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Streszczenie

Modyfikacja powierzchni metali poprzez zastosowa-
nie cienkich warstw ceramicznych jest jedng z nowo-
czesnych i popularnych metod podwyzszania witasci-
wosci biomateriatow metalicznych. Artykut prezentuje
mozliwosci osiggania nowych wtasciwosci tytanu i jego
stopu poprzez wytwarzanie ztozonych warstw biocera-
micznych metodami zol-zel oraz elektroforezy. Jest to
krotkie podsumowanie Kilkuletnich badan, realizowa-
nych przy wspotpracy z zespotem badawczym AGH-
CM UJ, nad trwatoscig biomateriatow tytanowych.
Stowa kluczowe: tytan, stop tytanu, warstwa cera-
miczna, metoda zol-zel, zuzycie, adhezja
[Inzynieria Biomateriatow, 96-98, (2010), 72-76]

Wprowadzenie

Tytan i jego stopy, jako materiaty na implanty, sg od-
porne na korozje, nietoksyczne, nie wywotujg alergii ale
sg podatne na zuzycie scierne. Dodatkowym problemem
przy wytwarzaniu implantow metalowo-ceramicznych jest
niekontrolowane powstawanie cienkiej warstwy tlenkowej
na powierzchni tytanu w procesie samorzutnej pasywa-
cji. Dlatego w szeregu pracach badawczych dgzy sie do
poprawy wiasciwosci fizycznych i chemicznych warstwy
wierzchniej metalu aby otrzymac¢ odpowiednie potgczenie
metal-ceramika [1-4]. Cel ten moze by¢ osiggniety droga
osadzania warstwy posredniej pomiedzy metalowym
podtozem a warstwg zewnetrzng hydroksyapatytowg lub z
ceramiki stomatologicznej (porcelany).

Do modyfikacji powierzchni tytanu i jego stopéw sto-
sowane sg rozne metody [3,5-8], np.: zol-zel, plazmowe
utlenianie elektrolityczne (PEO), osadzanie elektrofore-
tyczne (EPD), prézniowe wytadowanie jarzeniowe, obrobka
plazmowa, CVD i in. W szczegdlnosci metody zol-zel oraz
elektroforeza sg procesami ekonomicznymi i elastycznymi,
prowadzonymi w niskich temperaturach, umozliwiajgcymi
otrzymanie warstw w szerokim zakresie grubosci na podto-
zach o réznorodnych ksztattach i morfologii [6,9-11]. Jednym
z przysztosciowych i dynamicznie rozwijanych trendéw w
tym obszarze jest uktad metal-warstwa tlenkowa-hydrok-
syapatyt, ze wzgledu na potgczenie wysokich wiasciwosci
fizycznych i mechanicznych stopow tytanu z aktywnoscig
biologiczng hydroksyapatytu (HA) [1,5]. Niestety, warstwy
HA majg tez wady takie jak niskie wiasciwosci mechanicz-
ne oraz niezadowalajgcg adhezje do metalowego podtoza
[6,7]. Podobny problem zwigzany z niskg adhezjg pojawia
sie w implantach stomatologicznych, w ktérych metal fgczy
sie z porcelang.

W artykule przedstawiono wptyw modyfikacji powierzchni
tytanu i stopu tytanu na potgczenie metal/porcelana oraz me-
tal/HA jak réwniez na wybrane wtasciwosci takich systemow.
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Abstract

The modification of metals surface by thin ceramic
layers is one of modern and popular methods of im-
proving properties of metallic biomaterials. The paper
presents the possibility of new properties achieved
through creating bioceramic composite layers on
titanium and titanium alloy by the use of sol-gel and
electrophoresis methods. It is the short summary of
few years research on durability and biocompatibility
of these materials realized in cooperation with AGH
- CM UJ research group.

Keywords: titanium, titanium alloy, ceramic layer,
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[Engineering of Biomaterials, 96-98, (2010), 72-76]

Introduction

Titanium and its alloys as materials for implants are
corrosion-resistant, non-allergenic and relatively non-toxic
but very susceptible to abrasion. The non-controlled thin
oxide film creating on metallic substrate by spontaneous
passivation process is the next problem in the case of the
metal-ceramic implants manufacture. Therefore, a great
deal of research has been carried out to improve physical
and chemical properties of the surface structure of metallic
substrate and to obtain the suitable metal-ceramic bonding
as well [1-4]. This goal may be reached through the deposi-
tion of intermediate layers between metal substrate and final
layer, hydroxyapatite or porcelain, respectively.

Various methods of surface modification of titanium
and titanium alloys are used [3,5-8] e.g. sol-gel, plasma
electrolytic oxidation (PEO), electrophoretic deposition
(EPD), vacuum glow discharge, plasma treatment, chemi-
cal vapour deposition (CVD). Particularly the processes of
manufacturing of sol-gel and electrophoretic coatings are
economical and flexible, conducted in low temperatures
with the possibility obtaining a wide ranges of thickness’ and
the prospect of formation of layers on substrate in complex
shape or morphology [6,9-11]. One of the prospective and
dynamic trends in this field is metal-oxides-hydroxyapatite
system, which are particularly advantageous because of
high physical and mechanical properties of titanium alloys
with hydroxyapatite layer (HA), which has a positive effect
on their biological activity [1,5]. On the other hand, HA lay-
ers have certain disadvantages, such as poor mechanical
properties and insufficient bonding to the substrate materi-
als [6,7]. The similar problem of poor porcelain adhesion to
metallic substrate appears in dental implants.

In this paper the effects of a titanium and titanium alloy
surface modification on achievement the adhesive bonding
metal/porcelain and metal/HA as well as on selected proper-
ties of these materials are discussed.
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Materialy i metody

Modyfikacja powierzchni metodg zol-zel

Do badan zastosowano tytan czystosci technicznej cpTi
(ASTM-grade 2) oraz stop tytanu Ti6AI4V (ASTM-grade 5),
ktorych powierzchnie przygotowywano wstepnie przez szli-
fowanie i polerowanie papierem sciernym, mycie ultradzwie-
kowe w acetonie i alkoholu etylowym oraz trawienie mie-
szaning kwaséw fluorowodorowego i azotowego. Nastepnie
na prébkach wytwarzano warstwy zelu z zoli (Si(OC,H;), i
Ti(OC;H,), stosujgc technike wynurzania (z suszeniem na
powietrzu). Osadzone warstwy poddawano obrébce cieplnej
w atmosferze argonu, jednostopniowej w temperaturze 773 K
(500°C) lub dwustopniowej: pierwszy etap wygrzewania w
temperaturze 773 K (500°C) przez 0,5 h i drugi w 1023 K
(750°C) przez 0,5 h. Wygrzewanie powoduje usuniecie wody
i resztek substancji organicznych z warstwy oraz wzrost
skutecznosci potgczenia z podtozem.

Osadzanie hydroksyapatytu

Nanowarstwe hydroksyapatytu wytwarzano metoda elek-
troforezy z zawiesiniy HA (Chema-Elektromet Co., Poland
and Aldrich Co.) w etanolu, przy potencjale 10-30 V w czasie
10-30 s oraz wygrzewano w temperaturze 1023 K (750°C).
Grubo$¢ warstwy kontrolowano czasem depozycji oraz
parametrami elektrycznymi procesu elektroforezy [9,10].

Napalanie porcelany

Niskotopliwg porcelane Triceram (Dentaurum, Ger-
many) napalano na $rodkowg czes$é powierzchni probek
o0 wymiarach 8 mm x 3 mm x 1 mm, wykonanych z cpTi
oraz stopu Ti6AI4V z warstwami posrednimi SiO, oraz
SiO,—TiO,. Porcelana naktadana byta w kolejnosci: Bond,
opaker (1), opaker (2), dentyna, szkliwo, zgodnie z zalece-
niami producenta. Parametry wypalania byty kontrolowane
automatycznie w piecyku stomatologicznym (Multimat
Mach 2, Dentsply, USA). W celach poréwnawczych porce-
lane napalono réwniez na podtoza metalowe bez warstwy
posredniej, przygotowane standardowo piaskowaniem.
Piaskowanie wykonano stosujgc proszek Al,O, o granulacji
150 pm pod cisnieniem 0,25 MPa. Prébki ptukano w parze
wodnej. Przed napaleniem porcelany mierzono chropowa-
to$¢ powierzchni.

Wiasciwosci mechaniczne

Wytrzymatos¢ potgczenia metal-porcelana badano
zgodnie z normg 1ISO 9693 metoda tréjpunktowego zginania
[4,12]. Odpornos¢ na zuzycie w naturalnym srodowisku
(powietrze) i w ptynie fizjologicznym (SBF) badano metodg
pin-on-disc (ASTM G 99-04). Jako pin zastosowano kulke z
WC o srednicy 0,5 mm. Kulke dociskano do dysku (prébki)
obcigzeniem 50 g. Dlugos$¢ toru pomiarowego wynosita oko-
to 750 m. Wielko$¢ zuzycia obliczano na podstawie pomiaru
profilu wytarcia profilometrem Taylor-Hobson [13,14].

Badania bioaktywnosci

Badania bioaktywnosci warstw ztozonych prowadzono w
srodowisku SBF w temperaturze 310K (37°C) przez 30 dni.
Skfad chemiczny SBF (wg. Kokubo, w g/cm?®) wynosit: 0.35
NaHCO;, 0.07 Na,SO,, 0.3 KCI, 0.17 K,HPO,, 0.28 CaCl,,
8 NaCl, 0.3 MgCl,-6H,0, 6.05 C,H,,NO,. Ponadto przepro-
wadzono test biologiczny z zastosowaniem Staphylococcus
epidermidis [15].

Materials and methods

Surface modification by sol-gel method

The commercial pure titanium cpTi (ASTM-grade 2) and
Ti6AI4V alloy (ASTM-grade 5) were used as the metal sub-
strate, then grinded and polished with SiC paper, washed
ultrasonically in acetone and ethyl alcohol and etched in
hydrofluoric and nitric acid mixture. Next, the specimens
were precovered with silica sol layer or titanium silica sol
layer (Si(OC,H;), and Ti(OC;H,), using dip—withdrawing
technique (dipping separated by drying in air). The layers
were heat treated in argon atmosphere at 773 K (500°C)
or using two steps of heating: the first step was conducted
at 773 K (500°C) for 0.5 h and the second one at 1023 K
(750°C) for 0.5 h. The heating removed water and residual
organic substances from the layer and increased the extent
of its bonding with the substrate.

Hydroxyapatite deposition

Hydroxyapatite nano-film produced by electrophoresis
method in ethanol HA (Chema-Elektromet Co., Poland and
Aldrich Co.) suspension, with 10 - 30 V voltage in 10-30 s
time, was repositioned and annealed at 1023 K (750°C).
The thickness of the layer was controlled by selecting the
depositing time and electric parameters of electrophoretic
process [9,10].

Porcelain firing

Triceram (Dentaurum, Germany) low-fusing dental
porcelain was fired on cpTi and Ti6Al4V alloy with SiO, or
SiO,—TiO, intermediate layer in the middle of the specimens
(8 mm x 3 mm x 1 mm). The dental porcelain was deposited
in the following order: bond, opaque (1), opaque (2), dentin,
glaze according to the manufacturer’s recommendations.
The parameters for porcelain firing were controlled auto-
matically with a dental porcelain furnace (Multimat Mach
2, Dentsply, USA). For comparison, the substrates without
intermediate coatings were prepared and subjected to
conventional sandblasting. Sandblasting was performed
using Al, O, particles of 150 ym at the pressure of 0.25 MPa
and the specimens were rinsed with water vapour. Before
porcelain firing the surface roughness R, of the materials
investigated was measured.

Mechanical properties

The metal—-porcelain bond strength was investigated
according to ISO 9693 standard using the three-point
flexure bond test [4,12]. Wear resistance in environmental
conditions (laboratory air) and in simulated body fluid (SBF)
were carried out by pin-on-disc method (ASTM G 99-04).
The WC ball with 0.5 mm diameter was used as a pin.
The pin was pressed against the disk (the specimen) at
the load of 50 g. The sliding distance was about 750 m.
The wear test was evaluated from the cross-section profiles
of the wear tracks measured by means of a Taylor-Hobson
profilometer [13,14].

Bioactivity tests

The study of bioactivity of composite layers was carried
out in simulated body fluid environment (SBF) at 310 K
(37°C) for 30 days. The chemical composition of SBF (ac-
cording to Kokubo, in g/cm?) is: 0.35 NaHCO,, 0.07 Na,SO,,
0.3 KCl, 0.17 K,HPO,, 0.28 CaCl,, 8 NaCl, 0.3 MgCl,-6H,0,
6.05 C,H,;NO,. Therefore the biological test with Staphylo-
coccus epidermidis was carried out [15].
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Wyniki i
dyskusja ;
o 1l B,
Typowe mikro- .r."_l _-'l-':|:".
struktury warstw SiO, [FE H ==L
na cpTi oraz na sto- .

pie Ti6AI4V przed- [Es
stawiono na RYS. 1i lI"

2. Mozna zauwazyc, ’I

ze morfologia war- JESC
stwy SiO, silnie za- F
lezy od technologii.
Jesdliliczba wynurzen
byta mata, warstwa
jest bardzo cienka i
zawiera mikropek-
niecia (RYS. 1a, 2a)
powstajgce w wyniku |
obrobki cieplnej. Ta
cienka warstwa ma |
wyglad popekanej
kry. Niektére pek-
niecia dochodzg do o
podtoza. Mikrostruk- Jee"

tura warstw dwufa- ¢
zowych SiO,-TiO,
jest podobna (RYS.
3). Warstwy te zbu-
dowane sg z czgstek
SiO, w osnowie TiO,.
Jesli liczba wynu-
rzen jest wieksza,
warstwa jest grub-
sza i bardziej zwarta |
(RYS. 1b, 2b). b

Przyczyng peka-
nia tlenkow a takze |8
HA jest prawdopo- |
dobnie réznica we
wspotczynnikach
rozszerzalnosci ciep-
Inej (CTE) pomiedzy
warstwg ceramiczng
a poditozem (CTE
tytanu stanowi okoto
60% CTE hydrok-
syapatytu) i zmiana
objetosci ceramiki
podczas dwustopnio-
wej obrébki cieplnej [1,16].

Jednakze dalsze badania wykazaty, ze grube, zwarte
warstwy krzemionki a takze SiO,-TiO, charakteryzujg sie
stabg adhezjg do podtoza. Ponadto na gestych warstwach
tlenkowych otrzymuje sig niskg efektywno$¢ wytwarzania
warstwy HA metodg elektroforezy. Z tego wzgledu nastepne
etapy badan byty prowadzone na prébkach z warstwami po
dwukrotnym wynurzaniu.

Warstwa hydroksyapatytu wytworzona metoda elek-
troforezy na warstwie tlenkowej jest cienka i czesciowo
przezroczysta (RYS. 4a).

Badania poréwnawcze bioaktywnosci warstw ztozonych
w SBF wykazaty, ze hydroksyapatyt narasta na powierzchni
prébek (RYS. 4b). Z punktu widzenia potencjalnego zasto-
sowania, mozliwo$¢ wzrostu HA w warunkach fizjologicz-
nych jest wazniejsza niz jego wczesniejsza obecnos¢ na
powierzchni implantu. Ponadto wstepne testy biologiczne
wykazuja, ze warstwa SiO,-TiO, na Ti6Al4V ogranicza ryzy-
ko adhezji bakterii i tworzenia sie biofilmu na prébkach [14].

eight-time withdrawing; SEM.

b) eight-time withdrawing; SEM.

RYS. 1. Mikrostruktura warstwy SiO, na cpTi: a) dwukrotne wynurzenie,
b) osmiokrotne wynurzenie; SEM.
FIG. 1. Microstructure of SiO, layer on cpTi: a) two-time withdrawing, b)

RYS. 2. Mikrostruktura warstwy SiO, na Ti6Al4V: a) dwukrotne wynurzenie,
b) osmiokrotne wynurzenie; SEM.
FIG. 2. Microstructure of SiO, layer on Ti6Al4V: a) two-time withdrawing,

RYS. 3. Mikrostruktura warstwy SiO,-TiO, na: a) cpTi, b) Ti6Al4V; dwukrotne
wynurzenie, SEM.
FIG. 3. Microstructure SiO,-TiO, layer on: a) cpTi, b) Ti6Al4V; two-time
withdrawing, SEM.

Results and
discussion

The typical
microstructures of
| SiO, layers on cpTi
| and Ti6AI4V alloy
are presented in
FIGs. 1 and 2. It
may be observed
that morphology of
SiO, layer strongly
depends on technol-
ogy. If small number
of withdrawing are
realized the layer is
very thin and con-
tains visible micro-
cracks (see FIGs.
1a, 2a) formed as
a result of heat
treatment. This thin
layer looks like “ice
| floe”. Some cracks
are approaching
the substrate. The
microstructure of
two-phase layers
SiO,—TiO, is simi-
lar (see FIG. 3).
These layers con-
1 sist of SiO, particles
in the TiO, matrix.
If number of with-
drawing is higher
{ the layer is thicker
and more continu-
{ ous (see FIGs. 1b,
| 2b).

| The causes of
cracking of oxide
and HA layers are
| probably mismatch-
ing the coefficient of
thermal expansion
(CTE) between the
ceramic layer and
substrates (CTE of
titanium amounts
to only 60% of that HA) and the change of ceramic volume
during two-steps heat treatment [1,16].

However, the further study revealed that thick compact
layers both silica and silica-titania are characterized by poor
adhesion to substrate. Moreover the low efficiency of HA
produced by electrophoresis was achieved on dense oxide
layers. Therefore the next stages of study were carried out
with two-time withdrawing layers.

The hydroxyapatite layer produced by electrophoresis on
oxide layer is thin, partially transparent (see FIG. 4a).

The comparative studies of bioactivity of composite
layers in simulated body fluid environment indicated that
hydroxyapatite grows on specimen surface (FIG. 4b). From
the point of view of potential bio-applications, the possibil-
ity of HA growth in the physiological environment is more
significant that the fact of its presence on the surface of an
implant. Moreover the preliminary biological tests show that
SiO,-TiO, layer on Ti6AI4V alloy limits the risk of bacterial
adhesion and bacterial biofilm formation [14].
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Wiadomym jest,
ze tytan i stopy ty-
tanu cechujg sie
niskg odpornoscia |
na zuzycie mecha- |
niczne. Warstwa ce- |
ramiczna powinna
sprzyja¢ odpornosci
na zuzycie scierne i
wytrzymatos¢ zme-
czeniowg w réznych |5
srodowiskach. Ba-

It is known that ti- 75
Be taniumandits alloys ® @ e @ ® © ©
A .-..'-: are characterized by

o 1l low wear resistance.
| The ceramic layer
should improve their
resistance to fric-
tion wear and fatigue
| strength in various
environments.

The substrates
(titanium and tita-

dane podtoza (ty-  Rys, 4. Warstwa hydroksyapatytu na Ti6Al4V/ SiO,-TiO, wytwarzana me- "ium alloy) wore

tan i stop tytanu)

toda: a) elektroforezy, b) biomimetyczna w SBF; SEM. down considerably

silnie zuzywaja si¢  F|G, 4. Hydroxyapatite layer on Ti6Al4V/ SiO,-TiO, deposited by: a) elec- N the both study
w obu badanych ' trophoresis, b) biomimetic method in SBF; SEM. environments — the

srodowiskach — po-
wietrzu laboratoryj-
nym i SBF (TABE-
LA 1). Ceramiczna
warstwa tlenkowa
charakteryzuje sie
wyzszg odpornoscig
na Scieranie w SBF. &
Zuzycie warstwy
wierzchniej w SBF |
jest okoto 40 razy
nizsze niz zuzycie

laboratory air and
simulated body fluid
o (TABLE 1). The ce-
ramic oxide layer
is characterized by
higher wear resist-
ance in the SBF.
The wear of surface
layer is about 40
times smaller than
the wear of titani-
um and above 100

tytanu i okoto 100

times smaller than

razy nizsze nizstopu  RYS.5.Torzuzyciapotescie wSBF:a) Ti/SiO,-TiO,/HA, b) Ti6AI4V/SiO,-TiO,/HA.  the wear of titanium
tytanu (TABELA 1). FIG. 5. The wear track after test in SBF: a) Ti /SiO,-TiO,/HA, b) Ti6Al4V/ alloy in the SBF
Wptyw warstwy HA = SiO,-TiO,/HA. (TABLE 1). The HA

na wielko$¢ zuzycia
nie zostat zaobserwowany.

influence on wear
resistance is not observed.

Tor zuzycia jest bardzo waski i ptytki (RYS. 5) po tescie The wear track is very narrow and shallow (FIG. 5) after
w $rodowisku SBF. Wspdtczynnik tarcia dla pary trgcej the tests in the SBF environment. The friction coefficient for
kulka ceramiczna — warstwa ceramiczna jest bardzo niski the ceramic ball — ceramic layer couple is very low in the wet

w $rodowisku wodnym i nizszy
niz w powietrzu dla obu typow
podtozy (RYS. 6).

Zarowno wspotczynnik tarcia
jak i zuzycie $cierne dwufazo-
wego stopu tytanu z warstwag
ceramiczng sg nizsze niz dla
czystego tytanu.

Obie warstwy ceramiczne
(SiO, i SiO,~TiO,) podwyzszajg
wytrzymatos$¢ potgczenia metal
— porcelana (TABELA 2) ale
warstwa SiO,—TiO, jest bardziej
efektywna. W grupie z podtozem
tytanowym po zastosowaniu war-
stwy SiO,wytrzymatos¢ potacze-
nia wzrosta 0 21% w poréwnaniu
do potgczenia cpTi-porcelana
bez warstwy posredniej. Dla
warstwy SiO,~TiO, wzrost wy-
nosi 25%. W grupie z podfozem
ze stopu Ti6AI4V wytrzymatosé
wzrosta odpowiednio o 14% i
28%. Dla wszystkich badanych
potgczen z podiozem ze stopu
tytanu wyniki byty lepsze [4]. Mi-
nimalna warto$¢ wytrzymatosci
potaczenia wg ISO 9693 wyno-
si 25 MPa. Otrzymane wyniki
zdecydowania przewyzszajg tg
granice.

. environment and lower than in the
TABELA 1. Zuzycie w srodowisku naturalnym i for poth substrate ( FIG. 6).

'T'ITBZL“I; s‘I.B\I;ilear in the environmental conditions We;ll'haes ?::C.nis;tstzfnzgcg??w?_
and in the SBF. phase titanium alloy with ceramic
ZE e e ;cgiir fr;e, lower than those for pure
T [um?] Both ceramic layers (SiO, and

Materials Powietrze lab. SBF Si0,~TiO,) are increasing the
Laboratory air

bond strength of both metal-por-

Ti 4680 10951 || celain systems (see TABLE 2) but
Ti/(SiO,-TiO,)/HA 4109 257 SiO,—TiO, is more efficient. In the
Ti6AI4V 4283 5945 group with commercially pure tita-
Ti6AI4V/(SiO,-TiO,) 3609,68 48,50 ni_um as the metal substrate, where
Ti6AI2V/(SIO,-TiO, ) HA 3501 66 || e
= increased by 21% in comparison to

the cpTi—porcelain system without

TABELA 2. Wytrzymatos$é polaczenia podioze me-  intermediate layers. For SiO,~TiO,
talowe —warstwa posrednia—porcelana Triceram. layer the increase reached 25%.
TABLE 2. The bond strength of the metal substrate  In the group where Ti6A14V alloy
-intermediate layer-Triceram porcelain systems. was used as the metal substrate,
the bond strength increased by
A B EIRETE RGN 14% and 28%, respectively. Better

Grupa potaczenia standardowe results in the bond strength were
Groups Bond strength Mean noted in all the systems studied

(MPa) SENCTENCENENRIN | where Ti6A14V alloy was used
cpTi 23,04 1,78 as the metal substrate [4]. The
cpTi/SiO, 27,98 1,60 minimal value determined in 1ISO
;ﬂj‘\?rﬂoz ;ggi ;;Z 9693 is 25 MPa. These results
TEANISO, 32.17 215 333g{cantly exceed this minimal
Ti6Al4V/SiO,~TiO, 36,09 2,57
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Dobre potgczenia warstw [, Good bonding of SiO, and
® o @ o o o @ posrednich SiO,i SiO,-TiO, z i SiO,-TiO, intermediate layers with
metalowym podfozem widocz- | _ F the metal substrate is demonstrat-
ne sa na przekrojach poprzecz- | s ed in the SEM microphotographs
nych materiatow po testach | & 1 of the cross-section of the materi-
zginania na mikrostrukturach | & - als examined after the bond test
w SEM (RYS. 7). Pekniecia | & " (see FIG. 7). The fracture line was
s zlokalizowane w obszarze |y located at the interface between
pomiedzy warstwg posrednig |E ©1 | intermediate layers and porcelain
a porcelang (RYS. 7a) lub w| r¢ (see FIG. 7a) or in the porcelain
obszarze porcelany (RYS. 7b). k) Bl SEEE dzaay 2eect farea (see FIG. 7b). Similar bond
Taki charakter pekania obser- —i— TR frrokbe L 2 —a—TakvbT- Birnnche | failure characteristics for all groups
wowano dla wszystkich grup z —r el P8 e bbbl eenoE - fwith SiO, and SiO,-TiO, layers
warstwami SiO, i SiO,-TiO.. were observed.
RYS. 6. Wspétczynnik tarcia badanych materiatow
: . w powietrzu i w SBF. :
Whioski FIG. 6. Friction coefficient of tested materials in Conclusions
1. Warstwy Si0, i SI0,-Ti0, | 2 and SBF: 1. The SiO, and SiO,-TiO,
na cpTi i stopie Ti6Al4V po- layers on cpTi and Ti6Al4V alloy

winny by¢ cienkie.
Mikropekniecia sg
dopuszczalne.

2. Warstwy po-
$rednie SiO, i SiO,-
TiO, wytwarzane
metodg zol-zel sg
efektywnym spo-
sobem utatwiania
wytwarzania war-
stwy HA metodg
elektroforezy.

may to be thin.
The microcracs
are acceptable.
2.The SiO, and
SiO,-TiO, interme-
diate layers pro-
duced by sol—gel
are an effective
way to improve
the efficiency of
HA produced by
electrophoresis.

P bl o

3. Ceramiczne RYS. 7. Mikrostruktura po tescie zginania: a) pekniecie w obszarze bondu, b) 3. The ceramic
warstwy tlenkowe = pekniecie w dentynie; SEM. oxide layer is char-
charakteryzujg sie  FIG.7.Microstructure after bending test: a) crack in bond, b) crackin dentin; SEM.  acterized by high-
wyzszg odpornos- er wear resistance
cig na zuzycie i nizszym wspotczynnikiem tarcia w srodo- and lower friction coefficient in the SBF than in the air.
wisku SBF niz w powietrzu. 4. The application of SiO, and SiO,-TiO, intermediate

4. Zastosowanie posrednich warstw SiO, lub SiO,-TiO, layers to both cpTi and Ti6AI4V alloy significantly improves
na oby typach podtoza znaczgco poprawia wytrzymato$é the bond strength of metal—porcelain systems in comparison
potgczenia metal-porcelana w poréwnaniu do uktadéw z to the metal substrate after sandblasting only.
podtozem tylko piaskowanym. 5. The bond strength of Ti6AI4V alloy—porcelain systems

5. Wytrzymato$¢ potgczenia stop Ti6Al4V-porcelana z with SiO, and SiO,-TiO, intermediate layers is consider-
warstwami posrednimi SiO, i SiO,-TiO, jest znaczaco wyz- ably higher than in the groups where cpTi was the metal
sza niz w potaczeniach z podtozem cpTi. substrate.
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