean [JMin-Max T Mean+SD
S
; 15
Ti/110 Ti/250 Ti/110/Au Ti/250/Au

Rys. 4.10. Zestawienie wynikow wytrzymalosci polgczenia tytan-ceramika po badaniach
trzypunktowego zginania przeprowadzonych wg ISO 9693 w zaleznosci od sposobu mo-
dyfikowania powierzchni tytanu (tj. wielkosci ziarna Al,O;, zastosowanej warstwy Au).

Wyniki badan przyczepnosci porcelany dentystycznej przedstawiono na rys.
4.10. Wedlug normy PN-EN ISO 9693 [350] porcelana dentystyczna napalana na
metalowe podloze podczas zginania trzypunktowego powinna wytrzyma¢ mini-
mum 25 MPa. Z analizy otrzymanych wynikéw wynika, ze w przypadku porcelany
napalanej na podloze tytanowe z zastosowaniem tradycyjnego piaskowania (prob-
ki Ti/110 i Ti/250) $rednia warto$ci wytrzymatodci 1, jest wieksza niz 25 MPa.
W grupie probek poddanych tylko piaskowaniu 110 um Al,O; dwie probki nie
osiggnety wymaganej warto$ci 25 MPa, co tylko potwierdza trudnosci w uzyska-
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niu trwatego polaczenia metal-ceramika w przypadku tytanowego podloza. Pola-
czenie obrobki strumieniowo-$ciernej z zastosowaniem warstwy przejsciowej ze
zlota (probki oznaczone Ti/110/Au i Ti/250/Au) powoduje wzrost przyczepnosci
porcelany odpowiednio o 30,09% i 15,34% w stosunku do podloza, przy ktérym
zastosowano jedynie piaskowanie przed procesem wypalania. Taki ukiad potacze-
nia tytan-ceramika wytrzymuje wowczas naprezenia zginajace znacznie wigksze
niz wymagana warto$¢ 25 MPa. Znacznie wigkszy wzrost przyczepnosci uzyskuje
sie przy polaczeniu obrdébki strumieniowo-$ciernej ziarnem o wiekszym rozmiarze
(uzyskujac w ten sposob wigksze rozwiniecie powierzchni) oraz zastosowanie war-
stwy przejsciowej ze zlota. I tak zastosowanie piaskowania ziarnem 250 um Al,Os
i powloki z Au (ozn. Ti/250/Au) daje okolo 38% wzrost przyczepnosci w stosunku
do powierzchni modyfikowanej jedynie ziarnem 110 um Al, O3 (ozn. Ti/110).

Z uwagi na fakt, ze wartosci otrzymane podczas testow ISO 9693 nie posia-
daly rozkladéw normalnych, zastosowano do analizy statystycznej wynikow
test nieparametryczny dla préb niezaleznych U Manna-Whitneya (dla a=0,05)
wykonany programem STATISTICA. Pomimo tego, ze $rednie warto$ci uzyskane
dla powierzchni podanych obrébce abrazyjnej ziarnem o réznej wielkosci (ozn.
probek Ti/110 i Ti/250) wskazuja na blisko 20% wzrost przyczepno$ci wraz z ze
wzrostem wielkosci zastosowanego ziarna Al,O; to test U Manna-Whitneya
okresla je jako statystycznie nieistotny (p>0,05). Podobnie nieistotne statystycznie
réznice uzyskano pomiedzy grupami probek Ti/110/Au i Ti/250/Au (p=0,293)
oraz grupami Ti/250 i Ti/110/Au (p=0,247). Natomiast istotne réznice uzyskano
przy poréwnywaniu grup Ti/110 i Ti/110Au (p=0,008) oraz Ti/250 i Ti/250/Au
(p=0,046), co tylko dodatkowo potwierdza stusznos¢ tezy, ze napylana jonowo
warstwa ztota zwieksza wytrzymato$¢ mechaniczng polaczenia w obszarze gra-
nicznym pomiedzy porcelang dentystyczng a powierzchnig tytanu. Dodatkowo
istotne statystycznie réznice pomiedzy wartosciami wytrzymalosci polaczenia ty-
tan-ceramika uzyskano pomiedzy grupami prébek Ti/110 i Ti/250/Au (p=0,015).

Garbelini i wspot. [351] przeprowadzili trzypunktowg prébe zginania uktadu
czysty technicznie Ti-porcelana Triceram oraz stop Ti-6A-14V-porcelana Triceram
z zastosowaniem tradycyjnego piaskowania powierzchni metalu przed procesem
napalania porcelany. Uzyskali oni mniejsze $rednie warto$ci wytrzymalosci po-
faczenia, - dla uktadu Ti/Triceram 26,64+3,1 MPa oraz dla Ti-6Al-4V/Triceram
25,53£3,8 MPa. Podobne wartosci wytrzymalos¢ rzedu 26,7+3 MPa dla ukladu
polaczenia Ti/Triceram uzyskali Carlsson i wspét. [395].

W pracy prezentowanej przez Bieniasia i wspol. [355] dla powierzchni Ti podanej
obrébce strumieniowo-$ciernej ziarnem 150 pm z Al,O3 pod ci$nieniem 0,25 MPa
przed procesem wypalania ceramiki Triceram uzyskali $rednig wytrzymalo$¢ na
poziomie 23,04 MPa, co nie spelnia wymogow trwalego polaczenia metal-ceramika.

W innych badaniach ISO 9693 realizowanych przez Ozcan’a i Uysala [315]
dla ukladu Ti-porcelana Triceram uzyskano $rednig przyczepnos$¢ na poziomie
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23,31 MPa, czyli ponizej minimalnej warto$ci wymaganej w normie ISO 9693.
Dla innej porcelany tj. Duceratin warto$ci przyczepnosci byly jeszcze mniejsze,
na poziomie 17,22 MPa. Na uwage zastuguje natomiast fakt, ze jako jedni z pierw-
szych zaproponowali wykorzystanie techniki napylania jonowego w protetyce
stomatologicznej, jako metody stuzacej modyfikacji warstwy wierzchniej tytanu
przed procesem wypalania ceramiki. W przypadku uzytej warstwy przejsciowej
SiO, pomigdzy podlozem tytanowym a porcelang Triceram uzyskano niewielki
wzrost przyczepnosci do 24,91 MPa.

Podobne rezultaty wytrzymalosci polaczenia metal-ceramika, co autor tej mo-
nografii uzyskali Zinelis i wspol. [396] dla prébek tytanu poddanego obrobce stru-
mieniowo-$ciernej ziarnem 110 um z Al,O3; w polaczeniu z porcelang Triceram.
Z tym, ze w te$cie ISO 9693 dla porcelany Triceram w postaci pasy uzyskano
$rednio 28+3 MPa, a dla proszku 21+4 MPa, czyli znacznie ponizej wymaganej
minimalnej wartosci T .

Badania przeprowadzone przez [15,16,17,346,357,358,359,360,361] dowodza,
ze wzrost sily wigzania pomiedzy tytanowym podlozem, a porcelang dentystyczna
mozna uzyskaé poprzez stosowanie bondow na bazie ztota oraz warstw posrednich
ze ztota napylanych jonowo, co m. in. potwierdzaja wyniki badan przedstawiane
narys. 4.10.

Badania takie przeprowadzili m. in. Kurtz i wspét. [352]. Badali oni metoda
trzypunktowego zginania (wg standardéw ISO 9693) wytrzymalos¢ potaczenia
ukladu tytan-warstwa Au-porcelana. Niestety nie wykazano zadnej statystycznej
réznicy w pomiarach z zastosowaniem warstwy posredniej Au, jak i w przypadku
jej braku, gdyz po uwzglednieniu odchylenia standardowego, wartosci otrzyma-
nych naprezen miescily si¢ w tym samym obszarze wielkosci. Natomiast Sadeq
i wspolt. [368] stwierdzili, ze napylana warstwa posrednia ztota znacznie poprawia
przyczepnos¢ ukladu tytan-ceramika tylko w polaczeniu z wypalaniem porcelany
w atmosferze argonu. Obecno$¢ napylanych warstw posrednich ze ztota znacznie
zmniejsza przyczepno$¢ odlewanego tytanu z ceramiky wypalang w prézni. War-
stwy Au napylano przy natezeniu pradu 40 mA w czasie 1000s uzyskujac w ten
sposéb grubo$¢ rzedu 1 um.

Duze znaczenie kliniczne wydaja si¢ mie¢ wyniki badan uzyskanych przez
autorow badan [358,359]. Sugeruja oni, aby w celu poprawy polaczenia tytan-ce-
ramika na uprzednio poddane obrébce strumieniowo-$ciernej powierzchnie (110
um Al,O3) naktada¢ warstwy posrednie z Au lub TiN. W przypadku technologii
napylania zlota uzyskiwali oni warstwy posrednie o grubosci 2 pm. W prébie
dwuosiowego zginania zastosowanie warstwy posredniej Au dalo wzrost wytrzy-
malodci ukladu metal-ceramika o ponad ok. 30%, natomiast testy na gotowych
koronach wzrost przyczepnosci o ok. 20%.

Ponadto dodatkowym atutem w przypadku pokrywania zfotem podloza tyta-
nowego jest uzyskanie porcelany o cieplejszym naturalnym odcieniu [105,378].
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Z analizy SEM proébek po testach przyczepnosci (rys. 4.11b i d), mozna zauwa-
zy¢, ze pekniecie wystepowalo na granicy powloka Au - porcelana oraz w strefie
opakera (masa podstawowa porcelany). Taki charakter pekania §wiadczy o sku-
tecznej roli warstwy przej$ciowej Au, ktéra sprzyja trwatemu pofaczeniu tytan-
-ceramika. Natomiast w przypadku probek poddanych jedynie oborce abrazyjnej
(rys.4.11aic) pekanie wystepowalo gtéwnie na granicy tlenek tytanu-porcelana, co
stanowi wyttumaczenie dla uzyskanych nizszych warto$ci przyczepnosci w testach
ISO 9693 dla tej grupy probek. Niemal we wszystkich badanych grupach prébek
z warstwa przejsciowa Au, po stronie metalowego podloza uzyskano przetomy
o charakterze adhezyjno-kohezyjnym (rys. 4.11bid). Dla grupy probek poddanych
jedynie piaskowaniu od strony metalowego podloza uzyskano glownie przelomy
adhezyjny, bardzo rzadko mieszany o charakterze adhezyjno-kohezyjnym.

Analiza powierzchni probek po testach trzypunktowego zginania (rys. 4.12a
i b) wykazala, ze na powierzchni prébek poddanych jedynie obrébce abrazyjnej,
po przekroczeniu progu sity Fy; (rys. 3.2b) porcelana niemal catkowicie odpadata
od podloza tytanowego lub na powierzchni metalowej probki pozostawata bardzo
niewielka cze$¢ fazy ceramicznej. Natomiast w przypadku probek z warstwa po-
srednig ze ztota (rys. 4.12c i d), po przekroczeniu wartosci sity Fy; na powierzchni
tytanu pozostawato ponad 50% porcelany, badz porcelana nie odpadata catkowicie
od podloza. Wowczas utracie przyczepnosci ukladu metal-ceramika towarzyszyt
efekt akustyczny w postaci slyszalnego pekniecia ceramiki oraz spadek wartosci
sity Ff,i, a przefomy obserwowane pod mikroskopem (rys. 4.12 b i d) mialy cha-
rakter adhezyjno-kohezyjny.
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Rys. 4.11. Mikroskopowy obraz SEM przekrojow uktadu metal-ceramika po badaniach przy-
czepnosci dla prébek: (a) Ti/110, (b) Ti/110/Au, (c) Ti/250, (d) Ti/250/Au.
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Rys. 4.12. Reprezentatywne obrazy przefoméw probek na stronie tytanu po tescie trzy trzy-
punktowego zginania: (a) Ti/110, (b) Ti/250, (c) Ti/110/Au, (d) Ti/250/Au.

Wykazano, ze warstwa Au poprawia zwilzalnos¢ powierzchni, na ktérg naklada
si¢ ceramike stomatologiczng i zwicksza swobodng energi¢ powierzchniows, co
jest wkladem wlasnym autora w rozwdj inzynierii biomedycznej, a niejako stanowi
nowos¢ w pracach dotyczacych zwigkszenia przyczepnosci uktadu tytan-ceramika
za pomoca warstw posrednich. Dodatkowo powoduje zwigkszenie rozwinigcia
powierzchni poprzez wzrost parametréw Ra, Rz, Rt, co dodatkowo sprzyja mecha-
nicznemu polaczeniu porcelany. Do tej pory uwazano, ze warstwa posrednia Au
stanowi jedynie bariere przed nadmiernym utlenianiem sie tytanu podczas procesu
napalania ceramiki oraz powoduje powstawanie faz migdzymetalicznych z uktadu
Au-Ti zwigkszajacych przyczepno$¢ uktadu metal-ceramika. W przypadku badan
realizowanych z udziatem napalanej ceramiki na podtozu tytanowym, spoérdd faz
ukladu Au-Ti tylko autorzy prac [346,358,359] stwierdzili obecno$é¢ faz Au, Ti oraz faz
AuTi; i AuyTi [346]. Natomiast nikt nie stwierdzit obecnosci fazy AuTi w probkach
z napalong ceramika. Zaproponowano mozliwos¢ osiggniecia trwalego potaczenia
tytan-warstwa posrednia Au-ceramika przy odpowiednio dobranych parametrach
napylania jonowego (I=10A i t=10s), ktére zostaly m. in. zweryfikowane w oparciu
o standardowy i powtarzalng procedure ISO 9693. Dodatkowo opracowano model
zjawisk zachodzacych w kolejnych etapach (procedurach) przygotowania tytano-
wych aparatéw protetycznych trwale napalanych ceramika (rys. 4.13).
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Obrébka strumieniowo-$cierna ziarnem 110 pm lub 250 pm
z ALLO, pod ci$nieniem 0.4 MPa
- uzyskanie wigkszego rozwiniecia powierzchni, co stanowi
podstawe mechanicznego potgczenia metal-ceramika

a0

Napylenie jonowe ztota przy I=10A i t=10s
- uzyskanie jeszcze wiekszego rozwinigcia powierzchni (wzrost
Ra, Rt, Rz)
- zwiekszenie zwilzalnos$ci powierzchni (lepsze rozprowadzenie
ceramiki stomatologicznej - brak poréw na granicy faz warstwa
posrednia-ceramika)
- zwiekszenie swobodnej energii powierzchniowej (wieksze
powinowactwo adhezyjne do ceramiki)
- utworzenie przez warstwe Au bariery ochronnej przed
nadmiernym utlenianiem sie tytanu podczas procesu napalania

ceramiki

Proces napalania ceramiki
- powstanie faz migdzymetalicznych AuTi oraz AuTi,
powodujgcych wzrost przyczepnosci uktadu metal-ceramika
- dyfuzja atomoéw Ti i Au w gigb masy ceramicznej

Rys. 4.13. Model zjawisk zachodzgcych podczas wytwarzania ukladu tytan-warstwa posred-
nia-ceramika

4.2. Wplyw dodatku materialow wtdrnie przetapianych na
wlasciwosci mechaniczne i odpornos¢ korozyjna stopow
Ni-Cr-Mo

Na rys 4.14 przedstawiono mikrostrukture odlewniczego stopu Remanium
CS+ wykonanego metodg prézniowo-ci$nieniowa, charakteryzujacego sie typowa
strukturg dendrytyczna. Na tle roztworu stalego bogatego w Ni widoczne s3 obszary
miedzydendrytyczne, obserwowane jako eutektyczne wydzielenia faz bogatych
przede wszystkim w Mo, charakteryzujacych si¢ nieregularnym ksztaltem (rys.
4.15+4.17). W bezposrednim sgsiedztwie faz miedzydendrytycznych obserwuje sie
wzrost Cr. Natomiast obszar dendrytéw zdominowany jest przez Nii Cr, a zubozony
w Mo. Nie zauwazono zasadniczych roznic w ksztalcie faz miedzydendrytycznych
pomiedzy stopami odlanymi w calosci z nowego materiatu, a stopami z dodatkiem
materialéw przetopéw wtérnych, chociaz analiza XRD (rys.4.20 — opisana szerzej
w dalszej czesci pracy) wykazata roznice w skladzie fazowym.
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d)

Rys. 4.14. Mikrostruktury SEM stopéw: (a) C1, (b) C2, (c) i (d) C3.
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Field of View

Rys. 4.15. Mikrostruktura i rozktad pierwiastkéw (mapping) na powierzchni stopu C1 (100%
nowego materiatu)
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Field of View

Rys. 4.16. Mikrostruktura i rozktad pierwiastkow (mapping) na powierzchni stopu C2 (50%
nowego stopu i 50% stopu raz przetopionego
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Field of View

Rys. 4.17. Mikrostruktura i rozklad pierwiastkéw (mapping) na powierzchni stopu C3 (50%
nowego stopu i 50% stopu dwukrotnie przetopionego)
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Podobne rezultaty w analizie EDS struktur stopu Ni-Cr-Mo (Matchmate NP)
uzyskali Wylie i wsp6t [116]. Stwierdzili oni, Ze w sasiedztwie czasteczek znaj-
dujacych si¢ w przestrzeniach miedzydendrytycznych mialo miejsce niewielkie
wzbogacenie w Cr oraz obnizenie zawarto$ci Mo. W obszarze dendrytow wéréd
czasteczek miato miejsce wzbogacenie w Ni, niewielki spadek zawarto$ci Mo oraz
nie bylo zmiany poziomu Cr w strukturach w stanie odlanym.

Badania twardosci w obszarach miedzydendrytycznych wykazaly réznice na
poziomie nanotwardosci (rys. 4.18). Pomimo zanotowanych réznic w $rednich
warto$ciach nanotwardos$ci to analiza statystyczna testem U Manna-Whitneya
(dla a=0,05) nie wykazala istotnie statystycznie réznicy pomiedzy stopami: C1
i C2 (p=0,317), C2 i C3 (p=0,723) oraz C1 i C3 (p=0,946). Na taki wynik sta-
tystyczny moze mie¢ wpltyw duzy rozrzut warto$ci min-max. Pomiary dla grupy
C1 charakteryzowaly si¢ mniejszym rozrzutem wartosci 630+840HV . Natomiast
w przypadku pomiaréw dla stopéw z udzialem materialéw wtérnych C2 oraz C3
zauwazono, ze w bliskim sgsiedztwie badz na krawedzi faz miedzydenrytycznych
nanotwardo$¢ wynosita 496+650HV . Podczas gdy pomiar byl realizowany
centralnie w $rodku faz miedzydendrytycznych to zakres nanotwardo$ci wynosit
930+1075HVyr. Przykladowe mikrostruktury z miejscami pomiaru nanotwardo-
sci wglebnikiem Berkovicha przedstawiono na rys. 4.19.
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Rys. 4.18. Poréwnanie nanotwardosci Vickersa HVir (wg metody Olivera & Phar-
ra [388,389]) wydzielet faz w obszarach miedzydendrytycznych dla badanych grup sto-
péw Remanium CS+ (N=40)
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b)

Rys. 4.19. Reprezentatywna mikrostruktura stopow: (a) C1 i (b) C2, wraz z zaznaczonymi
miejscami pomiaru i odpowiadajgcymi im wartosciami nanotwardosci.
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Tabela 4.2. Sktad chemicznych badanych stopéw NiCrMo (mas. %)

Stop C Mn P S Si Cu Cr Mo w
C1 0,066 <0,002 0,037 <0,002 ~1,8 <0,002 24,45 10,49 0,064
Sd. 0,007 - 0,0025 - - - 0,259 0,101 0,005
C2 0,073 <0,002 0,035 <0,002 ~1,8 0,0012 23,49 10,52 0,111
Sd. 0,018 - 0,0034 - - 0,0005 0,312 0,258 0,087
C3 0,087 <0,002 0,035 <0,002 ~1,8 <0,001 24,34 10,70 0,071
Sd. 0,0007 - 0,001 - - - 0,207 0,354 0,002

Prod. - - - - 1,5 - 26 11 -

Stop Fe Al Co Mg Nb Ti Sn N Ni
C1 1,045 0,098 0,173 <0,001 | 0,0059 | 0,0058 | 0,0045 | <0,005 61,75
Sd. 0,036 0,07 0,0025 - 0,0019 | 0,0005 | 0,0003 - 0,042
C2 1,086 0,272 0,197 0,0018 | 0,0074 | 0,0065 | 0,0049 0,012 62,37
Sd. 0,06 0,212 0,022 0,0014 0,0043 0,0008 0,0006 0,016 0,939
C3 1,030 0,0062 0,185 <0,001 0,0084 | 0,0051 0,0043 | <0,005 61,70
Sd. 0,024 0,0017 0,0021 - 0,0004 0,0001 0,0001 - 0,225

Prod. <1 - <1 - - - - - 61

Zmiany skladu chemicznego badanych materialéw przedstawiono w tabeli
4.2. Producent, - firma Dentaurum nie wykazuje w swoich danych informacji
o stezeniach pierwiastkéw ponizej 1%. Zaobserwowano niewielki wzrost zawar-
tosci wegla dla stopéw C3 z dodatkiem 50% materiatlu dwukrotnie przetopionego
w poréwnaniu do innych grup badawczych, co moze dodatkowo determinowaé
wzrost twardosci dla tej grupy materialéw. Zaobserwowano nieznacznie mniejszy
$redni poziom molibdenu ~0,3+0,51% oraz chromu o 1,55+2,51% w stosunku do
tego, co deklaruje producent.

Chrom stanowi gtéwny pierwiastek stopowy w stopach na osnowie niklu i od-
powiada on za wysoka odpornos¢ korozyjna stopéw, gdyz powoduje powstawanie
stabilnej warstwy pasywnej [116,136]. Dodatkowo dodawany jest molibden, gdyz
zwieksza on odporno$¢ na korozje wzerowa oraz szczelinowg [136]. Dane litera-
turowe [116,136] wskazujg, ze stopy o niskiej zawartosci Cr oraz Mo sa bardziej
podatne na korozje.

Bauer’a i wspol. [121] stwierdzili, Ze obecnos¢ wegla w stopie sprzyja reakcjom
z niektérymi pierwiastkami stopowymi takimi jak nikiel, chrom, molibden, tytan
i niob. Z kolei obecnos¢ Ti w stopie moze wplywac na tworzenie si¢ wiekszej ilosci
weglikéw i azotkow, gdyz Ti jest bardzo reaktywny do wegla, a to powoduje wzrost
wartosci wlasciwosci mechanicznych stopéw [121]. Natomiast analiza XRD rys.
4.20 nie potwierdzita wystepowania tego typu faz w badanych stopach.

Al-Hiyasat i Darmani [171] prowadzili badania trzech stopéw na bazie niklu
(Remanium CS, Wiron 99 i CB Soft) o zmiennej zawartoséci Cr, Mo, a takze Cu.
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Wykazali oni, ze przetapianie ma wplyw na uwalnianie pierwiastkéw wcho-
dzacych w sklad badanych stopéw. Po przetopieniu stopéw najbardziej wzrosto
uwalnianie Cu oraz Fe, nieco mniej Co i Al, a w przypadku Ni wplyw przetapiania
byt najmniejszy.

Natomiast Yavuz i wspot. [159] zaobserwowali znaczgce roznice w zawartosci
Ni i Cr podczas ponownego przetapiania 6 réznych odlewniczych stopow NiCr
(Kera N, Nodelco, Bellabond, Wiron 99, Metaplus VK i Tritech D) oraz wskazali,
ze ponowne przetapianie niekorzystnie wpltywa na jako$¢ powierzchni badanych
materialow.

Anusavice [397] potwierdzil, ze sklad pierwiastkowy stopu NiCr zmienia si¢
podczas procedury topnienia. Wyniki tego badania wskazujg réwniez, ze mieszanie
nowego i poprzednio odlanego metalu wplywa na stabilnosci sktadu chemicznego
stopu NiCr, co prowadzi do zmian w ilo$ci pierwiastkéw gtéwnych Ni i Cr oraz
innych dodatkéw stopowych takich jak Mo, Si, oraz Mn.

Do odmiennych wnioskéw doszedl Presswood [157], ktéry badat skiad
chemiczny stopéw NiCrBe przetapianych w catosci az do czterech generacji.
Stwierdzit, ze skfad stopu w wyniku ponownych przetopien nie zmienia sie i jest
na stalym podobnym poziomie.

Analiza XRD (rys. 4.20) wykazala réznice w sktadzie fazowym badanych grup
stopéw. W przypadku stopu C1 uzyskanego w calo$ci z nowego materiatu zaobser-
wowano faze Cr;Ni;. Dodatek do nowego stopu 50% materiatu raz przetopionego
(C2) powoduje powstanie fazy CrNi,. Natomiast w przypadku stopu C3 (z dodat-
kiem 50% materialu dwukrotnie przetopionego) zaobserwowano wspdlistnienie
faz miedzymetalicznych Moy ,4Nig 76 oraz CrNi,. Przy czym intensywnos¢ wyste-
powania Moy ,4Niy 76 jest wieksza — 65,2%, a zawartos¢ procentowa CrNi, — 34,8%.
Zréznicowanie faz w badanych stopach NiCrMo moze oddzialywaé na wlasciwosci
tribologiczne i twardo$¢ odlewéw. Analizujac pomiary nanotwardosci (rys. 4.18)
i wykresy XRD (rys. 4.20) mozna wnioskowa¢, ze CrNi, jest faza twardsza niz
CI'7Ni3.

Lin i wspol. [398] analizowali sklad fazowy stopu NiCrMo (Litecast, Ivoclar
Vivadent) symulujac kliniczne warunki wypalania ceramiki i zauwazyli obecnos¢
w stopie faz MoNi oraz CrNi,. Dane literaturowe [141,146,147] wskazuja, ze
w przypadku stopow NiCr wykorzystywanych do napalania porcelany dentystycz-
nej obserwuje si¢ zmiany mikrostrukturalne i fazowe. Zmiany te wynikaja z faktu,
ze zastosowanie porcelany do uzytku klinicznego wymaga kilku cykli wypalania
w wysokich temperaturach, co nieodwotalnie powoduje zmiany fazowe podczas
proceséw wypalania porcelany. Podobnie zmiany fazowe obserwuje si¢ przy po-
nownym przetapianiu cze¢$ci dodatkéw z materialéw wtérnych.
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Rys. 4.20. Dyfraktogram XRD odlewanych grup stopéw: (a) C1, (b) C2, (c) C3. Pominigto
sygnaty od roztoru statego na osnowie niklu w celu lepszego wyeksponowania faz miedzy-
metalicznych.

Srednia twardo$¢ nowego fabrycznie stopu C1 oraz stopu z 50% udzialem ma-
teriatu raz przetopionego C2 osigga warto$¢ nieco nizsza niz deklarowana przez
producenta 195 HV10 (rys. 4.21). Natomiast dla grupy C3 $rednia wartos¢ twar-
dosci jest nieco wyzsza niz deklarowana przez producenta. Wéréd grup badanych
stopéw obserwuje sie¢ podobny $redni trend w uzyskanych wartosciach twardosci
jak w przypadku badan nanotwardosci (rys. 4.18).

Wyniki twardosci przenalizowano testem Kruskala-Wallisa przy przyjetym
poziomie istotno$ci a=0,05. Jednakze nie stwierdzono istotnej réznicy pomiedzy
grupami C1 i C2 (p=0,143). Stwierdzono znaczace réznice pomiedzy grupami C1
i C3 (p<0,05) oraz pomiedzy C2 i C3 (p<0,05). Natomiast test U Manna-Whitneya
(dla a=0,05), ktéry uchodzi za silniejszy niz test Kruskala-Wallisa, wykazal istotne
réznice pomiedzy wszystkimi grupami badawczymi (p<0,05). Obserwowane roz-
nice w twardosci sa zwigzane $cisle ze zmiang skfadu chemicznego przetopéw oraz
réznymi typami wydzielanych faz jakie powstaja podczas ponownych zabiegow
przetapiania stopu.
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Rys. 4.21. Poréwnanie twardosci Vickersa badanych grup stopéw Remanium CS+ (N=40).

Wyniki badan Palaskara [154] pokazuja, ze nie ma istotnej statystycznie
réznicy pomiedzy wartoscig twardosci nowego stopu i stopu ponownie przeto-
pionego. Stwierdzil takze, ze ponowne przetapianie stomatologicznego stopu
odlewniczego NiCr jest bardzo korzystne zaréwno pod wzgledem ekonomicznym
i ekologicznym.

Natomiast badania Hajdugi i Puchalik [382] dotyczace przetapianych w catosci
stopéw az do pigtej generacji wykazuja zmiany na poziomie mikrotwardosci.
Mikrotwardos¢ stopu w wyniku przetopdw wzrasta, az do trzeciej generacji. Na-
stepnie obserwowano niewielki spadek mikrotwardosci przy czterokrotnym i pie-
ciokrotnym przetapianiu. Przy czym najnizsza $rednig warto$¢ mikrotwardosci
odnotowano dla prébki odlanej w 100% z nowego stopu. Nie mozna stwierdzi¢ czy
uzyskane wyniki pomiaréw wykazuja istotne statystycznie roéznice, gdyz autorzy
nie podali poza wartoscig srednig mikrotwardosci zadnych danych statystycznych,
co do ilodci prob czy tez wartosci min-max. Ponadto autorzy przypuszczaja, ze
zmiany na poziomie mikrotwardo$ci wraz z kolejnym przetopem moga zachodzi¢
w wyniku zmian w skladzie stechiometrycznym.

Pierzynka i wpol. [31] realizowali badania wplywu przetapiania stopu chro-
mowo-niklowego DUCINOX na wlasciwosci mechaniczne. Badania twardosci
jak i wytrzymalosci na rozcigganie stopéw otrzymanych po przetopach wykazaty
niewielkie réznice, nieistotne statystycznie. Autorzy wysnuli wniosek, ze powtérne
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przetopienie stopu DUCINOX nie wplywa na jego wlasciwosci mechaniczne.
Jednak do poréwnania tego stopu nalezy jednak podchodzi¢ bardzo ostroznie,
poniewaz stop ten znaczaco rdzni sie zawarto$cig Ni oraz Fe od prezentowanego
w tej monografii stopu Remanium CS+.

Z kolei Prabhu i wspdl. [399] oceniali wlasciwos$ci mechaniczne (w tym
mikrotwardos¢) stopu NiCr; — nowego fabrycznie, z dodatkiem 50% materiatu
powtdrnie przetopionego i przetopionego w caloéci. Zaobserwowano znaczace
zmiany pomiedzy badanymi grupami stopéw. Dlatego tez autorzy stwierdzili, ze
stosowanie przetapiania bez dodatku 50% nowego stopu powoduje niekorzystne
zmiany w poréwnaniu do stopéw uzyskanych w 100% z nowego materiatu.

Testy badan tribologicznych w sztucznej slinie wykazaly $redni wspolczynnik
tarcia na poziomie pu=0,197+0,246 (tabela 4.3). Odnotowano wspdtczynnik tarcia
na podobnym poziomie dla stopéw C1 i C3. Natomiast najwyzsza wartos¢ odnoto-
wano dla grupy badawczej C2. Wang i wspot. [400] podaja warto$¢ wspdtczynnika
tarcia w srodowisku sztucznej $liny dla stopéw NiCr na poziomie ~0,2, a wiec
zblizony do uzyskanego w tescie ball-on-disc dla odlewéw C1 i C3. Otrzymany
wspolczynnik tarcia dla stopow NiCr jest znacznie nizszy niz czystego technicznie
tytanu, dla ktérego zrodta literaturowe [401,402] podajg u=0,475+0,725.

Tabela 4.3. Zestawienie wyznaczonych wartosci wspétczynnikow tarcia badanych materia-
tow we wspdlpracy z przeciwprobkg z Al,O;

Grupa badawcza | Sredni wspdlczynnik tarcia p Odchylenie standardowe
Cl1 0,197 0,029
C2 0,246 0,030
C3 0,199 0,031

Na rys. 4.22 przedstawiono zmiane wspdlczynnika tarcia dla pary tracej
NiCrMo (prébka) — ALOs (przeciwprdbka) na odcinku 100 m. W poczatkowej
fazie testu ulegaja $cinaniu wierzchotki profilu chropowatosci, stad tez poczat-
kowe warto$ci wspolczynnikow tarcia sa wyzsze. We wszystkich przypadkach
po dystansie 6 m obserwuje si¢ niemal stalg warto$¢ wspoélczynnika tarcia, gdyz
w wyniku docierania powierzchni tarcia zwigksza si¢ pole kontaktu pomiedzy
probka a przeciwprobka, dlatego tez nastgpuje zmniejszenie oraz stabilizowanie
sie wspolczynnika tarcia.

Analiza profili zuzycia (rys. 4.23) i powierzchni toréw - zdjecia SEM (rys. 4.24)
wskazujg na abrazyjno-adhezyjny mechanizm zuzycia. Wydzielenia twardych
faz migdzymetalicznych bogatych w Cr oraz Mo stanowig naturalng przeszkode
dla materiatu przeciwprobki. Dla badanych materialéw obserwuje sie spietrzenie
obrzezy krawedzi toréw zuzycia (rys. 4.23).
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Rys. 4.24. Mikrostruktura SEM Sladu zuzycia: (a) C1, (b) C2i (c) C3.

Dominujacym czynnikiem jest mikroskrawanie w postaci ciaglych rys wzdtuz
sladéw zuzycia oraz zuzycie $cierne stosunkowo miekkiej osnowy. Intensyfikacja
procesu zuzycia zachodzi poprzez dodatkowe oddzialywanie luzno przetaczajacych
sie twardych fazy miedzymetalicznych migdzy wspolpracujacymi powierzchniami
probki i przeciwprobki z powierzchniami tracymi. Zachowanie takie determinuje
zwiekszenie efektu abrazyjnego zuzycia badanych stopéw. Przetaczajace si¢ twarde
fazy migedzymetaliczne powoduja powstawanie zarysowan na powierzchni wspot-
pracujacej probki lub plastyczng deformacje fragmentéw migkkiego roztworu
stalego Ni, pozostawiajac charakterystyczne $lady w postaci w wyciskanych bruzd.
Bruzdy te dobrze widoczne s3 na profilu $ladu zuzycia (rys. 4.23). Glebokos¢
profilu zuzycia najwigksza jest dla stopu C2, majacego najnizsza twardos¢ (182
HV10), nastepnie dla stopu C1 (o $redniej twardosci — 186 HV10). Przy czym
roznice w glebokosci profiléw dla tych stopéw sa niewielkie, tak jak i roznice
w $rednich twardosciach. Natomiast najmniejszg glebokoscia charakteryzuje si¢
stop C3, ktdry zarazem posiadal najwyzsza twardos¢ (199 HV10). W przypadku
wszystkich stopéw zaobserwowano, ze w wyniku testow tribologicznych wystepy
i nieréwnosci powierzchni sg sczepiane, a nastepnie $cinane co $wiadczy o wy-
stepujacym tu takze zuzyciu adhezyjnym. W obszarach wystepowania roztworu
stalego Ni obserwowano plastyczne ,,rozmazywanie” si¢ materiatu.
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Wang i wspol. [400] podaja, ze w przypadku testéw tribologicznych stopow
NiCrMo obserwowano zuzycie zmeczeniowe i adhezyjne. W prezentowanych ob-
razach SEM (rys. 4.24) nie odnotowano zuzycia zmeczeniowego, a jedynie stwier-
dzono, ze dominujacym czynnikiem powodujgcy niszczenie warstwy wierzchniej
jest zuzycie abrazyjne i adhezyjne. Natomiast w innym tescie Wataha i wspot. [403]
wskazuja, ze stopy NiCr podlegajg zuzyciu abrazyjnemu.
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Rys. 4.25. Wykres zuzycia objetosciowego badanych materiatow uzyskany na dystansie 100 m

Na rys. 4.25 przedstawione zostaly wyniki zuzycia obj¢tosciowego badanych
materialéw. Poréwnujac $rednie wyniki zuzycia wszystkich grup badawczych,
mozna zaobserwowac najwieksza odpornos¢ na zuzycie stopu C3 o ok. 3,7%
w stosunku do stopu uzyskanego ze 100% nowego materiatu (C1) oraz ok. 15,9%
w stosunku do stopu C2. Natomiast poréwnujac $rednie wartosci zuzycia objeto-
$ciowego pomiedzy grupami C1 i C2, to stop fabrycznie nowy charakteryzuje sie
blisko 11,7% wyzsza odpornoscia na zuzycie. W przypadku stopu Remanium CS+
wielko$¢ zuzycia objeto$ciowego mozna powigzac z zalezno$cia od wielkosci twar-
dosci stopu. I tak stop o najwiekszej twardosci charakteryzuje si¢ najmniejszym
zuzyciem objetosciowym (poréwnanie rys. 4.21 z 4.25).
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Przeprowadzona analiza statystyczna zuzycia zaréwno testem Kruskala-Wal-
lisa jak i testem U Manna-Whitneya (dla a=0,05) wykazala, ze réznice w zuzyciu
objetosciowym sg nieistotne statystycznie (p>0,05). Poréwnujac otrzymane wyniki
zuzycia stopow NiCr w odniesieniu do czytego technicznie tytanu, obserwuje si¢
[404] wieksze zuzycie Ti co powigzane jest z mniejsza twardoscig jednofazowego
roztworu a-Ti.

Wyznaczonony wspdltczynnik zuzycia K przedstawiono w tabeli 4.4. Jednak
brak jest danych literaturowych dla dentystycznych stopéw NiCrMo, co do kté-
rych mozna byloby odnies¢ wartos¢ tego wspdtczynnika. Poréwnujac otrzymane
wyniki z danymi literaturowymi [405] dla stopéw o osnowie kobaltu, mozna za-
uwazy¢ wiekszy wspdtczynnik zuzycia w przypadku stopow o osnowie niklu. I tak
dla przyktadu poréwnujac odpowiednio grupe stopéw odlanych w 100% z nowego
materiatu, warto$¢ wspotczynnika K dla stopow o osnowie niklu jest wieksza o bli-
sko 60% w poréwnaniu do stopéw o osnowie kobaltu. Przede wszystkim réznice
te sa zwigzane z wartosciami twardosci jakie osiagaja te stopy (Remanium 2001 >
334 HV10, a Remanium CS+ > 186 HV10).

Tabela 4.4. Zestawienie wyznaczonych wartosci wspétczynnikéw zuzycia

Grupa badawcza Wsp6lczynnik zuzycia K Odchylenie standardowe
[mmN'm™]
C1 3,59%x10°¢ 0,85x10¢
C2 4,01x10° 0,78x10°
C3 3,46x10°¢ 0,72x10°¢

Przebieg krzywych potencjatlu obwodu otwartego E,, (rys. 4.26a) wskazuje,
ze najlepsza odpornoscia na korozje charakteryzuje sie stop Cl, nastgpnie stop
C3 i najgorsza stop C2. Krzywe przebiegu potencjatu korozji w czasie dla stopéw
NiCrMo obrazujg dazenie stopéw do osiagniecia stabilnego stanu, nachylenie
krzywych stabilizuje si¢ asymptotycznie, natomiast nie osiagga wyraznie statej war-
tosci potencjatu. Obserwowane wyzsze wartoéci potencjatu korozji E,, $wiadcza
o lepszym spasowaniu materiatu i wyzszej ogoélnej odpornosci korozyjne;.
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Rys. 4.26. Stop Remanium CS+ z dotatkiem materiatéw z przetopow wtérnych w srodowisku
sztucznej Sliny: (a) zmiana potencjatu korozji E,., w czasie rejestrowana przy otwartym
obwodzie bez polaryzacji zewnetrznej, (b) krzywe polaryzacji.

Krzywe polaryzacji badanych materiatéw (rys. 4.26b) takze wskazuja, ze
najwieksza odpornoscig na korozje charakteryzuje si¢ stop C1 odlany ze 100%
fabrycznie nowego materialu. Drugim pod wzgledem odpornosci na korozje jest
stop C3, ktory posiada nizszg warto$¢ gestosci pradu korozji g, w stosunku do
stopu C2 i potencjal E,,, przesuniety w stron¢ wartosci dodatnich (tabela 4.5).
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Tabela 4.5. Korozyjne prametry stopu Remanium CS+ zarejestrowane w Srodowisku sztucz-
nej sliny

Stop Ecorr (V) icorr (A/cm?) Rpo1 (Q-cm?)
C1 -40,681x10°3 82,395x10° 210,391x10°
C2 -117,387x10° 350,101x10" 507,923%x10°
C3 -53,941x10° 288,141x10° 610,766x10°

Odporno$¢ na korozje stopéw NiCr oraz CoCr zmienia si¢ w zaleznosci od ich
sktadéw chemicznych oraz jednorodnosci utworzonej warstwy pasywnej [139].
Roéznica w mikrostrukturze moze mie¢ wplyw na poczatkowy wzrost, zwartos$¢
oraz jednorodno$¢ sktadu warstwy pasywnej [187]. Jak wiadomo, gtéwnym kom-
ponentem warstwy pasywnej tlenku jest Cr,O; W mniejszym stopniu kompo-
nentami warstwy pasywnej sa tlenki Co, Mo oraz Ni. Dlatego tez charakterystyka
korozji elektrochemicznej odlewanych stopéw stomatologicznych NiCr zalezy
przede wszystkim od ilosci Cr oraz Mo w danym stopie [141,186]. O ile zawartos¢
Mo jest w badanych stopach na podobnym poziomie (tabela 4.2), to obserwuje si¢
niewielkie réznice w $rednich zawartosciach procentowych Cr, ktére moga deter-
minowac oddzialywanie na korozj¢ w symulowanym $rodowisku jamy ustnej. I tak
najnizsza wartos¢ is, odpowiada stopowi C1, dla ktérego odnotowano najwyzsza
zawarto$¢ Cr. Natomiast najwieksza gestoscig i zarazem najnizszg zawartosécig Cr
charakteryzuje si¢ stop C2. Generalnie uzyskane wyniki parametréw korozyjnych,
$wiadcza o tym, ze wszystkie grupy badanych materialéw charakteryzuja sie
dobrymi wlasciwosciami korozyjnymi w $rodowisku jamy ustnej. Gdyz jak juz
wspomniano wcze$niej w pracy, dane literaturowe [30,192,193,194] wskazuja, ze
potencjal w jamie ustnej znajduje si¢ w zakresie od -300 do +300 mV w odniesie-
niu do elektrody NEK, a prezentowane wyniki w tabeli 4.8 wpisuja si¢ w ten zakres
potencjatu.

Ameer i wspol. [30] stwierdzili, ze ponowne przetapianie stopéw NiCrMo ma
niewielki wplyw na korozje. Realizowane byly przetopy catkowite stopow, az do
trzeciej generacji. Zmiany gestosci pradu korozji i, dla stopu Wiron99 wynosity
0,39+0,48 pAcm™, a dla stopu Wirolloy wynosity 0,25+0,36 pAcm™, czyli w zasa-
dzie bardzo niewielkie.

W badaniach prowadzonych przez Klimka i wspol. [8] pomiary wlasciwosci
zwigzanych z korozja przy ekstremalnych potencjalach anodowych wykazaty
lepsza odpornos¢ na korozje stopu przetopionego trzy razy. Podobne rezultaty
do badan Klimka i wspél. [8] otrzymali Khamis i Seddik [27]. Wykazali oni,
ze potencjal przebicia stopu NiCr (Wirolloy) wzrasta wraz ze wzrostem ilosci
cykli przetapiania. Jednakze sktad chemiczny stopéw Wirolloy oraz DUCINOX
rozni si¢ zawartoscig Ni oraz Fe, stad tez do takich poréwnan nalezy podchodzi¢
ostroznie.

131



Wyniki badari i dyskusja

Na powierzchni stopu po testach polaryzacyjnych (rys. 4.27) widoczne sa jasne
i ciemne obszary na tle osnowy zwigzane z emisjg elektronéw. Efekt ten swiadczy
o istnieniu na powierzchni warstewki tlenkowej o zréznicowanej grubosci. Wy-
dzielenia faz migdzymetalicznych niepokryte warstewka tlenkowa na skutek réz-
nicy potencjaléw moga utatwia¢ powstawanie wzeréw korozyjnych. Koncentracja
chromu i molibdenu w okolicach wystepowania faz migdzymetalicznych ulega
zmniejszeniu w wyniku, czego ochronny charakter warstwy pasywnej chromu
jest hamowany albo nieobecny. W przypadku niestabilnosci warstwy pasywnej,
obszary te s3 podatne na korozje wzerowa (dobrze widoczne na rys. 4.27b i c).
Z powodu obecnosci faz migdzymetalicznych w mikrostrukturze powstaja w ich
sasiedztwie obszary o niedoborze Cr powodujac powstawanie obszaréw anodo-
wych, ogélnie zmniejszajacych odpornos¢ na korozje.

Wedtug badan [116,406] korozja stopéw NiCr zwigzana jest z selektywnym
rozpuszczaniem si¢ obszaréw bogatych w nikiel, ktére tworzg sie podczas krzep-
niecia stopu. Tlenek niklu w poréwnaniu z tlenkiem chromu jest bardziej porowa-
ty, a obszary bogate w NiO oddzialywajg jako strefy podatne na korozj¢ lokalng
[186], stad tez posiada on mniejszg odpornos¢ korozyjna.

Ozdemir i Arikan [29] dowiedli, ze liczba przetopéw dwdch komercyjnych sto-
poéw: Wirolloy i Wiron 99 ma niewielki wptyw na strukture oraz ilo$¢ uwalnianych
produktow korozji.

a)
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b)

Rys. 4.27. Powierzchnie probek po testach elektrochemicznych polaryzacyjnych: (a) C1, (b)
C2, (c) C3.
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Zastosowanie porcelany do uzytku klinicznego wigze si¢ z koniecznoscig prze-
prowadzenia cyklicznego wypalania w wysokich temperaturach (w zaleznos$ci od
aplikowanej struktury ceramicznej), co wg pewnej grupy badaczy [141,146,147]
nieodwotalnie powoduje zmiany w mikrostrukturze metalowych, a te z kolei wg
Roach’a [141] moga wptywaé niekorzystnie na odporno$¢ korozyjna. Jednakze
wiekszos$¢ badan korozyjnych stopéw do napalania ceramiki realizowanych jest na
stopach bez obrobki symulacji wypalania ceramiki. Wyniki badan [141] wskazuja
na wzrost szybkosci korozji po symulacji wypalenia porcelany dla stopow zawiera-
jacych 14% do 22% Cr i 9% do 17% Mo.

Z kolei badania Qiu i wspo6t. [407] wykazaly, ze szybko$¢ korozji stopu NiCr
znacznie wzrosla po symulowanym wypaleniu porcelany, co przyczynilo si¢
do zmniejszenia zawarto$ci Cr, Mo, a takze tlenkéw Ni na powierzchni oraz
zmniejszenia grubo$¢ warstwy tlenkowej. Natomiast proces wypalania mial
niewielki wplyw na podatno$¢ na korozje stopu CoCr, jak i zawierajacego Be
stopu NiCrBe.

Do odmiennych wnioskow doszli Wylie i wspét. [116] badajac dwa stopy NiCr
(Matchmate NP i Williams Dsign10). Wykazali oni, ze podczas procesu wypa-
lania porcelany wystepuja bardzo mate zmiany mikrostruktury, ktére nie miaty
one wptywu na zachowanie badanych stopéw w warunkach korozji. Dodatkowo
wskazujg oni, ze w przypadku stopéw z napalang ceramika srodowisko jamy ust-
nej moze stwarza¢ bardziej niekorzystne warunki w szczegolnosci w szczelinach,
gdzie $lina jest ,,uwigziona” w bezposrednim sgsiedztwie powierzchni metalu.
Kiedy pH sztucznej $liny osiagneto poziom 2,5, stop Matchmate NP o wysokiej za-
wartosci Cr pozostawal stabilny oraz nie wykazywal zadnych oznak ataku korozji,
natomiast stop Williams Dsign10 o niskiej zawarto$ci wykazywal wyzsze gestosci
pradu oraz byl podatny na korozje szczelinowa. Wykazano, ze stabilnos¢ stopow
na bazie niklu ulega znacznemu zmniejszeniu po umieszczeniu w srodowiskach
bardziej kwasnych, co zwigksza uwalnianie jonéw [408]. Dokonanie oceny zacho-
wania stopow dentystycznych w warunkach korozji w kwasnych roztworach moze
by¢ wazne z uwagi na to, ze niski poziom pH wystepujacy w szczelinach oprocz
zmiennego poziomu pH rutynowo wystepuje w srodowisku jamy ustnej w wyniku
spozywania réznych produktéw spozywczych oraz plynow.

W literaturze dotyczacej korozji stopéw NiCr tylko Hugot-Le Goff i wspol.
[139] wzieli pod uwage mozliwo$¢ korozji szczelinowej w badaniach nad stopa-
mi - zawierajacymi Be. Jednakze obecno$¢ korozji szczelinowej na powierzchni
granicznej metal-porcelana oraz miedzy korong a dziagstem prawdopodobnie
doprowadzi do korozji szczelinowej, ktéra stanowi wynik ograniczonej dyfuzji
elektrolitu z obszaru korozji szczelinowej prowadzacej do hydrolizy kationéw
metalu a wyniku tego do spadku pH. Roztwor w szczelinie stanie si¢ ubogi w tlen,
co powoduje wzrost iloéci frakeji agresywnych (jonéw Cl- oraz H*) powodujacych
rozpuszczanie metalu. Prawdopodobienstwo inicjowania korozji wzerowej in
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vivo moze wzrastaé, poniewaz $lina tworzy cienka warstwe wilgoci przy tatwym
dostepie tlenu do metalu na zewnatrz szczeliny, co moze prowadzi¢ do wiekszego
zréznicowania napowietrzenia oraz przyspieszenia korozji w obrebie szczeliny
[409].

Na rys. 4.28 przedstawiono zmiany wytrzymalosci polaczenia uktadu metal-
-ceramika przeprowadzone wg procedur ISO 9693 dla stopu Remanium CS+.
Wszystkie uzyskane w tym tescie wyniki spelniaja wymagania dotyczace minimal-
nej wytrzymalos¢ 1, 225 MPa. Nie zauwazono pogorszenia przyczepnosci ukladu
metal-ceramika dla stopéw z udzialem materialu powtérnie przetopionego.
Wszystkie analizowane grupy badawcze charakteryzuja si¢ podobng wartoscig
$rednig przyczepnosci na poziomie 48,51+49,24 MPa. Niewielkie réznice w warto-
$ciach $rednich przyczepnosci powigzane s3 z twardo$cig podloza — wyzsza twar-
dos¢ metalowego podloza powoduje wigkszg sztywno$¢ ukladu metal-ceramika.
Analiza statystyczna testem Kruskala-Wallisa jak i testem U Manna-Whitneya
(dla a=0,05) nie wykazala istotnych statystycznie réznic w otrzymanych wynikach.
Powyzsze wyniki pozwalaja na stwierdzenie, ze 50% udzial materialu powtdérnie
(jedno- i dwu- krotnie) przetopionego nie wplywa na przyczepno$¢ porcelany
dentystycznej do podloza NiCrMo.
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Rys. 4.28. Zestawienie wynikow wytrzymatosci potgczenia metal-ceramika stopéw Rema-
nium CS+ z udzialem materiatow po przetopach wtornych, — wyniki testow trzypunkto-
wego zginania przeprowadzonych wg ISO 9693 (N=9)
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Ucar i wspol. [19] sugeruja, ze licowanie ceramikg ponownie przetapianych me-
tali moze spowodowa¢ zmiang w sktadzie tlenku metalu na powierzchni, co z kolei
moze mie¢ krytyczne znaczenie dla sily wigzania miedzy metalem a materialem
ceramicznym. Przeprowadzone przez nich badania przyczepnosci porcelany do
stopéw NiCrMo (Remanium CSe) wykazaly, iz uzycie przetopionego stopu metalu
nieszlachetnego ze stopem nowym obniza wytrzymalo$¢ wigzania miedzy stopem
metalu a materialem ceramicznym. Natomiast nie uzyskali oni istotnej statystycz-
nie réznicy w wytrzymalosci polaczenia metal-ceramika dla stopéw z udzialem
materialu powtdrnie przetopionego.

Badania przetapianych stopéw o osnowie niklu w polgczeniu z porcelang
dentystyczng prowadzil Mirkovi¢ [158]. Badal on komercyjny stop NiCr Wiron
99 podany wielokrotnym odlewom (12 generacji przetopéw) z dodatkiem 50%
materialu z recyklingu. Nastepnie na podstawie testow ISO 9693 wyznaczano
modut sprezystoéci dla ukladu metal-ceramika badanych stopow. Testy wytrzy-
malosciowe wykazaty niewielkie liniowe zmniejszenie modutu sprezystosci — do 6
generacji recyklingu. Natomiast dla liczby przetopow wigkszej niz 6 cyki oberwano
gwaltowny spadek modulu sprezystosci. Dlatego tez Mirkovi¢ nie poleca uzywania
materialow pochodzacych z wtérnych przetopdow.

Z kolei Madahav i wspol. [410] w testach trzypunktowego zginania poréwnali
efekty stosowania nowych fabrycznie stopéw oraz stopdéw z réznym udzialem
procentowym materialow z przetopéw wtérnych na przyczepnos¢ porcelany do
stopu niklowo-chromowego. W ramach tych doswiadczen autorzy wykazali, ze
najwyzsza przyczepnoscia charakteryzuja si¢ stopy fabrycznie nowe. Natomiast
nie odnotowali oni znaczacych zmian w sile wigzania porcelany dla stopow
z udzialem maksymalnie 75% materialu powtérnie uzywanego. Ponadto stwier-
dzili oni, ze aby uzyska¢ trwate polaczenie stopu NiCr z porcelang w przypadku
stosowania materialéw poprodukcyjnych, to nalezy dodawa¢ co najmniej 25%
nowego materialu.

Natomiast Madani i wspoél. [371] badajac wplyw materialu powtdrnie prze-
topionego na potaczenie metal-ceramika stopéw NiCrBe (Super Cast oraz Vera-
bond) stwierdzili, ze dodanie 50% materialu powtdrnie znaczaco obniza wartosci
sily wigzania metal-ceramika.

Poréwnujac wyniki przyczepnosci uktadu metal-ceramika uzyskane dla stopu
fabrycznie nowego NiCrMo z wynikami prezentowanymi w danych literaturowych
to mozna zauwazy¢ zbiezno$¢ w uzyskanych wynikach Yilmaz’a i Dinger’a [1].
Uzyskali oni dla stopu Remanium CS w polaczeniu z ceramika VMK 68 (Vita,
Niemcy) wytrzymalo$¢ w trzypunktowej probie zginania na poziomie 46,6 MPa.
Natomiast Ozcan i Uysal [315] dla innego komercyjnego stopu NiCrMo (Hera-
nium NA, Heraeus Kulzer, Niemcy) uzyskali znacznie nizsza warto$¢ wytrzyma-
Yosci uktadu metal-ceramika rzedu 38,54 MPa.
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Natomiast poréwnujac wyniki wytrzymatosci polaczenia metal-ceramika
dla stopu NiCrMo (rys. 4.28) z wynikami dla podloza tytanowego (rys. 4.10)
modyfikowanego konwencjonalng technikg mozna zauwazy¢, ze wytrzymalosé
ukladu tytan-ceramika stanowi 55+67% polaczenia NiCr-ceramika. Zastosowanie
warstwy przejsciowej ze zlota na tytanowym podtozu pozwala osiggna¢ wynik na
poziomie 73+77% polaczenia NiCr-ceramika. Odnoszac uzyskane w tej mono-
grafii wyniki dla tytanowego podloza modyfikowanego warstwg Au do wynikow
Yilmaz’a i Dinger’a [1] dla podioza NiCr mozna zaobserwowac, ze wytrzymato$é
ukladu tytan-ceramika stanowi ok. 77+82% ukladu NiCr-ceramika. Majac na
uwadze rezultaty badan Ozcan’a i Uysal’a [315] dla stopu NiCr (1, =38,54 MPa)
i poréwnujac je z prezentowanymi w tej pracy wynikami tytan-warstwa Au-ce-
ramika (1, =35,79+38,04 MPa) uzyskuje si¢ wytrzymalo$¢ na poziomie 93+99%
ukladéw NiCr-ceramika.

Na rys. 4.29+4.31 przedstawiono zdjecia SEM zgladdéw poprzecznych probek
po badaniach przyczepnosci porcelany stomatologicznej do metalowego podtoza
NiCrMo. Niemal we wszystkich badanych grupach stopéw po stronie metalowego
podloza uzyskano przelomy o charakterze kohezyjnym. Peknigcia wystepowaly
przede wszystkim w strefie ceramiki lub warstwie przej$ciowej tlenkéw metali,
co $wiadczy o bardzo dobrej przyczepnosci ukladu podloze NiCrMo-porcelana
dentystyczna. Podczas testow ISO 9693 dla wszystkich badanych probek, po
przekroczeniu wartosci sity Ff,; porcelana nie odpadata catkowicie od podioza,
a utracie przyczepnosci ukladu metal-ceramika towarzyszyl efekt akustyczny
w postaci styszalnego peknigcia ceramiki oraz spadek wartosci sily F;.

Dodatkowo na zdjeciach przetoméw od strony metalowego podloza mozna
zaobserwowa¢ powbijane ziarna Al,Os, jako efekt po obrobce strumieniowo
$ciernej przed procesem napalania ceramiki. Autorzy prac [335,336,337] zwracajg
uwage, ze wprowadzone w powierzchni¢ metalu ziarna Al,O; moga powodowa¢
niekorzystne zjawisko zwigzane z powstawaniem peknigc.
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Rys. 4.29. Mikroskopowy obraz SEM przekrojow uktadu metal-ceramika po badaniach przy-
czepnosci dla odlewow C1 wykonanych ze 100% nowego fabrycznie materiatu.
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Rys. 4.30. Mikroskopowy obraz SEM przekrojow uktadu metal-ceramika po badaniach przy-
czepnosci dla odlewow C2 wykonanych z 50% udziatem materiatu pochodzgcego z prze-
topow wtérnych - raz przetopionego.
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60um
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czepnosci dla odlewow C3 wykonanych z 50% udziatem materiatu pochodzgcego z prze-
topow wtérnych — dwukrotnie przetopionego.
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Podsumowujac, w rozdziale tym wykazano, ze dodatek 50% materialu wtérnie
przetopionego powoduje niewielki wzrost stezenia procentowego wegla wraz
z liczbg kolejnych przetopéw stopu NiCrMo oraz réznice w skladzie chemicznym
Mo i Cr w stosunku do tego co deklaruje producent. Ponadto dodatek 50% ponow-
nie przetapianego stopu powoduje zmiane skladu fazowego poprzez powstawanie
nowych faz miedzymetalicznych. Badania zmiany skladu chemicznego i fazowego
dla stopow NiCrMo z udzialem 50% materialu wtérnego dwukrotnie przetopione-
go nie byly wczesniej prezentowane w literaturze i stanowig nowy wklad do badan
dotyczacych powtdrnego wykorzystania stopéw stomatologicznych.

50%-owy udzial w stopie materiatu z przetopéw dwukrotnych powoduje istot-
ny statystycznie wzrost makrotwardo$ci. Zaprezentowane badania tribologiczne
stopéw NiCrMo z udzialem materialéw z recyklingu stanowig nowatorski wktad
w tematyke materiatoznawstwa stomatologicznego. Testy tribologiczne w sztucz-
nej Slinie wykazaly $redni wspolczynnik tarcia na poziomie p=0,197+0,246.
W przypadku stopéw NiCrMo zastosowanie materialdw ponownie przetapianych
nie powoduje istotnych statystycznie réznic w zuzyciu objetosciowym. Dostepne
w literaturze dane [8,27,30] dotyczace badan korozyjnych odnoszg si¢ do stopow
przetopionych w calosci, brak jest natomiast danych o odpornosci korozyjnej
stopéw udzialem materialu wtérnego przygotowanego wedlug procedur propo-
nowanych przez autora. Zaprezentowane w tym rozdziale badania korozyjne wy-
kazaly, ze zastosowanie materialow ponownie przetapianych pogarsza odpornos¢
korozyjna stopdw, ale zmiany te s3 nie s3 na tyle negatywne (potencjal miesci si¢
w zakresie -300 do +300 mV) aby nie byly one bezpieczne w $rodowisku jamy
ustne;j.

Natomiast weryfikacja wymagan normy ISO 9693 odno$nie trwalosci uktadu
metal-ceramika dla stopéw z udzialem materialéw poprodukcyjnych wykazala,
ze probki spelniajag wymagania dotyczace minimalnej wytrzymalos¢ t,>25 MPa.
Wszystkie badane grupy stopéw charakteryzowaly si¢ podobna wysoka wartoscig
$rednig przyczepnosci. Prezentowane wyniki dla stopéw NiCrMo z udzialem 50%
materialu wtornego dwukrotnie przetopionego nie byly jeszcze prezentowane
w dostepnych danych literaturowych z zakresu tej tematyki [19,158,370].
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5. Podsumowanie i wnioski

W studium pismiennictwa wykazano, ze polaczenie ukladu tytan-ceramika jest
bardzo trudne ze wzgledu na réznice w charakterze wigzan w obszarze granicznym
pomiedzy porcelang dentystyczng, a metalowa powierzchnia i przysparza wiele
trudnosci w szczegélnodci ze wzgledu na bardzo reaktywne zachowanie tytanu
(wysoka sklonnos¢ do utleniania). Odpowiednia modyfikacja warstwy wierzchniej
tytanowych biomaterialéw moze poprowadzi¢ do uzyskania aparatow protetycznych
o wyzszej trwalo$ci uzytkowej przy zachowaniu dobrych waloréw kosmetycznych.

W praktyce lepsze rezultaty w polaczeniu ukladu metal-ceramika uzyskuje
sie dla stopow NiCr. Wzgledy ekonomiczne realizowane w wielu pracowniach
protetycznych przemawiajg za stosowaniem materiatéw uzytych z wielokrotnych
przetopéw. Poniewaz dane w literaturze sa sprzeczne co do jakosci wyrobow
uzyskanych ze zlomu poprodukcyjnego, to istotne byto sprawdzenie na ile takie
wyroby sa trwale w konfrontacji z uzyciem materiatu tylko nowego i prac pro-
tetycznych z wykorzystaniem tytanu. W pracy zrealizowane zostaly badania pod
katem zwigkszenia wytrzymato$ci polacznia tytan-ceramika i poréwnane z ukta-
dami NiCr-ceramika, stanowigcymi element odniesienia.

Badania prowadzone w kierunku okreslenia stanu powierzchni tytanowych
materialéw poddanych wybranym zabiegom technologicznym, pozwolily na cha-
rakterystyke czynnikow sprzyjajacych wyzszej trwalosci ukltadoéw tytan-ceramika.
Przeprowadzone badania moga wskazywa¢ na zaleznos¢ polaczenia ceramiki
zpodlozem wzalezno$ci wielkosci ziarna uzytego w obrébce abrazyjnej. Powierzch-
nie tytanu obrabiane zaréwno ziarnem 110 i 250 pum mozna uzna¢ za hydrofilowe.
Dla powierzchni po obrébce ziarnem 250 um obserwuje si¢ niewielki (w stosun-
ku do réznic w chropowato$ci) wzrost kata zwilzania o ok. 18% (w przypadku
wody) i ok. 8,2% (w przypadku dijodometanu) w poréwnaniu do powierzchni po
piaskowaniu ziarnem 110 um. Nie mniej jednak w wyniku piaskowania ziarnem
250 pm uzyskuje si¢ wigksze rozwinigcie powierzchni metalu, ktore przelozylo sie
na wyzsze wartoéci polaczenia metal-ceramika w znormalizowanym tescie ISO
9693, chociaz réznice nie byly znaczaco duze w stosunku do ponad dwukrotnie
mniejszego ziarna 110 um z AL Os. Nie stwierdzono nieciaglosci strukturalnych
w postaci pecherzy na granicy faz metal-ceramika po procesie napalania porcela-
ny. Polaczenie w wyniku piaskowania, ma charakter przede wszystkim adhezyjny
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i odbywa sie na zasadzie sczepiania si¢ nieréwnosci w wyniku wplywania ciektej
ceramiki (podczas procesu napalania) w istniejace zaglebienia metalu. Napylona
jonowo warstwa zlota powoduje wzrost wartosci parametréw Ra, Rz i Rt sprzyjajac
mechanicznemu polgczeniu ceramiki stomatologicznej. Ponadto warstwa Au cha-
rakteryzuje si¢ wickszg zwilzalnoscig w przypadku dijodometanu i duzo wieksza
swobodng energig powierzchniowg niz powierzchnie poddane jedynie konwen-
cjonalnej obrébce strumieniowo-$ciernej korundem. Zjawisko takie powoduje, ze
ceramika stomatologiczna nakladana na tak zmodyfikowana powierzchnie lepiej
rozprowadza si¢ po powierzchni i wnika w nieréwnosci w warstwie wierzchniej
(brak poréw podczas procesu napalania).

Zaaplikowana technikg napylania jonowego warstwa posrednia ze ztota miata
grubos¢ ok. 2 pm. Jony Au dyfundujac w warstwe tlenkowq rutylu tworza bariere dla
nadmiernego utleniania si¢ tytanu. Dodatkowo analiza EBSD wykazala obecnos¢
faz AuTii AuTis, ktore sprzyjaja dobremu polaczeniu metal-ceramika. Polaczenie
obrobki strumieniowo-$ciernej z zastosowaniem warstwy przej$ciowej ze zlota
powoduje wzrost przyczepnosci porcelany do 30,09% w stosunku do podloza, przy
ktérym zastosowano jedynie piaskowanie przed procesem wypalania. Taki ukiad
polaczenia tytan-ceramika wytrzymuje wowczas naprezenia zginajace znacznie
wieksze niz wymagana warto$¢ 25 MPa. Znacznie wigkszy wzrost przyczepnosci
uzyskuje si¢ przy polaczeniu obrobki strumieniowo-$ciernej ziarnem o wigkszym
rozmiarze (uzyskujac w ten sposob wieksze rozwiniecie powierzchni) oraz zasto-
sowanie warstwy przejsciowej ze ztota. I tak zastosowanie piaskowania ziarnem
250 um Al,O3 i powtoki z Au daje okoto 38% wzrost przyczepnosci w stosunku do
powierzchni modyfikowanej jedynie ziarnem 110 pm z Al,Os.

Zastosowanie materialéw powtdrnie przetapianych (w przypadku stopu Rema-
nium CS+) nie powoduje znaczacych réznic w obserwowanym wspolczynniku
tarcia, zuzyciu oraz w adhezji porcelany.

W badaniach przetapianego stopu niklu zauwazono niewielki wzrost zawartosci
procentowej wegla, zawigzany z krotnoscig przetopien. Natomiast pozostate sktad-
niki chemiczne stopéw zmienialy si¢ w niewielkim stopniu, ze mozna je pomina¢,
poza ok. 1% spadkiem zawartosci Cr w przypadku stopu o osnowie Ni z dodatkiem
50% materialu raz przetopionego. Natomiast we wszystkich przypadkach obser-
wowano zmiany w skladzie fazowym (jakosciowe i ilo$ciowe). Zaobserwowano
zmiany jako$ciowe zwigzane z nowymi fazami miedzymetalicznymi. Zmiany fazowe
determinowaly z kolei zmiany na poziomie twardosci, gdzie w przypadku dodatku
50% materiatu dwukrotnie przetopionego obserwowano istotnie statystyczny wzrost
twardosci. Dla poréwnania twardos¢ Ti grade 2 jest nizsza niz fabrycznie nowego
stopu NiCrMo. W przypadku stopéw NiCrMo umocnienie zwigzane jest z wystepo-
waniem twardych faz miedzymetalicznych, a struktura czystego technicznie tytanu
to struktura jednofazowa — roztwor staly a-Ti.
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Stopy niklu nowe jak i z dodatkiem materialu z przetopéw charakteryzuja si¢
nizszym wspotczynnikiem tarcia i zuzyciem w srodowisku sztucznej $liny w od-
niesieniu do czystego technicznie tytanu. Wyzsze zuzycie i wiekszy wspotczynnik
tarcia w przypadku tytanu wynika z jego mniejszej twardosci i wigkszej ciagli-
wosci. Twarde fazy miedzymetaliczne w przypadku stopéow NiCrMo stanowia
naturalng przeszkode dla pary tribologicznej podczas testow zuzycia. Uklady
NiCrMo-ceramika z zastosowaniem materialu pochodzacego z przetopéw wtor-
nych charakteryzujg sie rowniez wysoka przyczepnos$cig ceramiki, poréwnywalng
z warto$ciami uzyskanymi dla stopéw odlanych z fabrycznie nowych materiatow.
Dodatkowo powtdrnie przetapiane stopy NiCrMo w polaczeniu z ceramikg nadal
charakteryzujg si¢ wysoka przyczepnos$cia przewyzszajaca uktady tytan-ceramika.

W przypadku stopéw NiCrMo z udzialem materiatéw wtoérnie przetopionych
obserwuje sie spadek odpornosci na korozje w poréwnaniu do stopéw fabrycznie
nowych, ale odpornosé¢ korozyjna nadal pozostaje na wysokim poziomie i stopy
takie mogg by¢ z powodzeniem stosowane w jamie ustnej potencjalnego pacjenta.
Niemniej jednak pod wzgledem odpornosci na korozje, wlasciwosci elektroche-
miczne tytanu wypadajg zdecydowanie korzystniej, szybciej ulegaja pasywacji
w $rodowisku sztucznej $liny oraz gestos¢ pradu korozji ma znacznie nizszg war-
tos¢ niz w przypadkow stopow NiCrMo.

Otrzymane wyniki przyczepnosci ceramiki do tytanowego podioza z warstwa
przejsciowa Au stanowia 73+77% wytrzymalosci zarejestrowanej dla podloza
o osnowie niklu. Pomimo tego, iz uzycie autorskiego sposobu modyfikacji po-
wierzchni tytanu (zgloszenie patentowe [411]) skutkuje wzrostem wytrzymatosci
polaczenia tytan-ceramika, to jednak przyczepno$¢ ceramiki do niklowego podto-
za w przypadku stopu Remanium CS+ jest wyzsza. Przy czym procentowa warto$¢
odniesienia dotyczgca wytrzymalo$ci 1, moze mie¢ inny wymiar jesli poréwnamy
otrzymane wyniki dla ukladu tytan-warstwa przejsciowa Au-ceramika z danymi
prezentowanymi w literaturze [1,315]. Biorac pod uwage wyniki uzyskane przez
Yilmaz’a i Dinger’a [1] (dla stopu Remanium CS) lub Ozcana i Uysal’a [315] (dla
stopu Heranium NA) mozna wykazaé, ze proponowane przez autora monografii
rozwigzanie z uzyciem warstwy zlota na tytanowym podlozu stanowi odpowied-
nio 82% i 99% wytrzymalosci pofaczenia NiCr-ceramika. Uzyskany w ten sposéb
wzrost przyczepnosci ukladu tytan-ceramika pozwala zblizy¢ sie do wartosci
osigganych dla stopow NiCr. W przypadku tytanowego podioza tak zastosowane
rozwigzanie z uzyciem warstwy zlota pozwala oczekiwa¢, ze licowane ceramika
aparaty protetyczne wykonane z uzyciem tej technologii beda charakteryzowaly
sie wysoka trwaloscig przy uwzglednieniu duzej biozgodnosci. Przede wszystkim
moga stanowi¢ alternatywe dla pacjentéw uczulonych na nikiel.

Powyzsze rezultaty s3 w pelni satysfakcjonujace, a propozycja modyfikacji po-
wierzchni tytanu metalem szlachetnym o sprawdzonym oddzialywaniu z ludzkim
organizmem jest sensowna. W wyniku realizacji celéw badawczych poszerzone
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zostaly podstawy naukowe o opracowany model zjawisk zachodzacych podczas
optymalizacji procedury projektowania i wytwarzania uzupelnien metalowo-
-ceramicznych. Pozytywne wyniki opracowanej technologii potaczenia porcelany
z tytanem za posrednictwem warstwy zlota dostosowanej do warunkéw laborato-
ryjnych beda mogly znalez¢ praktyczne zastosowanie w pracowniach protetycz-
nych przy wykonywaniu konstrukeji metalowo-ceramicznych.

Elementy protetyczne w jamie ustnej narazone sa na duze sily wystepujace
podczas zucia. Bardzo waznym czynnikiem jest wowczas, aby elementy konstruk-
cji protetycznych mialy odpowiednig trwalo§¢ mechaniczng oraz odpowiednie
walory uzyteczne i kosmetyczne. Dlatego tez zalozony cel badawczy wskazuje na
stusznos¢ przyjetego rozwiazania problemu niedostatecznie wytrzymalego pola-
czenia ukladu tytan-ceramika.

W oparciu o wyniki badan wlasnych i przeprowadzong analize danych literatu-
rowych mozna sformulowa¢ nastepujace wnioski:

1. Metoda napylania jonowego warstw ze zlota stanowi wiasciwy sposob
nakladania cienkich przyczepnych powlok posrednich na dentystycznych
wyrobach tytanowych licowanych trwale ceramika.

2. Warstwa Au napylona na tytanowe podloze powoduje wzrost parametrow
chropowato$ci, poprawia zwilzalno$¢ powierzchni, na ktéra naktada sie cera-
mike stomatologiczng i zwigksza swobodng energie powierzchniowg dzigki
czemu otrzymuje si¢ wieksza przyczepnos$¢ do ceramiki stomatologiczne;j.

3. Odpowiednio dobrane parametry napylania jonowego do odpowiednio
uksztaltowanego podloza tytanowego powoduja powstawanie faz AuTi
i AuTi;, ktdre stanowia bariere dla nadmiernego utleniania si¢ tytanu, co
z kolei zwigksza adhezje catej warstwy ceramicznej do podloza metaliczne-
go i jej wytrzymalos¢ mechaniczna.

4. Zastosowanie warstw posrednich ze zlota pomiedzy tytanem a porcelang
dentystyczng powoduje wzrost wytrzymaloéci polaczenia od 15 do 30%
w poréwnaniu do metalu bazowego poddanego jedynie konwencjonalnej
obréobce - piaskowania. Ponadto zastosowanie piaskowania ziarnem 250
um AlL,Os i powloki z Au daje ok. K 38% wzrost przyczepnosci w stosunku
do powierzchni modyfikowanej jedynie ziarnem 110 um Al Os.

5. Wytwarzanie warstw posrednich Au metodg napylania jonowego pozwala
uzyska¢ nowa generacje¢ trwalych biomateriatéw tytanowych licowanych
porcelang o $cisle okreslonej mikrostrukturze, skfadzie chemicznym i fazo-
wym, topografii powierzchni, stanowigc nowoczesng technologie z zakresu
inzynierii materiatowe;.

6. Zastosowanie dodatku materialu z wielokrotnych przetopéw do stopu
NiCrMo skutkuje nastepujacymi zmianami:

a. Dodatek 50% materialu wtérnie przetopionego powoduje niewielki
wzrost stezenia % C wraz z liczbg przetopéw NiCrMo.
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b. Dodatek 50% ponownie przetapianego stopu NiCrMo powoduje
zmiang skladu fazowego, przyczyniajac si¢ do powstawania nowych faz
miedzymetalicznych.

c. Dodatek 50% materialu dwukrotnie przetopionego powoduje istotnie
statystyczny wzrost twardosci stopu NiCrMo.

d. Testy badan tribologicznych w sztucznej slinie wykazaly sredni wspol-
czynnik tarcia na poziomie p=0,197+0,246 dla stopéw NiCrMo i jest on
na podobnym poziomie odpowiednio dla wszystkich badanych grup.

e. W przypadku stopéow NiCrMo, zastosowanie materialéw ponownie
przetapianych nie powoduje istotnych statystycznie réznic w zuzyciu
podczas testow tribologicznych.

f. Zastosowanie materialéw ponownie przetapianych pogarsza odpornos¢
korozyjna stopow, ale zmiany te nie sg na tyle determinujace wlasciwosci
stopow, aby nie spelnialy one swoich wlasciwosci uzytkowych w jamie
ustnej, tzn. otrzymane dla tych stopéw parametry elektrochemiczne
$wiadczg takze o dobrej odpornosci korozyjnej (potencjal miesci sie
w zakresie -300 do +300 mV) w $rodowisku sztucznej $liny.

g. Nie zauwazono pogorszenia przyczepnosci ukladu metal-ceramika
dla stopow NiCrMo z udzialem materialu powtdrnie przetopionego,
a otrzymane wyniki utrzymujg si¢ na stalym, wysokim poziomie spet-
niajac wymagania normy ISO 9693.

7. Uzyskana przyczepno$¢ ceramiki dla modyfikowanej ztotem powierzchni
tytanu stanowi ok. 73+77% wytrzymaloéci ukladu metal-ceramika w od-
niesieniu do badanych stopéw NiCrMo i ok. 82+99% w stosunku danych
literaturowych zamieszczonych dla innych stopéw o osnowie niklu.

Proponowany przez Autora sposéb poprawy przyczepnosci porcelany
do tytanowego podloza w wyniku wytworzenia warstwy posredniej ze zlota,
spelnia wymagania jako$ciowe stawiane biomaterialom stomatologicznym
umozliwiajac podniesienie ich jako$ci, trwalosci oraz wytrzymalosci i moze
by¢ stosowany w protetyce stomatologicznej. Dodatkowo moze stanowi¢ bar-
dzo dobra alternatywe dla pacjentéow uczulonych na nikiel, a chcacych posiadac
biozgodne i rowniez trwale aparaty protetyczne licowane ceramika. Ponadto
na podstawie badan wlasnych stwierdzono, ze mozna uzyska¢ trwale materialy
wykorzystywane do produkcji aparatow protetycznych, w ktorych co najmniej
50% materialu stanowi material fabrycznie nowy, a pozostala czes¢ stopu moze
pochodzi¢ z jednokrotnych lub dwukrotnych przetopien. W niniejszym opra-
cowaniu przebadano stopy z dodatkiem 50% materialu z przetopu tylko do po-
ziomu drugiej generacji. Dlatego tez, autor sugeruje przetapianie dodatku stopu
do poziomu okreslonej liczby generacji oraz zbadanie wpltywu wigkszego poziomu
krotnosci przetopdw na wlasciwosci stopu. Wykorzystanie procedury przetapiania
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moze obnizy¢ koszty odlewéw NiCrMo, a przeprowadzone testy wskazuja, ze
moze by¢ bezpieczne w stomatologii. Uzyskane przez autora stopy z dodatkiem
materialow z ponownych przetopow spelniaja wymagania jako$ciowe stawiane
materialom do produkgcji aparatow protetycznych odnosnie ich jako$ci i trwa-
Yosci, dlatego tez moga by¢ stosowane w laboratoriach protetycznych.

W $wietle przedstawionych wnioskéw, bioragc pod uwage sformutowang teze
badawczg, wydaje si¢ uzasadnionym stwierdzenie, ze cel pracy zostal osiagniety,
a postawiona teza udowodniona.

Przeprowadzone badania wzbogacaja istniejacy stan wiedzy w dziedzinie za-
awansowanych tytanowych biomaterialéw stomatologicznych oraz stosowanych
procedur przetapiania w laboratoriach protetycznych, wlaczajac opis zjawisk
mikrostrukturalnych, wlasciwosci tribologicznych, mechanicznych i elektroche-
micznych w warunkach in vitro. Wyniki eksperymentalne stanowia istotne uzu-
pelnienie wiedzy z zakresu ukltadow stomatologicznych metal-ceramika. Uzyskane
wyniki w zakresie tytanowych biomaterialéw licowanych ceramika wskazuja na
potrzebe kontynuacji badan w kierunku poznawczym jak i utylitarnym. Dos¢
obiecujgce wyniki daja duze prawdopodobienstwo powodzenia takich badan
klinicznych.
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Wplyw wybranych zabiegéw technologicznych na trwalo$¢ uzytkowa
ukladéw metal-ceramika stosowanych w protetyce stomatologicznej

Mariusz Walczak

Katedra Inzynierii Materialowej, Politechnika Lubelska
ul. Nadbystrzycka 36, 20-618 Lublin, Polska
m.walczak@pollub.pl

Protetyka stomatologiczna w przewazajacym stopniu oparta jest na stopach
metali nieszlachetnych gtéwnie NiCr oraz CoCrMo, nie mniej jednak coraz inten-
sywniej poszukuje wyrobow z tytanu i jego stopow, ktére cechuje wigksza biozgod-
no$¢ w poréwnaniu z w/w. stopami. Do dzi$§ nie uzyskano w pelni zadowalajacej
wysokiej wytrzymatosci mechanicznej tytanowych aparatéw protetycznych trwale
licowanych ceramika dentystyczng i dlatego nadal na $wiecie prowadzone s3 in-
tensywne badania w tym zakresie. Podejmowane s3 proby modyfikacji warstwy
wierzchniej tytanowego podloza lub modyfikacji warunkéw napalania ceramiki,
aby zblizy¢ sie do wartosci wytrzymatosci potaczen osigganych dla ukladéw NiCr-
-ceramika. Pomimo wysokiej adhezji porcelany do aparatéow protetycznych na
bazie niklu, blisko 13% spoleczenstwa uczulona jest na ten silnie alergizujacy me-
tal. Dlatego tez, optymalnym rozwigzaniem byloby uzyskanie trwatych aparatow
protetycznych z napalang ceramika faczacych; bardzo dobra wytrzymatos¢ cha-
rakterystyczng dla ukladéw NiCr-ceramika z wysoka sprawdzong biozgodnoscia
tytanu.

Uszkodzenie warstwy porcelany (odpadniecie) jest powaznym problemem
klinicznym, poniewaz prowadzi do duzego defektu estetycznego i wowczas czgsto
konieczna bywa wymiana calego uzupetnienia, co stwarza dodatkowy dyskomfort
dla pacjenta. W przypadku polaczenia tytan-ceramika dane literaturowe wskazuja,
ze nie zawsze daje si¢ uzyskac zadawalajaca przyczepnos¢ tych dwoch komponen-
tow zgodng ze standardami zalecanymi przez norme ISO 9693. W pracowniach
protetycznych, na etapie przygotowania powierzchni stosuje si¢ obrobke strumie-



niowo-$cierng (tradycyjne piaskowanie), co nie zapewnia trwalego pofaczenia
metalu z porcelang. Pomimo tego, ze metoda ta obecnie jest w powszechnym
uzyciu, w praktyce obserwuje si¢ czeste przypadki odprysniecia ceramiki od po-
wierzchni struktury metalowej. W przypadku stopéw tytanu pod tym wzgledem
badania kliniczne wykazuja 13+16% niepowodzen juz po 3+5 latach uzytkowania
takich biomaterialéw. Obecnie trwajg poszukiwania nowych metod majacych na
celu podwyzszenie jako$ci wigzania tytan-ceramika.

Kolejny powazny problem, nie mniej wazny, w przypadku stopéw metali nie-
szlachetnych stanowi zagadnienie wykorzystania we wspodlczesnych pracowniach
elementéw protetycznych wykonywanych czesto z udziatem materiatu z recyklingu
(wtdrnie przetapianego). Zrédlem takiego materiatu sg stopy z uktadu wlewowego
oraz z prac wybrakowanych. Taka praktyka, mimo ze niezalecana przez producen-
tow, jest sposobem na obnizenie kosztow. W protetyce czesto wykorzystuje sie taki
material poprodukeyjny, jako czes¢ wsadu do przetopu.

Wiele dany literaturowych wskazuje, ze wlasciwosci stopu ponownie przeto-
pionego moga sie rozni¢ od nowego stopu zakupionego od producenta. Roznice
te moga dotyczy¢ zaréwno sktadu chemicznego stopu, odpornosci na korozje, jak
i wlasciwoséci mechanicznych. Odnosnie zmian wlasciwo$ci mechanicznych opinie
sg mocno podzielone. Wedlug jednych autoréw wlasciwosci te moga wzrasta¢ lub
tez obnizac sig, badz sa na tyle nie istotne, Ze mozna je pomina¢. W jamie ustnej
podczas procesu zucia wystepuje zréznicowany stan obcigzen. Stan ten powoduje
rézny stopien koncentracji naprezen w twardych tkankach zeba i uzupetnieniach
protetycznych, co moze skutkowaé uszkodzeniem elementéw mocujgcych protezy
lub odprysnigciem fazy ceramicznej z aparatéow protetycznych trwale licowanych
porcelang dentystyczng.

Powyzszy fakt sktonil autora pracy do podjecia badan w tym temacie. Celem
badawczym bylo: uksztattowanie warstwy powierzchniowej tytanowych biomateria-
tow przez wytworzenie uktadu wielowarstwowego ztoZonego z wewnetrznej warstwy
ze zlota i warstwy zewnetrznej z porcelany stomatologicznej tak, aby uzyskac trwate
polgczenie poréwnywalne z przetapianymi stopami niklu.

Praca sklada si¢ z dwdch zasadniczych czesci: analizy stanu literatury w dzie-
dzinie badan oraz badan wlasnych autora. W czesci literaturowej przedstawiono
syntetyczny opis dentystycznych stopéw metali nieszlachetnych, aktualny stan
wiedzy w zakresie wlasciwosci polaczenia metal-ceramika, a takze podstawowe
problemy badawcze wystepujace w temacie wykorzystania w protetyce stopow
powtdrnie przetopionych.

Geneze obszaru badan, cel, program, metodyke badan przedstawiono w roz-
dziale 3. Rozdzialy 4 i 5 zawierajg analize wynikdéw oraz wnioski wynikajace
z przeprowadzonych badan. Jako ostatnie rozdzialy zamieszczono bibliografie
i streszczenie.
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Na podstawie badan wtasnych autora i stanu literatury sformutowano nastepu-
jaca teze:

»Napylana jonowo warstwa zlota zwieksza wytrzymatos¢ mechaniczng polg-
czenia w obszarze granicznym pomiedzy porcelang dentystyczng a powierzchnig
tytanu.”

W pracy przedstawiono rezultaty badan warstw posrednich ze 99,9% zlota
nanoszonych na podloze tytanowe technika napylania jonowego oraz napalanej
niskotopliwej porcelany dentystycznej Triceram. Analizowano warstwe wierzch-
nig tytanu poddanego obroébce strumieniowo-$ciernej, mikrostrukture potaczenia
warstw posrednich metoda EDS i EBSD oraz przeprowadzono badania przyczep-
nosci ukladu metal-ceramika w oparciu o norm¢ PN-EN ISO 9693.

Kolejna czes¢ badan dotyczyta stopow NiCrMo (Remanium CS+) z udzialem
materialow powtdrnie przetopionych, zrealizowanych w celu sprawdzenia czy po-
wtdrnie przetapiane stopy NiCr w polaczeniu z ceramika nadal charakteryzuja si¢
wysoka przyczepnoscig przewyzszajacg uktady tytan-ceramika. Nie realizowano
przetopdow tytanu, ze wzgledu na raporty z badan literaturowych, ktére nie zalecaja
takich procedur gdyz zmianie ulegaja wlasciwosci mechaniczne, a stopy tytanu
z dodatkiem materialéw z przetopéw wtornych nie spelniaja wymogow przyczep-
nosci porcelany dentystycznej wg normy ISO 9693. W celu oceny trwalosci uzyt-
kowej stopéw niklu z dodatkiem materialéw wtornych analizowano mikrostruk-
ture, sktad chemiczny i fazowy, wykonano badania zuzycia ball-on-disc i badania
odpornosci na korozje in vitro w sSrodowisku sztucznej sliny oraz przeprowadzono
badania przyczepnosci porcelany dentystycznej IPS d.SIGN w oparciu o norme
PN-EN ISO 9693.

Na postawie przeprowadzonych badan stwierdzono, ze zastosowanie warstw
posrednich ze ztota pomiedzy tytanem a porcelang dentystyczng powoduje wzrost
wytrzymalosci polaczenia od 15 do 30% w poréwnaniu do metalu bazowego
poddanego jedynie konwencjonalnej obrobce - piaskowania. Ponadto metoda
napylania jonowego zlotem podloza tytanowego powoduje powstawanie faz AuTi
i AuTis, ktore stanowig bariere dla nadmiernego utleniania si¢ tytanu, co z kolei
zwieksza adhezje calej warstwy ceramicznej do podloza metalicznego i jej wytrzy-
malos¢ mechaniczna. Dodatkowo warstwa Au na tytanowym podlozu poprawia
zwilzalno$¢ powierzchni, na ktéra naklada sie ceramike stomatologiczna i zwigksza
swobodng energie powierzchniows, co przektada si¢ na wigksze powinowactwo
adhezyjne do ceramiki stomatologicznej. Uzyskany uklad tytan-warstwa posrednia
Au-porcelana spelnia wymagania jako$ciowe stawiane aparatom stomatologicz-
nym umozliwiajgc podniesienie ich jakosci, trwalosci oraz wytrzymalosci i moze
by¢ stosowany w laboratoriach stomatologicznych.

Badania stopéw NiCrMo z udziatem materialéw z przetopow wtérnych wyka-
zaly, ze mozna uzyskac trwale aparaty protetyczne, w ktérych co najmniej 50% ma-
teriatu stanowi materiat fabrycznie nowy, a pozostata cze$¢ stopu moze pochodzi¢
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z jednokrotnych lub dwukrotnych przetopien. W niniejszym badaniu przebadano
stopy z dodatkiem 50% materiatu z przetopu tylko do poziomu drugiej generacji.
Dlatego tez, autor sugeruje przetapianie dodatku stopu do poziomu okreslonej
liczby generacji oraz zbadanie wplywu wiekszego poziomu krotnosci przetopow
na wlasciwosci stopu. Pomimo faktu, iz przetapianie powoduje niewielkie zmiany
w skladzie chemicznym oraz fazowym, a takze pogarsza odpornos¢ korozyjna to
zmiany te s3 nie s na tyle determinujace wlasciwosci stopow, aby nie spetniaty one
swoich wlasciwosci uzytkowych w jamie ustnej. Ponadto we wszystkich badanych
przypadkach materiatéw z udziatem materialéw wtoérnie przetopionych uzyskano
korzystne rezultaty wytrzymalosci ukladu metal-ceramika spetniajace standardy
normy ISO 9693. Wykorzystanie procedury przetapiania moze obnizy¢ koszty
odlewéw NiCrMo, a testy mechaniczne i badania korozyjne wskazuja, ze moze
by¢ bezpieczne w stomatologii. Otrzymane wyniki przyczepnosci ceramiki do
tytanowego podloza z warstwa przejsciowg Au stanowia 73+77% wytrzymalosci
zarejestrowanego dla podloza o osnowie niklu. Przy czym procentowa warto$¢
odniesienia dotyczaca wytrzymalo$ci 1, moze mie¢ inny wymiar (82+99%) jesli
poréwnamy otrzymane wyniki dla ukladu tytan-warstwa przejsciowa Au-cerami-
ka z danymi prezentowanymi w literaturze dla innych komercyjnych stopéw niklu.
Uzyskany w ten sposdb wzrost przyczepnos$ci ceramiki dla uktadu tytan-warstwa
przejsciowa Au-ceramika pozwala zblizy¢ si¢ do wartosci osigganych dla stopow
NiCr i moze stanowic¢ alternatywe dla pacjentéw uczulonych na nikiel.
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Abstract

Influence of the selected technological processes on durability of
metal-ceramic systems used in dental prosthetics

Mariusz Walczak

Department of Materials Engineering, Lublin University of Technology
36 Nadbystrzycka Street, 20-618 Lublin, Poland

m.walczak@pollub.pl

Dental prosthetics is largely based on common metal alloys, mainly NiCr and
CoCrMo, nevertheless, however, is increasingly looking for products of titanium
and its alloys, which are characterised by greater biocompatibility in comparison
with above mentioned alloys. Until now there has not been obtained fully satis-
factory high mechanical durability of titanium prosthesis permanently faced by
dental ceramics and therefore there are still conducted extensive research in this
area all over the world. There are taken attempts to modify titanium surface cover
of matrix or modify conditions of ceramics firing, to get closer to the value of
durability of joints obtained for NiCr-ceramics systems. Despite the high-adhesion
of porcelain for nickel-based prostheses, near 13% of the population is allergic to
this highly allergizing metal. Therefore, it would be the optimal solution to achieve
solid prostheses with firing ceramics combining; very good durability characteri-
stic for NiCr-ceramics systems with high proven biocompability of titanium.

Damage to the porcelain layer (spalling) is a serious clinical problem, as it leads
to a big aesthetic fault and then often there is need to replace the whole restoration,
which provides additional discomfort for the patient. In the case of a titanium-
-ceramic joint, the literature data indicate that not always it is possible to obtain
satisfactory adhesion of these two components compatible with the standards
recommended by ISO 9693. In the prosthetics laboratory, at a stage of preparation
of surface is applied abrasive blasting (traditional sand blasting), which does not
ensure lasting joint of metal with porcelain. Despite the fact that this method is
now in common use, in practice are often observed cases of spalling of ceramics
from the surface of the metal. In the case of titanium alloys, clinical studies show
13+16% of failures already after 3-5 of years of use of such biomaterials. Nowadays
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are conducted searching for new methods to improve the quality of titanium-ce-
ramics bonding.

Another serious problem, not less important, in the case of base metal alloys is
a question of the use in the modern prosthetics laboratories prosthetic elements
made of combined recycled material (recast). The source of such material are alloys
from filling system and from scrap. This practice, although it is not recommended
by the manufacturer, is a way to reduce costs. In practice, a proper type of scrap is
frequently used as a part of charge for recasting.

The literature indicates, that many properties of the recast alloy may differ from
the new alloy that was purchased from the manufacturer. These differences may
involve both chemical composition of alloy, corrosion resistance and mechanical
properties. As regards changes of mechanical properties the opinions are strongly
divided. According to some authors these characteristics may increase or decrease,
or are so irrelevant, that they can be omitted. In the oral cavity during the process of
chewing occurs a varied condition of loads. This condition causes different degrees
of stress concentration in hard tooth tissues and prosthetic restorations, which
may result in damage of fastening elements of prosthesis or spalling of ceramic
phase from prostheses permanently faced by dental porcelain.

The above mentioned fact led the author of study to undertake research in this
topic. The research objective was to: shape surface layer of titanium biomaterials by
creating a multiayered system consisting of internal layer of gold and outer layer of
dental porcelain to obtain permanent joint comparable to recast nickel alloys.

Thesis consists of two main parts: analysis of the state of literature in the field
of research and author’s own research. The literature review shows a synthetic
description of dental alloys of base metals, the current state of knowledge on the
properties of metal-ceramic joint, as well as basic research problems occurring in
the topic of use recats alloys in prosthetics.

The genesis of the research, the purpose, program, research methodology are
presented in chapter 3. Chapters 4 and 5 contain an analysis of results and conc-
lusions of the conducted study. The last chapters are bibliography and summary.

On the basis of author’s own research and the state of literature is formulated
the following thesis:

“Ion-sputtered gold layer increases mechanical durability of joint in the border
area between dental porcelain and titanium surface.”

Thesis presents results of research on interlayers from 99.9% gold applied on
titanium matrix by ion sputtering and firing low-melting Triceram dental porce-
lain. The outer layer of titanium after abrasive blasting has been analysed, micro-
structure of joint of interlayers by EDS and EBSD method as well as adhesion tests
for metal-ceramic system have been carried out on the basis of PN-EN ISO 9693
standard.
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The next part of the study concerned NiCrMo alloys (Remanium CS+) with
the participation of recast materials, carried out in order to verify whether recast
NiCr alloys in combination with ceramics still have a high adhesion higher than
titanium-ceramics systems. Titanium alloys haven’t been realised, due to reports of
research literature, which do not recommend such procedures because mechanical
properties undergo a change, and titanium alloys with the addition of recast do
not meet the requirements of adhesion of dental porcelain in accordance with ISO
9693. In order to assess durability of nickel alloys containing recast materials were
analysed the microstructure, the chemical and phase composition, was conducted
ball-on-disc test and resistance to corrosion in vitro test in the environment of ar-
tificial saliva and adhesion tests of dental porcelain IPS d.SIGN have been carried
out on the basis of PN-EN ISO 9693 standard .

On the basis of the studies, it was found out that the application of interlayers
of gold between titanium and dental porcelain increases joint durability from 15 to
30% compared to base metal treated only by conventional treatment — sandblast-
ing. In addition, gold ion sputtering method of titanium matrix causes occurrence
of AuTiand AuTi; phases, which constitute a barrier for excessive oxidation, which
in turn increases adhesion of the whole ceramic layer to the metallic matrix and
its mechanical durability. In addition, Au layer on the titanium matrix improves
wettability of the surface, on which is applied dental ceramics and increases free
surface energy, which translates into greater adhesion affinity to dental ceramics.
The obtained system: titanium-Au interlayer-porcelain meets quality requirements
for dental prostheses by improving their quality, durability and resistance and can
be used in dental laboratories.

Research on NiCrMo alloys with addition of recast alloys showed, that per-
manent prostheses can be obtained, in which at least 50% of the material is brand
new, and the rest of alloy can be from single or multiple recasts. In this study were
tested alloys with addition of 50% of the recast material only up to the level of
second generation. Therefore, the author would suggest recasting of alloy additive
to the level of the specified number of generation and testing the influence of the
higher level of number of recast on properties of the alloy. In spite of the fact that
recasting causes a small changes in chemical and phase composition, as well as
deteriorates resistance to corrosion, these changes are not enough determining for
characteristics of alloys, not to meet their functional properties in the oral cavity.
In addition, in all investigated cases of materials with addition of recast materials
were obtained favourable results of durability of metal-ceramics systems that meet
standards of ISO 9693. Use of the remelting procedure can reduce costs of NiCrMo
casts, and mechanical tests and corrosion tests indicate that it may be safe in den-
tistry. The obtained results concerning the adhesion of ceramics to titanium matrix
with the Au interlayer constitute 73+77% of durability registered for the matrix
with nickel coating. The percentage value of the reference concerning T, resistance
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may have a different dimension (82 to 99%) if we compare the obtained results for
the titanium-Au interlayer-ceramics with the data presented in the literature for
other commercial nickel alloys. The obtained increase in adhesion of ceramics for
titanium-Au interlayer-ceramics system allows to get closer to the values obtained
for NiCr alloys and can be an alternative for patients who are allergic to nickel.
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