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1. OBIECTIVELE GENERALE

Obiectivul general al proiectului 7-084-2014, cu acronimul CarLa, este sa dezvolte noi
materiale bioactive pentru acoperirea implanturilor umane. Noile materiale studiate sunt straturi
submicronice (nanometrice) superficiale de carbon, dopate cu combinatii de Ag si Si. Actiunea
sinergica a straturilor de carbon si a elementelor dopate se estimeaza ca va duce la o crestere a
antimicrobiana si antiinfectii si la osteointegrarea mai rapida a implantului avand aceste straturi
superficiale, cu impact deosebit asupra ridicarii calitatii vietii.

Obiectivele consortiului de parteneri romani, TEHNOMED IMPEX CO SA si INFLPR,
Tn cadrul proiectului ERANET, cu acronimul CarLa sunt:

1. Cresterea capacitatii de inovare, dezvoltare tehnologica si asimilarea n productie a
calitatii vietii, cu impact deosebit la nivel national;

2. Implementarea tehnologiei laser pulsate avansate in obtinerea unei noi generatii de structuri
biocompatibile si biofunctionale pentru acoperirea implanturilor medicale;

3. Realizarea proiectului tehnic si a tehnologiei de executie a sistemului de implanturi dentare de
titan.

Din punct de vedere cronologic, obiectivele proiectului national se sincronizeazd cu
cercetarile desfasurate de partenerii din Polonia, in refeaua ERANET.

Pentru realizarea obiectivelor descrise mai sus se are in vedere o abordare
interdisciplinara care sa foloseasca Th mod eficient experienta partenerilor si relatiile de
colaborare dintre acestia.

Coordonatorul proiectului 7-084/2014, TEHNOMED IMPEX CO S.A., are urmatoarea
contributie Tn proiectul ERANET, cu acronimul CarLa proiectarea si redizarea practicd a
sistemului de implanturi dentare din titan, acoperite cu straturi submicronice de carbon dopat cu
combinatii de Ag/Si, Tn diversele variante propuse si studiate de INFLPR, cu scopul principal de
Tmbunéatatire a integrarii osoase a acestora. Este de mentionat faptul ca societatea dispune de
personal de executie cu Tnalta calificare si personal tehnic cu o vasta experientd in cercetarea,
proiectarea si executia dispozitivelor medicale, experienta acumulata in mai mult de 20 de ani de
activitate Tn domeniu, in cadrul unor institute de cercetare de profil. Personalul tehnic este atestat
de catre Ministerul Sanatatii, iar toate produsele pe care le executa se bazeaza pe cercetari
proprii, finalizate cu brevete inregistrate la OSIM si sunt certificate de catre Ministerul Sanatatji.

Partenerul roman, INFLPR, are urmatoarea contributie in proiectul ERANET, cu
acronimul CarLa: obtinerea prin depunere laser pulsatd a structurilor pe baza de carbon dopat cu
Ag/Si, cu calitati biomimetice. Structurile obtinute vor fi analizate compozitional, morfologic,
biochimic si biologic prin diferite tehnici de investigare complementare. Tehnica depunerii |aser
pulsate (PLD) ofera posibilitatea obtinerii de filme policristaline de Tnalta calitate, cu o
dimensiune redusa a cristalitelor si cu 0 bund omogenitate. Metoda permite o gustare find a
proprietatilor structurilor prin controlul parametrilor experimentali.

2. OBIECTIVELE ETAPEI DE EXECUTIE

Obiectivele prezentel etape de executie sunt reflectate de activitafile prevazute in planul
deredizare. Astfel, s-a considerat necesar sa fie aprofundate urmatoarele subiecte:

- Studiul materialelor utilizate Tn constructia implanturilor dentare;

- Studiul formelor diverse de implanturi utilizate in prezentul proiect;

- Studiul tehnologiilor de prelucrare atitanului pentru implanturi dentare;

- Descrierea metodel de depunere PLD utilizata (Matrix Pulsed Laser Deposition) si
studiul proprietatilor mecanice ale straturilor pe baza de carbon in functie de raportul Ag/Si;

- Executia modelelor experimentale.



3. PREZENTAREA PE SCURT A PROIECTULUI

Acest proiect inovativ de cercetare-dezvoltare este dedicat tehnologiilor de acoperire a
implanturilor umane cu straturi antibacteriene si osteoinductive. Tn mod special, proiectul CarLa
se dezvolta Tn domeniul stiintei si ingineriei materialelor, respectiv proiectarea straturilor
superficiale de carbon dopate cu Ag/Si si utilizarea nanotehnologiilor in procesele de fabricatie a
acestor acoperiri.

In afara aspectelor tehnologice, proiectul constd si Tn caracterizarea si estimarea
proprietatilor mecanice ale acestor straturi superficiale. Se prevede ca partenerii industriali
(IMM) din consortiul international Romania-Polonia sa valorifice rezultatele cercetarilor si a
testelor biologice, ceea ce confera un caracter multidisciplinar proiectului.

Rezultatele preconizate ale proiectului CarLa sunt realizarea straturilor de carbon dopate
cu Ag/Si, verificarea lor din punct de vedere mecanic, evaluarea biologica si testarea in conditii
industriale Tn scopul introducerii pe piata a unui produs nou, cu proprietati imbunatatite de
osteointegrare, antimicrobiene si mecanice. Este de asteptat ca rezultatele proiectului CarLa sa
aduca beneficii industriei si societatii Europei, prin obtinerea unor materiale care ofera o
vindecare mai rapida a pacientilor si un risc mai mic de infectie Tn timpul si dupa implantare.

Datorita noilor tehnologii studiate in prezentul proiect se prevede o deschidere a pietelor
de implanturi (dentare-Romania si ortopedice-Polonia) catre partenerii IMM din consortiul
international al proiectului.

4. REZUMATUL FAZEI

Realizarea prezentei etape a contractului de finantare nr. 7-084/2014 din cadrul
programului ERANET s-a facut in concordantd cu scopul proiectului si cu planul de realizare al
acestuia, Tn conditiile stabilite de comun acord cu autoritatea contractantd si cu partenerii
contractorului.

Etapa a fost realizata si finalizata prin prezentul raport stiintific si tehnic, continand un
raport de cercetare (Studiul biomaterialelor utilizate Tn constructia implanturilor dentare, Studiul
formelor diverse de implanturi utilizate in prezentul proiect, Studiul tehnologiilor de prelucrare a
titanului pentru implanturi dentare si Descrierea metodei de depunere PLD utilizatd pentru
variatia raportului Ag/Si Tn straturile pe baza de carbon) si un proiect de executie (Executia
modelelor experimentale).

Au fost proiectate si executate doua loturi de modele experimentale de implanturi disc
din titan nedliat, care au fost acoperite de partenerul INFLPR cu straturi de carbon dopate in
diferite combinatii cu Ag/Si.

Studiul proprietatilor mecanice ale straturilor pe bazd de carbon in functie de raportul
Ag/Si se va finaliza la inceputul anului urmator. Pana in prezent au fost efectuate unele
masuratori preliminare referitoare la coeficientul de frecare si adeziunea stratului de acoperire la
materialul de baza, insa cercetarile mai trebuie continuate pentru a se stabili variatia in functie de
raportul Ag/Si, in scopul stabilirii unui raport optim din punct de vedere al proprietatilor
mecanice.

in tematica prezentului proiect a fost elaborat si publicat un articol in revista
internationala Proceedings in Manufacturing Systems (inscrisa n baze de date internationale),
care se gaseste la adresa

http://mavw.icmas.eu/Journal_archive files’Vol_9-1ssuel_2014 PDF/47-52_Croitoru.pdf



5. Studiul implanturilor dentare si a depunerilor de straturi bioactive
5.1. Introducere

Estimarile internationale anuale privind numarul de dispozitive medicale implantate sunt
de cca. 100.000 valve coronariene, 200.000 pacemakers si 1.000.000 implanturi ortopedice. Se
estimeaza o crestere anuala de 8-15% datorita Tmbatranirii populatiei, interesului in crestere al
populatiei privind dispozitivele medicale, scurtdrii perioadei de aprobare a utilizarii noilor
biomateriale si complicatiilor posibile post-implantare.

Ultimul aspect are o importantd deosebita, deoarece multe infectii post-implantare sunt
consecinte ale reactiilor toxice provocate de eliberarea elementelor de aliere din materiaul
implantului. Astfel de infectii sunt: vindecarea lenta, cresterea riscului de infectie bacterianad sau
fungica, Tncetinirea osteointegrarii implantului, respingerea implantului sau reactii alergice.
Desigur, n plus fata de complicatiile medicale exista si consecinte economice. Drept consecinte
medicale mentionam: lungirea perioadei de tratament cu antibiotice, repetarea procedurilor
chirurgicale, dizabilitate consecutiva operatiilor si chiar deces. Efectele economice sunt n
stransa legatura cu perioada mai mare de tratament si genereaza costuri suplimentare (de ordinul
miliardelor de euro Tn Tntreaga Europa).

Proiectul CarLa este o colaborare intre parteneri cu activitate de cercetare din Polonia si
Romania, avand drept scop investigarea simultand de catre consortiile nationale a aspectelor
biologice si mecanice ale noilor straturi de carbon dopate cu Ag/Si, depuse pe aliaje de titan
utilizate n scop medical, prin sase metode diferite. Scopul final este obtinerea de implanturi
medicale antimicrobiene cu proprietati mecanice si osteoinductive foarte bune. Rolul partenerilor
agenti economici, atdt din Romaénia, cat si din Polonia, este de a verifica implanturile
modernizate prin testare in conditii industriale.

Inovatia adusa de proiectul CarLa se bazeaza pe introducerea simultand Tn stratul
superficial de carbon a doua materiale cu proprietati diferite, ceea ce va duce la imbunatatirea
domeniului de utilizare. Prezenta argintului Tn stratul superficial asigurd o crestere a actiunii
antimicrobiene, protejand tesutul Tmpotriva infectiilor datorate bacteriilor si fungilor, a
inflamatiilor locale si a reactiilor implant-tesut. Adaugarea siliciului duce la Tmbunétatirea
proprietatilor mecanice a stratului superficial si a osteointegrarii. Este de asteptat ca rezultatul sa
fie scurtarea perioadei de vindecare a pacientilor si sa promoveze aceasta solutie de acoperire a
implanturilor umane quasi permanente.

Chiar dacé pe plan european si international exista studii privind acoperirea cu straturi
superficiale de carbon dopate cu diferite elemente, nu exista date privind proprietatile mecanice
si biologice ale straturilor de carbon dopate cu Ag/Si prin utilizarea tehnologiilor propuse de
proiectul CarLa.

Tn cadrul proiectului international consortiul polonez este condus de Universitatea
Tehnica din Lodz si va utiliza tehnica de depunere CVD (Chemical Vapour Deposition), iar
consortiul roman este condus de Institutul National pentru Fizica Laserilor, Plasmei si Radiatiei
din Magurele si va utiliza tehnica de depunere PLD (Pulsed Laser Deposition). Cele doua
institutii de cercetare au brevete pentru aceste tehnologii si experientda deosebita Tn utilizarea
acestora.

Contractorul proiectului 7-084/2014, S.C. Tehnomed Impex Co S.A. este interesat de
cercetarile Tn domeniul noilor materiale utilizate pentru implanturile dentare si, desigur, in
domeniul acoperirilor aferente pentru o mai bund osteointegrare a acestor implanturi. De
asemenea, compania este interesata de introducerea noilor tehnologii de fabricatie, cu
productivitate sporitd. Tn cadrul consortiului roman, Tehnomed realizeaza proiectarea si executia
tuturor implanturilor si dispozitivelor, modelelor experimentale si prototipurilor cerute de
coordonatorul INFLPR. De asemenea, compania va redliza teste experimentale si teste
industriale pe noile implanturi obtinute in cadrul proiectului.

S.C. Tehnomed Impex Co S.A. are personal calificat, cu experientd de peste 25 de ani n
domeniul cercetarii, proiectarii si executiei dispozitivelor medicale, atat in unitati de productie,



cat si 1n institute de cercetare. Personalul tehnic este certificat de Ministerul Sanatatii, produsele
sale se executa pe baza cercetarilor si brevetelor proprii. Preocuparea permanenta pentru calitate
a dus la implementarea si certificarea in companie a sistemului de management al calitatii
conform SREN SO 9001:2001 si 1SO 14001:2005 de cétre GCSM, ca si la certificarea de catre OTDM,
cu marca CE 1868.

5.2. Stadiul actual al cunostintelor in domeniu si justificarea temei proiectului

Straturile superficiale de DLC (Diamond Like Carbon) au o mare aplicabilitate datorita
bunelor lor proprietdti mecanice, tribologice, chimice precum si a faptului ca sunt chimic inerte.
In domeniul aplicatiilor biomedicale sunt interesante prin buna lor biocompatibilitate si
hemocompatibilitate. Durabilitatea acestor acoperiri creaza o bariera de difuziune intre ionii
metalici toxici componenti ai materialului implantului, cu limitarea complicatiilor aergice.
Totusi, tensiunile interne in stratul de DLC precum si relativ slaba adeziune la aliajele de titan
devine o problema realda in implantologie. Pentru a reduce tensiunile reziduale si pentru
imbunétatirea adeziunii si proprietatilor tribologice ale stratului de DLC, se studiaza in prezent
doparea cu metale care formeaza carburi, precum titanul, molobdenul, cromul, wolframul si
siliciul precum si cu elemente care nu formeaza carburi, de exemplu argintul si cuprul.

1n plus fatd de proprietitile mentionate deja, straturile de DLC dopate cu siliciu au o buna
stabilitate termicd, pierdere micd de hidrogen, rezistenta la oxidare, umezeald si coroziune
precum si 0 umectabilitate. Recent, s-a raportat ca straturile Si-DLC au un coeficient de frecare
mic, de cca 0,05 in diverse medii testate.

Ma mult, s-a demostrat stiintific ca proprietatile mecanice ale straturilor de Si-DLC,
precum duritatea, modulul de elasticitate si tensiunile reziduale sunt imbunatatite prin cresterea
concentratiei de siliciu. Desigur, concentratia de siliciu in materialul stratului superficial nu va
depasi 5%. Peste aceasta valoare nu se mai constatd imbunatatiri semnificative. S-a constatat ca
straturile superficiale cu siliciu au proprietati bacteriostatice. Cea mai utilizata tehnologie de
depunere a fost pana in prezent PECVD (Plasma Enhanced Chemical Vapour Deposition).

Argintul incorporat in stratul de DLC reduce energia libera superficiala si tensiunile
interne reziduale, fara a diminua duritatea si creste proprietdtile hidrofobe. Acoperirile cu Ag-
DLC prezinta o foarte buna hemocompatibilitate si un efect antimicrobian larg. De asemenea,
proprietatile tribologice se imbunatatesc la cresterea concentratiei de argint: scade coeficientul de
frecare si creste rezistenta la uzura. Cea mai utilizata metoda de introducere a argintului n stratul
de DLC a fost pana in prezent MPSII (Magnetron Plasma Source lon Implantation).

Tehnologia de depunere laser pulsatda (PLD) s-a dovedit foarte versatila in sintetizarea
unei mari diversitati de materiale simple, complex si/sau dopate. Este relativ facil de utilizat
aceasta metoda alternativa pentru depunerea filmelor bioactive, biocompatibile, antimicrobiene,
aderente, cu grosime uniforma din materiale utilizate in implantologie si chirurgie. Tehnologiile
laser sunt nepoluante, eficiente si adaptabile la forme simple sau complexe ale substraturilor.

Prin tehnica PLD au fost obtinute straturi de DLC de calitate foarte buna utilizand tinte
de grafit Tn vid, la temperaturi scazute ale substraturilor si la intensitati laser foarte Tnalte
(10'°-10" Wcm?).

Excelenta biocompatibilitate a acoperirilor cu DLC este cunoscutd de mult timp.
Proprietatile antimicrobiene ale argintului sunt, de asemenea, binecunoscute. Mai mult, studiile
in vivo arata ca argintul nu este citotoxic. S-a aratat, de asemenea, ca aditia de siliciu in

Tn ultima vreme, s-au raportat acoperiri cu DLC avand trei componente, de exemplu Ag-Pt-DLC
si Si-N-DLC. Rezultatele dovedesc proprietdti antimicrobiene exceptionale ale acestor straturi fatd de
bacteria staphylococcus fatd de straturile simple de DLC. Tn schimb, incorporarea de siliciu sau azot a
redus duritatea stratului de DLC. Nu au fost gasite rapoarte privind acoperirile propuse de prezentul
proiect, Ag-Si-DLC, depuse pe dlige detitan.



Ideea originalad si interesantd a prezentului proiect este doparea acoperirilor biocompatibile de
DLC cu argint, care este antimicrobian, in scopul adeziunii celulelor osteoblaste si cu siliciu, care reduce
tensiunile interne Tn stratul de acoperire.

5.3. Studiul biomaterialelor utilizate Tn constructia implanturilor dentare
5.3.1. Dategenerale

Un biomaterial se defineste ca un material biologic care, introdus in organismul uman,
temporar sau definitiv, actioneaza sub ,,constrangerea biologicd” a tesuturilor inconjuratoare. in
scopul aegerii biomaterialului cel mai indicat, in functie de tratamentul implanto-protetic
propus, de zonele in care implanturile vor fi inserate precum si de tipurile de protezare pe
implanturi.

Elementele comune tuturor biomaterialelor sunt date de faptul ca acestea nu interfereaza
negativ cu gazda si raspund la exigenta fundamentala si esentiald: prima datd sa nu faca rau.
Pornind de la biomaterialele folosite Tn general in medicind ne vom concentra atentia asupra
biomaterialelor specifice reabilitarii orale implanto-protetice.

In vederea intelegerii corecte a calititilor biomaterialelor utilizate in stomatologie vom
studia si descrie cateva aspecte principale, cum ar fi:

- specificitatea mediilor biologice si modul lor de actiune asupra biomaterialelor;

- reactiile ce au loc la nivelul interfetei tesut biologic - implant, reactii legate de actiunea
tesutului asupra implantului;

- reactiile ce au loc la interfata tesut biologic — implant, reactii legate de actiunea implantului
supra tesuturilor inconjuratoare;

- compararea calitatilor diferitelor biomateriale si alegerea acestora pentru confectionarea
implanturilor orale si a structurilor protetice Tn functie de aspectele prezentate mai sus.

Exista mai multe criterii de clasificare a materialelor din care se confectioneaza
implanturi, cea mai conventionala fiind cea imunologica. Aceasta imparte biomaterialele in patru
clase: materiale autogene, omologe, heterologe si aloplastice.

MATERIALE ORIGINE UTILIZARE
AUTOLOGE Autoplastie : ﬁrearl‘zﬁltg?lt g: gi'r']‘é'
(AUTOGENE) (de la acelasi organism) P

- transplante osoase
Homeoplastie - banca de oase
al\ﬁglé(éﬁg) (de la un alt individ al aceleiasil- conservare cialitica
Specii) - liofilizare
HETEROLOGE a?eﬁgp'ﬁ'em Givid din altg” 0 devitalizet, deproteinizat
(XENOGENE) . - colagen, gelatina
Speci€)
. - metale
ALOPLASTICE (Ar#(;f;ﬁ'ggm ice) _ ceramicd
- materiale plastice

Vom acorda o atentie deosebita particularitatilor titanului ca biomaterial, deoarece din
acest material sunt confectionate atat implanturile dentare folosite, cét si trusa de instrumentar
necesar inserarii acestora.

Titanul si aliajele sale au devenit in ultimul timp de neinlocuit Tn multe domenii tehnice si
chiar si Tn medicina. Acest material a atras atentia lumii stomatologice prin proprietatile sale
deosebit de avantajoase: biocompatibilitate, conductibilitate termica redusa, densitate scazuta,
rezistenta la coroziune, pretul fiind de patru ori mai scazut decat al aurului.



Printre primii care au realizat implanturi dentare din titan au fost Linkow (1968)[1,2],
Branemark (1969) [3] si Hofmann (1985) [4], care utilizeaza un aliaj al titanului (TiAlsV4).

n implantologie se utilizeaza titanul nealiat, cu o puritate de aproximativ 99,75% si un
continut de fier de maxim 0,5% (de obicei sub 0,1%)[5]. Titanul nealiat sau faza a a titanului
prezinta, conform DIN 17 850 (Institutul German pentru Standarde) patru grade de puritate.
Compozitia chimica a acestor grade de titan nealiat, respectiv procentul impuritatilor specifice,
este reprezentatd n tabelul de mai jos.

GRAD | Nr.Ord. Femax Omax Nmax Cmax Hmax Timax
Til 3.7025 | 0.15 0.12 0.05 0.06 0.013 | Rest
Ti 2 3.7035 0.20 0.18 0.05 0.06 0.013 | Rest
Ti 3 3.7055 | 0.25 0.25 0.05 0.06 0.013 | Rest
Ti 4 3.7065 0.30 0.35 0.05 0.06 0.013 | Rest

Compozitia chimica a titanului nealiat, Tn procente de masa, dupa DIN 17850.

5.3.2. Avantajele biologice ale titanului

Calitatile implanturilor si a instrumentarului sunt date de proprietétile titanului, care vor
fi prezentate in continuare.

Amagnetismul. Titanul nu are absolut nici un efect magnetic, componentele tisulare care
sunt Tn contact cu acest material nefiind deci supuse niciunui cdmp magnetic care le-ar putea
perturba metabolismul [8].

Imunitatea biologica. Calitatile titanului rezolva problemele principale intalnite n
implantologia oral&, Tn care coroziunea este printre cele mai grave aspecte, mai ales ca implantul
este in contact direct si simultan cu osul, tesutul epitelio-conjunctiv si mediul cavitatii bucale.

Este de observat, asadar, cum implantul este intra-extra-tisular supus factorilor de
coroziune, generati de mediile biologice cu care este in contact.

La titan, Tn urma unei reactii electrochimice, coroziunea este aproape nuld, ceea ce nu
este cazul aliajelor de otel inoxidabil si/sau metalelor extradure. Afinitatea pentru oxigen a
titanului duce la formarea unei pelicule protectoare de oxid de titan stabil si inert, considerat de
multi autori ca o ,,ceramica de titan” [8,9].

Actiunea terapeutica a titanului. Actiunea terapeutica a titanului se manifesta prin
proprietatile cicatrizante ale oxidului de titan precum si prin cele antibacteriene. Tn contact direct
cu tesuturile lezate, bioxidul de titan va duce la aparitia locala a unui pH egal cu 7, deci un pH
neutru [10].

Punctul izoelectric. Hidroxidul de titan este o substantd amorfa. Oxidul de titan va atrage
proteinele si ionii de calciu favorizand astfel vindecarea [11].

Toxicitatea. Datorita lipsei fenomenului de coroziune, titanul nu prezinta fenomene
toxice locale sau generale [9].

Rezistenta. Rezistenta titanului se urmareste pe urmatoarele trei directii: mecanica,
termica si electrica.

Rezistenta mecanica a titanului este foarte apropiata de cea a otelului inoxidabil fiind,
deci, o rezistentd buna [12].

Pentru a constata rezistenta termica a titanului vom prezenta cateva date comparative,
dupa cum urmeaza:

- aluminiu 0,57;
- cupru 0,92,

- fier 0,17,

- titan 0,05.

La fel, si pentru a vedea rezistenta electrica a titanului prezentam mai jos cateva date
comparative, astfel:
- aluminiu 2,68;



- cupru 1,72;
- fier 10;
- titan 48,2.
Omogenitate si puritate. Titanul este un metal pur, ca si aurul sau aluminiul, apartinand
grupului din tabloul periodic al elementelor cu numarul atomic 22 si greutatea atomica de 47,9.
Greutatea specifica a titanului. Datorita densitatii sale, greutatea titanului se apropie de
cea a aliajelor usoare. Pentru o imagine mai clard, vom reda mai jos céteva date comparative
privind greutatea specifica a unor metae, astfel:
- duminiu 2,7,
- cupru 8,94,
- fier 7,86;
- titan 4,51.
La nivel celular, aceasta inseamna o reducere a greutatii implantului, cu efecte benefice
asupra tesuturilor din jur.

5.3.3. Reactii la interfata tesut biologic-implant

Soecificitatea implantului oral

Implantul oral este mult diferit de celelalte implanturi din familia biomaterialelor datorita
faptului ca acesta este intra- si extra-tisular si, deci, asupra lui vor actiona doua medii biologice
diferite, definite de mediile biologice intratisulare si de saliva. Osul si tesutul epitelio-conjunctiv,
in care implantul este inserat, sunt de regula medii omogene si constante, pe cand cavitatea
bucala prezintd un mediu cu mari fluctuatii. Fluctuatiile pH-ului, ale temperaturii, ale alternantei
si contractiilor mecanice sunt factori care degradeaza biomaterialul. La randul lor, aceste
fluctuatii pot fi influentate de calitatea biomaterialelor [14].

Limita dintre zona intratisulara si cea extratisulara a implanturilor orale este definita de
inelul epitelio-conjunctiv periimplantar. Acesta este un punct sensibil de mare importantd si
caruia trebuie sa i se acorde toata atentia.

Coroziunea

Coroziunea este un proces de distrugere a unui metal sub efectul reactiilor electrochimice
dintre acesta si mediul Tn care este inserat. Fenomenul de coroziune al metalelor este un proces
inevitabil, acestea avand tendinta sa revina la starea lor initiala de oxizi sau sulfuri asa cum se
gasesc in natura si care, de altfel, reprezinta si starea lor stabila.

Coroziunea poate aparea in urma a doua tipuri de reactii electrolitice, astfel [8,9]:

- reactia de oxidare, care duce la descompunerea metalul ui,
- reactia de reducere a corpurilor prezente n electroliti.

Coroziunea impune, deci, un sistem apt de a declansa o reactie de oxidare a metalului,
indusa de mediul electrolitic, bun conducétor de electroliti. Toate reactiile electrochimice de
oxidare si reducere sunt caracterizate printr-un potential de echilibru, materialul introdus n
electroliti luand in final o valoare de potential cuprinsa intre doua potentiale de echilibru. Acest
potential este denumit potential de coroziune al materialelor, iar dupa unii autori se mai numeste
si scara galvanica [15].

Metalele nobile au un potential de coroziune superior materialelor nenobile, care
corodeaza Tn general mai usor si au, deci, o stabilitate mai mare.

Cand doua materiale sunt introduse intr-o solutie electrolitica, cum ar fi saliva, materialul
cu potentialul de coroziune mai scazut se va coroda negresit. Fenomenul de coroziune este
dependent de electrolitul in care este introdus metalul si mai ales de pH-ul mediului, de
concentratia de oxigen, ionii de clor, temperatura ori de gradientele tuturor acestor factori. Toate
aceste date ne permit sa intelegem efectele negative ale polimetalismelor Tntalnite frecvent in
cavitatea bucalda si care se exprima printr-o corodare a metalelor, iar la nivelul tesuturilor
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biologice prin mataloze. latd de ce trebuie sa analizdam cu mare atentie biomaterialele si
materialele utilizate Tn reabilitarea orala implanto-protetica.

La ora actuala materialele utilizate Tn terapia implanto-protetica se testeaza prin patru
teste:

- testul de uring, In care materialul este introdus in urina pacientului si se urmareste fenomenul
de coroziune si toxicitate;

- testul de saliva, in care este analizat fenomenul de coroziune si toxicitate al unui material in
saliva pacientului;

- testul pe tegumente, prin care se aplica pe pielea bratului plasturi care contin oxizi de diferite
materiale, urmarindu-se reactia locala de toxicitate sub forma unor manifestari alergice locale;

- testul Helisa, in care cu ajutorul izotopilor prezenti in sangele pacientului se analizeazad unii
produsi de coroziune ai diferitelor materiale.

Tntr-un viitor apropiat credem c& orice terapie implanto-proteticd va trebui si Tnceapa cu
aceste analize de histo-compatibilitate a materialelor utilizate.

Tn legaturd cu mediul biologic care nconjoarid biomaterialul si care influenteazi
coroziunea vom aminti urmatoarel e aspecte importante:

- aeratia diferentiata,

- compozitia mediului,

- variatiile de pH,

- gradientul de temperatura.

La o aeratie variabila locul mai oxigenat devine catodic, iar cel mai putin oxigenat
anodic. Aceasta se Tntdmpla Tn zonele cu acces dificil la curatire sau in cele acoperite de tartru ori
tesut moale.

Electrolitul, prin compozitia sa, influenteaza in mare masura gradul de coroziune, mai
ales prin ionii de clor care sensibilizeazd metalul la coroziune. Clorul genereaza variatii ale
Ph-ului, care in cavitatea bucala se apropie de 7, iar la nivelul plagilor gingivale si osoase poate
ajunge pana la 4,5. Deci, reactiile electrochimice ale coroziunii sunt sensibile la modificarile pH-
ului, coroziunea fiind mult mai intensa in mediul acid [16].

Gradientul de temperatura poate duce si el la aparitia termopilelor care declanseaza si/sau
accentueaza coroziunea.

Tipurile de coroziune sunt strans legate de electrolitul care le Tnconjoard, de metalele
utilizate si de conditiile de utilizare a acestor materiale, putand in felul acesta sa apara diferite
forme de coroziune [17]:

- coroziunea uniforma,

- coroziuneaintergranulara,
- coroziunea prin ciupituri,
- coroziunea cavernoasa,

- coroziunea sub tensiune.

Puritatea metalului si a mediului biologic duc la scaderea coroziunii. Polizarea unei
suprafete intrate Th coroziune duce in prima etapa la scaderea acesteia prin diminuarea suprafetei
de contact metal-mediu cu componenta sa electrolitica si, de asemenea, prin scaderea
impuritatilor de pe suprafata polizata. Cand polizajul este prea intens pot aparea incluziuni
diferite pe suprafata polizata, inclusiv din freza de polizor, care vor furniza o mare coroziune.
lata Tncad un motiv pentru care noi contraindicam slefuirea bonturilor protetice ale implanturilor
in cavitatea bucala dupa montarea acestora.

Pasivitatea de suprafata a materialelor este foarte eficace impotriva coroziunii, creandu-se
in felul acesta un strat protector de oxizi stabili la suprafata metalului. Este cazul otelului
inoxidabil care poate fi acoperit cu un strat de oxizi stabili de crom [17].

Dupé coroziune, produsii rezultati trec in mediul biologic Tnconjurator sub forma de
cationi, ce se vor regasi apoi in organism la anumite niveluri [18].

De reguld, ionii metalici reactioneaza cu compusii mediului biologic ca:

- apa,
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- compusii organici,
- compusii anorganici,
- tesuturile.

O parte din acesti ioni raméane libera si se mobilizeaza prin gradientul de difuziune, iar
restul se va combina cu moleculele organice si cu tesuturile.

Cantitatea ionilor difuzati depinde de:
- concentratia lor localg,
- constantalor de difuziune,
- tipul de mediu ce Thconjoard materialul.

Capsulele fibroase nevascularizate create Tn jurul materialului Tmpiedica difuzarea
ionilor, pe cand reactia inflamatorie si vasculara o favorizeaza.

Titanul se prezintd Tn urma coroziunii sub forma de ioni trivalenti Ti* si se leaga rapid cu
mol ecul el e organi ce stabile, concentrandu-se astfel mai ales la locul de insertie in tesut [19].

La distanta, titanul se afla in splina si plaméani. Este absent in ficat si rinichi.

Pani Tn prezent nu se cunosc forme alergice generate de titan. Tn prezenta altor metale,
insd, induce o reactie de hipersensibilitate, fapt ce impune folosirea titanului in forma pura si fara
prezenta de vecinatate a altor metale.

5.3.4. Biomaterialele si reactiile lor cu mediul biologic

Biomaterialul este un corp strain care trebuie sa fie acceptat de catre organism. Pornind
de la acest deziderat, implantologul trebuie sd se asigure de calitatile biocompatibile ale
implantului. Acestea se exprima in termeni de rezistenta a materialului la diversi factori care pot
conduce la degradarea metalului si care sunt denumiti [9]:

- factori de biocompatibilitate tisulara,
- factori de biocompatibilitate mecanica.

Biocompatibilitatea tisulara se exprima in termeni de non-toxicitate raportata la zona de
implantare. Deci, Tnaintea inserarii implanturilor la om acestea vor fi testate privind
biocompatibilitatea lor, atét in vitro, cat si in vivo, prin simularea unor situatii cat mai apropiate
de cele reale ae implantului la om. Numai dupa trecerea cu succes a acestor etape materialul
poate fi utilizat la om. Dificultatea acestor teste, Insa, este ca mediul experimental nu este identic
cu tesuturile umane. Pe de altd parte, influenta factorului timp este dificil de urmarit
experimental desi este un parametru fundamental al acceptarii biomaterialului. Cel mai greu de
evidentiat sunt efectele de toxicitate pe termen lung [7].

Deci, testele in vitro nu dau cele mai fidele si exacte rezultate, acestea ducand la
concluzii de ordin general. Se pune, deci, o problema de procedura a testelor in vitro, urmarind
testarea materialului Tn sine si a produselor de coroziune rezultate. Tn acest sens apar Tntrebiri,
cum ar fi: céte tipuri de celule pot fi utilizate pentru aceste teste sau se pot folosi linii celulare
indiferent de tipul fibroblastilor sau mai degraba linii celulare specializate asemanatoare
celulelor de la locul de inserare n tesuturi a biomaterialelor?

Probleme similare se pun si pentru testele in vivo. Putem oare extrapola la om rezultatele
experimentelor pe animale? Care este animalul care prezintd cea mai mare similitudine tisulara
cu omul? Putem testaimplanturile orale pe tibia de animal sau numai pe maxilarul animalului?

Teste de biocompatibilitate in vitro

Testele pe culturile de celule sunt tehnice, sensibile, cu potential de reproducere si permit
0 evaluare statistica a rezultatelor, nefiind limitate ca numar repetat de studii. Se poate astfel
pune in evidenta citotixicitatea generala si cea specificd a materialului supus experimentarii.
Citotoxicitatea generala se va evalua cu ajutorul celulelor specializate si se va exprima prin
interferenta cu fenotipul celular, modificand sinteza si degradarea produselor extracelulare si a
enzimelor [20].
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specificd, in timp ce altele pot interfera doar cu o singura functie, cea specifica.

Biocompatibilitatea specificdi a fost putin studiata Tn testarea biomaterialelor
experimentate, limitdndu-se Tn special numai la testele de citotoxicitate generald. In vederea
realizarii acestor teste in vitro exista mai multe proceduri, putand utiliza familii diferite de celule,
care sa testeze panad la un anumit nivel biomaterialul si produsii acestuia rezultati Tn urma
coroziunii.

Experimentel e se pot realiza prin metoda:

- contactului direct,
- metoda de difuziune de-a lungul agar-agarului,
- metoda de insamantare in densitate crescuta.

Metoda Tnsamantdrii Tn densitate mica este cea mai sensibild la detectarea gradelor de
toxicitate a produselor de coroziune a biomateriaelor.

Metoda contactului direct nu poate diferentia metalele cu toxicitate diferitd, mai aes cand
acestea se prezinta in aliaje.

Metoda de difuziune pe agar-agar utilizeaza fibroblastele de soarece, de piele umana sau
neuroblastele de soarece. Aceasta metoda da cele mai bune rezultate, celulele fiind usor de
cultivat, cu o excelenta reproductibilitate si cu o sensibilitate optima.

Titanul a fost testat pe culturi celulare si pe culturi tisulare, in stare masiva sau sub forma
de saruri metalice ale acestuia.

Fibroblastele umane in culturi, la contactul cu pudrele de titan, dupa 72 de ore,
fagociteaza particulele fine de titan, fara nici un efect toxic. Tn paralel densitatea celular scade
nesemnificativ.

Tn culturile tisulare de germeni de embrion de sobolan la a 17 a zi de gestatie titanul
masiv nu arata aparitia efectelor toxice.

Titanul masiv ntr-o cultura de celule renale de soarece in varstd de 10 zile va determina
o aglutinare celulara pe marginea materialului, ceea ce arata o alterare celulara.

Fibroblastele umane n culturi, la contact cu sarurile de titan, nu suferd o inhibare a
cresterii dupd 72 de ore. In acest timp ns3, titanul interactioneaza cu membrana celulard a
fibroblastelor, uneori devenind indirect toxic Tn anumite conditii, mai ales in peroxidarile
membranei celulare.

Deci, titanul nu este toxic pentru tesuturi si celule, dar actioneaza pe membrana celulara
inducand prin aceasta un nou potential inflamator [7,20].

Testele de biocompatibilitate in vivo
Inserarea unui implant duce la o leziune tisulard, reusita vindecarii fiind strans legata de
raspunsul tisular din jurul implantului. Acest raspuns tine de[21]:
- raspunsul tisular la corpul stréin,
- calitatea de regenerare a tesuturilor afectate.
Tn multe cazuri, raspunsul tisular este influentat si de locul de insertie al implantului.
Vatrebui, deci, sa urmarim:
- raspunsul tesutului osos la implant,
- raspunsul tesutului epitelio-conjunctiv laimplant.
Tn ambele cazuri succesul este dependent de eficacitatea procesului de vindecare si de
gradul de interferenta al materialului din care este confectionat implantul cu tesutul inconjurator.
Testele de biocompatibilitate in vivo se fac pentru tesutul epitelio-conjunctiv si tesutul 0sos.

Vindecarea la nivelul tesutului moale

Raspunsul tesutului moale, imediat dupa insertia implantului, se manifesta printr-o
inflamatie acuta ce se evidentiaza prin:
- vasodilatatie capilara,
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- cresterea permeabilitatii vasculare,
- aflux plasmatic,
- aflux leucocitar.

Aceste reactii sunt Tnsotite de cele trei semne clasice manifestate prin calor, dolor, tumor.

Reparatia tesutului moale este vizibilda dupa patru zile, afluxul de monocite si macrofage
permitand distrugerea resturilor celulare acumulate la marginile plagii. Exudatul inflamator
contine fibrogen, care se transforma in fibrind. Celulele mezenchimale se diferentiaza in
fibroblaste, migrand pe patul de fibrina si participa la secretia de colagen, care inlocuieste putin
cite putin toata fibrina, ducand la vindecarea plagii prin reunirea marginii defectului tisular [22].

Prezenta unui corp strain perturba procesul de vindecare. Fata de un material inert sau
coroziv, tesutul cicatricial formeaza o capsuld fibroasa prin condensarea fibrelor de colagen,
capsula caracterizata prin reactia fibroblastelor si absenta structurilor vasculare.

Aceastad capsuld conjunctiva izoleaza implantul de organism, amortizand fortele care se
transmit pe implant. Teoretic, acesta este un raspuns optim tisular, insa Tn practica este un esec
de integrare tisulard a implantului. Tn cazul unui material cu proprietdti corozive, procesul
fiziologic de vindecare este puternic perturbat, deoarece particulele ce provin din coroziune
intensificd raspunsul inflamator acut cu distructie tisulara, rezultand in final un abces cu
respingereaimplantului [8].

Tntre aceste doud aspecte exista toatd gama de raspunsuri tisulare, mai mult sau mai putin
severe, putand aparea astfel trei mari tipuri de reactii, in ordinea crescatoare a tolerantei, dupa
cum urmeaza:

- un raspuns toxic cu o reactie violenta cu formarea unui abces steril periimplantar;

- 0 capsula fibroasa in urma formarii unui tesut fibros dens nevascularizat si acelular in jurul
implantului;

- 0 reactie vitala atunci cand stratul de tesut fibros este foarte subtire sau lipseste, iar tesuturile
din jur adera de suprafata implantului prin intermediul unui strat de proteoglicani cu grosime
intre 20-40 A.

Dupa reactiile pe care le induc in tesuturile Tnconjuratoare, materialele se pot clasifica n:
- materiale cu raspuns toxic:

- fierul,

- nichelul,

- cobaltul,

- cromul,

- cadmiul,

- atele,

- materiale care genereaza tesut fibros inconjurator:

- zincul,

- argintul,

- duminiul,

- otelul inoxidabil,

- aligul crom-cobalt,

- materialele care induc o reactie vitala:

- titanul,

- ceramica de aluminiu,

- ceramica de zirconiu,

- etc.

Putem afirma ca metalele supuse procesului de coroziune genereaza o reactie tisulara
acuta, cu respingerea materialului inserat. Raspunsurile specifice, depind foarte mult de
proprietatile alergenice si antigenice ale fiecarui metal in parte si de dinamica de difuziune a
fiecarui tip de ion.

Astfel, raspunsul tesutului moale la otelul inoxidabil poate fi apreciat dupa cum urmeaza.
In vivo, otelul inoxidabil este supus coroziunii. Pe termen scurt, otelul inoxidabil nu provoaca
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reactii toxice, dar dupd@ 8 luni apare o capsuld fibroasd ce inconjoara metalul, cu grosime
variabila. Dupa un an apare fenomenul de metaloza, cu reactii inflamatorii evidente, aceste
reactii favorizand cu timpul si gradul de coroziune [7].

Semnele de coroziune ale otelului inoxidabil inserat in tesutul moale apar dupa
aproximativ sase saptdamani. Utilizarea pe termen lung a otelului inoxidabil este, deci,
contraindicata, acesta impunandu-se a fi inlocuit cu biomateriale.

In ce priveste raspunsul tesutului moale, latitan se constatad ca pana la ora actual?, testele
in vivo privind reactia titanului la tesutul moale au fost putine, deocarece acest material se
utilizeaz& mai mult pe oase, testele pe tesuturile moi fiind mai ales sub forma de oxizi.

Pe termen scurt, de 6 luni, titanul introdus in masa musculara este bine tolerat, cu aparitia
clasicei capsule fibroase, de grosime variabild si asemanatoare capsulei ce apare la otelul
inoxidabil.

Titanul se poate acumula in tesuturile din jur sub doua forme [9]:

- particule de tip A negative la reactia Perl,
- particule de tip B pozitive la reactia Perl.

Tesutul Tnconjurator va continua, deci, zona de necroza cu particule de titan incluse
uneori n tesutul fibros sau in cel de granulatie. Particulele de tip B se regasesc in incluziunile
citoplasmatice, macrofage si fibrocite care sunt vii, fara aparitia reactiilor inflamatorii.

Tn ce priveste raspunsul tesutului moale la ceramicd se poate spune c& si la ceramica au
fost facute putine studii in vivo privind raspunsul tesutului moale la acest material. Studiile s-au
facut pe pudra de ceramica injectata subcutanat la soarece si lacare, dupa 5 luni, nu s-a constatat
aparitia unei inflamatii cronice. Totusi, dupa injectare, apare imediat o reactie acuta inflamatorie
pentru ca dupa 30 de zile pulberea sa fie fagocitata progresiv de catre macrofage sau sa se
depuna local fara aparitia fibrozei. Unele particule sunt transportate la distanta prin circulatia
limfaticd, regasindu-se in celulele reticuloendoteliale ale ficatului in splind si in oasele
spongioase, fara a provoca local reactii de aparare. Concluzii identice s-au tras si in urma
injectarii intraperitoneale de pudra de aluminiu la soarece. n cazul supradozarilor cu pudré de
aluminiu pot aparea reactii de aparare cronice ale organismului.

Vindecarea la nivelul tesutului 0sos

Ca si tesuturile moi, osul raspunde dupa lezarea acestuia prin procese de vindecare.
Leziunile vaselor de la nivelul osului duc la formarea cheagului sanguin, care este apoi degradat
de celulele fagocitare mobilizate. Se organizeaza in felul acesta matricea organica. Fibroblastele
stratului extern al periostului precum si celulele osteogene ale stratului intern periostal, ca si cele
aduse pe cale sanguind de la distanta ajung la locul plagii osoase, se multiplicd si excreta
colagen. Se formeaza, astfel, calusul primar care apoi se mineralizeaza cu saruri minerale
provenite din circulatia sanguind si din vecinatate. Calusul se remaniaza, cu formarea
trabeculelor osoase si se obtine, Tn final, un os identic cu cel dinaintea leziunii spre deosebire de
tesutul moale, unde vindecarealasa o cicatrice [16].

Tn procesul de vindecare osoasa intervin foarte multi factori, noi descriind doar principiul
general de vindecare aleziunilor osoase. Prepararea neoalveolel implantare in os produce in mod
obligatoriu la interfata os-implant o zona fina de necroza osoasa, care se va resorbi, uneori
ramanand mici zone sub forma de sechestre osoase periimplantare. Prognosticul cel mai bun este
atunci cand resorbtia tesutului osos necrotic are loc in totalitate, fiind Tnlocuit de os sanatos
aplicat pe suprafata implantului prin intermediul stratului de proteoglicani. Cantitatea de 0s
necrotic ce poate aparea depinde foarte mult de tehnica chirurgicala de frezaj in os. Degajarea
unel temperaturi mai mari de 38°C poate duce la leziuni osoase de combustie ireversibile, dupa
cum se vadescrie mai jos.[23]

Studiile efectuate privind temperatura in os in timpul frezajului evidentiazd urmatoarele
aspecte:

- la 50°C timp de un minut, apare, local, o hiperemie cu dilatarea arteriolelor si venulelor,
dilatare care poate disparea dupa 4-5 zile. Daca hiperemia trece de 5 zile vor aparea leziuni
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osoase ce indica o resorbtie osoasa fara apozitie, iar dupa 30 de zile 30% din masa osoasa poate
fi inlocuita de tesut fibros;

- la 0 temperaturad de 47°C timp de 5 minute se va declansa o crestere imediata a microcirculatiei,
dar care poate reveni la normal dupa 5 zile. Cand acest lucru nu se produce dupa 20 de zile, 20%
din masa osoasa este inlocuita de tesut fibros care poate fi regasit si dupa un an;

- la 47°C timp de un minut se va instala o hiperemie locala care, de obicei, revine la normal in
scurt timp, iar dupa 20 de zile osteoliza este foarte discretd prezentand numeroase insule de
apozitie osoasa;

- la 37°C si sub aceasta temperatura, fenomenele de vindecare osoasa nu sunt afectate de
temperatura.

Deci, frezajul in os in vederea crearii neoalveolei implantare trebuie sa se faca cu mare
blandete si la temperaturi de maxim 37°C.

Tn privinta raspunsului osului la otelul inoxidabil, la ora actuald, In urma experientelor
efectuate, concluziile sunt clare. Pe termen scurt interfata os-otel inox este normala cu:

- suprafata metalului,
- un strat proteoglicanic de 20-400 A,
- osul Tnconjurator.

Dupa mai mult de 6 saptamani incepe coroziunea implantului cu fenomene inflamatorii
mascate de prezenta celulelor gigante, cu necroze osoase, osteoliza si fibroza periimplantara si,
infinal, cu respingerea implantului. Interpunerea produsilor de coroziune ai otelului inoxidabil in
procesul de vindecare are efecte nedorite chiar pe termen scurt [19].

Tn ce priveste raspunsul tesutului osos la implantul de titan, s-au constatat urmétoarele:
s-au aplicat Tn femurul de pisicd mai multe implanturi din diferite metale. Tn afard de titan,
ceramica de aluminiu si zirconiu, toate celelalte implanturi au produs reactii toxice de coroziune.
Tn schimb, un implant de titan Tn femurul de sobolan se integreaza foarte bine.

Studiile ultrastructurale ale interfetei os-implant la microscopia electronica cu baleig au
evidentiat trei zone distincte, astfel [9]:

- zona glicoproteica in contact direct cu osul si suprafata implantului;

- zona de fibrile de colagen dezordonate si calcifiate la nivelul osului, imediat Tn contact cu
stratul de proteoglicani;

- zona cu fibre de colagen ordonate si calcifiate, la distanta de stratul de proteoglicani.

Aceste zone incep de la suprafata implantului spre os, iar grosimea lor este dependenta de
biocompatibilitatea biomaterialului. Stratul de proteine este compus din gli coproteine asociate cu
un schelet de acid hialuronic care reprezinta ,,lipiciul” biologic ce solidarizeaza fibrele si celulele
intre ele. Acest strat proteic este in contact direct cu implantul de grosime variabila intre
20-400 A. Initial, este intre 20-400 A pentru titan, 3000 A pentru otelul inox, 5000 A pentru
zirconiul metalic, iar la fier poate ajunge pana la 20000 A. Dac4 la titan si ceramicile de aluminiu
si zirconiu acest strat de 20-400 A se micsoreaza in paralel cu remodelarea osoasa fiziologica in
stransa legatura cu incércarea proteticd graduald, la restul acesta se mareste fibrozandu-se. Deci
stratul proteoglicanic din ce Tn ce mai subtire este o indicatie de osteoacceptare a implantului in
os. Stratul doi din fibre colagene dezordonate si calcifiate va tese un hamac tridimensional
periimplantar ce adera de stratul proteoglicanic de la suprafata implantului. Al treilea strat din
fibre colagene ordonate si calcifiate se afla la o distantd de 1000-2000 A fata de suprafata
implantului [7].

Observatiile si datele prezentate mai sus au subliniat avantgele certe in utilizarea
implanturilor din titan, ca si a unui instrumentar utilizat la realizarea tratamentului implanto-
protetic.
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6. Studiul formelor diverse deimplanturi utilizatein prezentul proiect
6.1. Implanturile TEHNOMED din titan

In cursul anilor s-a incercat utilizarea unui numar variabil de materiale pentru
confectionarea implanturilor, din care au supravietuit doar cateva, anume acelea care poseda
anumite proprietati obligatorii ce se impun in vederea obtinerii unui succes pe termen lung.

O conditie obligatorie impusa tuturor biomaterialelor este asigurarea lipsei de nocivitate
locala si generala. Trebuie evitate materialele care au componente toxice, cancerigene, alergice
si/sau radioactive. Tn general, biomaterialele trebuie s& fie compatibile din punct de vedere
biologic, mecanic, functional, rezistente la coroziune si sa se adapteze usor unor tehnologii
clinice si de laborator [6].

Branemark [3] a demonstrat ca stratul de oxid de titan ce acopera suprafata titanului pur,
stabileste o legatura bivalenta la nivel molecular cu elementele tisulare inconjurétoare, dovedind
in felul acesta calitatile sale de biomaterial. Pentru a realiza acest fenomen, titanul trebuia sa fie
pur, sa nu intre Tn contact cu alte metale, mai ales in mediile biologice, pentru a nu se ajunge la
coroziune si toxicitate celulara locala. Titanul este utilizat ca biomaterial de peste 30 de ani cu
rezultate foarte bune, rezultate dovedite atét experimental cét si clinic.

Implanturile dentare produse de S.C. Tehnomed Impex Co S.A. sunt produse intr-o gama
largd de dimensiuni si diametre, dupa cum urmeaza (v. Fig. 6.1.):

@ =3.6 mm ® =4 mm ®=45mm ®=5mm
L=9mm [ | [ | ] ]
L=10mm [ | [ [ | ]
L=12mm [ | [ | ] ]
L=14mm [ | [ [ | ]
L=16mm [ | [ | ] ]

Aceastd gama de diametre si lungimi confera posibilitatea abordarii a aproape tuturor
cazurilor clinice ce se preteaza la restaurarea prin implanturi. Implantul este autofiletant, ce
permite insertia acestuia in cele mai multe cazuri fard afi necesar un tarodgj preliminar, afara de
cazurile cu un os dur (os de calitatea 1) cand, pentru a se evita realizarea unei compresii prea
mari ce ar duce lanecroza, inca se mai poate folosi tarodul.

Implantul (v. Fig. 6.2.) are un pas mare intre spire, fiind astfel ma agreat a se folos
intr-un os mai moale, fapt pentru care nu s-a eliminat din trusa tarodul care uneori este necesar,
dar am considerat de importanta primara asigurarea unei vascularizatii corespunzatoare a osului
dintre spirele implantului, spre a evita pe cét posibil resorbtia osoasd ce apare ca urmare in
zonele dab perfuzate de sénge [6].

Varful implantului este unul rotunjit si nu tesit sau ascutit, noi considerand ca un astfel de
varf este mai putin traumatizant, in special Tn raport cu zonele laterale maxilare unde, de multe
ori, este necesara ancorarea bicorticala sau un usor sinus lift (sinus lift pe cale crestald- indirectd)
[7].

Capul implantului este usor evazat, el permitand o stabilizare primarad buna aimplantului.

Implantul este prevazut cu un hexagon intern de doua dimensiuni, unul pentru
implanturile de 3,6 si 4 mm, iar altul pentru cele de 4,5 si 5 mm, pentru fiecare dintre aceste doua
clase corespunzand un tip de bont si surub de bont. Hexagonul intern este elementul
antirotational al implantului dentar, foarte important in cazurile unor implanturi unidentare, cand
coroana este supusa si la unele forte paraaxiae ce pot duce la defiletare si, Th acelasi timp,
suntem de parere ca cele sase pozitii posibile ale bontului pe implant sunt suficiente pentru a
oferi o varianta protetica acceptabila.

17



Fig. 6.1. Gamade dimensiuni si diametre

@ 3.6
L =910, 12,14,16 mm

D4
L =910, 12,14,16 mm

@ 4.5
L =910, 12,14,16 mm

®5
L =910, 12,14,16 mm
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Capul implantului
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autoforanta

Fig. 6.2. Componentelé implantului dentar

Ca tratament de suprafata, implantul este tratat prin sablare si decontaminare cu gjutorul
unei bai acide, realizéndu-se Th acest mod o marire a suprafetei de contact aimplantului cu osul,
iar geodele rezultate pot conferi zone de insinuare pentru celulele matricel osoase [8, 9].

Calitatile mecanice si biologice ale implanturilor si instrumentarului din titan creeaza,
printre altele, si avantaje specifice, cum ar fi [12]:

- operatia se va efectua la vedere;

- frezajul se va face cu racire locala evitandu-se cresterea temperaturii la peste 37°C;

- frezele din titan evita contaminarile locale cu alte metale si, deci, aparitia coroziunii cu
afectarea toxica tisulara localg;

- crearea unei forme exacte aneoaveole;

- actul chirurgical trebuie si este foarte putin traumatizant;

- timpul interventiei se reduce datoritd neimpunerii unei atentii deosebite Tn a nu atinge
instrumentel e ntre ele pentru a nu se contamina, toate fiind din titan.

La randul sau, producerea instrumentarului din titan trebuie s& urmareasca respectarea
catorva principii[8]:

- frezele sa se confectioneze din titan cat mai pur;

- frezele sa fie foarte bine ascutite si calibrate;

- frezele sa aiba racire interna si externa;

- diametrul crescétor de la o frezé la alta sa nu depaseascé 0,5 mm.

Din punct de vedere biologic, implantul si instrumentarul din titan ofera totul, n sensul
ca, atdt implantul cat si instrumentarul sunt confectionate din biomateriale, evitand orice
posibilitate de bimetalism, coroziune si toxicitate. Se considera ca prin confectionarea
implanturilor si instrumentarului din biomateriale s-a realizat o adevarata revolutie tehnologica
bazata pe progresele obtinute in metalurgiatitanului Tn biologie, electronica, etc. [9].

Se stie ca prin frezajul Tn os, contaminarea peretilor neoalveolei cu particule de metal este
inevitabila, fiind una din problemele majore in implantologia orala. Multe implanturi total
biocompatibile inserate Tn neoalveolele create cu freze din diferite metale, sunt compromise prin
aparitia polimetalismelor, a coroziunii si toxicitatii locale in urma depunerii pe peretii
neoalveolei a unor aschii metalice desprinse din freze, care iritd local, iar in contact cu
implanturile genereaza coroziunea [13]. La frezele din titan orice particula ramasa in neoalveola
sub formé& de oxid de titan, biocompatibil, nu va duce la reactia de coroziune cu implantul care
este tot un biomaterial.

Redam mai jos céteva date tehnice suplimentare care sustin confectionarea implanturilor
si a instrumentarului din biomateriale pe baza de titan, astfel [12]:

- punctul de topire a titanului fiind la 1660°C acesta poate fi sterilizat fara riscuri la 300°C intr-
un sterilizator ultrarapid;
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- rezistenta mecanica a titanului face ca implantul si frezele sa nu se deformeze sau s& se
fractureze la fortele normale aplicate;

- duritatea titanului este apropiatd de cea a otelului, fapt ce permite ca frezele sa taie osul intr-o
maniera rapida si precisa;

- potentialul normal intre electrozi de 1,75 confera titanului un efect catodic atrdgand proteinele
si ionii de calciu, favorizand in felul acesta vindecarea tisulard si regenerarea o0soasa
periimplantarg;

- moleculele de titan ramase in mod inevitabil pe peretii neoalveolei nu vor genera consecinte
toxice prin aparitia bimetalismelor si a coroziunii;

- In jurul titanului se formeaza rapid o pelicula de oxid de titan foarte stabil.

6.2. Implanturi modele experimentale

Modelele experimental e sunt piese executate din titan sau aligjele sale, care sunt destinate
cercetarilor experimentale.

Aceste cercetari se realizeaza pe urmatoarele directii:

1. Cercetéri privind materialul straturilor superficiale ale implanturilor, respectiv privind
tehnologia de depunere. Aceste modele experimentale sunt apoi supuse studiului stiintific asupra
proprietatilor fizico-chimice, mecanice, tribologice s.a.m.d.. Intotdeauna, noile materiale ale
straturilor superficiale obtinute prin diverse metode de acoperire vor fi comparate cu stratul
nativ, natural, de oxid de titan, care este un biomaterial unanim recunoscut si acceptat. In
consecinta, doar daca noul material al stratului superficial se dovedeste mai bun decét stratul
natural de oxid de titan acesta va fi acceptat, din simplul motiv al costului operatiei de acoperire,
care in cazul oxidului de titan este nul. Forma si dimensiunile modelului experimental depind de
modul de prindere-fixare a acestuia in timpul operatiei de acoperire.

2. Cercetari in vitro asupra materialului straturilor superficiale ale implanturilor. Aceste cercetari
se desfasoara in laborator, fiind necesar sa se urmareasca evolutia culturilor de celule studiate.
Deoarece acest lucru se face la un microscop, forma si dimensiunile modelului experimental sunt
restrictionate de adaptarea la microscopul utilizat. Uzual, modelele experimentale utilizate in
acest caz sunt de tip disc sau patrat.

3. Cercetari in vivo asupra materialului straturilor superficiale ale implanturilor. Aceste cercetari
presupun operatii de inserare a implanturilor modele experimentale, de obicei Tn tibie sau
maxilar. Forma si dimensiunile acestor modele experimentale sunt restrictionate de forma
anatomica a animalelor utilizate Tn experimente. Uzual, implanturile modele experimentae
utilizate in cercetérile in vivo sunt de tip disc sau surub.

De comun acord cu coordonatorul de proiect CarLa, INFLPR, am decis ca modelele
experimentale pentru cercetarea metodei de acoperire prin Matrix PLD si pentru cercetarea
proprietatilor straturilor de acoperire obtinute sa fie executate din tabla de aliaj de titan Ti6AI4V
si sa aiba forma de disc, cu diametrele de 8 mm, respectiv de 12 mm.

In etapele urmatoare, in care se vor aplica rezultatele cercetarilor preliminare se vor
utilizaimplanturi reale, de tip surub, cu inserare in doi timpi.
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7. Studiul tehnologiilor de prelucrare atitanului pentru implanturi dentare
7.1. Materiale standardizate pentru implanturi chirurgicale

In conformitate cu prevederile standardului SR 1SO 5832, in prezent nu existd niciun
material cunoscut, utilizat la fabricarea implanturilor chirurgicale, care s& nu exercite absolut
niciun efect defavorabil asupra corpului uman.

Dupa o indelungata experienta clinica de utilizare a produselor din titan nedliat, la care
face referire standardul SR 1SO 5832-2, se concluzioneaza ca riscul de reactie al organismului
este slab, In consecinta avantajele utilizarii acestora compenseaza factorul de risc sau, cu alte
cuvinte, riscul asumat este acceptabil .

Standardul ISO 5832 ,,Implanturi chirurgicale — Produse metalice” contine urmatoarele
parti, respectiv recomanda urmatoarele materiale metalice utilizate in fabricatia implanturilor
chirurgicae:

1. Otel inoxidabil deformabil,

2. Titan nedliat,

3. Alig deformabil titan-aluminiu 6-vanadiu 4,

4. Aligj de turnare cobalt-crom-molibden,

5. Aligl deformabil cobalt-crom-wolfram-nichel,

6. Alig deformabil cobalt-nichel-crom-molibden,

7. Alig deformabil larece cobalt-crom-nichel-molibden-fier,
8. Alig deformabil cobalt-nichel-crom-molibden-wolfram-fier,
9. Otel inoxidabil deformabil cu continut inalt de azot,

10. Alig deformabil titan-aluminiu 5-fier 2,5,

11. Aligj deformabil titan aluminiu 6-niobiu 7,

12. Aligj deformabil cobalt-crom-molibden.

7.2. Titanul si aliajele de titan

Rezistenta mare a titanului la coroziune, biocompatibilitatea, densitatea mica si rezistenta
mecanica mare, fac ca aliajele pe baza de titan sa devina atractive in implantologie.

Rezistenta la coroziune a titanului se explicd prin formarea stratului de oxid de titan,
foarte stabil, cu o grosime de nivelul angstrom-ilor si cu interval de depunere foarte rapid (10°
nanosecunde).

Titanul pur este utilizat Tn implantologie, tehnologia coroanelor, puntilor si protezelor
dentare partiale si totale si in ortodontie.

Dintre aligje cel mai utilizat este aigul TiAlgVs, iar pentru srmele ortodontice se
folosesc digeleforjate: TIAINiI s TiMo.

Titanul pur se livreaza in patru variante, care difera in functie de continutul de oxigen
(0,18-0,40 W.T.%) si de fier (0,20-0,50W.T.). Concentratiile mici ale celor douad elemente au
efecte substantiale asupra proprietatilor fizico-mecanice.

Proprietatile titanului pur
« Densitatea atinge valori de 4,5g/cm? si reprezinta jumatate din valoarea aligjelor Cr-Ni, Co-Cr.
* Modulul de elasticitate are valoarea de IOOGPa si este jumatate din valoarea modulului
aligeor Ni-Cr, Co-Cr.
* Rezistenta la rupere variaza de la 170-480 Mpala 240-550MPa, in functie de clasa titanului.
Aligjele de titan sunt aligje bifazice. Tn aligjul TiAleV4, aluminiul este un stabilizator, Tn
timp ce vanadiul, cuprul si paladiul sunt stabilizatori de faza.
Aligul de titan se poate modela (deforma plastic), dar este foarte dificil de prelucrat la
temperatura camerei. Titanul pur se poate suda la temperatura camerei i, de aceea, este utilizat
n ortodontie.
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Compozitie
Tabdul 7.1. Elementele de aliere ale titanului

Clasa Elemente de aliere%o
Fe @) He C N Ti
Ti-cl. | 0,15 0,12 0,05 0,06 0,013 Rest

Ti-cl.all-a 020 018 0,05 006 0013 Rest
Ti-cl.alll-a 025 025 005 006 0013 Rest
Ti-cl.alV-a 030 030 005 006 0013 Rest

Aliajele de titan (in functie de compozitie) pot fi:
* Aliaje titan (monofazice a): TiAls; TiAlsSnzs; TiZri2Alg;
* Aliaje titan (monofazice f3): TiV13CruiAls, TiMozo; TiAI3V13Cruy;
* Aliaje bifazice (a+p): TiAlgV4; TiAlsMns; TiAlssMozs; TIAICr2Mo.

Aligele de titan cele ma utilizate sunt aigele din sistemele Ti-Al-V, Ti-Al-Mo,
Ti-Al-NDb, Ti-Al-Cr si Ti-Al-Cr-Mo.

Aligul TiAlgVs este aigjul cdd ma indicat in tehnologia protezelor dentare. La
temperatura camerei este un aliaj bifazic (a+B), dar la temperatura de aproximativ 975°C se
transforma intr-un alig cu faza unica.

Tratamentele termice influenteaza cantitatea relativa de fazd a aigjului si revenirealui la
proprietatile mecanice initiale. Tratamentele termice aplicate in intervalul de temperatura
700-900°C, determini recristalizarea structurii, cu formarea de granule fine echiaxiale.

Proprietatile aligjelor detitan
* Proprietatile mecanice ale aliajelor (a+p) sunt influentate de cantitatea, forma, marimea,
morfologiafazei si densitatea interfetei a/f;

* Rezistenta la oboseala si intindere - aigjele monofazice cu o arie de interfatda o/ mica si
granulatie find au o buna rezistentd la oboseala si ntindere. Microstructurile lamelare, cu
continut mare de faza o/f au tensiunea de oboseald mica (300-500 MPa);

 Chimic, aliajele de titan si titanul pur reactioneaza la temperaturi Tnalte cu elementele gazoase
din mediu: O2, Hz, N. Turnarea acestor dige se varealizanumai in vid;

« Aliajele pe bazi de titan au un punct de topire Tnalt (cca. 1700°C);

« Densitatea are valori mici (4,2-4,5g/cm®) si, datorita ei, turnarea se realizeaza dificil, Tn aparate
de turnat centrifugale;

» Titanul se aliaza relativ usor - prin alierea cu Pd, Cu - se obtin aligje cu puncte de topire in jur
de 1350°C. Temperaturile scizute de topire reduc substantial reactivitatea titanului cu gazele din
mediu, in special cu oxigenul.

Avantajele si dezavantajele utilizarii titanului

Tn general, utilizarea exploziva a titanului Tn implantologia ultimilor ani se explica prin
numeroasele avantaje pe care le prezinta acesta, comparativ cu alte materiale metalice ale
domeniului:

* 0 excelenta rezistenta la coroziune, superioara oricaror ator aligje utilizate anterior;

* 0 biocompatibilitate absolutad si lipsa oricarei toxicitati, fiind perfect tolerat de organism, cu
experiente clinice dintre cele mai bune;

* posibilitatea unica de utilizare a unui singur material pentru implanturi si supraconstructii sau
orice alte restaurari protetice la un acelasi pacient, pentru evitarea reactiilor fizico-chimice care
pot fi generate de utilizarea unor metale diferite, eliminandu-se si riscul decizional privind
alegerea materialului metalic;

* nu produce combinatii aergice, fiind excluse orice reactii de acest gen (avantaj foarte important
n cazul pacientilor cu risc);

« posibilitatea realizarii unor piese protetice ultrausoare: cu o densitate de doar 4,51 g/cm?,
titanul este de patru ori mai usor decét aligele pe baza de aur si de doua ori mai usor decét
aligele Co-Cr, asigurand pacientului un confort deosebit;
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* 0 conductibilitate termica redusd, similara smaltului/osului natural (de cca. 13 ori mai mica
decét cea a aligjelor pe baza de aur si de 3 ori mai scazuta decét cea a aligjelor Co-Cr), ceea ce
duce lalipsasocurilor termice posibile;

* neutralitate galvanica in cavitatea bucala si un gust absolut neutru, consumarea de alimente sau
bauturi nefiind afectate de nici un "gust metalic";

« transparenta la radiatiile X permitand, de exemplu, diagnosticarea cariilor secundare fara a se
indepérta proteza dentara fixa, din titan;

« prelucrabilitate mecanica relativ facila, avand proprietati similare aligjelor nobile de clasalV-g;

« cost redus al semifabricatelor laminate (de exemplu, semifabricatele din titan comercial pentru
turnare n tehnica dentara au un cost de 5 ori mai mic decét al aurului si inferior aigjelor Co-Cr);

« stomatologul, chirurgul sau asistentul pot utiliza metodele si materialele obisnuite, neexistand
tehnici speciale de pregatire sau amprentare si nici costuri aditionale.

Titanul prezintd Insd si unele dezavantaje:

« culoarea gri-argintie a restaurarilor protetice (in partile vizibile acestea se pot placa cu polimeri
sau materiale ceramice);

* temperatura de topire Tnalta si reactivitatea deosebita a titanului la cald impun utilizarea unor
instalatii speciale de turnare precum si a unor materiale si tehnologii speciale pentru pregatirea
machetei si a tiparului; de aceea, elementele protetice turnate din titan nu sunt cele mai ieftine
dar, fard Tndoiala, asigurd ceamai buna solutie Tn raport cu stadiul actual.

Aligje de titan utilizate la prelucrarea prin aschiere

Tn ciuda avantajelor prezentate de titan, istoric vorbind s-a considerat ca prelucrarea prin
aschiere a titanului si aligelor sae este dificila, pana la dezvoltarea unor scule si metode
moderne. Dificultatile privind prelucrabilitatea prin aschiere atitanului sunt urmatoarele:

« Titanul nu este un bun conducator de caldura. Caldura generata de procesul de aschiere nu se
disipeaza rapid si, din acest motiv, cea mai mare parte din aceasta caldura se concentreaza asupra
fetelor active si taisului sculei aschietoare, temperatura taisului fiind unul dintre cele mai
importante el emente cu influentd negativa asupra durabilitatii sculei aschietoare.

« Titanul are reactivitate chimica ridicata la temperaturi mari, respectiv o tendinta deosebit de
mare de aliere cu elementele taisului sculelor aschietoare. Aceasta duce la deformatii si suduri,
respectiv distrugerearapida ataisului sculei aschietoare.

e Titanul are un modul de elasticitate relativ scazut, avénd o mai mare “arcuire” decét otelul.
Reperele mai mici tind sa se deformeze sub actiunea fortelor de aschiere, creand probleme legate
de vibratii, uzura prin abraziune asculei si tolerante.

Proprietatile aligjelor de titan sunt determinate metalurgic de continutul de elemente de
aliere precum si de tratamentul termic la care au fost expuse. Titanul exista in starea “alfa”,
avand structura hexagonala, dar la temperaturi peste 8380°C se transforma in starea “beta”.
Proprietatile celor doua stari/faze sunt diferite, iar prelucrabilitatea prin aschiere a adigjelor de
titan depinde de compozitia si concentratia celor doua faze.

Aligele detitan seimpart in trel clase, in functie de structurasi elementele de aliere.

Aligiele alfa sunt aligie cu adaos de auminiu, oxigen si/sau azot, care in genera
stabilizeaza faza “alfa”. Aliajele beta sunt aligje cu adaos de molibden, fier, vanadiu, crom si/sau
mangan, care in genera stabilizeaza faza “beta”. Aliajele mixte a+f sunt combinatii intre cele
doud clase de mai Tnainte. Ultimele reprezinta mgjoritatea aligelor de titan utilizate Tn prezent.
Aligiul TiAleV4, eaborat initial Tn 1954, ramane cel mai utilizat alig de titan pentru scopuri
curente. Elementele de aliere au o influentd directd asupra proprietatilor aigelor, asupra
comportarii lor chimice si termice precum si asupra prelucrabilitatii prin aschiere (vezi tabelul
7.2si figura7.1).
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Tabelul 7.2.

Prezentare generala a aliajelor detitan s a prelucrabilitatii acestora prin aschiere

Fve | Tip | Simbolizare Compozitie, % Rm, Duritate | Standard

aia Al [Sn [Mo |V |Zr |Cr | Alte | N/mm? | HB UNS AMS

J
1,2 Ti-5Al-2.5Sn 5 |25 790 R54520 4610; 4966
14 Ti-5Al-2.5Sn ELI 5 |25 690 R54521 4909; 4924
1 a Ti-8Al-1Mo-1V 8 1 1 900 300-340 | R54810 4915; 4916; 4973
1 Ti-6Al-2Sn-4Zr-2Mo 6 |2 2 4 900 R54620 4919
15 Ti-3Al-2.5V 3 2,5 620 R56320/21 | 4943; 4944
1 Ti-6Al-4V 6 4 900 R56400/01 | 4906; 4920; 4921,
09 Ti-6Al-6V-2Sn 6 |2 6 1030 R56620 4965
0,8 Ti-6Al-2Sn-4Zr-6Mo 6 |2 6 4 1170 R56260 4918; 4936; 4871,
0,6 | o-B | Ti-5Al-2Sn-4Mo0-2Zr-4Cr(Ti- |5 |2 4 2 |4 1125 310-350 | R58650 4978
0,9 17) 7 4 1030 R56740 4981
0,6 Ti-7Al-4Mo 6 |2 2 2 (2 |025 |1280 4995; 4997
1 Ti-6Al-2Sn-2Zr-2M0-2Cr- 8 860 R56080 4970

0.25Si
Ti-8Mn 4966

0,6 Ti-13V-11Cr-3Al 1170 R58010 4917; 4959
0,6 Ti-11.5Mo0-6Zr-4.5Sn(B I11) 700 R58030 4980
05 | B Ti-3Al-8V-6Cr-4Zr-4Mo( C) 900 275-400 | R58040 4957; 4958
0,6 Ti-10V-2Fe-3Al 1170 4983; 4986; 4987
0,6 Ti-15V-3AI-3Cr-3Sn 1000 4914; 4916

Datele prezentate in acest tabel considera drept element de referintaaligjul Ti-6Al-4V. In cazul celorlalte aige de titan viteza de aschiere utilizatavafi
modificata prin factorul vitezei de aschiere Fv, ceilati parametri ramanand aceiasi.
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Structura alfa
Densitate scazuta
Rezistenta scazuta
Prelucrabilitate buna

Structura beta
Densitate mare
Rezistenta mare

Mixta

[
»

Prelucrabilitate slaba

Fig. 7.1. Efectele elementelor de aliere a titanului

7.3. Prelucrarea titanului si aliajelor de titan

Tn general, se poate spune ca titanul si aliajele sale pot fi prelucrate printr-o serie de
procedee, cum sunt: turnarea, deformarea plastica, aschierea, electroeroziunea,
tratamentele termice si superficiale.

Tn particular, Tn cazul prelucrarii titanului si aliajelor sale utilizate in implantologia
si protetica dentara, in tabelul 7.3 se prezinta o serie de variante comerciale de prelucrare.

Tabelul 7.3. Prelucrarea titanului s aliajelor detitan utilizate in stomatologie

SISTEMUL PRODUCATOR
Turnare
* Cyclarc J. Morita Europe GmbH

e Arvatron PC 305 T

» Castmatic/Rematitan
e Ohara
*Titan-Cast-Vac 12

Asahi Roentgen Industries Co.

Iwatani International Corporation/Dentaurum
Asami Tanaka dental Enterprises Europa GmbH
Cowadental GmbH

* Vacutherm 3,3 Titan ~ Linn GmbH
* Tycast 3000 Jeneric-Pentron Inc.
* Tycast-Super-R Kobelco/Selec

Eroziune eectrica

* DFE-System Krupp Medizintechnik GmbH

» Wire Type Set School of Dentistry, Showa University (Tokyo)
CAD/CAM

» DCS Titan System DCSDenta AG

* Denticad Bego GmbH

* Sopha-Cadcam System Sopha Bioconcept

* Alldent Alldent

CAD-CAM+eroziune electrica

* Procera Nobel pharmaProceraAG

Tehnologia de turnare a titanului pe plan mondial este inca o ramura foarte tanara
in tehnica dentara. Utilizarea pe scara largd, in acest domeniu, a titanului turnat, a fost mult
intérziata datorita temperaturii ridicate a topiturii metalice si a puternicei reactivitati
chimice a acesteia.

Unele firme au incercat sa evite problemele tehnice ale topirii-turnarii titanului prin
punerea la punct a unor tehnologii de prelucrare prin eroziune electricd. Firma Krupp
Medizintechnik GmbH Tn colaborare cu Universitatea din Tubingen (Germania) a realizat
in acest scop sistemul DFE constituit dintr-o tehnologie si instalatia aferentd pentru
producerea de piese protetice-coroane, punti, implanturi prin eroziune electrica. Procedeul
se bazeaza pe realizarea de electrozi profilati, pornind de la macheta in ceara a restaurarii si
utilizarea el pentru prelucrarea prin eroziune electrica, cu o precizie de 0,04 mm, a unor
blocuri din titan.
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Alte firme au abordat tehnologii computerizate de analiza si prelucrare
tridimensionalda CAD/CAM (Computer Aided Design/Computer Aided Manufacturing)
care, in principiu, opereaza in trei faze:

* explorarea optica sau mecanica si prelevarea de date fie direct de la pacient (in cavitatea
bucald) fie indirect, de pe un model;

* prelucrarea datelor pe baza unor algoritmi adaptati domeniului si crearea unor programe
de lucru pentru masini de prelucrare;

* prelucrarea restaurarilor protetice direct din materialul metalic stabilit, prin aschiere sau
realizarea unel scule-electrod pentru prelucrarea acestora prin eroziune electrica (in cazul
titanului poate fi utilizata oricare din cele doua variante).

Desi costul instalatiilor de turnare este inca ridicat, tehnicile bazate pe topire si
turnare asigurd cea mai rapida si ieftind cale de realizare a unor componente protetice
individuale din titan si constituie singura tehnologie accesibila laboratoarelor mici si
mijlocii.

7.3.1. Topirea si turnarea titanului si aliajelor detitan

Procedee si conditii de lucru

Topirea si turnarea titanului si aligielor de titan nu este posibild cu instalaiile
obisnuite din dotarea laboratoarelor, care nu pot realiza incalziri la nivelul 1800-2000°C si
nu asigura un mediu protector suficient de eficient.

Nu pot fi utilizate, de asemenea, nici creuzetele sau formele de turnare obisnuite,
care nu dispun de refractaritatea necesara si intrd in reactie chimica cu titanul.

Tn general, instalatiile de laborator pentru turnarea titanului si aliajelor de titan au la
baza urméatoarel e procedee de incélzire (topire) si, respectiv, turnare:

Procedee deincalzre (topire)

* prin inductie (curenti de inalta frecventa);
* cu arc electric direct si eectrod nefuzibil (WIG/TIG);
e cu plasma termica.

Procedee de turnare

* turnare prin centrifugare:

- in plan orizontal;

- in plan vertical;

* turnare combinata vacuum-presiune.

Mediile de lucru utilizate pot fi, dupa caz:

* atmosfera de gaz protector (argon, heliu, amestec de gaze);
* vidul.

Reactivitatea ridicata a titanului topit, dar si cea a titanului cristalizat (dar aflat la
temperaturi Tnalte) cu oxigenul din forma de turnare si/sau din mediul de lucru sau
materialul creuzetului, dupa caz - si cu ate componente chimice ale acestora, fac ca la
suprafata piesel turnate s apara o zona de reactie cu o grosime de 25-200 pym, cu o
compozitie chimicd si o structurd deosebitd, o duritate relativ ridicata si o plasticitate
diminuata, prezentand deseori pori si microfisuri, care pot afecta rezistenta piesel turnate.
Datorita impurificarii chimice, aceasta zona prezinta si 0 usoara reducere a pasivitatii
electrochimice si, respectiv, a biocompatibilitatii.

Tn cazul turndrii industriale a titanului, Tn piese relativ mari, prezenta acestui strat
nu provoaca dificultati in exploatare si, de aceea, nu i se acordd o atentie deosebita. Tn
implantologie Tnsd, unde piesele turnate sunt de relativ mici dimensiuni si au sectiuni cu
grosimi relativ reduse, stratul superficial de reactie impune luarea unor masuri deosebite,
Tncepand cu utilizarea unor forme de turnare speciale si terminand cu operatii specifice de
prelucrare si tratament chimic final.
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Materiale pentru formele de turnare

Dupa cum s-a ardtat, reactivitatea deosebita a titanului topit impune utilizarea unor
materiale speciale pentru forme de turnare, cu 0 matrice (oxizi) care sa nu permita
extragerea oxigenului sau a altor componente. Materiadele pentru formele de turnare
clasice au in compozitia lor minerale din grupa cuarturilor, gipsurilor, oxizilor de
magneziu, grafit, borax, cloruri de sodiu, potasiu sau litiu s.a, dupd caz, iar ca lianti
sulfatul de calciu, compusi fosfatici, silicatul de etil, in functie de destinatie. Aceste
materiale nu corespund, Tnsa, cerintelor impuse de turnareatitanului si aaiajelor detitan.

n general, materialele pentru formele de turnare a titanului trebuie si Tndeplineasca
patru conditii de baza:

* sa Nu reactioneze cu titanul topit;

» s& aba coeficienti de expansiune adecvati si controlabili, pentru a garanta precizia
dimensionalg;

* sd asigure tiparului suprafete ce permit o curgere corespunzatoare a metalului topit;

« sa fie permeabile fata de gaze pentru a asigura evacuarea acestora la umplerea cavitatilor
de cétre metalul topit.

La acestea se adauga, desigur, conditiile obisnuite legate de timpul de priza, de
reproductibilitate a detaliilor, de rezistentd.

Materialele pentru formele utilizate la turnarea titanului au compozitii diverse,
fiecare producator de instalatii de turnare elaborand materiade si tehnologii specifice
procedeelor de topire-turnare.

Principalele tipuri de materiale pentru formele utilizate la turnarea titanului, pot fi
grupate in urmatoarel e categorii:

* pe baza de oxid de magneziu: MgO;

* pe baza de oxid de zirconiu: ZrOz;

* pe baza de oxid de magneziu si oxid de aluminiu: MgO/Al2Os;

e cu lianti fosfatici: SOz SIO/AI0s; SIO/SiZrOs; SIO/AI0/SIZrOs; MO,
MgO/AI03/ZrOo; Al20Os/ZrOs;

« cu liant silicat de etil: MgO; MgO/Al20s.

Chiar la 0 aceeasi baza de componenti, compozitia materialelor pentru formele de
turnare poate sa difere in functie de tipul pieselor ce se toarna sau procedeul de formare.
Au fost elaborate, de asemenea, paste speciale pe baza de MgO, ZrO, sau Y203 pentru
aplicarea pe machetd sau model inainte de formarea propriu-zisa.

O atentie deosebita se acorda prepararii materialului formei, care trebuie sd respecte
cu strictete tehnologia indicata de producétor.

Laboratorul trebuie sa dispuna nu numai de vacuum-malaxor (sau chiar de o
instalatie de formare, sub vid), dar si de un cuptor modern de preincalzire, cu programator,
atét pentru viteza de incalzire intre paliere, cat si pentru durata si temperatura acestora.

Realizarea modelelor

n principiu, realizarea modelelor pentru turnarea titanului si aliajelor de titan nu
diferd de tehnologia clasicd. In functie de procedeul (instalatia) de topire-turnare, se
recomandd, Tnsa, anumite dimensiuni si forme pentru sistemul canaelor de turnare i
respectiv de evacuare a gazelor din forma, avandu-se in vedere si tehnica ulterioara de
formare si, in unele cazuri, chiar si pozitia formei in cursul turnarii propriu-zise (laturnarea
titanului prin centrifugare, de exemplu, canalele de turnare trebuie orientate si curbate in
sens invers celui de rotire a formel, iar canalele de evacuare a gazelor trebuie orientate in
sens opus celor de turnare; curgerea titanului este afectatd atét de forta de turnare, cét si de
forta Coriolis si de cearezultata din acceleratia de rotatie).

Toate aceste elemente sunt prezentate foarte detaliat Tn instructiunile de lucru
elaborate de fiecare producator.
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Defecte de turnare

Tn principiu, existd patru mari grupe de defecte de turnare care pot si apard la
turnareatitanului:

* turnarea incompleta (defecte partiale de turnare);
* porozitatile;

* rugozitatea suprafetelor;

* imprecizii dimensionale.

Turnarea incompleta

Umplerea cavitatilor tiparului depinde Tn mod direct de turnabilitatea titanului.
Aceasta, cu atét mai mult cu cét diferenta de temperatura dintre titanul turnat si forma este
mai mare decét la ate materide, viteza de cristalizare a topiturii fiind de circa 10000°
/secunda.

Cercetarile efectuate Tn scopul Tmbunatatirii turnabilitatii titanului prin aliere au
aratat, insa, ca una sau alta dintre proprietatile mecanice este puternic diminuata prin aliere
- in genera, pladticitatea - fara a se obtine un salt calitativ Th ceea ce priveste turnabilitatea.

Dimpotriva, concluzia generala a fost ca alierea titanului provoaca si 0 scadere a
turnabilitatii. De aceea, pentru turnarea de precizie a pieselor de mici dimensiuni se
prefera, Tn general, titanul comercia pur.

Pentru evitarea unei turnari incomplete, sunt deosebit de importante urmatoarele
elemente:

« realizarea corespunzatoare a formei, cu retele de turnare de diametru marit;

* asigurarea unei presiuni de turnare relativ ridicate;

e asigurarea unui vacuum corespunzator sau a unor canale de evacuare judicios
dimensionate (la utilizarea unui gaz protector);

* temperatura cat mai inaltd aformel laturnare;

* asigurarea supraincalzirii optime a topiturii metalice.

Poroztatile

Principalii factori care pot determina aparitia porilor in piesele turnate sunt, dupa
caz, urmatorii:

* presiunea de turnare ridicaté;

* necorelarea momentului turnarii propriu-zise cu cel a aplicarii presiunii de turnare;
* lipsa de etanseitate aincintel de turnare;

* permeabilitatea necorespunzatoare aformei;

* realizarea neadecvata aformei de turnare.

Rugozitatea suprafetei

Rugozitatea suprafetei poate fi influentata de urmatorii factori de baza:

e compozitia materialului formei de turnare (0 masa cu reactivitate c& ma redusa
diminueaza rugozitatea);

* prezenta sau absenta unui strat acoperitor ("face coat") pe forma sau model;

« temperatura formei la turnare (rugozitatea este cu atdt mai redusa cu cat forma are o
temperaturd mai mica).

Contradictiile dintre unii factori prezentati subliniaza dificultatile care pot sa apara
la turnarea titanului, importanta respectérii intocmai a recomandarilor fiecarui producator
de sistem in parte precum si rolul experientel in utilizarea sistemului respectiv.

Precizia dimensionala

Tn ceea ce priveste precizia pieselor turnate din titan, n general se apreciaza ci ea
este stréns legata de respectarea riguroasa a conditiilor de preincélzire a masel de ambalat
si de respectarea unui raport pulbere-lichid corect.
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In general, la respectarea strictd a recomandarilor producitorilor de sisteme
tehnologice pentru turnarea titanului, precizia pieselor turnate este de circa 0,05-0,20 pm,
in functie de marimea sectiunii.

Tn ce priveste utilizarea titanului Tn implantologie si proteticd, in defavoarea
aligielor nobile, viitorul va trebui sa decida in ce priveste urmatoarea dilema: vor fi
utilizate materiale mai scumpe, dar mai usor prelucrabile sau vor fi utilizate materiale mai
ieftine, dar mai greu prelucrabile, fapt care necesita investitii suplimentare in tehnol ogie?

7.3.2. Prelucrarea prin aschiere atitanului

Tipurile principale de suprafete care sunt prelucrate prin aschiere in mod uzual sunt
urmatoarele: buzunare, gauri, pereti subtiri, canale, unghiuri, profile plane, suprafete plane,
racordari, suprafete curbe.

Pentru fiecare tip de suprafatd prelucratd se va aege o strategie de prelucrare
proprie. Strategia generala de prelucrare prin aschiere se bazeaza pe tipul si calitatea
suprafetelor de prelucrat.

De la inceput se stabileste modul Tn care suprafetele piesei finite influenteaza
prelucrarea ator suprafete si se stabilesc prioritatile de prelucrare, respectiv metoda de
prelucrare. Apoi se stabileste ordinea operatiilor. Suprafetele care necesita aceeasi operatie
se vor prelucra simultan sau imediat succesiv cu un numar minim de prinderi si schimbari
aescule.

Succesiunea operatiilor va avea n vedere ordinea urmatoare: degrosarea tuturor
suprafetelor, semifinisarea tuturor suprafetelor, finisarea tuturor suprafetelor. Operatia de
gaurire se vaface intermediar numai dacé suprafetele de intrare/iesire a gaurii nu vor mai fi
prelucrate ulterior.

Tipul productiei (numarul de piese de prelucrat) influenteaza adaosul de prelucrare,
respectiv cantitatea de aschii detasate. In cazul productiei de unicate, piesele pot fi
executate din semifabricate masive, in timp ce in cazul productiel de serie semifabricatele
vor fi obtinute prin deformare plasticd. Tn cazul unei productii de serie mare si masi (pe
termen lung) planificarea si optimizarea procesului de prelucrare necesitd un timp mai
Tndelungat.

La degrosarea titanului, viteza de aschiere maxima este uzual de 60 m/min.
Operatiile de finisare se executa cu viteze de aschiere de pana la 250 m/min.

In ce priveste avansul, la prelucrarea titanului nu se utilizeaz valori extreme ae
avansului.

Datorita turatiilor mici — in cazul operatiilor de degrosare — este necesar ca masina
si furnizeze vaorile necesare ale puterii si momentului. Tn caz contrar, in timpul
prelucrarii va rezulta o grosime de aschie variabila, ceea ce va duce la instabilitatea
procesului de aschiere.

n prezent, la prelucrarea pe masini-unelte, existd o tendinti de utilizare pe scard
largd a prelucrarilor cu viteze ridicate de aschiere “High Speed Machining”. Aceasta
Thseamna arbori principali de dimensiuni reduse si turatii ridicate, de ordinul zecilor de mii
de rotatii pe minut. Tn cazul prelucrarii titanului, datoriti vitezelor de aschiere scazute,
modalitatea de crestere a productivitatii (sau a volumului specific de aschii detasate) este
de a creste adancimea de aschiere, ceea ce duce la valori mari ale momentului de aschiere.

Tn cazul prelucrarii prin aschiere a titanului este obligatorie utilizarea lichidelor de
racire, atét pentru eliminarea din zona de aschiere a caldurii produse de proces, cét si
pentru eliminarea din zona de aschiere a aschiilor detasate, Tn scopul evitarii patrunderii
acestora din nou in zona de contact sculd-piesd. Mentionam ca aschiile detasate sunt
puternic ecruisate si, in consecintd, au duritatea crescutd, ceea ce poate duce la iesirea
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prematura din uz a sculei aschietoare. Se utilizeaza racirea sub presiune (70 bar), care da
rezultate mai bune decét racirea cu presiune scazuta.

Prinderea semifabricatelor trebuie sa fie foarte sigura si ferma, datorita momentelor
si puterilor mari care apar, si s asigure o bund stabilitate. Existd cazuri Tn care peretii
subtiri sau consolele mari ale pieselor trebuie sa fie luate in considerare din punctul de
vedere a prinderii.

Cresterea volumului de aschii detasate Tn unitatea de timp se poate realiza prin
cresterea urmatorilor parametri: V¢ viteza de aschiere, a, adancimea de aschiere, ae
adancimea de patrundere, fz avansul pe dinte, z numarul de dinti ai frezei. Totusi, impactul
fiecaruia dintre acesti parametri asupra durabilitatii sculei este foarte diferit (vezi fig. 7.2).

- Feduerea durehiilali 11 crestores Teramatrola

Drabiliate

Fig. 7.2. Influenta variatiel unor parametri asupra durabilitatii sculei

Datorita faptului cd durabilitatea sculei la prelucrarea titanului este direct
influentata de temperatura taisului, alegerea corecta a regimului de aschiere ihseamna
echilibrul intre viteza de aschiere si parametrii aschiei (adancimea de patrundere, avansul
pe dinte si adancimea de aschiere).

8. Descrierea metodei de depunere PLD utilizata pentru variatia raportului Ag/Si in
straturile pe baza de carbon
8.1. Generalitati

Metoda de depunere laser pulsata (PLD, Pulsed Laser Deposition) este larg folosita
in domeniul producerii straturilor subtiri, Tn particular din materiale si combinatii de
materiale care nu pot fi procesate decat cu mari dificultati prin alte metode [9, 10].
Principalul motiv a progresului PLD este acela cd materidle cu compozitie oricét de
complicata se pot transfera pe un substrat fara schimbarea stoichiometriei (ablatie
congruentd). Controlul stoichiometriei materialului n transferul tinta-film se realizeaza fie
in vid, fie lucrand cu gaze inerte sau reactive. Se pot, de asemenea, obtine usor
multistructuri, iar grosimea straturilor este controlata cu o precizie foarte buna (0,1 nm).

Procesul de crestere a stratului subtire prin PLD se desfasoara in patru etape
succesive:

1. Actiunearadiatiel laser asuprafintei;

2. Dinamica materialului ablat — expansiunea plasmei;

3. Interactia materialului ablat cu un substrat aflat |a o temperatura controlabila si
4. Nucleatiasi cresterea stratului pe suprafata colectorului.

Fiecare etapa este importantd pentru controlarea parametrilor acoperirilor precum
stoichiometria, densitatea, cristalinitatea, uniformitatea si rugozitatea.
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Energia speciilor din plasma si distanta tinta-colector (d) sunt parametri importanti
care determina calitatea acoperirilor. Cristalinitatea acoperirilor depinde de mobilitatea
atomilor. Temperatura suprafetei substratului are un rol determinant in abilitatea de difuzie
a atomilor. Temperaturile Tnalte favorizeaza cresterea rapida a cristalelor in timp ce
temperaturile scazute sau cu supersaturare crescutd pot perturba cresterea cristalelor
datoritd speciilor prea energetice rezultand intr-o dezordonare crescuta sau in structuri
amorfe.

Datorita posibilitatii variatiei independente a unui humar mare de parametri, PLD
este 0 tehnicd versatila de obtinere a straturilor subtiri cu o mare diversitate de
caracteristici morfologice si structurale [11-21]. Toti parametrii pot fi controlati si variati
in vederea identificarii regimului optim de obtinere a structurilor si a straturilor subfiri.
Principalii parametri de depunere sunt: lungimea de unda, fluenta, frecventa laserului,
durata pulsului, energia, prepararea tintei, distanta tinta-colector, temperatura substratul ui,
aria spotului laser, geometria de depunere, natura si presiunea gazului ambiant Tn camera
de depunere. Atunci cand materialul ablat reactioneaza cu gazul ambient, compozitia
stratului subtire depus poate fi diferitd de cea atintei. Acest caz este cunoscut in literatura
cadepunere laser pulsata reactiva (RPLD, Reactive Pulsed Laser Deposition).

Cresterea straturilor subtiri prin PLD/RPLD are numeroase avantaje fata de alte
medode:

1. sursa de radiatie laser este exterioara incintei de depunere, oferind un grad mai mare de
flexibilitate in folosirea materialului, Tn geometria aranjamentului si gustarea parametrilor
de depunere;

2. mareamgjoritate amaterialelor solide pot fi ablate |aser;

3. datorita functionarii Tn pulsuri a laserului, rata de crestere a stratului se poate controla cu
un grad mare de precizie (de catevafractiuni de A);

4. cantitatea de material ablata din tintd este localizatda numai in volumul plasmei generate
sub actiunea pulsului laser;

5. Tn conditii optime de depunere stoichimetria stratului depus coincide cu cea a tintel,
chiar si pentru materiale foarte complexe si cu un grad mare de instabilitate;

6. energiaridicatd a speciilor ablate are ca efect obtinerea unor straturi aderente;

7. se pot obtine faze noi sau metastabile ale materialului.

Montajul general folosit Tn experimentele INFLPR (Fig. 8.1) poate fi descris dupa
cum urmeaza. Un puls laser de mare stralucire generat de o sursa laser excimer, KrF*
(A=248 nm si trwHm ~ 25 ns), patrunde printr-o fereastrd de cuarf in camera de reactie.
Energia pulsului laser se poate regla in domeniul 10-700 mJ si este monitorizata cu un
sistem Coherent format dintr-un cap de masura Model LM-P10i si un analizor de energie
Model FieldMaster gS. Durata pulsului laser este masurata cu un detector cu Si DET210 de
la THORLABS. si vizualizata cu un osciloscop Tekronix 350D.

Fasciculul laser este focalizat pe suprafata tintei cu o lentild cilindrica de MgF:
depusa antireflex cu distanta focala de 300 mm, situata in exteriorul camerei de depunere.
Unghiul de incidentd al fasciculului laser pe suprafata tintei este de 45°. Anterior
introducerii in camera de depunere, substratul este curatat cu acetona si alcool etilic intr-o
baie cu ultrasunete model Transsonic T310. In timpul depunerii tinta este rotita cu o
frecventa de 0.04 Hz pentru a evita gaurirea si in vederea obtinerii unor filme cat mai
uniforme. Tinta se translateaza odata cu rotirea, pentru a se folosi cat mai eficient suprafata
si pentru a se asigura conditii de iradiere identice pentru fiecare puls laser consecutiv.
Totodatd, se evitd astfel descompunerea materialului din tintd din cauza iradierilor
multiple.
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Fig. 8.1. Montgjul general PLD folosit in cercetarile experimentale

Procesele de incdlzire si racire a substraturilor sunt controlate cu pante constante cu
ajutorul unui dispozitiv de monitorizare a temperaturii, model Eurotherm 2146. Racirea se
face la aceeasi presiune folosita pe timpul depunerii. Pentru a elimina posibilitatea oricarei
contamindri i pentru a garanta puritatea gazului Tn timpul procesului de depunere, camera
de reactie este vidata pana la o presiune reziduald de 10 Pa, folosind un sistem de pompaj
de vid Tnalt, compus din pompa de vid preliminar model Alcatel SD2033 si pompa turbo-
moleculara model Alcatel ATP400. Presiunea dinamica a gazului ambiant este mentinuta
constantd pe durata depunerii cu un aparat de monitorizare a curgerii gazelor de tip
MK S50.

Tnainte de introducerea in camer tintele sunt curatate prin metode chimice. Pentru
eliminarea contaminarii reziduale anterior aplicarii trenului de pulsuri in vederea obtinerii
stratului depus, se aplicd 1000 de pulsuri consecutive de curatire. Pe durata aplicarii lor,
intre tinta si colector se introduce un ecran pe care se condenseaza substanta ablata initiala
si Tn care este concentratd cea mai mare parte a impuritatilor.

Asa cum se observa si din schema instalatiel, Tntr-un proces de depunere se pot
folos mai multe tinte din acelasi material sau din diferite materiale (in cazul obtinerii de
multistructuri). Instalatia INFLPR este prevazuta cu un carusel in care se pot monta pana la
cinci tinte. Folosind aceasta optiune a instalatiei de depunere, se evitd expunerea
acoperirilor la mediul ambiant pe durata experimentului cu multistructuri. Deschiderea
repetatd in acest caz poate sta la originea unor modificari nedorite ale materialului deja
depus prin reactii cu oxigenul sau prin adsorbtia de molecule pe suprafata.

8.2. Procedura experimentala utilizata

Tn prezentul proiect, conditiile experimentale (numarul de pulsatii, rata de repetitie,
distanta dintre {intd si substrat, presiunea ambientala din interiorul camerei de reactie,
temperatura substratului) vor fi optimizate pentru a obtine cea mai buna calitate de strat de
acoperire.

Pentru eficienta utilizarii resurselor se va face mai intdi depunerea stratului de
carbon prin metoda PLD. Aceste modele experimentale vor fi utilizate drept element de
comparatie.

32



Doua loturi de modele experimentale continand diverse combinatii de Ag/Si se vor
obtine la coordonatorul INFLPR prin ablatia a trei tinte: argint, siliciu si grafit, utilizand
doua sisteme laser (KrF* sau Nd:YAG). Astfel, Tn functie de distanta fiecarei tinte (model
experimental) fata de tinta sursa contindnd Ag sau Si, se vor obtine diverse concentratii de
cuplu Ag/Si, care vor fi studiate ulterior. Teoretic, se pot obtine straturi pornind de la
Ag-DLC péné la Si-DLC, trecand prin toate variantele de combinatii posibile.

O varianta a metodei PLD este MAPLE, in care materialele de depus sunt dizolvate
sau n suspensie Tn lichid, acesta fiind utilizat drept tintd. Lichidul volatil si concentratia
sunt selectate astfel incat grafitul, argintul si siliciul, toate sub forma de pulbere, sa fie
dizolvate sau n suspensie in mod uniform. Energia laserului este absorbitd numai de
moleculele de lichid, iar finta este inghetata.

Tn acest demers, S.C. Tehnomed Impex Co S.A. arealizat modelele experimentale
utilizate pentru depunerea straturilor de DLC dopate cu Ag/Si in diferite concentratii.

9. Decontaminarea si sterilizarea implanturilor

Operatiile de decontaminare si curatire a implanturilor din titan si aliaje de titan

Dupa turnare se asteapta ca piesa (implantul) sa se raceasca pana la o temperatura
de maximum 100°C (daca a fost preincélzit) si se procedeazd la dezambalarea prin
metodele obisnuite.

Se procedeaza apoi la 0 usoara sablare a piesei turnate, cu particule de oxid de
aluminiu (pentru eliminarea resturilor de material de formare) si se indeparteaza canalele
de turnare si cele de evacuare cu un disc abraziv, la turatii reduse, pentru a se evita
ncalzirea piesei de titan. Tn continuare, piesa este supusa la 0 noud sablare cu particule de
oxid de aluminiu de circa 100 pm.

Daca este necesar, in functie de grosimea stratului superficial de reactie
turnate, de exemplu pe o durata de 5 minute, intr-o solutie 4 ml acid fluorhidric (47%) + 10
ml acid azotic (60%) + 86 ml apa distilatd. Dacd, dupd imersare, suprafata piesei nu a
devenit lucioasa, imersarea se poate repeta, cu atentie, pentru a nu se dizolva si partile utile
de piesel turnate (la incetarea formarii de bule gazoase piesa se scoate si se neutralizeaza
prin spalare).

Recomandarile pentru compozitia baii de imersare variaza de la o firma la alta: de
exemplu, firma Jeneric-Pentron recomanda imersarea piesei turnate, pe o perioada de 30-
50 secunde, intr-o solutie formata din 65% apa distilata + 35% acid azotic concentrat + 5%
acid fluorhidric.

Toate aceste solutii contin acid fluorhidric, unul dintre putinii reactivi capabili sa
dizolve titanul metalic. Tn urma reactiei se produce hidrogen in stare atomica, eliminat
ulterior sub forma de hidrogen molecular. Afinitatea titanului fata de oxigen impune insa
introducerea unui acid oxidant (pentru a lega hidrogenul format) cum este, de exemplu,
acidul azotic, dar pot fi utilizati si alti acizi.

Dupa decapare urmeaza slefuirea si lustruirea mecanica (cu discuri abrazive pe
baza de oxid de aluminiu fin si cu discuri din pasla incarcate cu paste speciale), la turatii
care sa evite incdlzirea piesei ce se prelucreaza.

Tn cursul si imediat dupa operatiile de slefuire-lustruire se va evita actiunea direct’
a apei asupra piesei din titan deoarece pot avea loc reactii cu formare de hidrogen si
afectarea structurii de suprafata a titanului metalic. Dupa mentinerea 5-10 minute in aer, pe
suprafata piesei se formeaza stratul protector de oxizi, care elimina posibilitatea unor
reactii chimice ulterioare.
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Se recomanda calustruireafinala a piesei sa se faca intr-o baie ultrasonica.
In cazul implanturilor prelucrate prin aschiere, dupa executie acestea se spala in
baie ultrasonica si se finalizeaza curatarea prin suflare cu jet de abur.

Serilizarea implanturilor si instrumentarului dintitan si aligje de titan

Implanturile si elementele protetice se livreaza de catre producator nesteril.
Sterilizarea se efectueaza Thaintea implantarii la utilizator (cabinetul de implantologie), la
pupinel, in conformitate cu prevederile Ordinului Ministrului Sanatatii nr.185/2003. Este
interzisa reutilizareaimplanturilor care au fost implantate gresit si extrase.

Instrumentarul se livreaza de catre producator nesteril. Sterilizarea se efectueaza
Thaintea implantarii la utilizator (cabinetul de implantologie) la autoclava in conformitate
cu prevederile Ordinului Ministrului Sanatatii nr.185/2003. Instrumentarul trebuie sa
reziste pe intreaga durata de viata la circa 600 de sterilizari repetate.

Implanturile se sterilizeaza Tn blistere sterilizabile.

Ciclul complet de sterilizare la sterilizatorul cu abur sub presiune (autoclava)
cuprinde urmatoarel e faze:

a) Faza de pretratament si preincalzire (prevacuumare):

Pretratamentul consta in mai multe secvente de admisie de abur si evacuare,
realizat printr-un numar de variatii de presiune — purjari — (+0,8 + +1 atm.) si are drept
scop sa Tndeparteze aerul din materialul de sterilizat concomitent cu umezirea acestuia,
necesara Tnainteafazel de sterilizare.

b) Faza de sterilizare:

Timpul de sterilizare se masoara din momentul atingerii temperaturii de sterilizare.

Pentru sterilizatorul cu abur saturat la presiune inalta (cu pre si post vacuumare) cu
programe prestabilite sau programe optionale, faza de sterilizare se declanseaza in
momentul Tn care traductorul de temperatura din incinta de sterilizare semnalizeaza o
temperatura egala sau ma mare deca temperatura specifica a programului selectat.
Variatiatemperaturii de sterilizare admisd estede + 1,5 °C.

Pentru implanturile executate din titan si pentru instrumentarul executat din alig de
titan si otel inoxidabil vor fi folositi urmatorii parametri:

Materialul de | Presiune Duratafazei de sterilizare Temperatura
sterilizat (bari/kgf/cm®) | Autoclave cu abur | Autoclave  tip

saturat presiune | ISM 2

inalta
Instrumentar 2 5-10 min. 30 min. 134°C

c) Faza de post-tratament (postvacuumare)

Este destinata normalizarii in ceea ce priveste temperatura si umiditatea
materialului de sterilizat. Toate tipurile de material de sterilizat sunt expuse unui vacuum
mai scazut de— 0,7 bari pentru 0 anumita perioada de timp.

Egadarea presiunii de la vacuum se produce prin admisia aerului atmosferic din
mediu, printr-un filtru ce TImpiedica patrunderea bacteriilor in incinta de sterilizare.

Nu se va deschide niciodatda sterilizatorul cu abur sub presiune inainte ca
temperatura sa fie sub 100 °C. La extragerea pachetelor din sterilizatorul cu abur sub
presiune se folosesc manusi din bumbac.




10. Executia modelelor experimentale

Implanturile dentare sunt folosite ca suport la constructii protetice dentare,
destinate reabilitarii orale, prin transformarea unei edentatii terminale intr-o edentatie
partiala si realizarea stabilitatii statice si dinamice superioare a lucrarilor protetice, printr-o
lucrare fixa Tn locul unei lucrari mobile. Un implant stomatologic este corelat cu
instrumentarul necesar metodei de inserare chirurgicala.

Tn prezentul capitol, in primele dou& paragrafe sunt prezentate tipurile si constructia
implanturilor dentare de tip surub in doi timpi, iar in ultimul paragraf se prezinta executia
modelelor experimentale de tip disc, utilizate in experimentele de depunere la INFLPR.

10.1. Tipuri deimplanturi dentare si elemente componente

Implanturile dentare sunt reprezentate de:
* Implantul filetat, executat din titan nealiat, alcatuit din: componente endoosoase
(implantul propriu-zis, surub de acoperire), respectiv. componente endobucale (bont
protetic, surub bont);
 Adaptoare cu surub (elemente intermediare pentru implantare), executate din titan nealiat,
compuse din: adaptor implant scurt si surub adaptor.
Trusa de instrumentar, executata din titan aliat si otel inoxidabil, este alcatuita din:
* Casetd metalica;
* Placa-suport cu locasuri pentru fixarea sculelor si instrumentelor;
* Freza de marcare cu cap sferic pentru piesa de méana contraunghi;
* Burghie pilot triunghiular;
* Instrument de paralelism;
* Burghie tip spada;
* Tesitoare;
* Tarozi;
* Chei rotunde;
 Adaptoare implant lungi;
* Adaptor clichet;
 Adaptor piesa de mana;
* Prelungitor freza;
* Calibru de adancime;
* Cheie imbus;
* Bisturie circulare;
* Cheie clichet.

10.2. Constructiaimplanturilor dentare

Implanturile reprezinta componenta endoosoasa a dintelui artificial, fiind corpuri
metalice realizate din materiale biocompatibile, ce se imerseaza chirurgical in aveole
create intraoperator in zonele oaselor maxilare, care prezintd edentatie ce nu poate fi
reabilitatd prin metodele clasice. In vederea efectudrii lucririi de restaurare protetica,
implanturile prezintd la partea superioard suprafete speciae pentru fixarea si asigurarea
antirotationala a bonturilor protetice, elemente ce realizeaza legatura intre radacina
artificiala reprezentata de implant si proteza.
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Implantul dentar filetat se prezintd sub forma unui corp cilindric prevazut cu un
filet exterior de formd speciala (vezi fig. 10.1). La partea inferioara, implantul este
prevazut cu o suprafaid sferica sau o suprafafa tronconica cu racordari si trei frezge
autofiletante practicate pe generatoare, iar la partea superioard cu un locas hexagonal si 0

gaura filetata, elemente necesare montarii bontului protetic si asigurdrii acestuia
antirotational.
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Fig. 10.2. Surub de acoperire
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Surubul de acoperire (vezi fig. 10.2) este un element metalic ce se prezinta sub
forma unui corp cilindric, terminat la partea inferioara cu o tija filetatd necesara fixarii
acestuia pe implant, iar la partea superioara este prevazut cu un locas hexagonal pentru
manevrare (insurubare-desurubare). Surubul de acoperire foloseste la protectia locasului
practicat la partea superioara a implantului impotriva invadarii acestuia cu tesut conjunctiv
pe toatd perioada de osteointegrare. Dupa osteointegrarea implantului, surubul de acoperire
este extras printr-un locas circular practicat in tesutul fibros, fiind Tnlocuit cu bontul
protetic adecvat lucrarii restaurative.

Bonturile protetice sunt elemente metalice care se monteaza in locasul practicat in
zona coronala a implantului, dupa finalizarea etapei de osteointegrare a acestuia. Acestea
se executd Tn mai multe variante si tipodimensiuni, pentru acoperirea tuturor situatiilor
clinice care pot fi Intalnite la supraprotezarea pe implanturi. n principal, bonturile sunt de
urmatoarel e tipuri: bonturi drepte antirotationale, bonturi drepte cu tije si bonturi Tnclinate.
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Fig. 10.3. Bont drept antirotational

Bontul drept antirotational (fig. 10.3) se prezinta sub forma unui corp metalic, care
are la partea superioard o portiune tronconica, pe suprafata careia sunt practicate canale
circulare pentru retentia cimentului folosit pentru fixarea protezei. La partea inferioara,
bontul se termind printr-o suprafata exterioard de formad hexagonald, necesara pentru
asigurarea fixarii antirotationale a acestuia. La interior, bontul este prevazut cu o gaura
axiala strapunsa, necesara trecerii surubului de fixare.

Bontul drept cu tija (fig. 10.4) se utilizeaza in situatiile clinice Tn care nu este
necesara asigurarea antirotationald si se prezinta sub forma unui corp metalic de forma
tronconica, prevazut la exterior cu canale circulare care favorizeaza fixarea protezei prin
cimentare. La partea superioarda, bontul este prevazut cu un locas hexagonal pentru
insurubare, iar la partea inferioara cu o tija filetata si o suprafata cilindrica, necesare fixarii
bontului Tn zona coronala a implantului.

Bontul inclinat (fig. 10.5) se prezintda sub forma unui corp metalic, care are la
partea superioard o portiune tronconicd, prevazuta cu canale circulare necesare cimentérii
lucrérii protetice, iar la partea interioara bontul continua cu o alta suprafata exterioara de
forma tronconica inclinatéd la un unghi de 15°sau 25° fatd de prima suprafata tronconicé si
se termina inferior cu o suprafatd de forma hexagonald necesarda fixarii bontului
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antirotational in locasul implantului. La partea inferioara bontul prezinta la interior o gaura
centrald necesara trecerii surubului de fixare a bontului in implant.
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Fig. 10.4. Bont drept cu tija

Bontul inclinat se utilizeaza pentru rezolvarea unor situatii clinice deosebite, cand
alinierea dintilor nu poate fi facuta prin utilizarea bonturilor drepte (dinti naturali inclinati
sau implanturi montate sub diferite unghiuri).

Fig. 10.5. Bont inclinat

Surubul bont (fig. 10.6) este elementul ce asigura fixarea bontului protetic ladintele
artificial reprezentat de implantul endoosos si se prezintd sub forma unui corp metalic
cilindric prevazut la partea inferioara cu o tija filetata, iar la partea superioara cu un cap si
un locas hexagonal necesar insurubarii.
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Fig. 10.6. Surub bont

Adaptorul de implant scurt si surubul de fixare a acestuia, sunt elemente
intermediare care se folosesc numai la Tnsurubarea implantului in aveola practicatd n
maxilar, ele fiind apoi detasate de implant, in vederea fixarii surubului de acoperire.

Trusa de instrumentar se prezinta sub forma unei casete metalice executate din otel
inoxidabil, prevazuta cu o placa suport cu locasuri si bucse specifice pentru fixarea sculelor
si instrumentelor continute. Tn dreptul fiecarui locas este inscriptionati denumirea sculei pe
care o contine.

Trusa de instrumentar contine sculele si instrumentele necesare montarii intregii
game de implanturi precum si a elementelor protetice:

» freza de marcare fol oseste pentru marcarea noii aveole in osul maxilar;

« burghiele elicoidale folosesc la pregaurirea osului maxilar;

« instrumentele de paralelism folosesc la verificarea paralelismului gdurii practicate cu
dintii Tnvecinati;

« burghiele tip spada folosesc pentru gdurirea finala a osului alveolar. Acestea au practicate
pe partea activa niste inele circulare care marcheaza adancimea de gaurire corespunzatoare
lungimii implantului care vafi introdus;

* tesitoarele folosesc la prelucrarea in osul maxilar a unui locas suplimentar necesar zonel
coronae, nefiletate, aimplantului;

« tarozii folosesc pentru prefiletarea noii alveole practicate Tn osul maxilar;

» cheia rotunda foloseste pentru Tnsurubarea initiala a implantului pe o lungime de céteva
spire. Aceasta este prevazuta inferior cu o portiune hexagonala care se cupleaza la locasul
hexagonal practicat Tn implant, iar la partea superioara sunt realizate niste striatiuni pentru
aasigura aderenta buna lansurubare;

« adaptorul pentru Tnsurubarea implantului foloseste pentru insurubarea implantului in osul
maxilar cu gjutorul cheli clichet;

» adaptorul de clichet se monteaza in cheia clichet si foloseste la prelungireatarodului sau a
adaptorului de implant in vederea patrunderii acestoraintre dintii Tnvecinati;

» adaptorul piesa de ména foloseste la cuplarea tarozilor sau a adaptoarelor de implant in
vederea insurubarii acestora cu piesa contraunghi;

« prelungitorul de freza foloseste in specia pentru prelungirea burghielor tip spadd in
vederea patrunderii acestora intre dintii invecinati Tn anumite situatii clinice;
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« calibrul de adancime foloseste la verificarea adancimii gaurii practicate in osul maxilar in
vedereainserarii implantului;

« cheia imbus foloseste pentru Tnsurubarea surubului de acoperire sau a surubului pentru
fixarea bontului.

« bisturiul circular foloseste la decuparea n gingie a unui disc deasupra implantului, dupa
osteointegrarea acestuia, in vederea extragerii surubului de acoperire si Tnlocuirea acestuia
cu bont protetic;

* cheia clichet este o cheie mecanicd de sens unic prevazutd cu un locas de forma
hexagonala, care se cupleaza in capul adaptorului de implant sau atarodului;

* bucsele distantier sunt dispozitive anexa folosite numai de anumiti medici, care doresc
opritori mecanici pe burghiele tip spada. Acestea se cupleaza elastic pe zona cilindrica a
burghielor tip spada.

Sculele tdietoare sunt executate, de reguld, din titan diat, iar dispozitivele de
insurubare se executé din otel inoxidabil austenitic.

Tn cadrul procesului tehnologic, implanturile sunt supuse unei sablari fine cu oxid
de duminiu urmatd de un tratament de curdtire Tn baia cu ultrasunete, Tn vederea
preintdmpinarii contaminarii implantului cu atomi de material strain, difuzati in timpul
procesului de prelucrare.

10.3. Descrierea procesului defabricatie a modelelor experimentale

Pentru depunerile de straturi de carbon (DLC) dopate cu diverse concentratii de
argint si siliciu, asa cum s-a mai aratat anterior, s-au executat doud loturi de implanturi de
tip disc, din tabla de aligj detitan Ti6AI4V.

Discurile au avut diametrul, respectiv, de 8 mm si 12 mm.

Pentru execufia acestor modele experimentale s-a executat un dispozitiv de
perforare, prezentat in figura 10.7, a,b,c,d.

Dispozitivul (fig. 10.7,a) este, in fapt, 0 mini-presa manuald, la care se poate adapta
(monta) un set de scule pentru perforare, compus din placa inferioard (matrita inferioard,
cu alezaj cilindric), placa superioara (de presiune) si poanson (matrita superioara - a se
vedeafig. 10.7,d).

Fiecare set de scule corespunde diametrului discului de executat, in cazul nostru
8 mm, respectiv, 12 mm (a se vedeafig. 10.7,b,c).

Sistemul de parghii permite actionarea poansonului pe verticala, respectiv
perforarea unei benzi de tabla anterior taiata din foaia de tabla existenta.

Dispozitivul permite pozitionarea pas cu pas pentru optimizarea consumului de
material (pentru evitarearisipe).

Desigur, pentru executia discurilor modele experimentale exista si varianta
strunjirii din bara, Tnsa cu costuri mai mari si cu timp de executie mult mai mare.

Pentru executia altor prototipuri, de tip implant dentar filetat, prelucrarea cu
precizie se va face prin aschiere pe strunguri de mecanica fina, iar pentru cresterea
prezentului contract, se achizitioneaza un strung CNC CITIZEN, cu cinci axe comandate
numeric.
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c. _ 4
Fig. 10.7. Dispozitiv de perforare discuri din banda de titan aliat Ti6AI4V

11. CONCLUZII

Realizarea prezentei etape a contractului de finantare din cadrul programului
ERANET s-a facut in concordanta cu scopul proiectului si cu planul de realizare al
acestuia, in conditiile stabilite de comun acord cu autoritatea contractanta si cu partenerii
contractorului.

Etapa a fost realizata si finalizata prin prezentul raport stiintific si tehnic, continand
un raport de cercetare (Studiul biomaterialelor utilizate Tn constructia implanturilor
dentare, Studiul formelor diverse de implanturi utilizate in prezentul proiect, Studiul
tehnologiilor de prelucrare a titanului pentru implanturi dentare si Descrierea metodel de
depunere PLD utilizata pentru variatia raportului Ag/Si in straturile pe baza de carbon) si
un proiect de executie (Executia modelelor experimentale).
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Au fost proiectate si executate doua loturi de modele experimentale de implanturi
disc din titan nedliat, care au fost acoperite de partenerul INFLPR cu straturi de carbon
dopate n diferite combinatii cu Ag/Si.

De asemenea, a fost elaborat si publicat un articol in revista internationald
Proceedings in Manufacturing Systems (inscrisa in baze de date internationale), anexat,
care se gaseste pe Internet la adresa

http://www.icmas.eu/Journal archive files/\VVol 9-Issuel 2014 PDF/47-52 Croitoru.pdf

Tn etapa urméitoare INFLPR va transmite citre S.C. Tehnomed Impex Co S.A.
modelele experimentale pe care s-au depus straturile de carbon (DLC) dopate cu Ag/Si
pentru stabilirea proprietdtilor complexe ale acestora, urmand sa se faca depuneri si pe

implanturi reale si, respectiv, evaluarea pe criterii industriale a suprafetei acoperite a
implantului.
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