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I 

 

PREDGOVOR 
 

Intenzivan razvoj novih vrsta biomaterijala odvija se već nekoliko stoljeća, a povijesni izvori 

govore o njihovim začecima čak iz vremena drevnog Egipta. Novim spoznajama na području 

mehanizama i procesa prisutnih u određenim tjelesnim sustavima generiraju se novi zahtjevi za 

materijalima koji će se ugrađivati u živi organizam, a time i potreba za razvojem novih 

materijala koji odgovaraju na sve novopostavljene zahtjeve. Iako se razvoj biomaterijala odvija 

već dulje vrijeme, mnogi pokazatelji upućuju na činjenicu da ogroman dio njihova razvoja tek 

slijedi.  

Unatoč mnogim dostignućima na području biomedicinskih materijala mnogi izazovi su još 

uvijek prisutni. Ti se izazovi prvenstveno odnose na nemogućnost potpune simulacije živog 

biološkog tkiva i svih kompleksnih procesa koje ono podrazumijeva. Na području implantata 

namijenjenih ugradnji u koštano tkivo, poput ortopedskih ili zubnih implantata, dva su aspekta 

kompatibilnosti vrlo bitna te se odnose na mehaničku kompatibilnost i bioadhezijsko ponašanje 

materijala. Među trenutno dostupnim materijalima za ovu vrstu implantata, titan i njegove 

legure pokazali su se kao najbolji u vidu ispunjenja većina zahtjeva vezanih za 

biokompatibilnost. Ipak njihova visoka bioinertnost te modul elastičnosti znatno viši od onoga 

kosti predstavljaju prostor za njihovo daljnje unapređenje i razvoj. Visoki modul elastičnosti 

titanovih legura pokazao se potencijalno štetnim s obzirom da zbog puno veće krutosti u 

odnosu na kost može prilikom funkcijskog opterećenja dovesti do efekta prigušenja opterećenja 

koji pak može uzrokovati atrofiju koštanog tkiva na mjestu ugradnje implantata. Izrazita 

bioinertnost koja predstavlja pozitivno svojstvo u vidu netoksičnog i antikorozivnog ponašanja 

u organizmu, istovremeno predstavlja problem tijekom procesa oseointegracije tj. bioadhezije 

koštanog tkiva na površinu implantata.                                                                                           

Navedeni problemi predstavljaju ujedno i glavnu motivaciju za razvoj nove vrste titan-

magnezij kompozita. Osim tendencija postizanju bolje biokompatibilnosti materijala, ovo 

istraživanje usmjereno je razvoju nove tehnologije proizvodnje kompozita na bazi titana kojom 

se osigurava jeftinija i jednostavnija proizvodnja materijala namijenjenog primjeni u 

biomedicini, točnije izradi endoprotetskih implantata uz postizanje zadovoljavajućih svojstava.  

Rezultati analize svojstava i strukture ove nove vrste kompozita te njihova korelacija s 

proizvodnim parametrima predstavljaju značajan znanstveni doprinos na području biomedicine. 



 

II 

SAŽETAK 
 

Titan i Ti-legure najzastupljeniji su materijali na tržištu implantata zbog njihovih superiornih   

mehaničkih svojstava, biokompatibilnosti i kemijske postojanosti. Posjeduju modul 

elastičnosti znatno veći od onoga kosti što može prilikom funkcijskog opterećenja dovesti do 

atrofije koštanog tkiva oko implantata. Uzrok tome je efekt prigušenja opterećenja koji 

stimulira prilagodbu kosti novoj raspodijeli opterećenja. Lijevanje titana je složen postupak te 

se mora odvijati u zaštitnoj atmosferi zbog visokog afiniteta titana prema kisiku na povišenoj 

temperaturi. U ovom radu razvijan je titan-magnezijev kompozit proizveden metalurgijom 

praha, čiji je sastav i strukturu nemoguće postići tradicionalnim metodama. Uslijed sadržaja 

magnezija, karakteristike kompozita obuhvaćaju manju gustoću, niži modul elastičnosti te 

potencijalno bolji oseointegracijski kapacitet. Karakterizacija svojstava provedena je prema 

zahtjevima za implantate. Malo je dostupnih informacija o sličnim istraživanjima, a koncept 

izrade implantata ovom metodom gotovo je nepoznat.  



 

III 

 

SUMMARY 
 

Titanium and its alloys are dominant materials on implant market due to superiority of their 

mechanical properties, biocompatibility and corrosion behavior. Their elastic modulus is 

significantly higher than of bone which may result in periimplant bone atrophy during 

functional loading. This is caused by stress-shielding effect which causes bone adaptation to 

new load distribution. Titanium casting is a complex process conducted in protective 

atmosphere, due to its high oxygen affinity at elevated temperatures. New titanium-

magnesium composite produced by powder metallurgy methods with composition and 

structure different to traditional implant alloys, will be investigated. Due to magnesium 

content, properties of composite will include lower density and elastic modulus with better 

osseointegration potential. Material characterization will be conducted according to implant 

material standards. Information concerning similar studies is scarce, and concept of proposed 

implant material production almost unknown. 

 

 

 

 

 



 

IV 

 

KLJU ČNE RIJEČI 
implantat, prah, titan, magnezij, biomaterijal, kompozit 

 

 

 

KEYWORDS  
implant, powder, titanium, magnesium, biomaterial, composite 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



 

V 

 

POPIS OZNAKA 
 

Oznaka Opis oznake Mjerna 

jedinica 

A istezljivost % 

b               Burgerov vektor   

d promjer čestica/ojačala µm 

d0                početni promjer epruvete mm 

D1 tvrda čeljusna kost  

D2 tip čeljusne kosti  

D3 tip čeljusne kosti  

D4 meka čeljusna kost  

Dg             promjer podzrna matrice µm 

E modul elastičnosti GPa 

ɛ              istezanje mm/mm 

Ec modul elastičnosti kompozita  GPa  

Ekor   korozijski potencijal V 

Ekor(I=0) potencijal otvorenog kruga   V 

Em         modul elastičnosti matrice GPa 

Eo   modul elastičnosti ojačala GPa 

Ew ekvivalentna masa g 

F sila N 

Fmax  maksimalna sila savijanja N 



 

VI 

 

Fmin  minimalna sila savijanja N 

G   modul smičnosti GPa 

HV tvrdoća prema Vickers-u  

jkor      gustoća korozijske struje  µA/cm2 

K              konstanta  

kY1 konstanta  

kY2 konstanta  

l aktivna duljina uzorka   mm 

L0    početna duljina epruvete mm 

Lc konačna duljina epruvete mm 

M moment savijanja N/mm 

Mmax maksimalni moment savijanja  Nmm 

Mmin  minimalni moment savijanja Nmm 

ø promjer uzorka mm 

Rm  vlačna čvrstoća   MPa 

Rmax          maksimalno odstupanje profila µm    

Rp,C                 granica razvlačenja kompozita MPa 

Rp0,2 konvencionalna granica razvlačenja MPa 

s standardna devijacija  

S geometrijski faktor čestice               mm-1 

S0 početni promjer epruvete mm2 

T temperatura °C 



 

VII 

 

vkor brzina korozije        mm/god 

Vm volumni udio matrice % 

Vo  volumni udio ojačala % 

w  maseni udio komponente % 

            srednja vrijednost  

 

Grčka slova Opis oznake Mjerna 

jedinica 

α faza titana s heksagonskom jediničnom 

rešetkom 

 

α' igličasti martenzit  

α. konstanta  

β faza titana s kubičnom jediničnom rešetkom  

ɛ              istezanje mm/mm 

ρ   gustoća kg/m3 

ρdis         
 gustoća dislokacija  

σ naprezanje N/mm2 

σKF       naprezanje nastalo kao rezultat mehaničkog 

očvrsnuća   

N/mm2 

σKG    naprezanje uslijed promjene veličine zrne N/mm2 

σα    naprezanje  uslijed induciranih dislokacija N/mm2 

σ���      naprezanje uslijed promjene veličine podzrna N/mm2 

Φ toplinski tok W/g 



 

VIII 

 

φ volumni udio komponente % 

ω precipitat dobiven rastopnim žarenjem Ti  

 

 

Kratice Opis oznake 

BCC prostorno centrirana kubična (eng. Body Centered Cubic) 

BSE backscatter elektroni (eng. Back-Scatter Electron) 

CIP hladno izostatsko prešanje (eng. Cold Isostatic Pressing) 

CP Ti komercijalno čist titan (eng. Commercially Pure Titanium) 

DMA dinamička mehanička analiza 

EDS energijska disperzivna spektroskopija 

EIS elektrokemijska impedancijska spektroskopija 

HCP hekasagonska gusta slagalina 

HDH hidrid-dehidrid postupak (eng. Hydrid-DeHydrid) 

HIP vruće izostatsko prešanje (eng. Hot Isostatic Pressing) 

MMC kompozit s metalnom matricom (eng. Metal Matrix 

Composite) 

PE       poli(etilen) 

PM metalurgija praha (eng. Powder Metallurgy) 

PMMA   poli(metilmetakrilat) 

PREP metoda rotirajuće elektrode (eng. Plasma Rotating Electrode 

Process) 

PTFE poli(tetrafluoretilen) 



 

IX 

 

SE sekundarni elektroni 

SEM    skenirajući elektronski mikroskop 

SSA specifična površina (eng. Specific Surface Area) 

Ti99.4 % < 150µm  prah titana čistoće 99,4 % promjera čestica 150 µm 

Ti99.4 % < 31µm prah titana čistoće 99,4 % promjera čestica 31 µm 

TIMETAL    Ti15Mo3Nb3O legura 

TMZF TiMo6Zr2Fe legura 

ZKE      zasićena Kalomel elektroda 
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1. UVOD   
 

Brz razvoj medicine u današnje vrijeme rezultirao je snažnom potrebom za paralelnim 

razvojem na području biomedicinskih materijala. Nove spoznaje o svim procesima prisutnima 

u živom organizmu zahtijevaju razvoj novih vrsta implantata, namijenjenih ugradnji u 

biološko tkivo, koji će istovremeno zadovoljiti više specifičnih zahtjeva. Potreba za razvojem 

implantata raste iz godine u godinu kako u medicini tako i u stomatologiji gdje se raznim 

materijalima pokušava nadomjestiti prirodna tkiva čija su građa i svojstva vrlo kompleksna. 

Titan i njegove legure trenutno su najzastupljenija skupina materijala na tržištu implantata s 

obzirom na povoljnu kombinaciju svojstava koja uključuju dobra mehanička svojstva, 

biokompatibilnost te kemijsku postojanost. Glavni nedostatak izrade implantata od titana i 

titanovih legura vezan je uz tehnologiju njegove proizvodnje. Lijevanje titana je kompleksan 

postupak ponajviše zbog visokog afiniteta prema kisiku zbog čega se lijevanje mora odvijati u 

zaštitnoj atmosferi što znatno komplicira i  poskupljuje proces.  

S vremenom su postignuta mnoga unapređenja vezana za oblikovanje i obradu titan 

implantata no još uvijek ostaje mnogo prostora za unapređenja, prvenstveno vezanih za 

tehnologiju proizvodnje uključujući završnu površinsku obradu te biološke odgovore na 

ugradnju. Tijekom početnih godina istraživanja implantata kao primarni kriteriji nametnula su 

se mehanička svojstva i biokompatibilnost. S vremenom ti kriteriji postaju sve složeniji te 

danas uključuju  čitav niz parametara vezanih za interakciju s koštanim tkivom, prije svega 

poticanje njegova rasta i razvoja [1, 2]. Tijekom dosadašnjeg razvoja implantata komercijalni 

čisti titan i TiAl6V4 legura pokazali su se najboljim izborom materijala, što se tiče 

biokompatibilnosti, ponajviše zbog specifičnih površinskih karakteristika koje uključuju 

formiranje pasivnog oksidnog sloja koji predstavlja mehaničku barijeru za biorazgradnju, te 

izvrsna mehaničkih svojstava [3].  

S obzirom da se radi o ugradnji stranog tijela u prirodno tkivo, uspješnost ugradnje implantata 

ovisi ponajviše o procesu koji slijedi nakon ugradnje, oseointegraciji, tijekom kojeg dolazi do 

srastanja implantata i kosti, formiranjem snažne veze na površini implantata [1].  

Kako bi se osigurala što bolja oseointegracija implantati se danas površinski obrađuju u 

smjeru povećanja hrapavosti površine. Hrapavija površina koja se obično postiže 

mehaničkim, kemijskim i elektro-kemijskim postupcima te različitim prevlakama na površini 
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implantata, znatno povećava kontaktnu površinu koja olakšava opisano formiranje veze 

implantat/kost te na taj način pruža potporu i stabilnost nadogradnji.  

Osim fizičkog povezivanja s kosti, bitna je i mehanička kompatibilnost materijala implantata i 

tkiva kosti.  

Metalni implantati u pravilu imaju viši modul elastičnosti od onoga kosti, što uzrokuje pojavu 

pod nazivom efekt prigušenja opterećenja (eng. stress shielding). Koštano se tkivo pri 

regeneraciji i remodeliranju snažno oslanja na mehaničku stimulaciju koja se ugradnjom 

implantata mijenja. Ugrađeni metalni implantati apsorbiraju veći dio stimulirajućeg 

opterećenja što dovodi do neželjene promjene prijenosa mehaničkog opterećenja na kost 

nakon ugradnje implantata [4]. Kost reagira na navedenu promjenu mehaničkih uvjeta te joj 

se prilagođava, apozicijom nove kosti, ali nažalost ipak najčešće reduciranjem gustoće [5, 6].  

Mnoge studije su utvrdile da je razlika modula elastičnosti implantata i kosti glavni mehanički 

uzrok promjena na kostima nakon ugradnje implantata [7,8,9]. Kako bi se minimizirao taj 

efekt nužno je dakle modul elastičnosti materijala implantata približiti onome kosti. Dosada se 

opisanom problemu pristupalo uglavnom legiranjem titana kako bi mu se reducirao modul 

elastičnosti, varijacijama dimenzija implantata te namjernom lokalizacijom poroziteta [10,11].  

Modeli generirani tijekom sličnih istraživanja utvrdili su da se često na kraju treba postići 

kompromis s obzirom da su efekti promjena u smjeru reduciranja efekta prigušenja 

opterećenja obično rezultirali negativnim efektima po pitanju oseointegracije [12].  

 

Današnja istraživanja na području materijala za implantate usmjerena su prvenstveno na 

modifikaciju svojstava površine onih materijala za koje se pokazalo da su dobre 

biokompatibilnosti, a u svrhu dobivanja novih površinskih svojstava koja unapređuju 

mehaniku spoja implantat/kost, ali i njihovu biointegraciju [13, 14]. 

Osim modifikacije površine tradicionalnih biomaterijala mnoga  se istraživanja danas bave 

razvojem novih vrsta legura i kompozita koje bi osigurale do sada nepostojeće kombinacije 

mehaničkih, kemijskih i fizikalnih svojstava. [15, 16]. Različite metode metalurgije praha 

pritom se nameću kao relativno jednostavne metode proizvodnje novih vrsta materijala s 

obzirom da su ograničenja vezana uz miješanje različitih vrsta materijala puno manja u 

odnosu na tradicionalne ljevačke metode. Na taj način postiže se daleko širi raspon svojstava i 

mogućnost njihova usmjeravanja ka željenom području vrijednosti [17, 18]. 
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1.1. Cilj i hipoteze istraživanja 
 

Cilj istraživanja u sklopu ovog doktorskog rada je razvoj novog metalnog titan-magnezij 

kompozita metodama metalurgije praha,  s jedinstvenim svojstvima dizajniranima za primjenu 

u proizvodnji implantata.                                                                                        

 

Pretpostavljene hipoteze su: 

1. Primjenom metalurgije praha moguće je proizvesti Ti-Mg kompozit kojega nije moguće 

proizvesti drugim, tradicionalnim tehnologijama.  

2. Čestice magnezija u Ti-Mg kompozitu djelovat će na smanjenje modula elastičnosti 

kompozita u odnosu na postojeće legure titana. Očekuje se da će čestice magnezija pridonijeti 

bioaktivnosti konsolidiranog kompozita.  

3. Laboratorijskim ispitivanjima i karakterizacijom materijala moguće je utvrditi promjene i 

povezanost strukture i svojstava titan-magnezij kompozita u ovisnosti o korištenim 

parametrima konsolidacije. 

 

1.2. Metodologija i plan istraživanja 
 

U ovom doktorskom radu istražuju se metalni kompoziti na bazi titana, proizvedeni  

metalurgijom praha. Navedeno područje je relativno novo s malo dostupnih informacija, dok 

je koncept izrade implantata ovom metodom gotovo nepoznat. Istraživanje je usmjereno na 

mogućnost izrade kompozita s matricom titana ojačanog česticama komercijalno čistog 

magnezija za potencijalnu primjenu u izradi implantata. Uslijed sadržaja magnezija i njegovih 

svojstava, očekivane karakteristike novog kompozita obuhvaćaju manju gustoću i niži modul 

elastičnosti u odnosu na postojeće titanove legure. Istovremeno se od magnezija očekuje da 

kao komponenta novog kompozita osigura sasvim novi pristup oseointegracijskom 

mehanizmu tijekom kojeg djelomična resorpcija magnezija u tijelu doprinosi formiranju 

čvršće veze između kosti i implantata. Obzirom na potencijalna mjesta primjene, 

karakterizacija i ispitivanje konsolidiranog kompozita provedeno je prema zahtjevima za 

materijale implantata. Provedeno istraživanje se sastoji od pripreme, eksperimentalnog dijela 

s laboratorijskim ispitivanjima te analize i diskusije dobivenih rezultata. Uslijed 

kompleksnosti istraživanja kojim se povezuje tehnologiju proizvodnje kompozita s 

ispitivanjima i karakterizacijom dobivenih kompozita, sama priprema istraživanja obuhvaća 
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definiranje svih elemenata nužnih za uspješno provođenje eksperimenta. U teoretskom dijelu 

rada izložen je sažet pregled trenutnog stanja na području istraživanja biomaterijala te pregled 

postupaka metalurgije praha za proizvodnju kompozita s metalnom matricom te karakteristike 

ove skupine materijala. Također je dan pregled općih zahtjeva za svojstvima biomaterijala, 

njihova podjela te pregled svojstava titana i magnezija kao i njihova primjena u 

biomedicinske svrhe. U pripremi istraživanja definirane su karakteristike prahova od kojih je 

konsolidiran kompozit: sastav, oblik i dimenzije, dobavljači te omjeri konstituenata koji su 

korišteni za izradu uzoraka. Definirana su laboratorijska ispitivanja koja su provedena s ciljem 

karakterizacije konsolidiranog materijala. Nakon pripreme istraživanja pristupljeno je nabavci 

prahova te osiguranju kompletne infrastrukture za izradu kompozita. U eksperimentalnom 

djelu provedeno je miješanje i konsolidacija prahova titana i magnezija metodama metalurgije 

praha. Tijekom izrade uzoraka variran je udio magnezija u kompozitu kako bi se utvrdio 

utjecaj udjela magnezija na svojstva dobivenog materijala te pronašao njegov optimalni udio. 

Nakon konsolidacije dobiveni uzorci laboratorijski su ispitani. Naglasak u ovoj fazi 

istraživanja bio je na ispitivanjima onih svojstava koja su postavljena kao uvjet za primjenu 

materijala za izradu implantata. Ta ispitivanja uključuju određivanje statičkih mehaničkih 

svojstava, točnije modula elastičnosti, konvencionalne granice razvlačenja, vlačne čvrstoće i 

istezljivosti. Na uzorcima je provedeno i ispitivanje dinamičkih mehaničkih svojstava, 

konkretno ispitivanje dinamičke izdržljivosti prema normi za zubne implantate UNI EN ISO 

14801. Paralelno s mehaničkim ispitivanjima provedena su i jednostavna biokorozijska 

ispitivanja dobivenih uzoraka s ciljem uvida u njihovo ponašanje u korozivnom mediju. 

Tijekom eksperimentalnog dijela istraživanja kontinuirano se provodila analiza dobivene 

strukture kompozitnog materijala koja uključuje analizu makro i mikrostrukture pomoću 

svjetlosnog i skenirajućeg elektronskog mikroskopa te mikroanalizu kemijskog sastava 

pomoću EDS detektora. Dobiveni rezultati korišteni su za definiranje odnosa i povezanosti 

osnovnih strukturnih karakteristika sa svojstvima konsolidiranog materijala. Navedena 

ispitivanja provedena su u laboratorijima Fakulteta strojarstva i brodogradnje, Sveučilišta u 

Zagrebu te laboratorijima Instituta za materijale i mehaniku, Slovačke akademije znanosti u 

Bratislavi. Na temelju dobivenih rezultata korigirani su tehnološki parametri izrade uzoraka u 

svrhu dobivanja kompozitnog proizvoda homogene strukture, maksimalne gustoće i 

minimalnog udjela strukturnih grešaka. Poseban naglasak u analizi rezultata stavljen je na  

utvrđivanje korelacije sastava i strukture konsolidiranog kompozita s dobivenim svojstvima 

ispitanih uzoraka. 
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2. PREGLED TRENUTNOG STANJA NA PODRUČJU ISTRAŽIVANJA 

2.1. Kompoziti s metalnom matricom 
 

Kompoziti su heterogeni materijali koji se sastoje od više kemijski različitih materijala s 

ciljem dobivanja materijala takvih svojstava kakva ne posjeduje niti jedna komponenta sama 

za sebe uz istovremeno jasnu vidljivu granicu između njih. Kompozitni materijal najčešće se 

sastoji od kontinuirane faze, matrice unutar koje se nalazi neka vrsta ojačala. Funkcija matrice 

pritom obuhvaća povezivanje ojačala, prenošenje opterećenja na ojačalo te zaštitu ojačala od 

djelovanja okoline. Iz tog razloga na matrice se postavlja čitan niz zahtjeva poput: dobrog 

prianjanja uz ojačalo, izostanka kemijske reakcije s ojačalom, otpornosti na koroziju te 

poboljšavanja žilavosti cjelokupne konstrukcije.  

 

Kompoziti s metalnom matricom  (eng. metal matrix composites), MMC  pripadaju skupini 

novih materijala sa širokim područjem primjene. Kod metalnih kompozita matrica je metalna, 

a ojačavaju se česticama i/ili vlaknima različitih metalnih i nemetalnih materijala. Ojačalo se 

pritom odabire kako bi svojstvima poput visoke čvrstoće, krutosti ili nekih drugih specifičnih 

svojstava modificiralo tj. unaprijedilo svojstva matrice. 

 

Posljednjih desetak godina mnoga su nova otkrića vezana uz proizvodnju i primjenu metalnih 

kompozita omogućila njihov širok ulazak u mnoge grane industrije  poput automobilske, 

zrakoplovne, svemirske te biomedicinske. Inovativnost ove skupine materijala čini ih vrlo 

zanimljivima  prvenstveno zbog jedinstvene mogućnosti da se svojstva materijala usko 

dizajniraju prema specifičnim zahtjevima određene vrste primjene. Povoljan omjer troškova 

proizvodnje i funkcionalnih svojstava ove vrste materijala daje dodatan poticaj njihovom 

istraživanju.  

 

Pri dizajnu ovakvih kompozita razna ojačanja mogu imati različite funkcije ovisno o krajnjem 

rezultatu kojem se teži poput: porasta granice razvlačenja i vlačne čvrstoće uz zadržavanje 

određene žilavosti, bolje otpornosti puzanju, bolje dinamičke izdržljivosti, porasta otpornosti 

toplinskom šoku, bolje korozijske postojanosti, višeg modula elastičnosti i dr. Vrlo često se 

ovim materijalima uspijeva dobiti neka nova i povoljna svojstva uz zadržavanje postojećih 

[1]. Unatoč širokom spektru primjenjivosti ovih materijala i očitih prednosti, raznovrsnost 

materijala koji se uvode u jedan sustav zahtijeva razvoj novih tehnologija proizvodnje.  
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To je ujedno glavni izazov na području istraživanja MMC-a te se na tom području 

svakodnevno bilježe nove spoznaje o čemu svjedoči i dijagram intenziteta istraživanja za 

određene skupine materijala, slika 1.  

 

 
Slika 1. Pregled razvoja kompozita s metalnom matricom u kontekstu razvoja modernih 

materijala [2] 

 

Kompoziti s metalnom matricom mogu se klasificirati na razne načine no najčešće prema 

materijalu i obliku ojačala, slika 2.  

 

 

Slika 2. Klasifikacija kompozita s metalnom matricom [3] 
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Kombinacije lakih metala kao materijala matrice i raznih tipova ojačala otvaraju široki 

spektar mogućnosti dizajniranja svojstava kompozita i poboljšanje postojećih te postizanje do 

sada nepostojećih kombinacija svojstava poput [2]: 

 

• boljih  mehaničkih svojstava: čvrstoće, modula elastičnosti kod lakih i obojenih metala 

uz dobru toplinsku i električnu vodljivost 

• bolje otpornosti puzanju  

• bolje otpornosti trošenju  

• mogućnosti proizvodnje slojevitih kompozita za izradu elektroničkih komponenti 

• povećanja duktilnosti supervodiča. 

 

S obzirom da se radi o relativno novoj skupini materijala, tehnologije i postupci proizvodnje 

MMC-a još uvijek nisu dovoljno istraženi i predstavljaju aspekt kojim se bavi većina 

istraživanja na području tih materijala.  

 

2.1.1.  Komponente kompozita s metalnom matricom 
 

Svojstva kompozita s metalnom matricom direktan su rezultat njihove strukture i sastava 

definiranih tijekom proizvodnje. Elementi mikrostrukture matrice su veličina zrna, tekstura te 

strukturne greške poput poroziteta ili defekata kristalne rešetke. Ojačalo je moguće opisati 

kroz volumni udio, vrstu materijala, veličinu, raspodjelu i orijentaciju [2]. 

Procjena svojstava konačnog kompozita moguća je jedino uvidom u  nabrojane karakteristike 

materijala matrice i ojačala, ali je i ograničena pretpostavkama poput idealne raspodjele 

ojačanja te formiranja idealnih veza matrice i ojačala. U stvarnosti se često odvija čitav niz 

kompleksnih interakcija između matrice i ojačala zbog čega dostupni modeli za opis sličnih 

sustava mogu poslužiti samo u svrhu grube procijene konačnih svojstava [19].   

 

Prilikom odabira ojačala za određeni metalni kompozit neki od najčešćih zahtjeva su: niska 

gustoća, kemijska kompatibilnost, toplinska stabilnost, tehnologičnost, ekonomičnost, 

mehanička svojstva u skladu s onim traženim za kompozit te sličan koeficijent toplinske 

rastezljivosti onom matrice kako bi se osiguralo očuvanje međusobne jake mehaničke veze 

[20]. Vrlo bitan parametar pri odabiru vrste ojačala je i tehnologija proizvodnje finalnog 
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kompozita koja će biti jedan od ključnih faktora za odabir određene vrste materijala ili oblika 

ojačala. Osnovni oblici ojačala korištenih pri izradi MMC-a prikazani su na Slika 3. 

 

 

Slika 3. Tri osnovna oblika ojačala kompozita s metalnom matricom [20] 

 

Dosadašnja istraživanja pokazala su da metalni kompoziti s ojačalom u obliku čestica i 

viskera posjeduju najveći potencijal za proizvodnju relativno jeftinih, kompaktnih proizvoda 

superiornih svojstava u odnosu na tradicionalne metale. Pritom su za izradu ojačala dvije 

skupine materijala dominantne: keramika i metali.  

 

Keramički materijali poput oksida , nitrida i karbida su najčešće materijali ojačala s obzirom 

da posjeduju povoljne kombinacije svojstava poput specifične čvrstoće i krutosti, visoke 

tvrdoće,  kako pri sobnoj tako i pri povišenim temperaturama [21]. Najzastupljeniji keramički 

materijali u dosadašnjim istraživanjima MMC-a su aluminij oksidna i silicij karbidna 

keramika prvenstveno zbog vrlo dobre kompatibilnosti s najčešćim materijalima matrice, 

aluminijem i titanom [22-24]. Volumni udjeli ojačala pritom se kreću u rasponu od 10 % do 

60 % . Tablica 1. prikazuje popis najčešćih materijala ojačala i matrica MMC-a. 
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Tablica 1. Najčešći materijali komponenti MMC-a [24] 

MATRICA Oblik i materijal ojačala 

ALUMINIJ 

• kontinuirana vlakna: B, SiC, Al2O3, grafit 

• kratka vlakna: Al2O3, Al2SiO5 

• viskeri; SiC 

• čestice : SiC, B4C 

MAGNEZIJ 

• kontinuirana vlakna: Al2O3, grafit 

• viskeri: SiC 

• čestice : SiC, B4C 

TITAN 

• kontinuirana vlakna: B, SiC 

• čestice TiC 

 

U novije vrijeme počinju se istraživati kompoziti ojačani metalnim česticama i vlaknima 

prvenstveno zbog boljeg svojstva kvašenja, veće kompatibilnosti s materijalom matrice,  a 

time i  boljim svojstvima proizvedenog materijala. Glavne skupine metala koje su se pokazale 

dobrom za ovu vrstu primjene su legure aluminija, titana i nikla čija povoljna svojstva 

uključuju dobra mehanička svojstva, jednostavnu proizvodnju uz niske troškove te dobru 

kemijsku postojanost [25]. Za razliku od konvencionalnih metalnih materijala s prisutnim 

disperziranim tvrdim fazama poput precipitata ili karbida, kod kompozita se ta tvrda 

disperzirana faza nalazi u puno većem dimenzijama i većem volumnom udjelu. Glavna 

funkcija ojačala bez obzira na oblik i vrstu je preuzimanje naprezanja koja na njih prenosi 

matrica. Trodimenzionalna ojačanja poput čestica mogu osigurati izotropnost svojstava čije će 

vrijednosti biti u sprezi s veličinom čestica, njihovim međurazmakom i volumnim udjelom 

[26].  

Pri dosadašnjem razvoju metalnih kompozita aluminij, titan i magnezij se najčešće koriste kao 

materijali matrice, dok se za primjenu pri povišenoj temperaturi najčešće koriste kobalt te 

kobalt-nikal legure. Aluminij i titan su ipak najzastupljeniji materijali matrice MMC-a. Oba 

navedena metala i njihove legure posjeduju vrlo dobra mehanička svojstva uz relativno nisku 

gustoću što ih čini posebno povoljnima u uvjetima gdje se nastoji smanjiti gustoću 

komponenti uz zadržavanje vrlo dobrih mehaničkih svojstava [27].  
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Aluminij i njegove legure korišteni su u najvećem broju istraživanja kao materijal matrice pri 

čemu se najčešće kao ojačalo koristilo čestice Al2O3.  Svojstva koja ga čine povoljnim za ovu 

primjenu uključuju visoku specifičnu čvrstoću, kemijsku postojanost, izvrsnu toplinsku i 

električnu vodljivost, obradljivost te relativno nisku cijenu sirovine [28-30]. Prvotni razvoj 

kompozita s aluminijskom matricom započeo je u zrakoplovnoj industriji. Pritom je ključna 

prednost aluminija njegovo talište, dovoljno visoko za primjenu pri temperaturama višima od 

sobne, a dovoljno nisko da omogući relativno jeftinu i jednostavnu proizvodnju kompozita 

[4].  

Legure titana koje su se pokazale najefikasnijima kao materijal matrice su α i β legure te 

metastabilne β legure. Ključne prednosti u odnosu na aluminij i njegove legure su puno viša 

specifična čvrstoća te njeno zadržavanje i na povišenim temperaturama. Iako superiorne u 

odnosu na aluminij, titanove legure se koriste samo u situacijama gdje je puno veća nabavna 

cijena sirovine opravdana visokim zahtjevima tijekom eksploatacije [27].   

Magnezij je zbog niske gustoće također razmatran kao pogodan materijal matrice no njegov 

visoki afinitet prema kisiku čini ga neprikladnim za mnoga područja primjene.  

Poznavanje eksploatacijskih uvjeta tijekom primjene kompozita presudno je pri odabiru 

materijala matrice. Odabir metala kao materijala matrice daje cjelokupnom kompozitu metalni 

karakter koji obuhvaća toplinsku i električnu vodljivost te prikladnost nekih konvencionalnih 

postupaka proizvodnje definiranih za metale.  
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 2.1.2. Svojstva  metalnih kompozita ojačanih česticama 
 

Zbog specifičnosti građe kompozita njihova svojstva rezultat su interakcije strukture i 

svojstava pojedinih komponenti. Općenito parametri o kojima ovise svojstva kompozita su 

[17]: 

• svojstva matrice i ojačala 

• veličina i raspodjela konstituenata 

• volumni udio konstituenata 

• oblik konstituenata 

• priroda i jakost veze među konstituentima 

2.1.2.1. Statička mehanička svojstva i mehanizmi očvrsnuća česticama 

 
 Kod kompozita ojačanog česticama razlikujemo dva tipa očvrsnuća, izravno i neizravno. 

Izravno očvrsnuće rezultat je više čvrstoće materijala ojačala u odnosu na materijal matrice 

dok je neizravno očvrsnuće rezultat kompleksnih procesa na sučelju matrica/ojačalo.  

Mikroplastičnost je pojava tipična za MMC-e, a odvija se uslijed koncentracije naprezanja pri 

oštrijim rubovima čestica ojačala [31, 32]. Naime pri djelovanju vlačnog naprezanja na 

matricu ona se počinje plastično lokalizirano deformirati na mjestima koncentriranog 

naprezanja. S porastom udjela ojačala i smanjenjem veličine čestica ojačala povećava se i 

udio područja u matrici s nehomogenom raspodjelom naprezanja. Zbog toga  materijal 

matrice ulazi u plastično područje prije nego što bi to bio slučaj bez ojačala što kao rezultat 

ima pad granice razvlačenja cjelokupnog kompozita [33].  

 

Veći udio manjih čestica tako osigurava maksimalni doprinos očvsnuću materijala matrice te 

se temelji na dva mehanizma: podupiranju mehaničkog očvrsnuća te formiranju manjih 

granica zrna u kompozitu. Naime s povećanjem udjela ojačala veći dio opterećenja se prenosi 

s matrice na ojačalo što kao rezultat im jače mehaničko očvrsnuće, a time i višu vlačnu 

čvrstoću [34].   
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Utjecaj čestica ojačala na čvrstoću cjelokupnog kompozita moguće je opisati slijedećim 

mikro-mehaničkim modelom [35] : 

 

 

                    

gdje je ∆Rp,C promjena granice razvlačenja kompozita uslijed uvođenja čestica ojačala. 

Utjecaj induciranih dislokacija ∆σα može se izraziti kao: 

 

 

 

 

gdje je ρdis gustoća dislokacija, ∆σα doprinos uvođenju dislokacija granici razvlačenja, α je 

konstanta (0,5-1), G je modul smičnosti, b je Burgerov vektor, ∆T temperaturna razlika, ∆C 

razlika koeficijenta toplinskog rastezanja između matrice i čestice ojačala, Vo volumni udio 

čestica te d veličina čestica.  

 

Utjecaj veličine zrna materijala matrice na granicu razvlačenja prikazan je izrazom: 

 

 

 

                                                                 

gdje je ∆σKG promjena granice razvlačenja uslijed promjena veličine zrna (tijekom termo-

mehaničke obrade može doći do rekristalizacije), kY1 je konstanta, D rezultirajuća 

veličina/promjer zrna.  

 

Utjecaj veličine podzrna materijala matrice opisan je s jednadžbama:  

 

 

                                                                                                    

(4)

(5)

(6)

 
(1)

(3)

(2)
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gdje je ∆σ��� promjena vlačne čvrstoće uslijed promjene veličine podzrna,  kY2 je konstanta, a 

Dg rezultirajuća veličina podzrna. 

Komponenta promjene naprezanja uslijed mehaničkog očvrsnuća  ovisnog o promjeru i udjelu 

čestica ojačala, ∆σKF računa se prema izrazu: 

 

 

gdje je K konstanta, G je modul smičnosti, ε istezanje.  

 

Dva aspekta interakcije matrice i ojačala posebno utječu na svojstva kompozita: kemijska 

reaktivnost i jačina veze te ovise o kemijskom sastavu komponenti kompozita.  

Kemijska reaktivnost matrice i ojačala definira se preko prijenosa mase na njihovom sučelju. 

Rezultat takvog prijenosa može biti nastanak novih faza ili promjena morfologije  na području 

kontakta matrice i ojačala uslijed disocijacije i difuzije komponenti matrice i ojačala [36].   

 

Na povezanost materijala matrice i ojačala snažno utječu [37]: 

• termodinamički potencijal komponenti kompozita 

• kemijski sastav matrice i ojačala 

• tehnologija proizvodnje kompozita (temperatura, trajanje obrade) 

• udio poroziteta - povećava ukupnu specifičnu površinu te na taj način podupire 

reaktivnost 

• površinska čistoća sirovina  

• površinska obrada ojačala 

Modul elastičnosti kompozita jedan je od temeljnih ciljeva proizvodnje ultra lakih kompozita 

s metalnom matricom. Pri procjeni ukupnog modula elastičnosti koristi se nekoliko različitih 

modela ovisno o vrsti ojačala i naprezanju. Za procjenu konačnog modula elastičnosti 

kompozita ojačanog dugim vlaknima u slučaju kada je naprezanje paralelno s smjerom 

vlakana koristi se Voight-ov model [38]:  

 

(7)

(8)
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Za slučajeve kada se radi o slojevitim kompozitima te naprezanju koje djeluje okomito na 

smjer ojačala koristi se Reuss-ov model [39]:  

 

                  

gdje je Vo volumni udio ojačala, Vm volumni udio matrice, Ec modul elastičnosti kompozita, 

Em modul elastičnosti matrice, Eo modul elastičnosti ojačala.  

 

Tsai-Halpin-ov model opisuje doprinos ojačala u obliku čestica na modul elastičnosti 

kompozita. On u procjenu uključuje faktor oblika ojačala kojeg definira kao funkciju  

geometrije čestica, smjera naprezanja te orijentacije ojačanja, a dan je izrazima [39]:  

 

 

 

 

gdje je S geometrijski faktor čestice, S =1/d. 

Kompoziti s metalnom matricom ojačanom keramičkim česticama  poput onog s matricom 

aluminija ojačanom SiC česticama mogu posjedovati modul elastičnosti od 50% do 100% 

veći od onoga aluminija  tj. sličan modulu titana uz gustoću u odnosu na titan čak 33 % 

manju. Upravo je to i osnovni razlog zašto se ova skupina materijala sve više nameće kao 

alternativa u proizvodnji dijelova male gustoće i visoke krutosti [40].  

 

Tvrdoća je vrlo važno svojstvo za primjenu MMC-a, prvenstveno jer je nosioc otpornosti 

materijala trošenju. Istraživanja su pokazala da među različitim tipovima ojačala ono u obliku 

čestica najviše doprinosi porastu tvrdoće kompozitnog materijala [41]. Osim bolje otpornosti 

trošenju udio čestica više tvrdoće u odnosu na onu matrice doprinosi termodinamičkoj 

stabilnosti kompozita. Pritom je porast tvrdoće proporcionalan sa smanjenjem dimenzije 

čestica te time povećanom specifičnom površinom. Među materijalima čestica  kao 

najefikasniji za  povišenje tvrdoće pokazali su se SiC, Al2O3 te TiC [17, 42].  

(9)

(10)

  (11)

(12)
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2.1.2.2. Dinamička svojstva metalnih kompozita ojačanih česticama 

 
Jedan od glavnih razloga razvoja kompozita s matricom lakih metala ojačanih česticama je 

mogućnost unapređenja njihove dinamičke izdržljivosti. Na otpornost umoru materijala 

najviše utječu volumni udio čestica ojačala, veličina čestica ojačala, mikrostruktura matrice te 

okolni uvjeti  [43]. 

Istraživanja na ovom području ukazuju na pozitivan efekt raznih vrsta ojačala na ponašanje 

lakih metala u uvjetima dinamičkog naprezanja, slika 14,  što je posebno bitno na područjima 

industrije za koja se ova skupina materijala i razvija, zrakoplovnu i automobilsku [44,45]. Na 

slici je vidljiva povećana otpornost umoru materijala pri konstantnoj veličini čestica ali s 

porastom njihovog udjela u kompozitu. 

U kompozitnom materijalu većinu opterećenja preuzima ojačalo puno više krutosti od one 

matrice. Zbog toga pri određenom nametnutom naprezanju dolazi do puno manjeg istezanja 

kompozitnog materijala u odnosu na čisti metal matrice pa je i ukupno vrijeme bez pojave 

pukotine pri dinamičkom opterećenju duže. Ukoliko su čestice manjih dimenzija uz isti udio 

njihov međusobni razmak je u prosjeku manji pa je u materijalu prisutno više barijera za 

gibanje dislokacija [46].   

 

Slika 4. Utjecaj volumnog udjela ojačala na otpornost umoru materijala kompozita na bazi 
aluminija ojačanog SiC česticama [47] 
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Druga komponenta kompozita, matrica, svojom strukturom također utječe na dinamička 

svojstva. Pritom su dominantni faktori veličina, oblik i raspodjela precipitata, veličina zrna te 

prisutnost nekih uključaka i dispegiranih faza nastalih tijekom proizvodnje kompozita. Ono 

što je specifično za metalne kompozite u odnosu na konvencionalne metale je činjenica da 

visoka vlačna čvrstoća i granica razvlačenja ne podrazumijevaju nužno dobru dinamičku 

izdržljivost [48]. Tijekom dinamičkog opterećenja čitav niz različitih mikrostrukturnih 

mehanizama upravlja inicijacijom i širenjem pukotine uslijed dinamičkog opterećenja. Ti 

mehanizmi uključuju: pružanje otpora gibanju dislokacija i gomilanje precipitata i čestica 

ojačala. Greške u strukturi matrice poput  intermetalnih uključaka te aglomeracija čestica 

također utječu na dinamička svojstva kompozitnih materijala proizvedenih metalurgijom 

praha [49]. Takvi defekti u materijalu predstavljaju koncentratore naprezanja te potiču 

nastanak pukotina obično na površini materijala. Proizvodnja kompozita ekstrudiranjem 

doprinosi ravnomjernoj raspodjeli sitnijih uključaka jer se tijekom ekstruzije uz pomoć čestica 

ojačala usitnjavaju uključci prisutni u materijalu.  

2.1.3. Proizvodnja kompozita s metalnom matricom 
 

Zbog nepotpunog poznavanja povezanosti strukture i sastava sa svojstvima MMC-a, troškovi 

proizvodnje i oblikovanja često su viši nego kod konvencionalnih metala. Razvoj proizvodnih 

metoda općenito se usmjerava osiguravanju što čvršće veze između matrice i ojačala uz 

izbjegavanje mogućih negativnih pojava uslijed njihove interakcije.  

Treba naglasiti da je težnja za dobivanjem proizvoda gotovog oblika pri proizvodnji metalnih 

kompozita opravdana. Razlog tome je  složenost naknadne obrade metalnih kompozita s 

obzirom da je njihova tehnologičnost relativno nepoznata i ovisna o komponentama od kojih 

su izrađeni.  

Postoje brojne tehnologije i postupci proizvodnje kompozita s metalnom matricom. Pri 

odabiru najbolje od njih, u obzir treba uzeti krajnje željene karakteristike proizvedenog 

kompozitnog materijala poput vrste, količine i raspodjele ojačala, materijala matrice i konačne 

primjene kompozita. Iako se metodom proizvodnje ne može znatno utjecati na ukupnu 

količinu i sastav ojačala, izrazito se može utjecati na raspodjelu istog u kompozitu. Općenito 

se proizvodnju MMC-a može podijeliti u dva koraka, primarni i sekundarni  [1]. 

 



 

17 

 

Tijekom primarnog koraka proizvodnje kompoziti se sintetiziraju iz materijala matrice i 

ojačala uslijed kojeg dolazi do formiranja veza između tih komponenti. U sekundarnom 

koraku sadržani su svi postupci oblikovanja, završne obrade i spajanja potrebni za izradu 

konkretnih dijelova iz primarnog kompozitnog materijala. Ponekad materijali matrice i 

ojačala nisu kompatibilni u smislu međusobne adhezije, pa je nužno prilagođavanje njihovih 

površinskih svojstava.  

 

Proizvodni postupci koji se koriste za proizvodnju kompozita s metalnom matricom su [3]:  

• Postupci u tekućem stanju: 

- infiltracija ojačala putem tlačnog ili vakuumskog lijevanja 

- lijevanje miješanjem  

- lijevanje tiskanjem 

- reaktivna infiltracija 

- naštrcavanje 

• Metalurgija praha: 

- prešanje i sinteriranje smjese praškastih materijala 

- ekstrudiranje smjese metalnih prahova 

- ekstrudiranje profila te naknadno naštrcavanje perkursorskog materijala 

- vruće ekstrudiranje smjese prahova ili vlakana  

- ekstrudiranje ili hladno izostatsko prešanje 

• Spajanje ili zavarivanje poluproizvoda 

• Završna obrada 

 

Postupci metalurgije praha predstavljaju relativno novi koncept proizvodnje.  Ti se postupci 

odvijaju pri nižim temperaturama pa su i mehanizmi povezivanja matrice i ojačala znatno 

drugačiji od onih prisutnih kod postupaka u tekućem stanju [17]. 

 

2.1.4. Metalurgija  praha  

 

Razvoj ove tehnologije za proizvodnju metalnih kompozita započeo je u sklopu zrakoplovne 

industrije. Tijekom postupka praškasti materijal matrice se konsolidira s određenim udjelom 

ojačala kontinuiranog ili nekontinuiranog tipa.                                                                           
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Na taj način moguće je dobiti proizvode velikih dimenzija kao što je slučaj s aluminijevim 

kompozitom ojačanim SiC koji su se posljednjih godina intenzivno istraživali u sklopu 

transportne industrije [18].  

Metalurgija praha je metoda proizvodnje komponenti miješanjem elementarnih i/ili prethodno 

legiranih prahova, njihovom konsolidacijom u određenoj vrsti kalupa te sinteriranjem ili 

zagrijavanjem kojim se postiže dodatno povezivanje komponenti. Navedeni postupci mogu 

obuhvaćati i sekundarnu obradu u vidu hladnog ili vrućeg prešanja/ekstrudiranja kojom je 

moguće dodatno modificirati strukturu i svojstva materijala.   

Metalurgija praha u današnje vrijeme doživljava  brz razvoj prvenstveno zbog mogućnosti da 

zadovolji mnoge uvjete proizvodnje modernih materijala što ujedno predstavlja i ključne 

prednosti ove metode [50,51]:  

- mogućnost miješanja materijala koji nisu pokazali kompatibilnost pri miješanju 

tradicionalnim ljevačkim postupcima 

- korištenje značajno većih udjela ojačanja u odnosu na one pri postupcima u 

tekućem stanju 

- težnju minimalnom vremenu potrebnom za  realizaciju proizvoda od ideje do 

izlaska na tržište 

- obrada na konačan oblik (eng. near net shape forming), postizanju što preciznijih 

dimenzija i oblika 

- smanjenje proizvodnih troškova 

- mogućnost preciznog dizajniranja fizikalnih i mehaničkih svojstava utjecajem na 

parametre proizvodnje i polaznih materijala  

- mogućnost dodatne modifikacije svojstava nekim od postupaka toplinsko-

mehaničke obrade 

Unatoč navedenim prednostima postoje i neki nepovoljni aspekti metode, a tiču se prije svega 

relativno visoke cijene praškastih sirovina te nedovoljne istraženosti mogućih postupaka 

njihove konsolidacije te utjecaja iste na strukturu i svojstva proizvedenog materijala [17].  
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Općenito se proizvodnju materijala metalurgijom praha može raščlaniti u četiri ključne faze: 

• Proizvodnja prahova različitih materijala  

• Miješanje praškastih materijala 

• Konsolidacija/kompaktiranje 

• Sinteriranje. 

 

Konsolidacija materijala se češće odvija pri sobnoj temperaturi dok se sinteriranje uglavnom 

provodi pri povišenim temperaturama u zaštitnoj atmosferi. Nakon toga mogu uslijediti 

dodatni postupci kojima se ostvaruju posebna svojstva materijala, slika 5.  

 

Slika 5. Shematski prikaz faza PM proizvodnje [52] 
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2.1.4.1.  Proizvodnja metalnih prahova  

 

Tehnologija proizvodnje metalnih prahova objedinjava različite tipove postupaka kojima se 

mogu dobiti prahovi različitih svojstava i granulacije [53]: 

• Atomizacija – plinska, vodena, centrifugalna, kemijska 

• Kemijski postupci dekompozicije ili precipitacije 

Tijekom postupka plinske atomizacije rastaljeni metal se atomizira zahvaljujući struji 

inertnog plina (obično dušika ili argona) koja izaziva  vrtloženje na izlasku iz mlaznice razbija 

talinu u vrlo sitne kapljice koje se pri padu u spremniku hlade i padaju na dno u obliku čestica 

praha. Čestice metalnog praha dobivene ovim postupkom najčešće su sfernog oblika te 

iznimno visoke čistoće, a njihova veličina je limitirana promjerom sapnice [54, 55].  Sferni 

oblik čestica vrlo je pogodan pri daljnjim postupcima poput vrućeg izostatskog ekstrudiranja 

jer povoljno djeluje na gusto pakiranje materijala. Oblik dobivenih čestica ovisi o vremenu 

koje je bilo raspoloživo za djelovanje površinske napetosti na kapljicu rastaljenog metala prije 

skrućivanja u smislu da duže vrijeme pogoduje sfernom obliku čestica praha. 

Vodenom atomizacijom se tanki mlaz rastaljenog metala razbija vrlo brzim atomiziranim 

vodenim mlazom uslijed čega se formiraju kapljice metala te ih se ohlađuje i skrućuje prije 

pada na dno spremnika. Naknadno se obično dodatno provodi sušenje praha. U odnosu na 

ostale vrste atomizacije ovom metodom se osigurava najbrže hlađenje kapljica rastaljenog 

metala s obzirom da je specifični toplinski kapacitet vode daleko viši od onog plina. Veličina 

čestica dobivenih ovom metodom manja je u odnosu na ostale metode atomizacije, a to 

doprinosi homogenosti mikrostrukture [56]. Većina atomiziranih prahova podvrgava se 

žarenju kako bi se reducirao sadržaj ugljika i oksida s obzirom da se nakon sušenja na 

površini može pojaviti oksidni sloj.  

Centrifugalna atomizacija može se provesti na dva načina. Rastaljeni metal može padati na 

rotirajući disk ili se može primijeniti rotirajuća elektroda (eng. Plasma Rotating Electrode 

Process, PREP) koja rotira dok se rastaljuje u električnom luku titanove elektrode [57, 58]. 

Ova metoda je ujedno i vrlo česta metoda proizvodnje praha titana. Još jedna varijanta 

centrifugalnog postupka koristi rotirajuće posude zagrijane iznad tališta materijala od kojeg se 

proizvodi prah. Na njih se blizu centra rotacije dovodi rastaljeni materijal koji se uslijed 
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centrifugalne sile raspoređuje u tankom sloju po stjenkama posude i pri njenom obodu 

raspada u sitne kapljice.  

Kemijski postupci proizvodnje metalnih prahova obuhvaćaju procese precipitacije, 

reduciranja oksida te postupke dekompozicije. Najzastupljeniji među njima je postupak 

karbonilne dekompozicije kojim se proizvode prahovi nikla i željeza sitne granulacije [59].  

Tijekom navedenog procesa sirovi metal reagira s CO pod djelovanjem tlaka te se formira 

karbonil koji je na temperaturi reakcije u plinovitom stanju no on se pri porastu temperature i 

snižavanju tlaka taloži. Osim njega najzastupljeniji kemijski postupci iste namjene su: 

proizvodnja praha platine dekompozicijom platina amonijevog klorida, Sheritt-Gordon proces 

za proizvodnju praha nikla iz otopina niklovih soli te kemijska precipitacija metala iz raznih 

otopina. Međutim ova skupina postupaka relativno je slabo zastupljena u proizvodnji metalnih 

prahova [60].  

Za proizvodnju titanovog praha sitnije granulacije često se primjenjuje hidrid-dehidrid  

postupak. Tijekom postupka iskorištava se visoki afinitet titana prema vodiku. Kao ulazna 

sirovina u proces ulaze veće čestice titana poput strugotine koje se obogaćuje vodikom što 

dovodi do vrlo krhkog stanja u kojem se melju i usitnjavaju u zaštitnoj atmosferi. Nakon 

usitnjavanja prah se dehidrogenizira kako bi se uklonio vodik. Rezultat ovakvog procesa je 

sitan prah s nepravilnim česticama promjera u rasponu od 50 µm do 300 µm, pogodan za 

različite metode metalurgije praha [60]. 

2.1.4.2.   Svojstva materijala dobivenih metalurgijom praha  

Najčešći materijali inženjerskih prahova su prahovi metala i keramike. Svojstva prahova 

rezultat su postupka njihove proizvodnje, a predstavljaju vrlo bitan aspekt proizvodnje 

kompozita s obzirom da o njima ovisi čitav niz svojstava konačnog kompozitnog materijala. 

Svojstva prahova o kojima u najvećoj mjeri ovise svojstva konsolidiranog materijala su [61]: 

• Oblik i građa čestica 

• Specifična površina čestica 

• Dimenzije čestica  

• Kemijski sastav 

• Tehnološka svojstva   
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Oblik  i građa čestica od presudnog su značaja ne samo za svojstva konsolidiranog 

materijala već i za tehnologije proizvodnje kompozita. Nepravilan oblik čestica praha 

rezultira manjom gustoćom pakiranja u odnosu na sferne čestice. S druge strane pokazalo se 

da sferne čestice povećavaju krhkost konačnog materijala. [62]. Rezultat različitosti 

tehnologija proizvodnje prahova su različiti oblici čestica praha. Građa čestica se pritom 

odnosi na nesavršenosti čestica i unutarnji porozitet, slika 6. 

 

Slika 6. Osnovni oblici čestica praha i odgovarajući proizvodni postupci [63] 

 

Specifična površina čestica iznimno je važan parametar pri proizvodnji materijala iz 

praškastog tipa sirovina. Specifična površina (eng. specific surface area, SSA) definirana je 

kao omjer površine i mase čestica praha, cm2/g. Utjecaj ovog fizikalnog svojstva najizraženiji 

je tijekom postupka kompaktiranja i sinteriranja kada se upravo na toj ukupnoj površini 
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kontakta odvijaju kemijski i mehanički procesi spajanja čestica praha. Oblik i hrapavost 

čestica praha ključni su utjecajni parametri na specifičnu površinu praha [64]. Sferne čestice 

koje imaju puno manju specifičnu površinu pozitivno utječu na tečenje materijala koje je 

znatno bolje od tečenja čestica dendritičnog oblika. Hrapavost čestica uslijed povećanja 

međusobnog trenja čestica negativno utječu na tečenje.  

Dimenzija čestica također utječe na tečenje materijala upravo zbog aspekta specifične 

površine [65]. Prahovi sa sitnijim česticama imaju puno veću ukupnu specifičnu površinu što 

kao rezultat ima  veći broj kontaktnih točaka među česticama u kojima djeluje međusobno 

trenje. Mjerenje specifične površine prahova dugotrajan je postupak te ga se rijetko provodi 

tijekom industrijskih postupaka metalurgije praha [66]. 

Kemijski sastav prahova bitan je parametar pri interakcijama čestica praha, ali i ponašanju 

praha tijekom proizvodnje kompozitnog materijala. Najčešći sastavi materijala prahova su:   

• elementarni – prah samo jednog elementa  

• smjese – više raznovrsnih elementarnih prahova se miješa što daje mogućnost 

proizvodnje legura posebnog sastava kakav nije moguće dobiti klasičnim ljevačkim 

postupcima 

• predlegirani prahovi – individualne čestice praha su prethodno legirane, npr. od 

nehrđajućeg čelika, legura bakra, aluminija, brzoreznih čelika. 

 

Tehnološka svojstva praha direktno su vezana uz oblik i dimenzije čestica te obuhvaćaju 

[67, 68]: 

• Sposobnost tečenja  

• Sposobnost sabijanja  

• Sposobnost sinteriranja.  

 

 

Svojstva tečenja bitan su faktor prilikom odabira postupka konsolidacije materijala. Tečenje 

materijala direktno utječe na brzinu kojom se kalup puni materijalom prilikom postupaka 

konsolidacije i oblikovanja. Brže popunjavanje kalupa znači bržu proizvodnju. S druge strane 

ako je tečnost praha slaba, kalupne šupljine se ne popunjavaju u potpunosti što loše utječe na 

kvalitetu proizvoda nakon sinteriranja tijekom kojeg može doći do deformacije proizvoda 
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uslijed nejednolike gustoće materijala [68]. Sferne čestice praha imaju najbrži protok uslijed 

olakšanog klizanja čestice uz česticu zbog male količine dodirnih točaka s ostalim okruglim 

česticama. Suprotno tome kod dendritičnih čestica taj broj točaka je veći, a time je i kretanje 

čestica otežano uslijed jačeg trenja.  

Sposobnost sabijanja odnosi se na mogućnost postizanja gustog pakiranja čestica praha te 

obuhvaća dva procesa: komprimiranje praha i kompaktiranje praha. Komprimiranje praha 

odnosi se na stlačivost praha tj. sposobnost praha da ga se zgusne uslijed djelovanja tlaka. 

Kompaktiranje pak podrazumijeva  sposobnost praha da zadrži oblik nastao tijekom sabijanja 

u kalup sve do faze sinteriranja. Općenito bi se sklonost kompaktiranju moglo definirati kao 

minimalni pritisak potreban za proizvodnju sirovca postojanih dimenzija i oblika. Osim tlaka 

sposobnost sabijanja se može izraziti i preko gustoće sirovca nakon kompaktiranja. 

Ključni utjecajni parametri o kojima ovisi uspješnosti kompaktiranja, posebice u hladnom 

stanju su: 

• nepravilan oblik čestica – olakšava međusobno blokiranje/zaglavljivanje čestica te na 

taj način osiguravaju veću čvrstoću sirovca 

• prividna gustoća – koja je rezultat dimenzija, oblika i gustoće čestica praha 

• tečenje materijala – ovisi o obliku, dimenzijama te prividnoj gustoći čestica praha. 

 

Dva su svojstva praha pritom od presudnog utjecaja: prividna gustoća praha i plastičnost 

čestica praha. Mogućnost kompaktiranja praha direktno ovisi o prividnoj gustoći [66, 67, 

69]. Niža prividna gustoća ukazuje na veći udio nepravilnosti oblika čestica ili manje čestice 

zbog čega se čestice međusobno lakše zaglavljuju i sudaraju pa je i kompaktibilnost bolja. 

Plastičnost čestica s druge strane može također utjecati na sposobnost kompaktiranja. Ukoliko 

je plastičnost izraženija to kao posljedicu ima olakšano deformiranje čestica i popunjavanje 

udubljenja susjednih čestica zbog čega je opet osigurana bolja međusobna interakcija čestica.  

Manja dimenzija čestica također povećava sposobnost kompaktiranja praha s obzirom da  se 

korištenjem sitnijih čestica praha  osigurava veći broj točaka kontakta na kojima dolazi do 

adhezije i hladnog navarivanja čestica. Iako u tom slučaju kompaktirani dio posjeduje veću 

gustoću to nije garancija postojanosti kompaktiranog oblika koji se može pri vađenju iz 

kalupa nekada i raspasti. Razlog tome je što je ponekad efekt površinskih karakteristika 

čestica jači od utjecaja njihove veličine na međusobno povezivanje. Čest primjer takvog 
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reduciranja je ono koje nastaje uslijed formiranja oksida na površini čestica koje je kod 

prahova nekih reaktivnih materijala gotovo neizbježna pojava. Sposobnost komprimiranja 

materijala opisuje se stupnjem kompresije, omjerom volumena rastresenog/slobodnog praha i 

volumena konsolidiranog dijela. Poznavanje ovog omjera prvenstveno je važno pri 

dizajniranju kalupa za konsolidaciju prahova [66].  

Sposobnost sinteriranja predstavlja sposobnost ojačanja veze između čestica uslijed 

zagrijavanja tijekom kojeg dolazi do smanjenja poroznosti i porasta gustoće materijala.  

Navedena svojstva prahova direktno utječu na fizikalna svojstva konsolidiranog praškastog 

materijala poput gustoće materijala, gustoće pakiranja i poroznosti. 

Gustoća kod praškastih materijala nije jednoznačno svojstvo već treba razlikovati:  

• stvarnu/teoretsku  gustoću – masa neto volumena čestica praha. Neto volumen je 

volumen nakon taljenja i skrućivanja  praha u krutinu bez pora 

 

• prividnu  gustoća – masa bruto volumena nasutih čestica praha. Bruto volumen je veći 

od neto volumena zbog prisutnosti praznih prostora između čestica, te je prividna 

gustoća manja od stvarne gustoće 

 
• gustoća sirovca – gustoća nakon kompaktiranja obično nije zadovoljavajuća pa je 

nužan dodatni korak termo-mehaničke obrade tijekom koje se postižu jače veze 

između čestica praha. Gustoća u tom međustanju se zove gustoća sirovca (eng. green 

density) te je puno veća od gustoće praha prije kompaktiranja no nije jednolika po 

volumenu i ovisi o pritisku pri kompaktiranju [67]. 

  

Gustoća pakiranja materijala prilikom postupaka konsolidacije pri određenom pritisku u 

kalupu u velikoj mjeri ovisi o raspodjeli veličine čestice gdje šira raspodjela veličine čestica 

osigurava lakše popunjavanje praznina prilikom pakiranja materijala. Pritom sitnije čestice 

popunjavaju praznine između velikih čestica u kontaktu. Na taj se način omogućava 

postizanje većih gustoće poluproizvoda prije sinteriranja ili konačnih proizvoda uslijed 

manjeg udjela pora. Ukoliko je pak preveliki udio sitnih čestica  može doći do nepoželjnog 

smanjenja tečenja praha [70]. Slika 7. prikazuje tijek promjena gustoće praškastog materijala 

prilikom konsolidacije.  
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Slika 7. Promjena gustoće tijekom konsolidacije: (1) početna gustoća praha, (2) porast          
gustoće praha uslijed pakiranja čestica praha, (3) gustoća nakon konsolidacije kao           

rezultat pakiranja i deformacije čestica praha [69] 

 

Bitna karakteristika prahova koju se može izraziti preko gustoća praha je faktor pakiranja a 

izražava se kao omjer volumne i stvarne gustoće te je uvijek manji od 1. Ukoliko prah 

posjeduje široku raspodjelu promjera čestica one se mogu međusobno puno gušće slagati  te 

se time i faktor pakiranja povećava. Osim raspodjelom čestica veći faktor pakiranja  može se 

ostvariti jačim tlakovima kompaktiranja koji omogućava gušće pakiranje materijala [68].  

Poroznost je još jedan pojam blisko vezan uz gustoću prahova a kvantificira se kao omjer 

pora u ukupnom volumenu materijala. Udio pora je pritom često teško točno definirati u 

materijalu zbog nemogućnosti utvrđivanja prisutnosti pora unutar samih čestica praha. 

Poroznost materijala dobivenih metalurgijom praha ovisi ponajviše o  početnoj veličini čestica 

prahova. Korištenjem manjih čestica osiguravaju se manje dimenzije pora no raste njihova 

količina u materijalu nakon konsolidacije. Rezultat konsolidacije prahova većih promjera 

čestica  obično je manja količina pora,  ali puno većih dimenzija.  
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2.1.4.3.   Kompaktiranje i konsolidacija prahova 

 

Kompaktiranje  materijala je proces na kojeg utječu neke od karakteristika prahova: oblik i 

promjer čestica te plastičnost čestica koja upravlja tečenjem praha [66, 67]. 

Među navedenim parametrima prividna gustoća i plastičnost prahova najviše uvjetuju 

kvalitetno kompaktiranje [69]. Niža prividna gustoća ukazuje na veći udio nepravilnosti 

oblika čestica i/ili manje dimenzije čestice zbog čega se čestice međusobno lakše zaglavljuju i 

sudaraju pa je i kompaktiranje bolje. Ukoliko je plastičnost izraženija čestice se lakše 

deformiraju i popunjavaju udubljenja susjednih čestica te na taj način osiguravaju bolju 

međusobnu interakciju.   

Manja dimenzija čestica također povećava sposobnost kompaktiranja praha s obzirom da 

sitniji prah sadržava veći broj točaka kontakta na kojima dolazi do adhezije i hladnog 

navarivanja čestica. Iako u tom slučaju kompaktirani dio poprima veću gustoću, ona i dalje 

nije garancija postojanosti kompaktiranog oblika. Ponekad ipak dolazi do raspadanja 

kompaktiranog dijela uslijed dominacije površinskih karakteristika čestica nad utjecajem 

njihovih dimenzija. To je često slučaj kod primjene prahova materijala koji posjeduju visoki 

afinitet prema kisiku uslijed kojeg dolazi do formiranja oksida na površini čestica. Takvi 

oksidi negativno utječu na metalurško povezivanje čestica tijekom kompaktiranja. Sposobnost 

komprimiranja materijala opisuje se stupnjem kompresije, omjerom volumena 

rastresenog/slobodnog praha i volumena konsolidiranog dijela. Poznavanje ovog omjera 

prvenstveno je važno pri dizajniranju kalupa za konsolidaciju prahova [66].   

Konsolidacija prahova kompleksan je proces te se odvija u dvije faze: faza brzo rastućeg 

porasta gustoće te faza deformacije čestica.  Tijekom brzog porasta gustoće odvija se tečenje i 

promjena rasporeda čestica što dovodi do gušćeg slaganja. U fazi deformacije čestica veći 

pritisak dovodi do elastične i plastične deformacije čestica. Tijekom povećanja pritiska 

gustoća praškastog materijala se povećava uz istovremeno reduciranje poroznosti. 

Približavanjem čestica praha nastaje sve više mjesta međusobnog kontakta te s vremenom 

dolazi do deformacijskog očvrsnuća materijala. Pri nižim tlakovima prešanja dominira trenje 

među česticama dok pri srednjim tlakovima dolazi do elastične i plastične deformacije čestica 

praha koje uzrokuje međusobno mehaničko navarivanja čestica. Posljedica toga je porast 

gustoće sirovca. Kod duktilnih prahova s tlačenjem dolazi do povećanja kontaktnih točaka 
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između čestica dok kod čestica krhkog materijala dolazi do odlomljivanja čestica na mjestima 

visokog kontaktnog pritiska. Pri najvišim tlakovima sile kroz dio postaju izotropne te se 

konsolidacija odvija sve do trenutka kada više nema međusobno povezanih pora te se daljnja 

deformacija odvija isključivo u elastičnom području. 

Odabir procesa konsolidacije jedan je od ključnih parametara metalurgije praha o kojem u 

velikoj mjeri ovise   svojstva konačnog materijala. Tijekom procesa konsolidacije prethodno 

pripremljenu smjesu prahova se pod djelovanjem tlaka i/ili temperature formira u određeni 

oblik. Na taj način se proizvodi gotovi proizvod ili predoblik koji se može zatim podvrgnuti 

dodatnim postupcima u svrhu jačeg povezivanja komponenti [71].  

ključni utjecajni parametri o kojima ovisi uspješnosti kompaktiranja, posebice u hladnom 

stanju su: 

• nepravilan oblik čestica – olakšava međusobno blokiranje/zaglavljivanje čestica te na 

taj način osiguravaju veću čvrstoću sirovca 

• prividna gustoća – koja je rezultat dimenzija, oblika i gustoće čestica praha 

• tečenje materijala – ovisi o obliku, dimenzijama te prividnoj gustoći čestica praha. 

 

Alati za konsolidaciju prahova moraju biti konstruirani na način da podnesu visoke tlakove i 

temperature te posjeduju visoku otpornost na trošenje. Mnogi se postupci koriste za 

konsolidaciju materijala no najčešći su pritom: 

• hladno izostatsko prešanje (eng. cold isostatic pressing, CIP) 

• vruće prešanje, vruće izostatsko prešanje (eng. hot isostatic pressing, HIP) 

• ekstrudiranje. 

 

Hladno izostatsko prešanje obično se koristi kao metoda formiranja sirovca kojeg  se zatim 

naknadno sinterira ili podvrgava nekom drugom tipu termo-mehaničke obrade. Smjesa 

praškastih materijala se stavlja u fleksibilan kalup te se podvrgava visokom tlaku plina ili 

tekućine. Tlakovi nužni za formiranje metalnog sirovca pri sobnoj temperaturi kreću se 

između 100000 kPa i 280000 kPa [71]. Konsolidacija prahova ovom metodom rezultira 

relativno slabom povezanošću komponenti no dovoljno dobrom da se osigura kapsuliranje 

potrebno u mnogim procesima [72]. Osim držanja materijala u jednoj cjelini eliminira 
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mogućnost kontaminacije obratka lubrikantima u kalupu. Unatoč slabim vezama među 

čestima moguće je dobiti kompaktan dio bez upotrebe veziva [73].   

Vru će prešanje se obično primjenjuju kada se želi konsolidirati materijal kojega inače nije 

lako naknadno sinterirati zbog slabe atomske pokretljivosti na temperaturi sinteriranja. 

Tijekom postupka su zapravo objedinjeni postupak konsolidacije i sinteriranja. Istovremeno 

djelovanje visokog tlaka i temperature omogućava dobivanje gustoća bliskih onima 

dobivenim postupkom lijevanja čak i kod materijala poput alatnih čelika, karbida i nitrida 

[74]. Pri ovom postupku karakteristike prahova poput veličine i oblika čestica, te raspodjele 

veličine čestica nemaju značajan utjecaj na kvalitetu konačnog materijala već ona ovisi o 

temperaturi, tlaku, trajanju procesa te okolnoj atmosferi. Tlak se na sirovac nameće iz jednog 

ili dva smjera duž jedne osi. Njegova ključna funkcija je uspostavljanje i zadržavanje kontakta 

između čestica praha. Toplina pritom osigurava dovoljnu pokretljivost atoma koja je 

preduvjet za dobivanje homogene strukture bez formacije aglomerata istovrsnih čestica [75]. 

Ukoliko se smjesu prahova drži dovoljno dugo na odgovarajućoj temperaturi i tlaku dolazi do 

plastične deformacije čestica praha i formiranja kompaktnog materijala.  

Vru će izostatsko prešanje je postupak koji u jednom koraku objedinjuje konsolidaciju i 

sinteriranje prahova uz istovremeno djelovanje temperature i tlaka. Tijekom postupka 

praškasti materijal se stavlja u prethodno pripremljenu kapsulu ili kalup te se naknadno iz nje 

evakuira zrak i zatvara kako bi se spriječio naknadan ulazak plinova. Tako pripremljenu 

kapsulu stavlja se u spremnik pod tlakom. Unutar spremnika se putem grijaćih elemenata 

kapsulu zagrijava do određene temperature potrebne za konsolidaciju uz paralelni porast 

tlaka. Tijekom držanja smjese prahova na povišenoj temperaturi i tlaku osigurava se plastična 

deformacija i difuzija čestica prahova uslijed čega dolazi do njihovog povezivanja. 

Primjenom izostatskog tlaka osigurava se uniformna konsolidacija u svim smjerovima. Na taj 

način se iz praškastih materijala proizvodi u potpunosti kompaktan dio često boljih svojstava 

od lijevanih ili sinteriranih dijelova. S obzirom da se proces odvija pri povišenim 

temperaturama u odnosu na klasično prešanje, potrebni su niži tlakovi uz istovremeno 

osiguravanje minimalne poroznosti. Među glavnim prednostima ovog postupka ističu se: 

dimenzijska preciznost, manji utjecaj karakteristika polaznih prahova, veće rezultirajuće 

gustoće kompozita a time i bolja mehanička svojstva [76]. Kraći vijek trajanja kalupa i nužno 

naknadno skidanje kapsule predstavljaju glavne nedostatke postupka. Tlakovi potrebni za 

konsolidaciju metalnih prahova kreću se u rasponu od 50,7 MPa do 310 MPa, dok 
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temperatura ovisi o vrsti materijala prahova [77]. Na slici 8. nalazi se shematski prikaz vrućeg 

izostatskog prešanja. 

 

Slika 8. Shematski prikaz procesa vrućeg izostatskog prešanja [78] 

Opisanom metodom najčešće se konsolidiraju metalni kompoziti s matricom nehrđajućih 

čelika, titana i nikla.  

Ekstrudiranje  je postupak tijekom kojeg se na smjesu praškastih materijala djeluje snažnim 

hidrostatskim silama te ga se protiskuje kroz određenu vrstu kalupa. Kao i kod prešanja i 

ekstrudiranje se može provoditi u toplom i hladnom stanju. U oba slučaja moguće je 

proizvesti materijal visoke gustoće i vrlo dobrih mehaničkih svojstava [79]. Ovakvu metodu 

konsolidacije moguće je provoditi na prethodno dobivenim sirovcima ili direktno u stanju 

rasutog praha. Kod vrućeg ekstrudiranja prah se najčešće kompaktira  u praoblik nakon čega 

se ekstrudira pri povišenim temperaturama u zaštitnoj atmosferi. Istraživanja ove metode 

konsolidacije u početku su se uglavnom bavila ekstrudiranjem prahova aluminija i bakra te su 

utvrdila mogućnost izrade kompaktnih dijelova visoke gustoće. Svojstva tako konsolidiranih 

materijala ovise o početnim karakteristikama praha, ekstruzijskom omjeru, geometriji kalupa 

te ostalih parametara postupka [80, 81]. Najčešće se prahove prvo hladno izostatski preša te se 

dobivaju sirovci gustoće 70 % do 80 %, dovoljno kompaktni za daljnju ekstruziju. Drugi tip 

procedure koristi pri izradi sirovca kapsulu od bakra ili aluminija u kojoj se nalazi prah te ga 

se takvoga dalje ekstrudira, slika 9. 
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Slika 9. Različite procedure konsolidacije metalnih prahova ekstrudiranjem [82] 

 

2.1.4.4. Ekonomičnost metalurgije praha 

 

Zbog relativno visokih cijena sirovina od kojih se obično izrađuju MMC kompoziti, među 

kojima su  metali poput aluminija, titana i tehničke keramike, proizvodnja na konačan oblik i 

dimenzije predstavlja važan tehnološki zahtjev. Raznorodnost komponenti u kompozitu 

onemogućuje recikliranje otpada proizvodnje pa se teži njegovom maksimalnom reduciranju. 

Troškovi proizvodnje kompozita s metalnom matricom ovise o brojim parametrima među 

kojima su: kompleksnost oblika, vrsta materijala matrice i ojačala, volumni udio ojačanja, 

vrsta potrebnih primarnih i sekundarnih postupaka korištenih u proizvodnji, troškovi strojne 

obrade. Vrlo bitan parametar pri planiranju troškova i ekonomičnosti proizvodnje je veličina 

serije proizvodnje s obzirom da je za proizvodnju nekih vrsta kompozita potrebna relativno 

kompleksna i skupa oprema. Već sam odabir materijala matrice i ojačala ima ključnu ulogu u 

konačnoj cijeni proizvedenog kompozitnog materijala posebno iz razloga što su materijali 

ojačala obično puno skuplji u odnosu na klasične metalne materijale.  
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3. BIOMATERIJALI 
                                                                                                                                            

Znanost o biomaterijalima svoj najveći razvoj doživljava u posljednjih 50 godina. 

Biomaterijali su skupina materijala prirodnog ili umjetnog porijekla koji tijekom svoje 

primjene strukturno i funkcionalno zamjenjuju biološka tkiva i njihove sustave. Znanost o 

biomaterijalima multidisciplinarne je prirode te obuhvaća područja medicine, biologije, 

kemije, fizike, inženjerstva tkiva, znanosti o materijalima, mikrobiologije i elektronike [83].  

S obzirom da znanost o biomaterijalima podrazumijeva izradu i implementaciju dijelova u 

živi organizam ona obuhvaća i mnoge etičke te pravne aspekte primjene. Ono što je 

zajedničko svim vrstama primjene biomaterijala je interakcija s različitim biološkim 

sustavima u vidu  neke vrste sklopa ili pojedinačnog implantata pa je vrlo važan parametar 

njihove funkcionalnosti biološki odgovor organizma [84]. Kao primarni zahtjev koji se na ove 

materijale nameće jest osigurati potpuno nadomještanje prirodne građe i funkcije određenih 

tkiva te unapređenje  njihovih svojstava. Tijekom razvoja novog biomaterijala ključno je 

utvrditi sva željena svojstva novog materijala ali istovremeno imati uvid u poznata svojstva 

materijala koji se u tu svrhu primjenjuju. O tome koliko se unutar zadnjih 50 godina 

istraživanja biomaterijala njihova primjena proširila svjedoče podaci o godišnjem broju 

ugrađenih biomedicinskih uređaja. Procjenjuje da se godišnje ugrađuje 20 milijuna  

biomedicinskih dijelova i sklopova različitih oblika. Potreba za novim materijalima i 

konceptima u budućnosti može samo rasti prvenstveno uslijed daljnjeg razvoja medicine ali i 

produljenja životnog vijeka svjetske populacije.  Podaci iz 2000.godine prikazani u tablici 2., 

daju pregled zastupljenosti pojedinih vrsta implantata. Danas su ti podaci drastično drugačiji 

za pojedine vrste s obzirom da su unutar zadnjih 15 godina uslijed brzog razvoja materijala i 

medicine mnoge od njih postale dostupne širokoj populaciji te se svakodnevno ugrađuju. 

Zubni implantati su primjer upravo takvog brzo razvijajućeg područja s eksponencijalnim 

rastom broja ugrađenih elemenata [85]. 

Tablica 2. Broj biomedicinskih uređaja ugrađenih 2000. godine u svijetu [86] 

VRSTA IMPLANTATA UGRAĐENIH KOMADA U SVIJETU 

proteze kuka i koljena 75000000 

srčani zalisci 200000 

kardiovaskularni stentovi >2000000 

zubni implantati 500000 

pacemakeri 200000 

kardiovaskularne premosnice 400000 
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Razvoj biomedicine općenito bio bi puno brži u praksi da nema ključne faze istraživanja 

svakog novog biomaterijala i proizvoda, a tiče se višegodišnjih iscrpnih kliničkih studija 

nužnih kako bi se utvrdila njihova apsolutna sigurnost i učinkovitost. Istraživanja na području 

biomaterijala često se baziraju na tzv. modelu konvergencije gdje je neizbježna suradnja 

stručnjaka iz različitih područja znanosti te dugi niz laboratorijskih i kliničkih ispitivanja a sve 

u svrhu konvergiranja optimalnom rješenju [87].  

3.1. Ključni zahtjevi za biomaterijale 
                                                                                                                                   

Ključni aspekt dosadašnjeg istraživanja biomaterijala tiče se njihove općenite kompatibilnosti  

sa živim tkivima pri čemu kompatibilnost  obuhvaća razumijevanje svih interakcija između 

živog tkiva i sintetiziranog materijala. S obzirom da se biomaterijali ugrađuju u živi 

organizam njihova svojstva moraju zadovoljiti niz kompleksnih zahtjeva, slika 10.  

 

Slika 10. Pregled zahtjeva za svojstva biomaterijala [88] 
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Iako je teško rangirati zahtjeve na biomaterijale prema važnosti, neki od njih su se tijekom 

razvoja biomaterijala ipak nametnuli kao prioritetni:  

• biokompatibilnost 

• mehanička svojstva. 

3.1.1. Biokompatibilnost 

Biokompatibilnost  podrazumijeva kompatibilnost materijala implantata s biološkim okolišem 

te isključuje njegovu toksičnost, ozljede tkiva, negativnu fiziološku reaktivnost i imunološku 

reakciju[89].  

U početnoj fazi industrije implantata kao ključni zahtjev koji osigurava dobru kompatibilnost 

s okolnim tkivom odabrana je što manja kemijska reaktivnost, pa su se ugljični čelici skloni 

koroziji zamijenili nehrđajućim čelicima, kobalt-krom legurama, titanom i platinom [90].  

Nakon eliminacije opasnosti od kemijske razgradnje novu listu prioriteta u vidu povećanja 

biokompatibilnosti činili su zahtjevi poput netoksičnosti, izbjegavanja imunološkog odgovora, 

izbjegavanja trombogenog efekta, nekancerogeno djelovanje, neiritabilnost i slično. 

Netoksičnost biomaterijala je vrlo bitan zahtjev za biomaterijale. Ključna zadaća pri 

istraživanju ovog svojstva biomaterijala je utvrditi u kojoj mjeri određeni materijal posjeduje 

potencijalno opasne tvari koje bi se mogle otpuštati u organizam. Ovaj se zahtjev obično 

formulira kao zabrana promjene mase implantata nakon ugradnje osim ako iznimno nije 

dizajniran na način da u organizam otpušta neke funkcionalne spojeve s unaprijed definiranim 

ciljem. U dosadašnjim istraživanjima najčešće se na biokompatibilnost nastojalo utjecati 

postizanjem određene biološke aktivnosti materijala [91-93]. 

 S obzirom na kompleksnost navedenih zahtjeva kod analize biomaterijala nije dovoljno 

analizirati samo njegova izolirana svojstva već se trebaju uzeti u obzir svi parametri u sustavu 

implantat-tkivo poput vrste okolnog tkiva, karakteristika okoline (temperatura i pH), vrste 

mehaničkog opterećenja. Suvremena istraživanja pokazuju da se napredak na polju 

biokompatibilnosti može postići i upravo suprotnim pristupom koji uključuje reaktivnost na 

površini kontakta ugrađenog materijala i tkiva [94].  U najnovije vrijeme ide se i korak dalje 

pa se kao povoljnu pojavu pri ugradnji implantata spominje njihova djelomična unaprijed 

projektirana biorazgradnja. Biokompatibilnost materijala potrebno je analizirati na dvije 
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razine, na razini osnovnog materijala i na razini površine. Pritom se kao glavne karakteristike 

osnovnog materijala koje utječu na biokompatibilnost ističu:  

• kemijski sastav  

• mikrostruktura 

• mehanička svojstva  

• mikro i makroporoznost. 

Glavne karakteristike površine koje utječu na biokompatibilnost implantata su:  

• kemijski sastav 

• pokretljivost molekula na površini 

• topografija 

• energija površine 

• električna svojstva 

• kemijska postojanost  

• tribološka svojstva. 

Daljnje razmatranje biokompatibilnosti temelji se na dva specifična procesa od ključne 

važnosti za uspješnost ugradnje implantata u koštano tkivo: oseointegraciji  (tiče se 

kompatibilnosti površine implantata i tkiva u koje se ugrađuje) i efektu prigušenja 

opterećenja (mehaničke kompatibilnosti). 

3.1.2. Oseointegracija 
                                                                                                                                                      

Oseointegracija predstavlja izravno strukturno i funkcionalno povezivanje površine 

implantata i živog koštanog tkiva u koje je ugrađen. Pojava oseointegracije predstavlja 

ključan dio analize biokompatibilnosti implantata na području medicine i stomatologije [95].  

Nakon ugradnje implantata u koštano tkivo dolazi do progresivnog obavijanja implantata 

koštanim tkivom te nakon nekoliko tjedana dubina urastanja tkiva u materijal može iznositi i 

1.500 µm.  Tek nakon potpune homogenizacije koštanog tkiva na spoju sa implantatom, 

implantat može u potpunosti preuzeti puno opterećenje [96]. Površinske karakteristike 

materijala pokazale su se dominantnim parametrom pri odvijanju oseointegracije pri čemu 

veća hrapavost površine implantata pogoduje bržem urastanju tkiva i povezivanju s 
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implantatom [97]. Mogućnost fizičkog direktnog povezivanja otkrivena je prvotno na 

implantatu od titana no pokazalo se da je slično povezivanje moguće i s drugim vrstama 

metalnih materijala poput nehrđajućeg čelika i cirkonij-oksidne keramike [98].  

Istraživanja su pokazala da se oseointegracija kod titana ne odvija zbog pozitivnih reakcija s 

koštanim tkivom već upravo zbog izostanka negativne reaktivnosti [99] tj. njegove 

bioinertnosti. Studije na području oseointegracije implantata proteklih su godina bile 

uglavnom usmjerene na skraćenje vremena potrebnog za formiranjem čvrste funkcionalne 

veze implantat-kost putem različitih metoda modifikacije površine implantata. Ukoliko se 

zacjeljivanje ne odvije u potpunosti a tkivo se pritom izloži opterećenju moguće je slabljenje 

veze implantata i tkiva. Među bitnim karakteristikama površine implantata pritom su 

najvažniji parametri hrapavosti te kemijski sastav [100].   

Oseointegracijske procese koji se odvijaju nakon ugradnje implantata moguće je grupirati u tri 

skupine [101,102]:  

1. Biotolerantni procesi – obuhvaćaju izostanak odbacivanja implantata iz tkiva te 

njegovo obavijanje vlaknastim vezivnim tkivom, osteogeneza na daljinu 

2. Bioinertni procesi – odnose se na kontaktnu osteogenezu tijekom koje osteogene 

stanice migriraju direktno na površinu implantata te postupno formiraju koštano tkivo 

3. Bioreaktivni procesi – implantat prihvaća formiranje koštanog tkiva na površini 

izmjenom iona uslijed koje dolazi do kemijskog povezivanja s kosti. 

Karakteristike koštanog tkiva također su vrlo bitne za adekvatno odvijanje oseointegracije. 

Prema tome razlikuju se tri osnovna dijela kosti: kortikalna kost, trabekularna/spužvasta kost 

te koštana srž,  slika 11. Što se tiče čeljusnih kostiju, razlikuju se četiri tipa prema omjeru 

kortikalne i spužvaste kosti: D1(tvrda, prevladava kortikalna kost), D2, D3 i D4 (mekana, 

prevladava spužvasta kost). 
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Slika 11. Sastavni dijelovi kosti [103] 

Tijekom ugradnje implantata dolazi do značajnog oštećenja i djelomičnog odumiranja 

kortikalne kosti oko implantata. Naknadno zacjeljivanje dugotrajan je i složen proces tijekom 

kojeg se oseointegracija odvija uz istovremeno djelovanje dviju vrsta stanica, osteoklasta i 

osteoblasta. Osteoklasti razgrađuju oštećeno koštano tkivo što je nužno za remodeliranje kosti 

nakon ugradnje stranog tijela. Paralelno s osteoklastima, osteoblasti sudjeluju u izgradnji 

novog koštanog tkiva proizvodnjom mineralnih naslaga kalcija i fosfata. Na taj način 

formiraju se vrlo gusti mineralni slojevi na mjestu loma kosti [104].  

Kontinuirano djelovanje osteoklasta i osteoblasta traje sve do potpunog zacjeljivanja kosti. 

Dok se zacjeljivanje kortikalne kosti odvija uslijed osteogeneze na daljinu, osteogeneza 

trabekularne/spužvaste kosti odvija se kontaktno. Osteoblasti se prihvaćaju na površinu 

implantata te otpuštaju kalcij i fosfat koji se talože te predstavljaju matricu za daljnje 

formiranje kolagenih vlakana, slika 12. Nakon formiranja takve kalcificirane matrice na 

površini implantata započinje formiranje spužvaste kosti na mjestu oštećenog koštanog tkiva, 

uz sami implantat [105]. Ova vrsta tkiva sastavljena od kolagenih vlakana nije dovoljno jaka 

da bi osigurala mehaničku nosivost te se obično unutar perioda od nekoliko mjeseci 

reorganizira te poprima lamelarni oblik. Ta je pretvorba u lamelarni oblik brža u predjelima s 

većim udjelom koštane srži odnosno spužvaste kosti. Biološko povezivanje implantata i kosti 

osigurava se u području spužvaste kosti no mehanička stabilnost se uspostavlja tek potpunim 

zacjeljivanjem kortikalne kosti. 
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Slika 12. Formiranje veze implantat/koštano tkivo [106] 

Glavni cilj industrije implantata danas je postići što bolje povezivanje implantata i biološkog 

tkiva u vidu odvijanja osteogeneze. Općeniti pristup rješavanju tog problema temelji se na 

optimizaciji karakteristika površine implantata. Različitim postupcima modifikacije i 

prevlačenja površine implantata mijenjaju se površinska topografija i morfologija, specifična 

energija površine te kemijski sastav [107-109]. Među najčešćim tehnikama za modifikaciju 

površinskih svojstava implantata  su: 

• pjeskarenje 

• nagrizanje (u kiselini ili lužini) 

• plazma naštrcavanje 

• elektropoliranje 

• anodizacija 

• prevlačenje hidroksiapatitom 

• prevlačenje kalcijevim fosfatom. 

Dinamika adsorpcije bioloških molekula te interakcije na površni implantata presudne su za 

njegovo održanje u tijelu [110]. Mnoga istraživanja bavila su se aspektom hrapavosti i 

njegovim utjecajem na formiranje snažne veze implantata i koštanog tkiva uslijed povećanja 

ukupne aktivne površine na sučelju implantat/kost [111]. Pokazalo se da je optimalni  raspon 

vrijednosti srednjeg  aritmetičkog odstupanja profila,  Ra između 1 µm i 10 µm s obzirom da 
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je to i red veličine nekih važnih tipova bioloških građevnih jedinica koje sudjeluju u 

osteogenezi [112]. Glavni problem koji se javlja kod mehaničkih postupaka povećanja 

hrapavosti površine kao npr. kod pjeskarenja  jest uvođenje određene količine 

kontaminirajućih čestica, koje predstavljaju fizikalnu barijeru u procesu oseointegracije [113]. 

Prevlačenje površine implantata obično podrazumijeva prevlačenje materijalima poput 

kalcijevog fosfata ili hidroksiapatita kako bi se povećala bioaktivnost implantata. To je vrlo 

čest slučaj kod titanovih implantata gdje se na taj način reducira negativna komponenta 

njegove bioinertnosti i olakšava povezivanje s koštanim tkivom. Razvijene su razne tehnike 

nanošenja navedenih slojeva na materijal implantata poput plazma naštrcavanja, sol-gel 

postupaka, laserskog nanošenja [114].  Proces povezivanja implantata i koštanog tkiva može 

biti ugrožen prisutnošću nečistoća i uključaka na površini materijala. Kako bi se to spriječilo 

većina implantata se podvrgava pasivizaciji površine te se posebno pakira kako ne bi došlo do 

kontaminacije prije ugradnje.  

3.1.4. Mehanička kompatibilnost – efekt prigušenja opterećenja 

Odgovarajući uvjeti mehaničkog opterećenja i njegove raspodjele ključni su preduvjet za 

potpuno zacjeljivanje nakon ugradnje implantata. Istraživanja na tom području pratila su efekt 

stranog tijela na implantatima identičnog kemijskog sastava, ali različite krutosti. Zaključci tih 

istraživanja ukazuju na brže i kvalitetnije povezivanja implantata s biološkim tkivom ukoliko 

je njegova krutost sličnija onoj tkiva [115-117].   

Utvrđena su dva ključna preduvjeta za postizanje optimalnih mehaničkih karakteristika na 

spoju implantata i kosti [118]: 

• stabilnost na lokaciji ugradnje u smislu izostanka bilo kakvog pomicanja implantata u 

odnosu na kost ili smičnog naprezanja 

• prisutnost stimulirajućeg fiziološkog naprezanja. 

U početnoj fazi proučavanja mehaničke stabilnosti ugradnje biomedicinskih pomagala 

naglasak se stavljao na nepomičnost implantata nakon ugradnje, no s vremenom se ustanovilo 

da je potpuna funkcionalnost ugradnje nemoguća bez odgovarajuće mehaničke stimulacije 

koštanog tkiva kakva je bila prisutna prije same ugradnje.  
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Proces tijekom kojeg se potencijalno može narušiti aspekt mehaničke stimulacije kosti naziva 

se efekt prigušenja opterećenja (eng. stress shielding) [119]. Navedeni proces odvija se u 

sustavu u kojem sudjeluju dva elementa različitih modula elastičnosti, u promatranom slučaju 

kost i implantat. Uslijed različite krutosti komponenti u sustavu dolazi do redistribucije 

opterećenja na način da komponenta s većim modulom elastičnosti preuzima veći dio 

opterećenja. U slučaju ugradnje metalnih implantata u kost nastaje sustav u kojem je 

implantat komponenta puno veće krutosti te na opisani način prigušuje opterećenje nametnuto 

na kost. Pregled modula elastičnosti tradicionalnih materijala implantata u odnosu na modul 

elastičnosti kosti dan je u dijagramu na slici 13.  

 

Slika 13. Vrijednosti modula elastičnosti različitih biomaterijala i kosti [120] 

Ukoliko je reduciranje naprezanja nametnutog na sustav implantat-kost dovoljno izraženo 

može doći do remodeliranja kosti prema Wolff-ovom zakonu u vidu prilagodbe novim 

uvjetima. To remodeliranje prvenstveno podrazumijeva prilagodbu strukture koštanog tkiva 

na način da s redukcijom opterećenja dolazi do smanjenja gustoće spužvaste kosti te 

smanjenja debljine kortiklane kosti, oseopenije prikazane na slici 14. [121]. Ovaj složeni 

proces adaptacije kosti temelji se na pretvorbi mehaničkih u biokemijske signale koji djeluju 
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na staničnoj razini [121]. Anatom i kirurg Julius Wolff začetnik je teorije koja ukazuje na 

pojavu prilagodbe kostiju živih organizama na opterećenje koje se na njih nameće [122].  

 

Slika 14. Tijek promjena uzrokovanih pojavom efekta prigušenja opterećenja na koštanom 
tkivu nakon ugradnje implantata: značajno smanjenje gustoće i debljine kosti na području     

uz implantat vidljivo u razdoblju od 1 godine [123] 

Ključni utjecajni parametri na prilagodbu kosti novim mehaničkim uvjetima su trajanje, iznos 

i vrsta opterećenja. Mnoga istraživanja pokazala su da je dinamičko opterećenje jedino u 

potpunosti odgovorno za formiranje i obnovu koštanog tkiva [124]. Opisani proces 

restrukturiranja kosti na mjestu ugradnje s vremenom može uzrokovati nepovratno oštećenje 

koštanog tkiva oko implantata te olabljivanja spoja implantat-kost.  

Zbog svega navedenoga jasno je da za dugotrajno obavljanje funkcije implantata važno 

postići mehanička svojstva materijala što sličnija koštanom tkivu, prvenstveno reducirati 

modul elastičnosti te na taj način izbjeći moguće negativne mehaničke i biološke procese.  
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3.2. Podjela biomaterijala       

Biomaterijali mogu biti prirodnog ili umjetnog podrijetla te su najčešće izrađeni od metala i 

legura, keramike, polimera, kompozita te prirodnih materijala.    

Metalni biomaterijali  su zastupljeni u gotovo svim vrstama biomedicinskih implantata i 

sklopova s obzirom da uz bioinertnost posjeduju i vrlo dobra mehanička svojstva. Ključno 

svojstvo na kojem se bazira njihova popularnost je njihova visoka  čvrstoća.  Biomaterijali na 

bazi metala koriste se u širokom rasponu oblika i dimenzija poput žica, vijaka, pločica do 

složenih endoprotetskih implantata [125]. Metalne zglobne proteze pritom se najčešće koriste 

za zamjenu zglobova kuka, koljena, ramena i gležnja. Trenutna istraživanja na području 

metalnih materijala bave se različitim pristupima modifikaciji njihovih svojstava. Različitim 

postupcima prevlačenja i modifikacije površine pokušava se unaprijediti proces 

oseointegracije nakon ugradnje. Dobivanjem novih vrsta legura nastoji se eliminirati 

potencijalno štetne elemente u sastavu tradicionalnih biomedicinskih legura a u novije se 

vrijeme intenzivno istražuje proizvodnja privremenih biorazgradivih implantata. Ključni 

zahtjevi za materijale koštanih implantata poput žilavosti, čvrstoće i dinamičke izdržljivosti 

čine skupinu metala vrlo poželjnima za tu primjenu.  

Među metalima za izradu biomedicinskih dijelova najčešći su: 

• nehrđajući čelici 

• titan i titanove legure 

• legure kobalta. 

Prvi implantati od nehrđajućeg čelika s 18% Cr i 8% Ni unaprijedili su korozijsku postojanost 

klasičnih tipova čelika. Kemijsku postojanost ovih čelika naknadno se dodatno povećalo 

legiranjem s molibdenom, a zatim se i reduciranjem  udjela ugljika s 0,08% na 0,03%  

povećala otpornost na djelovanje kloridnih otopina [126,127].  

Uvođenje titana u biomedicinsku primjenu predstavlja važnu prekretnicu u razvoju metalnih 

biomaterijala zbog njegovih specifičnih svojstava poput male gustoće uz istovremeno vrlo 

dobra mehanička svojstva te iznimno visoku bioinertnost i netoksičnost u odnosu na druge 

metale. S vremenom čisti titan polako se zamjenjuje legurom Ti6Al4V.  
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Polimeri su vrlo zastupljeni u različitim vrstama biomedicinskih aplikacija. Ključna prednost 

polimera u odnosu na neke druge materijale je izrazito lako oblikovanje i proizvodnja. Vrlo 

rasprostranjena primjena polimera je na području inženjeringa tkiva gdje se iz polimera rade 

matrice/podloge za razvoj i rast novog tkiva s obzirom da se na taj način izbjegava 

odbacivanje donorskih stanica uslijed različitih odgovora imunološkog sustava [127, 128]. 

Osim toga iz polimernih materijala vrlo je lako proizvesti trodimenzionalne podloge te na taj 

način osigurati specifične smjerove rasta tkiva. Dobar primjer ovakve tehnologije uzgoja tkiva 

je uzgoj višeslojnog zamjenskog kožnog tkiva. Najrasprostranjeniji polimerni materijali u 

biomedicini su različite vrste hidrogelova, snažno apsorbirajućih sintetskih polimera [129- 

131]. Posebnost ovih polimera je mogućnost odgovarajuće reakcije na različite vanjske 

podražaje poput promjene pH vrijednosti okoline, temperature ili čak prisutnosti neke vrste 

molekule poput  glukoze [129].  

Keramika  je slabije zastupljena vrsta materijala na području medicine u odnosu na metale i 

polimere, no na području stomatologije ima veliki broj mogućih aplikacija poput proteza, 

kruna, mostova, raznih ispuna.  Ključni nedostatak keramičkih materijala u odnosu na metalne 

je niska lomna žilavost.  

Aluminij oksidna i zirkonij oksidna keramika najčešće su vrste keramičkih materijala u 

biomedicinskoj primjeni gdje se koriste za izradu dijelova zglobova dok se kalcijev fosfat vrlo 

često koristi pri popravcima i ojačanju koštanog tkiva [125].  

Kompozitni materijali  su se dosada uglavnom koristili u stomatologiji u vidu zubnih ispuna 

i nadogradnji. Kao i općenito u primjeni kompozita, ključna prednost u odnosu na metale je 

visoka specifična čvrstoća i mogućnost dizajniranja svojstava različitim komponentama, 

tehnologijama i parametrima proizvodnje [132]. Kombinacijom metala matrice niske gustoće 

koji posjeduju poznata povoljna svojstva poput kemijske postojanosti i ojačala visoke 

čvrstoće moguće je dobiti lake materijale visoke čvrstoće.    

Prirodni materijali  predstavljaju sve materijale koji se ne sintetiziraju umjetnim putem već 

ih se može naći u prirodi. Upotreba ove skupine materijala motivirana je prvenstveno s dva 

ključna svojstva koja su im karakteristična: biokompatibilnost i netoksičnost.  Osim toga u 

svom sastavu sadrže razne proteine i spojeve koji potiču regeneraciju tkiva i njegov rast uz 

istovremeno reduciranje broja mogućih nuspojava [133]. Ključni nedostatak ugradnje 
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prirodnih materijala proizlazi upravo iz prevelike sličnosti biološkom tkivu zbog čega može 

doći do imunološkog odgovora organizma i odbacivanja ugrađenog dijela [134]. Primjer 

široko rasprostranjenog prirodnog materijala koji se koristi u biomedicinske svrhe je kolagen 

čija široka primjena i relativno jednostavno prikupljanje daje ovom materijalu prednost u 

odnosu na većinu ostalih predstavnika skupine prirodnih biomaterijala.      
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4. TITAN I TITANOVE LEGURE U BIOMEDICINI 
 

4.1. Općenito o titanu 
 
Titan je deveti najprisutniji element u zemljinoj kori. U proizvodnji titana najčešće se koristi 

Kroll-ov proces kojim se u atmosferi inertnog plina titan tetraklorid reducira s magnezijem. 

Titan se javlja u  dvije alotropske modifikacije. Na sobnoj temperaturi posjeduje heksagonsku 

gusto slaganu HCP rešetku, α-titan. Na temperaturi oko 885 °C dolazi do prekristalizacije 

HCP rešetke u prostorno centriranu kubičnu, BCC rešetku β-titana, slika 15.  

 

 

Slika 15. Kristalne strukture čistog titana [135]  

 

S obzirom na mikrostrukturu, razlikuju se α, približno α, α+β te β legure.  

 

α i približno α legure titana sadrže isključivo stabilizatore α tipa poput aluminija, kisika, 

dušika te ugljika. Posjeduju HCP jediničnu rešetku te ih odlikuje manja brzina difuzije kisika, 

dušika i ugljika pa općenito u odnosu na ostale legure zadržavaju čvrstoću i otpornost puzanju  

pri povišenim temperaturama [135].  Za razliku od β te (α+β)-legura ne mogu se toplinski 

očvrsnuti. Najčešći predstavnici ove skupine Ti legura su legure s aluminijem i kositrom kao 

glavnim legirnim elementima poput TiAl7Zr12, TiAl5Sn5Zr5 i TiAl7Nb2Ta1 [134]. Sporim 

hlađenjem iz β područja nastaju legure tipa „približno α”.  Približno  α  legure sadrže 

uglavnom α fazu uz neznatnu količinu β faze nastale uslijed prisutnosti željeza ili nekih 
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drugih β stabilizatora. Približno α legure moguće je toplinski obrađivati i kovati u α+β 

području [136].  

 

α+β legure titana posjeduju β stabilizatore poput molibdena, vanadija, niobija, tantala, 

kroma, silicija, mangana i drugih koji snižavaju temperaturu α/β prekristalizacije i djelomično 

stabiliziraju β-fazu na sobnoj temperaturi. Ova grupa legura ujedno je i najzastupljenija grupa 

titanovih legura s TiAl6V4 kao glavnim predstavnikom, posebice za primjenu u biomedicini.  

Osnovna razlika u odnosu na α-legure odnosi se na mogućnost očvrsnuća toplinskom 

obradom [135].  Mehanička svojstva ove skupine prvenstveno ovise o udjelima pojedinih faza 

i legirnim elementima otopljenima u njima te o učincima provedene toplinske obrade. Ovisno 

o vrsti dodataka razlikuju se α+β legure kod kojih su dodani samo β-stabilizatori i one kod 

kojih su prisutni i α-stabilizatori [134,137]. U donosu na α-legure titana one posjeduju višu 

čvrstoću, veću duktilnost te visoku otpornost umoru materijala.  

 

β-legure titana su metastabilne legure koje sadrže dovoljno β stabilizatora da se osigura 

stabilnost β faze i na sobnoj temperaturi. Za razliku od α-legura kod njih se može postići 

znatno očvrsnuće toplinskom obradom. U odnosu na druge skupine Ti legura posjeduju višu 

specifičnu čvrstoću koju zadržavaju i do 300 °C. Nedostaci ove skupine Ti-legura uključuju 

nešto višu gustoću zbog sadržaja elemenata poput Cr, Nb i V te nižu žilavost. Oblikovljivost 

β-legura vrlo je dobra i pri nižim temperaturama [137]. Slika 16. prikazuje dijagrame stanje za 

binarne legure titana s navedenim stabilizatorima. 
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Slika 16. Dijagrami stanja za binarne Ti-legure s obzirom na vrste stabilizatora 

 

4.2.  Svojstva titana  
 

Osnovne prednosti titana u odnosu na druge vrste konstrukcijskih materijala su: niska gustoća 

od 4500 kg/m3, visoka specifična čvrstoća, visoka otpornost na koroziju, vrlo dobra 

biokompatibilnost [138]. Magnetičnost, toplinska i električna vodljivost titana su relativno 

niske. Pregled nekih mehaničkih svojstava za najčešće korištene Ti-legure dan je u tablici 3. 

Područja primjene titana uključuju svemirsku, zrakoplovnu, automobilsku industriju te 

biomedicinu gdje superiornost titana u odnosu na druge metale poput nehrđajućih čelika, Co-

Cr legura, Nb i Ta dolazi do punog izražaja. 
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Tablica 3. Pregled mehaničkih svojstava najčešće korištenih tipova titana  i Ti-legura [139]   

LEGURA 
Vlačna čvrstoća 

(MPa) 

Istezljivost 

(%) 

Modul elastičnosti  

(GPa) 

Komercijalno čisti titan klase I 241 25 103 

Komercijalno čisti titan klase II 345 20 103 

Komercijalno čisti titan klase III 448 18 103 

Komercijalno čisti titan klase IV 552 15 104 

Ti3Al2.5V 621 15 91 

Ti0.8Ni0.3Mo 483 18 103 

Ti3Al8V6Cr4Zr4Mo 1172 6 103 

Ti15Mo3Nb3Al0.2Si 792 10 74 

Ti6Al4V 897 10 114 

Ti2.5Cu 540 16 - 

Ti4Al4Mo2Sn0.5Si 1104 9 114 

Ti6Al6V2Sn 1035 8 - 

Ti10V2Fe3Al 1241 - 103 

Ti15V3Cr3Sn3Al 1000 7 103 

Ti8Al1Mo1V 897 10 117 

Ti6Al5Zr0.5Mo0.2Si 850 6 125 

Ti6Al2Sn4Zr2Mo 931 8 114 

Ti6Al2Sn4Zr6Mo 1172 10 114 

Ti5.5Al3.5Sn3Zr1Nb0.3Mo0.3Si 960 10 120 

Ti5.8Al4Sn3.5Zr0.7Nb0.5Mo0.3Si 1030 6 120 

 

Bez obzira na njihov konkretan oblik i mjesto ugradnje,  titanovi implantati su uvijek tijekom 

primjene izloženi određenom dinamičkom opterećenju te njihova dinamička izdržljivost 

predstavlja vrlo bitan parametar za procjenu vijeka trajanja implantata i uspješnosti ugradnje 

općenito. Istraživanja na području dinamičke izdržljivosti Ti6Al4V legure pokazala su da se 

njezin granični broj ciklusa kreće u rasponu od 107 do 108 ciklusa, a dinamička izdržljivost 

iznosi 620 MPa [140]. Ključan parametar koji pritom utječe na otpornost umoru materijala je 

njegova struktura. Jednolika neusmjerena struktura Ti6Al4V legure osigurava puno veću 

otpornost na umor materijala u odnosu na usmjerenu [141]. Drugi važan parametar je 

frekvencija i amplituda cikličkog opterećenja. Osim strukture i sastava materijala i oblik 

implantata također vrlo značajno utječe na ponašanje materijala pri dinamičkom opterećenju 

kao i okolišni medij [142]. Dinamička izdržljivost biomedicinskih legura titana kreće se u 
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rasponu od 265 MPa do 816 MPa, a usporedba s izdržljivosti drugih vrsta biomedicinskih 

metala  prikazana je na slici 17. 

 

Slika 17. Usporedba dinamičke izdržljivosti raznih metalnih biomaterijala [143, 144] 

Titan posjeduje veliku sklonost oksidaciji uslijed koje se na površini materijala formira vrlo 

tanki pasivni sloj oksida koji štiti osnovni materijal od daljnje oksidacije. Uslijed velike 

brzine nastajanja takvog sloja on je obično amorfne građe te mu je debljina najčešće u 

rasponu od 1 nm do 5 nm. Amorfna građa bez definiranih granica zrna nosioc je pasivnosti 

ovog sloja [145]. Oksidni sloj na površini osnovnog materijala pritom sadrži hidroksidne i 

hidroksilne skupine. Osim otpornosti na koroziju ovaj je oksidni sloj ujedno i glavni nositelj 

biokompatibilnosti titana s obzirom da je puno manje reaktivan od čistog titana. Uvjeti 

prisutni tijekom primjene titana u biomedicinske svrhe podrazumijevaju izloženost vlažnoj 

okolini s prisutnim dinamičkim naprezanjima i mogućom interakcijom s drugim metalima na 

mjestu ugradnje koji bi mogli narušiti cjelovitost oksidnog filma te uzrokovati degradaciju 

materijala uslijed korozije. S porastom temperature titanov afinitet prema kisiku raste te se 

povećava debljina oksidnog sloja. Iznad 500 °C sklonost oksidaciji iznimno je velika, slika 
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18. Uslijed toga dolazi do izrazito lake difuzije kisika, dušika i vodika u kristalnu rešetku 

titana što kao posljedicu ima porast krhkosti [146,147]. Opisana visoka reaktivnost u 

različitim atmosferama, pri povišenim temperaturama predstavlja jedan od ključnih 

ograničavajućih faktora prilikom postupaka proizvodnje te toplinsko-mehaničke obrade titana 

i Ti-legura. Iz tog se razloga postupci poput lijevanja ili zavarivanja titana moraju nužno 

obavljati pod zaštitom vakuuma ili inertnog plina.  

 

 

Slika 18. Prikaz ovisnosti debljine oksidnog sloja formiranog na površini titana o temperaturi 
okoline [145] 

Visoka otpornost na koroziju titana jedno je od ključnih razloga njegove sve šire primjene 

izvan svemirske i zrakoplovne industrije. Nosioc titanove otpornosti na koroziju je zaštitni 

pasivni sloj oksida koji se spontano stvara na njegovoj površini. Debljina, kemijski sastav te 

hrapavost površinskoj sloja ovise o okolnim uvjetima [148].  Ukoliko je medij neka vrsta 

vodene otopine obično se radi o titanovom (II) oksidu, Ti02 i/ili titanovom (III) oksidu, Ti203 

dok pri nižim temperaturama nastaje amorfni titanov monoksid, TiO. Pri visokotemperaturnoj 

oksidaciji dolazi do formiranja kemijski postojanog kristalnog oblika TiO, rutila dok TiO 

nastaje pri nižim temperaturama te je amorfan [149]. Iako su navedeni pasivni slojevi 

formirani pri nižim temperaturama svega 10 nm debljine, vrlo su otporni na mnoge medije  

poput: koncentrirane klorovodične, sulfatne, fluorovodične kiseline te natrijevog hidroksida 

[148]. Korozijsku postojanost titana moguće je dodatno poboljšati postupcima poput 

povećanja debljine oksidnog sloja anodizacijom ili toplinskom oksidacijom, anodnom 

zaštitom, prevlačenjem površine i legiranjem [150]. Otpornost titana na djelovanje medija s 
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određenim sadržajem klora, ali i drugih vrsta otopina, jedan je od ključnih razlog njegove 

superiornosti u odnosu na ostale metale pri odabiru materijala za izradu implantata s obzirom 

da je takva vrsta medija najčešće prisutna u raznim ljudskim tkivima tj. tekućinama [151].   

4.3. Primjena titana i njegovih legura u biomedicini  
 
Podjela titana i Ti-legura u biomedicini može se provesti na temelju njihove biomedicinske 

funkcije: 

1. zamjena čvrstog tkiva/koštani implantati (zubni implantati, ortopedske proteze,            

različiti povezni i stabilizirajući elementi – vijci, kopče, pločice) 

2. kardiovaskularne aplikacije (stentovi, srčani zalisci) 

3. medicinski instrumenti (skalpeli, stezaljke) 

 

Na slici 19. prikazan je kratki pregled tipova  i mjesta ugradnje titanovih implantata u ljudski 

organizam.  

 

Slika 19. Razni tipovi implantata na bazi titana [152] 
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4.3.1.   Povijesni pregled titana u biomedicini  
 

Primjena titana kao konstrukcijskog materijala započinje tijekom 1940-tih godina prvenstveno 

na području vojne, svemirske i zrakoplovne industrije. Kao materijal implantata titan se 

počinje koristiti 1960-tih godina te se od tada koristi u širokom rasponu različitih vrsta 

biomedicinskih dijelova i uređaja [153]. U početnom razvoju implantata na bazi titana 

primjenjuje se uglavnom komercijalno čiste klase titana (CP Ti 1-4) [145]. Unatoč većoj 

korozijskoj postojanosti i bioinertnosti u odnosu na druge vrste biomaterijala čisti titan je 

pokazivao lošija tribološka svojstva i nižu čvrstoću zbog čega se njegova primjena u početku 

uglavnom odnosila na ugradnje različitih kardiovaskularnih implantata. Čvrstoća čistog titana 

često se dodatno povećavala hladnim deformiranjem.  

Komercijalno čisti titan se u biomedicinsku primjenu prvi puta uvodi kao zamjena 

austenitnom nehrđajućem čeliku AISI 316L te kobalt-krom legurama. Potreba za zamjenom 

ovih materijala proizašla je iz štetnog djelovanja nekih od elemenata u njihovom sastavu 

poput Ni, Co i Cr. S vremenom u svrhu unapređenja mehaničkih svojstava implantata čisti 

titan polako zamjenjuju α + β legure poput Ti6Al4V legure [154]. Ti6Al4V legura posjeduje 

svojstva poput visoke čvrstoće, nižeg modula elastičnosti, visoke korozijske postojanosti te 

vrlo dobre biokompatibilnosti.  Do danas primjena ove legure obuhvaća izradu proteza kuka i 

koljena, zubnih implantata te različitih fiksirajućih i stabilizirajućih elemenata poput žica, 

vijaka, pločica. Paralelno se leguru TiAl3V2,5 koristi za izradu proteza femuralne i tibijalne 

kosti [168]. Mnoga su istraživanja međutim ukazivala na toksično  djelovanje vanadija i 

aluminija  na ljudski organizam [153]. Također istraživanja tijekom 1980–tih godina 

ustanovila su prisutnost znatne količine aluminijevih, vanadijevih i titanovih produkata 

tribološkog trošenja u tkivima oko implantata što je ukazivalo na nedovoljnu otpornost 

trošenju pri većim silama koje se javljaju u zglobovima [155, 156]. Iz tog razloga istraživanja 

su se usmjerila na pronalazak zamjene za vanadij ili na razvoj novih prevlaka za implantate 

koje bi spriječile kontakt štetnih komponenti materijala implantata s organskim tkivom i 

pružile dovoljnu otpornost na trošenje. Dolazi do razvoja novih vrsta Ti-legura bez vanadija 

poput  Ti6Al7Nb i Ti5Al2.5Fe [156]. 

U svrhu rješavanja  problema prigušenja opterećenja različite studije ukazivale su na β legure 

kao potencijalno rješenje jer posjeduju niže vrijednosti modula elastičnosti [157]. Među njima 

najčešće korištene vrste legura su : Ti15Mo, Ti13Nb13Zr, Ti12Mo6Zr2Fe, Ti35Nb5Ta7Zr, te 

Ti29Nb13Ta4.6Zr.   
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Današnja istraživanja su prvenstveno usmjerena pronalasku nove vrste titanovih legura kojom 

bi se reducirao efekt prigušenja opterećenja.  

Od novih legura titana se pritom očekuje: niži modul elastičnosti u odnosu na postojeće 

legure, visoka čvrstoća, korozijska postojanost, oblikovljivost i izostanak toksičnog 

djelovanja. β-legure titana u narednim godinama istraživanja postaju vrlo zanimljive kao 

moguće rješenje navedenih problema. Modul elastičnosti ovih legura koje u sastavu sadrže 

određene udjele molibdena, cikonija, niobija, tantala te željeza znatno je niži u odnosu na 

ostale metalne biomaterijale [158].  

Nitinol,  legura nikla i titana je još jedan tip inovativne Ti-legure. Otkrili su ga 1959. godine 

W. Buehler i F. Wang. Ova legura sastoji se od gotovo jednakih udjela titana i nikla a 

posjeduje jedinstvena svojstva prisjetljivosti oblika i superelastičnosti (pseudoplastičnosti) 

[159].  Prisjetljivost oblika podrazumijeva deformiranje materijala pri određenim 

temperaturama tako da hlađenjem materijal poprima niskotemperaturni oblik kojeg zadržava 

sve dok se ne zagrije u područje transformacijskih temperatura kada se vraća u prvotni 

visokotemperaturni oblik [159]. Superplastičnost legure se očituje u uskom temperaturnom 

području iznad transformacijske temperature gdje materijal pokazuje iznimno veliku 

elastičnost, 10 do 30 puta veću od tradicionalnih legura.  Masovna proizvodnja dijelova iz 

nitinola započinje tek 70-tih godina s obzirom da je bilo potrebno dosta vremena za postizanje 

ekonomične proizvodnje te nadilaženje svih poteškoća tijekom proizvodnje, oblikovanja i 

obrade nitinola [160]. Nitinol se koristi u mnogim područjima biomedicine no dominantno pri 

izradi kardiovaskularnih stentova te u stomatologiji.  

 

4.3.2. Trenutno stanje na području istraživanja titana za primjenu u biomedicini 
 

Iako posjeduju iznimno povoljnu kombinaciju svojstava u odnosu na druge metalne materijale 

postoji još uvijek relativno veliki prostor za unapređenje svojstava postojećih biomaterijala na 

bazi titana.  
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Novija istraživanja na području titanovih aplikacija u biomedicinske svrhe usmjerena su na 

rješavanje nekih ključnih nedostataka tradicionalnih legura [161, 162]:  

  

• premda posjeduju modul elastičnosti niži od ostalih metalnih biomaterijala i dalje je on 

višestruko veći (do 6 puta) nego Young-ov modul kosti 

• prisutnost potencijalno toksičnih elemenata (V, Al)  

• visoki troškovi proizvodnje (prvenstveno zbog složenog postupka lijevanja) 

• bioinertnost titana unatoč svojim prednostima sprječava poželjnu reakciju implantata i 

koštanog tkiva, slaba oseointegracija 

• prisutnost alergena tipa Ni i Cr 

• slaba otpornost na trošenje 

• povećanje čvrstoće  

• povećanje dinamičke izdržljivosti. 

 

Općenito može se reći da se trenutna istraživanja na području unapređenja postojećih titan 

legura za biomedicinsku primjenu odvijaju u četiri smjera [161-163]: 

 

1. proizvodnja novih Ti-legura β tipa tradicionalnim ljevačkim postupcima  

2. proizvodnja poroznih Ti-legura za biomedicinsku primjenu 

3. istraživanja novih vrsta prevlaka i površinske modifikacije postojećih Ti-legura  

4. potencijalno korištenje metalurgije praha za proizvodnju kompozita na bazi titana 

4.3.2.1.  Nove β-legure titana 

 

Mnoga istraživanja na području biomedicinske primjene titana usmjerena su ka β legurama. 

Modul elastičnosti ovih legura mnogo je niži nego kod α+β legura. Pritom se u svrhu 

postizanja monofazne β strukture koriste netoksični β stabilizatori poput Nb, Zr, Ta, Mo, Sn, 

Cr i  Fe. Studije su pokazale je efekt reduciranja modula elastičnosti ovisan prvenstveno o  

vrsti izlučenih precipitata tijekom toplinske obrade, kristalografskoj orijentaciji te drugim 

parametrima tijekom proizvodnje [163]. Niobij, tantal i cirkonij pritom su najčešće analizirani 

elementi.  Metastabilne β-legure koje se najviše istražuju u vidu raznih biomedicinskih 

istraživanja su: TiMo6Zr2Fe (TMZF), Ti15Mo5ZrAl, Ti15Mo3Nb3O (TIMETAL 21SRx) te 

Ti13Nb13Zr [164].  
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Kod većine navedenih legura provodi se toplinska, a ponekad i toplinsko-mehanička obrada 

uslijed koje se postizanjem specifičnih faza podešavaju čvrstoća i modul elastičnosti.  

 

Kako bi se povisile vrijednosti čvrstoće β legura one se obično podvrgavaju precipitacijskom 

očvrsnuću uslijed kojeg dolazi do formiranja precipitata α, α' (titanov martenzit) i/ili ω faze 

unutar β faze.  Navedeni precipitati uzrokuju porast čvrstoće. Istovremeno modul elastičnosti 

ovih precipitata viši je u odnosu na β matricu zbog čega dolazi do manjeg porasta krutosti.  

Pritom ω metastabilna faza heksagonske strukture ima dominantan utjecaj na porast modula 

elastičnosti legure.  Ipak tako očvrsnute β Ti legure i dalje zadržavaju vrijednosti modula 

elastičnosti do 80 GPa što je još uvijek  niže od α+β legura.  

Rezultati istraživanja na području toplinske obrade β legura impliciraju mogućnost 

dizajniranja svojstava ove skupine legura variranjem parametara toplinske ali i mehaničke 

obrade. Pokazalo se da se naknadnom deformacijom materijal može dodatno očvrsnuti ne 

samo uslijed mehaničkog očvrsnuća već i postizanjem određene kiristalografske orijentacije 

koja povoljno djeluje na održavanje nižeg modula elastičnosti. Pojava martenizitne faze 

tijekom deformacije pokazala se povoljnom u smislu povećanja čvrstoće bez značajnijeg 

utjecaja na modul elastičnosti [163]. 

Sadržaj kisika također se pokazao kao jedan od parametara kojim se može usmjeravati 

mehanička svojstva β Ti-legura. Istraživanja legure Ti35Nb7Zr5Ta ukazuju na djelovanje 

kisika u smjeru potiskivanja tendencije izlučivanja ω precipitata čime se sprječava izraziti 

porast modula elastičnosti legure [164].  

Istraživanje potencijalne primjene legure Ti29Nb13Ta4,6Zr utvrdilo je mogućnost postizanja 

modula elastičnosti od 65 GPa. Bitan dio toplinske obrade ove legure jest dozrijevanje u 

rasponu od 300 °C do 400 °C gdje se odvija kontrolirano izlučivanje manjeg udjela α i ω 

precipitata bez značajnijeg utjecaja na ukupni modul elastičnosti materijala [166, 167,168].   

Ključni nedostatak ove skupine titanovih legura jest korištenje vrlo skupih elemenata poput 

niobija, tantala i cirkonija koji se moraju dodavati u relativno visokim udjelima kako bi se 

osigurala monofaznost strukture u β području čime se znatno povećava cijena materijala što 

ga trenutno čini nekonkurentnim u odnosu na α+β legure koje se primjenjuju na području 

biomedicine [169]. 
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4.3.2.2. Porozne Ti-legure  

 

Postoje dva koncepta ugradnje endoprotetskih implantata, onaj pri kojem se implantat fiksira 

koštanim cementom,  poli(metilmetakrilatom) ili onaj pri kojem se implantat učvrsti direktno 

u kost. Ključni problem koji se može javiti pri direktnoj ugradnji je nedovoljno bioadhezijsko 

povezivanje implantata i kosti zbog čega može doći do olabljivanja spoja.  

Jedan od pristupa osiguranja čvrste veze između proteze i kosti je korištenje poroznih 

materijala. Iz tog se razloga danas mnoga istraživanja bave  novom vrstom poroznih Ti-legura 

koje posjeduju ogroman potencijal u biomedicinskoj primjeni s obzirom da nude bolja 

mehanička svojstva (manji modul elastičnosti), manju gustoću te bolju bioaktivnost, a time i 

oseointegraciju u odnosu na postojeće Ti-legure. Pritom se razlikuju dva koncepta: površinski 

porozni implantati  i implantati porozni po cijelom poprečnom presjeku.  

Eksperimentalna istraživanja potvrdila su mogućnost postupnog urastanja koštanog tkiva u 

šupljine poroznog materijala te ubrzanu oseointegraciju uslijed veće aktivne površine na 

sučelju kosti i implantata što olakšava difuziju metalnih iona u okolno tkivo [96]. Istovremeno 

se olakšava srastanje s koštanim tkivom tijekom kojeg sitne pore pospješuju prokrvljenost i 

protok nutrijenata na mjestu ugradnje implantata. Primjena poroznih implantata pozitivno 

djeluje i na izbjegavanje pojave efekta prigušenja opterećenja.  Zahtjevi koje porozni materijal 

pritom mora ispuniti obuhvaćaju građu porozne strukture koja omogućava urastanje koštanih 

stanica te razmjenu tjelesnih tekućina, visoki stupanj poroznosti veći od 50% te veličinu pora 

u rasponu od 200 µm do 500 µm [170-172].  

Razvijene su različite metode proizvodnje ovakvih poroznih  materijala poput laserskih 

tehnika (eng. Laser engineering net shaping) i metalurgije praha kojima je moguće  postići 

raznoliku poroznost po poprečnom presjeku implantata te na taj način vrlo precizno 

kontrolirati njegov modul elastičnosti. Ovakvom metodom moguće je postići module 

elastičnosti od 1,7 GPa do 47,7 GPa [173].  Morfološke karakteristike pora poput dimenzija, 

oblika, raspodjele te strukture stijenki pritom su rezultat parametara i metode proizvodnje te 

karakteristika polaznog materijala.  Iako poroznost materijala ima pozitivan efekt na 

reduciranje modula elastičnosti njome se neizbježno reduciraju i neka druga mehanička 

svojstva materijala poput čvrstoće.  

Analizom svojstava poroznih Ti-legura utvrđeno je da porast veličine pora uzrokuje i 

povećanje čvrstoće i modula elastičnosti. Kao dominantni parametri pritom pokazali su se 

debljina stijenke i njena hrapavost [174-176].  
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Utjecaj navedenih parametara na tlačnu čvrstoću i krutost čistog titana s volumnim udjelom 

poroziteta od  65 % prikazan je na slici 20.  

 

 

Slika 20. Ovisnost tlačne čvrstoće i modula elastičnosti o veličini pora čistog titana sa 
udjelom poroziteta od 65 % [176] 

 

4.3.2.3. Metode modifikacije i prevlačenja površine Ti-legura u biomedicini 

 

Modificiranje i prevlačenje površine implantata na bazi titana provodi se zbog: 

• potrebe za povećanjem bioaktivnosti inače bioinertnog titana 

• povećanja otpornosti na trošenje 

• povećanja otpornosti na koroziju. 

 

Istovremeno, bioinertnost predstavlja prepreku u odvijanju odgovarajućeg procesa bioadhezije 

implantata i koštanog tkiva, oseointegracije. Uslijed nepotpunog direktnog povezivanja s kosti 

može doći do mikro gibanja implantata nakon ugradnje te postupnog labavljenja spoja 

implantata i kosti [177].  

Istraživanja na području površinske modifikacije postojećih legura titana u biomedicini 

upravo su usmjerena na olakšavanje i ubrzanje postupka oseointegracije, a time i povećanja 
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uspješnosti ugradnje implantata. Time se postižu određene morfološke i topografske 

karakteristike površine koje dokazano povoljno utječu na tijek povezivanja kosti i implantata 

poput određene hrapavosti i prisutnosti utora i brazdi određenog oblika i dimenzija [178,179]. 

Rezultat tih postupaka je porozna površina, keramičke i oksidne prevlake (npr. prevlake 

hidroksiapatita), toplinski obrađena površina, mehanički obrađena površina (npr. pjeskarena).  

 

Prevlačenje implantata slojem hidroksiapatita (Ca10(PO4)6(OH)2) jedan je od načina 

unapređenja površinskih svojstava implantata. Pritom je ovaj anorganski spoj inače prisutan u 

kosti nositelj bioaktivnosti površine uslijed koje dolazi do adekvatne adhezije koštanog tkiva 

na implantat [180].  Sloj hidroksiapatita obično je debljine od nekoliko stotina µm te svojim 

kemijskim sastavom i strukturom ostvaruje vrlo povoljan biološki odgovor na kontaktnoj 

površini implantata i kosti. Prevlačenje hidroksiapatitom moguće je provesti atmosferskim ili 

vakuumskim plazma naštrcavanjem, toplinskim naštrcavanjem, nanošenjem ionskim ili 

elektronskim snopom te laserom, elektro-pulsnim taloženjem [181-183]. Vrlo bitan parametar 

hidroksiapatitne prevlake također je morfologija njezine površine. Veća poroznost i hrapavost 

površine također povoljno djeluju na bioadheziju s koštanim tkivom. Novi trend u korištenju 

hidroksiapatita u biomedicinske svrhe odnosi se na nastojanja uvođenja hidroksiapatita kao 

druge faze u Ti-leguri putem tehnologije metalurgije praha. Osim hidroksiapatita za 

prevlačenje implantata koriste se i različite vrste keramičkih prevlaka. Osim bolje 

biokompatibilnosti keramičke prevlake poput TiO2, ZrO2 i Nb2O2 osiguravaju i bolju 

korozijsku i tribološku otpornost materijala. Ključni problem kod keramičkih prevlaka na 

metalnim implantatima proizlazi iz različitih koeficijenata toplinske rastezljivosti zbog čega 

tijekom postupaka obrade ovakvih materijala može doći do formiranja toplinski uzrokovanih 

zaostalih naprezanja koji mogu uzrokovati pojavu pukotina na prevlaci [184]. Porozni 

materijali također pokazuju potencijal za unapređenje površinske bioaktivnosti Ti-legura s 

obzirom da osiguravaju međusobno urastanje koštanog tkiva i implantata te formiranje 

njihove čvrste veze [185]. Istraživanja ortopedskih implantata s površinskim porozitetom 

ukazuju na puno manji postotak neuspjelih ugradnji (samo 7 %) u odnosu na one uz pomoć 

koštanog cementa (43 %) [186]. Jedan od ključnih problema poroznih biomaterijala na bazi 

titana tiče se njihove otpornosti na umor materijala. Istraživanja ponašanja poroznih 

implantata u uvjetima dinamičkog naprezanja pokazala su znatno reduciranu otpornost na 

umor jer  pore djeluju kao mjesta koncentracije naprezanja [187].  
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4.3.2.4. Proizvodnja biomedicinskih Ti-legura  

 

Proizvodnja titanovih legura kompleksan je proces povezan s visokim troškovima. Razvojem 

novih legura za biomedicinsku primjenu javlja se i potreba za novim proizvodnim postupcima 

ili modifikacijom postojećih. Mnoge nove β legure titana u svom sastavu sadrže elemente  

visokog tališta, velike gustoće i visoke cijene  što dodatno povisuje troškove proizvodnje 

zahtijevajući posebnu opremu i uvjete [187].  

Jedan od ključnih problema tijekom lijevanja titana proizlazi iz njegove visoke reaktivnosti s 

kisikom pri povišenim temperaturama pa se lijevanje mora provoditi u zaštitnoj atmosferi. 

Osim reaktivnosti javljaju se problemi vezani uz kvalitetno popunjavanje kalupa složene 

geometrije uslijed previsoke viskoznosti taline.  

Navedene nedostatke ljevačkih postupaka moguće je zaobići sasvim drugačijim pristupom 

proizvodnji titanovih legura, korištenjem inovativnih postupaka metalurgije praha. 

Konsolidacijom i sinteriranjem različitih vrsta elementarnih prahova moguće je proizvesti 

metalne kompozite različitih svojstava i strukture [188]. Osim elementarnog praha titana 

moguće je prilikom proizvodnje Ti-kompozita koristiti i usitnjeni spužvasti titan koji se 

dobiva Kroll-ovim procesom. Mnoga istraživanja su pokazala mogućnost proizvodnje 

titanovih kompozita korištenjem spužvastog titana kao polazne sirovine metodama poput: 

prešanja i sinteriranja, vrućeg izostatskog prešanja te vruće ekstruzije [189,190]. Danas se za 

proizvodnju titanovog praha najviše koriste hidrid-dehidrid (HDH) postupak te atomizacija.  

 

Ključna prednost korištenja metalurgije praha je mogućnost dobivanja proizvoda gotovih 

mjera a time i veće iskoristivosti sirovine što je s obzirom na cijenu titana i njegovih 

legirajućih elemenata vrlo bitno. Istraživanja pokazuju da se ovom metodom može postići 

vrlo velika energetska ušteda tijekom proizvodnje titanovih legura [191]. Metalurgija praha 

omogućava postizanje različitih tipova struktura relativno jednostavnim variranjem 

proizvodnih parametara poput karakteristika polaznih prahova, njihova udjela i parametara 

konsolidacije i sinteriranja. Prahove koji se koriste u proizvodnji nove generacije kompozita 

važno je prethodno pripremiti (osušiti, usitniti, definirati raspodjelu veličina čestica, 

površinski prevući i dr.) kako bi se postigla njihova optimalna kemijska i fizikalna svojstva 

nužna za kvalitetno odvijanje konsolidacije.  
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Razvoj metalurgije praha u smjeru proizvodnje Ti-legura za biomedicinsku primjenu dosada 

se uglavnom odvijao na području proizvodnje poroznih legura s naglaskom na povezivanju 

mehaničkih svojstava s karakteristikama materijala poput oblika i  dimenzija pora te ostalih 

morfoloških obilježja. Najčešća metoda proizvodnje poroznih Ti-kompozita podrazumijeva 

korištenje čestica praha elemenata koji čine porozni materijal i čestica koje zauzimaju mjesta 

budućih pora u materijalu. Pritom se za ove privremene čestice u materijalu najčešće koriste 

granule polimera, urea te amonijev hidrogen- karbonat [192].  

Smjesu prahova se obično podvrgava različitim konsolidacijskim metodama te na kraju 

toplinskoj obradi u svrhu uklanjanja čestica koje su dodavane za postizanje poroziteta te kako 

bi se sinterirao porozni materijal [193]. Osim ove koristi se čitav niz drugih metoda 

tradicionalno korištenih za proizvodnju metalnih pjena poput: sinteriranja u snopu plazme, 

injekcijskog prešanja, vrućeg izostatskog prešanja, naštrcavanja [194].  

Tijekom nedavnih istraživanja primjene metalurgije praha za proizvodnju biomedicinskih Ti-

kompozita interes je usmjeren k razvoju novih kompozita na bazi titana s dodatkom različitih 

metalnih i keramičkih elemenata čija je topljivost u titanu tijekom tradicionalnih postupaka 

legiranja nemoguća. Na taj način omogućava se precizno dizajniranje svojstava kompozita 

[195].  

 

U novije vrijeme metalurgija praha se sve više razmatra kao metoda proizvodnje novih vrsta 

kompozita na bazi titana u biomedicinske svrhe. Jedan od primjera takvog titanovog 

kompozita je i kompozit titana i hidroksiapatita koje je tradicionalnim ljevačkim metodama 

nemoguće miješati. Ključni problem pritom javlja se pri  sinteriranju smjese titana i 

hidroksiapatita u kompozitni materijal uslijed njihove različite stabilnosti ovisno o atmosferi. 

Titanova stabilnost pri visokim temperaturama  moguća je isključivo u vakuumu dok je ona 

hidroksiapatita moguća isključivo u oksidirajućoj atmosferi. Drugi problem koji se pritom 

javlja je odvijanje kemijskih reakcija između titana i hidroksiapatita pri povišenim 

temperaturama pri čemu se narušava bioaktivnost i mehanička svojstva legure [196]. 

Istraživanje primjenjivosti metoda metalurgije praha u proizvodnji novih vrsta titanovih 

kompozita predstavlja ključno područje istraživanja titana za primjenu u biomedicini. Upravo 

se u toj skupini postupaka vidi najveći potencijal za dobivanje raznih novih vrsta kompozita 

na bazi titana superiornih svojstava u odnosu na postojeće legure, a prvenstveno onih vezanih 

za mehaničku i bioadhezijsku kompatibilnost s koštanim tkivom.  
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5. MAGNEZIJ I NJEGOVA PRIMJENA U BIOMEDICINSKE SVRH E 
 

Magnezij je metal niske gustoće koja iznosi 1740 kg/m3. Lomna žilavost magnezija viša je od 

nekih keramičkih biomaterijala poput hidroksiapatita dok su mu druga mehanička svojstva 

poput modula elastičnosti i čvrstoće puno sličnija onima kosti u odnosu na druge vrste 

metalnih biomaterijala. Strukturu magnezija čini heksagonska gusto slagana HCP jedinična 

rešetka koja ne pruža dobru oblikovljivost pri sobnoj temperaturi. Magnezij je vrlo bitan 

sastavni dio mnogih metaboličkih procesa u ljudskom organizmu. Ljudsko tijelo u prosjeku 

sadrži 24 grama magnezija pri čemu se pola tog sadržaja nalazi u sastavu kostiju [197]. 

Mnoge studije pokazale su povoljno djelovanje magnezija na obnovu i rast koštanog tkiva. 

Glavni nedostatak magnezija u odnosu na neke druge metale je vrlo niska otpornost na 

koroziju posebno u kontaktu s raznim otopinama i vodom. Ovaj je nedostatak ujedno vrlo 

zanimljiv  prilikom primjene magnezija u biomedicini gdje nakon ugradnje dolazi do korozije 

magnezija uz otpuštanje netoksičnih topljivih oksida koji se izbacuju iz tijela prirodnim 

putem. Mnoga istraživanja također ukazuju na njegovo stimulacijsko djelovanje na rast i 

obnovu koštanog tkiva u kojem se i inače nalazi [198, 199].  

Ključne prednosti magnezija naspram drugih konvencionalnih vrsta biomaterijala su [200]:     

• najniža gustoća među konstrukcijskim metalima 

• biorazgradivost  

• netoksičnost 

• niski modul elastičnosti  

• visoka specifična čvrstoća 

• dobra livljivost i oblikovljivost 

• izvrsna toplinska i električna vodljivost. 

 

Magnezij posjeduje modul elastičnosti od 45 GPa [201]. Niska vrijednost modula elastičnosti 

magnezija predstavlja potencijalno rješenje jednog od ključnih problema ugradnje metalnih 

implantata, efekta prigušenja opterećenja.  

 



 

62 

 

5.1. Biorazgradnja magnezija 
 

Fiziološko obnavljanje tkiva nakon ozljede vrlo je važan dio procesa ugradnje implantata. 

Jedan od načina unapređenja tog procesa je uvođenje tzv. potpornih materijala (eng. scaffold 

materials) koji služe kao podloga za razvoj i regeneraciju oštećenog tkiva [96]. U početku 

istraživanja ove vrste biomedicinskih materijala uglavnom se radilo o biokompatibilnim 

vrstama polimera koji su dizajnirani na način da služe kao potporanj tijekom razvoja novog 

tkiva te ostaju u tijelu bez negativnih reakcija. U novije vrijeme se pristupa novom konceptu 

razvoja materijala sa opisanom funkcijom, biorazgradivih materijala koji služe kao mehanička 

i biološka potpora tijekom obnove tkiva nakon čega se počinju razgrađivati i izbacivati iz 

tijela u obliku biološki neškodljivih spojeva.  Dodavanjem određenih vrsta spojeva u sastav 

ovih materijala moguće je dodatno ubrzati regeneraciju tkiva.  

Posljednjih godina mnoga su istraživanja usmjerena na iskorištavanje sklonosti magnezija 

biodegradaciji u vidu izrade lakih, biorazgradivih implantata koji ostaju prisutni u organizmu 

obično u periodu od 12 do 18 tjedana tijekom kojeg se odvija zacjeljivanje tkiva nakon čega 

se prirodno razgrađuju i nadomještaju koštanim tkivom [202,203]. Pritom je vrlo važan 

parametar brzina razgradnje magnezija uslijed korozije u organizmu koja mora biti dovoljno 

spora kako bi se u potpunosti obnovilo koštano tkivo na mjestu ozlijede. Magnezij i njegove 

legure posjeduju sklonost izrazitoj koroziji u kontaktu s otopinama koje sadrže klor poput 

bioloških tekućina i krvne plazme. Uslijed procesa korozije magnezija oslobađa se veća 

količina vodika u obliku mjehurića na površini implantata koji mogu usporiti zacjeljivanje ili 

čak dovesti do odumiranja tkiva, nekroze. Razlog oštećenja tkiva proizlazi iz alkalizacije 

okoline uz implantat koja sprječava adekvatnu obnovu i rast tkiva.  

Zbog toga je prilikom  proizvodnje implantata iz magnezija vrlo bitno unaprijed programirati 

brzinu njegove razgradnje. Takvu kontrolu moguće je uspostaviti korištenjem magnezija u 

vrlo malim količinama ili primjenom postupaka  modifikacije i prevlačenja površine čime se 

usporavaju korozijski procesi. Ugradnjom vijaka, pločica i drugih vrsta fiksatora iz magnezija 

eliminirala bi se potreba za njihovim sekundarnim operativnim uklanjanjem  te tako ubrzalo 

ukupni oporavak pacijenta. Mnoga klinička ispitivanja potvrdila su izvrsnu biokompatibilnost 

magnezijevih implantata [204].  
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Kako bi se strogo kontrolirala brzina degradacije koristili su se ciljani legirni elementi sa 

svrhom usporavanja razgradnje implantata u organizmu. Ključni parametri koje treba uzeti 

pritom u obzir su: kontinuirana promjena oblika, dimenzija, a time i mehaničkih svojstava 

implantata uslijed biorazgradnje u organizmu te opasnost od oslobađanja vodika i drugih 

korozijskih produkata koji bi mogli imati toksično djelovanje na tkivo uz sami implantat 

[205].  

Niz parametara pritom upravlja mehanizmima degradacije implantata iz magnezija i njegovih 

legura, slika 21. 

 

Slika 21. Utjecajni faktori na brzinu biodegradacije implantata na bazi magnezija [206] 

 

Ključni cilj istraživanja biorazgradnje magnezija je utvrđivanje vijeka trajanja magnezij 

implantata u određenim anatomskim lokalitetima i biomehaničkim uvjetima.  

Ulaskom u organizam magnezijevi implantati izloženi su djelovanju različitih vrsta 

fizioloških soli koje iniciraju koroziju magnezija. Izlaganje vodenoj otopini tih soli dolazi do 

formiranja degradacijskog sloja Mg(OH)2 na površini implantata koji predstavlja kratkotrajnu 

barijeru za daljnju koroziju s obzirom da je porozan te se vrlo brzo razara uslijed djelovanja 

kloridnih iona koji su prisutni u fiziološkoj otopini [207].  
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Kemijske reakcije obuhvaćene u tom procesu dane su u jednadžbama 13, 14 i 15 [208, 209]: 

 

 

                                                                                          

 

 

Kloridni ioni spajaju se s magnezijevim hidroksidom u magnezijev klorid, MgCl2 koji je ima 

znatno veću topljivost od hidroksida [209]. Daljnja razgradnja magnezija odvija se upravo 

uslijed visoke topivosti MgCl2 zbog koje korozija vrlo brzo napreduje kroz korozijski sloj do 

osnovnog materijala, magnezija te se nastavlja njegova biorazgradnja. Fosfati i karbonati se 

upravo zato često koriste kao prevlaka na implantatima od magnezija s obzirom da 

povećavaju gustoću i stabilnost korozijskog sloja i na taj način odgađaju daljnje razaranje 

osnovnog materijala [210].  

Ukoliko se korozija implantata odvija prebrzo moglo bi doći do biorazgradnje implantata prije 

završetka potpunog zacjeljivanja tkiva na mjestu ugradnje te njenog propadanja. Upravljanje 

brzinom razgradnje implantata te pritom reduciranje navedenih negativnih pojava ključni je 

preduvjet za programirani vijek trajanja implantata. U tu svrhu rađena su mnoga in vitro 

ispitivanja usporedbe brzina razgradnje materijala za izradu implantata u simuliranim 

uvjetima kakvi vladaju u živom organizmu [206, 211].  

 

Slika 22. prikazuje mikrostrukturu površine uzorka čistog magnezija i uzorka magnezija s 

oksidnim slojem prije i poslije izlaganja medijima u svrhu simulacije procesa biorazgradnje u 

organizmu. 

(13)

(14)

                                (15) 
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Slika 22. Površina poliranog Mg uzroka, SEM [206]: 

                                                    a) nakon poliranja 

             b) nakon 24 sata u fiziološkoj otopini 

 

Na slici 23. je vidljivo formiranje specifične mrežaste strukture i pukotina uslijed razaranja 

materijala i taloženja korozijskih produkata na površini tijekom izlaganja mediju. Istraživanja 

su potvrdila da različiti kemijski sastav medija pritom utječe na brzinu degradacije uzorka a 

time i na morfologiju površine uzoraka [206]. 

 

5.2. Istraživanja i razvoj primjene magnezija u biomedicinske svrhe 
 

Biomaterijali na bazi magnezija počeli su se značajnije koristiti polovicom dvadesetog 

stoljeća. Prvi implantati u obliku pločica za fiksiranje kostiju potkoljenice iz čistog magnezija 

spominju se već 1907. godine [212]. 

Ključni problem prilikom ugradnje većih implantata iz čistog magnezija ticao se prebrzog 

otapanja magnezija uslijed kojeg je dolazilo do formiranja velike količine plinovitih 

nusprodukata koji su uzrokovali labavljenje kontakta implantata i tkiva. Naredna istraživanja 

na tom području bavila su se prvenstveno usporavanjem razgradnje magnezija u organizmu 

[213]. Korištenjem različitih legirnih elemenata poput aluminija, cinka, litija, mangana i 

cirkonija uspjelo se usporiti otapanje magnezija i reducirati negativne posljedice istog. Među 

navedenima malo je elemenata s dokazanom biološkom netoksičnošću uz istovremeno 

zadovoljavajuća mehanička svojstva pa su u daljnjim istraživanjima ključnu ulogu dobili 

upravo oni s najvećom biokompatibilnošću, cink i kalcij.  
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U posljednjih desetak godina istraživanja se usmjeravaju na nove metode modifikacija i 

prevlačenja površine u vidu postizanja bolje biokompatibilnosti čistog magnezija [214]. 

Mogući postupci prevlačenja magnezija uključuju anodizaciju, plazma naštrcavanje, kemijsko 

prevlačenje iz parne faze (CVD), taloženje sloja kalcij-fosfata dok je najviše istraživan 

relativno jednostavan i jeftin postupak nanošenja slojeva kalcij-fosfata [215, 216]. Kako bi se 

osiguralo šire uvođenje magnezija u biomedicinsko područje ključno je provođenje 

interdisciplinarnog istraživanja koje obuhvaća nekoliko disciplina: znanost o materijalima, 

korozijsko ponašanje materijala te saznanja o biološkim interakcijama materijala i tkiva.  
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6. EKSPERIMENTALNI  DIO I REZULTATI 
 

Cilj eksperimentalnog dijela je razvoj novog titan-magnezij kompozita sa svojstvima 

dizajniranima za primjenu u proizvodnji implantata.  

U vidu potencijalne primjene u biomedicini kao dva ključna zahtjeva za novu vrstu kompozita 

odabrani su:  

• reduciranje modula elastičnosti u odnosu na vrijednosti za titan i Ti-legure koje se 

trenutno primjenjuju za izradu implantata 

•  unapređenje oseointegracijskog procesa nakon ugradnje uslijed djelomične površinske 

biorazgradnje prisutnog magnezija u materijalu u uvjetima biokorozije 

 

6.1. Provedba eksperimenta  
 

Tijekom eksperimentalnog dijela provedeno je miješanje i konsolidacija titanovog i 

magnezijevog praha. Prilikom proizvodnje korišteni su titanov i magnezijev prah koji su 

podvrgnuti različitim metodama metalurgije praha: hladnom izostatskom prešanju, vrućem 

jednoosnom prešanju te vrućem ekstrudiranju.  

Tijekom izrade uzoraka variran je udio magnezija u kompozitu. Uzroci su nakon 

konsolidacije laboratorijski ispitani, kako bi se na temelju postignutih svojstava i strukture 

odredio optimalni sastav kompozita. Ispitivanja koja su se pritom koristila u svrhu 

karakterizacije uzoraka uključuju statički vlačni pokus, dinamičku analizu mehaničkih 

svojstava te ispitivanje otpornosti umoru materijala prema normi EN ISO 14801 [224]. Osim 

mehaničkih svojstava provedena su i ispitivanja s ciljem uvida u biokorozijsko ponašanje 

dobivenih uzoraka. Provedena je analiza kemijskog sastava kompozita te makro i 

mikrostrukture kao i mikroanaliza kemijskog sastava putem EDS detektora. Generirani podaci 

korišteni su u svrhu utvrđivanja povezanosti strukturnih karakteristika sa svojstvima 

konsolidiranih uzoraka te korekcije tehnoloških parametara u smjeru proizvodnje uzoraka 

homogene strukture s minimalnim udjelom strukturnih grešaka te maksimalnom postizivom 

gustoćom.  

Cjelokupni eksperimentalni dio iterativne je prirode. Nakon konsolidacije svake grupe 

uzoraka određenog sastava pristupilo se analizi njegovih svojstava i strukture u svrhu 

definiranja što povoljnijeg sastava a time i postizanja optimalnih svojstava za biomedicinsku 
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primjenu.  Unutar svake iteracije odabran je optimalni sastav kojeg se u idućoj fazi dodatno 

ispitivalo te uspoređivalo s novim tipovima uzoraka. Iz tog razloga na kraju ispitivanja svake 

grupe uzoraka, a prije prelaska na iduću iteraciju ispitivanja, izložena je detaljna analiza 

dobivenih rezultata.   

Navedena ispitivanja provedena su u laboratorijima Fakulteta strojarstva i brodogradnje, 

Sveučilišta u Zagrebu te laboratorijima Instituta za materijale i mehaniku, Slovačke akademije 

znanosti u Bratislavi, Republika Slovačka. 

6.2. Odabir prahova za proizvodnju Ti-Mg kompozita 
 

Ključna faza pripreme proizvodnje titan-magnezij kompozita bila je upravo faza određivanja 

optimalnih karakteristika prahova  titana i magnezija koji će se konsolidirati. Pregledom 

dostupne literature  za konkretan sustav titana i magnezija pronađeno je vrlo malo podataka 

koji bi se mogli koristiti u svrhe odabira optimalnih karakteristika prahova. U istraživanjima 

kompozita izrađenog od navedenih komponenti uglavnom se radi o sustavima gdje je 

dominantna matrica magnezija koju se ojačava česticama titana [217, 218]. Suprotno tome u 

ovdje izloženom istraživanju omjeri komponenti kompozita su suprotni tj. titan predstavlja 

dominantnu komponentu. Zbog toga podaci o karakteristikama i udjelima prahova dostupni u 

literaturi nisu bili primjenjivi za izradu titan-magnezij kompozita tijekom ovog istraživanja.  

 

Obzirom da je cilj ovog istraživanja razvoj titan-magnezij kompozita kojeg će se praktično 

primjenjivati u vidu biomedicinskih implantata, važno je odabrati lako dostupne prahove 

titana i magnezija čija je cijena opravdana za konkretnu  primjenu. Ključan parametar kod 

odabira vrste prahova bio je promjer čestica tj. odabir granulacije praha magnezija i titana 

kojima se postiže povoljan omjer promjera čestica (eng. relative particle size ratio). Dostupna 

istraživanja na području metalurgije praha ukazuju na postojanje maksimalnog relativnog 

omjera veličine čestica iznad kojeg se ne preporuča ići zbog porasta tendencije nastanka 

aglomerata čestica jedne vrste, čime se narušava homogenost konačnog materijala [219, 220]. 

Osim nastanka aglomeracija čestica istih dimenzija također se tijekom konsolidacije mogu 

javiti problemi s tečenjem materijala uslijed čega može doći do pojave značajnijeg poroziteta 

u materijalu [221, 222].  
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6.2.1.  Odabir Ti-praha 
 

Matrica kompozitnog materijala nositelj je glavnine njegovih mehaničkih svojstava. Ovdje 

razvijani kompozit posjeduje matricu od titana pa je bilo nužno odabrati odgovarajuću 

granulaciju titanovog praha. Stoga su u pripremnom dijelu istraživanja odabrane dvije 

različite granulacije Ti praha (promjeri čestica od 150 µm i 31 µm) od kojih su izrađeni uzroci 

iz čistog titana:  

 

• HDH Ti99,4 %  < 150 µm 

• HDH Ti99,4 %  <  31 µm  

 

Korišteni su prahovi iste čistoće pa je utjecaj iste na taj način eliminiran tijekom daljnje 

usporedbe prahova. Svojstva polaznih prahova definirana od strane proizvođača KIMET CN 

prikazana su u tablici 4. 

 
Tablica 4. Karakteristike prahova prije konsolidacije 

 

PRAH 

korišten za izradu uzroka 

Ti99,4 %  < 150 µm Ti99,4 %  < 31 µm 

Sadržaj kisika u prahu prije  

konsolidacije, w [%]  
0,21 ± 0,002*  0,52 ± 0,066* 

Teoretska gustoća praha, % 98,5 ± 0,5* 99,9 ± 0,02* 

*standardna devijacija 
 

 U svrhu odabira optimalnog praha za proizvodnju kompozita s metalnom matricom, 

pristupilo se konsolidaciji uzoraka iz svakog od navedenih prahova, nakon čega se provela 

karakterizacija njihove strukture i svojstava.  

 

Konsolidacija uzoraka oba tipa titanovog praha provedena je u više faza, redoslijedom 

postupaka kojim su se proizvodili uzorci u kasnijoj fazi istraživanja. Izrada uzoraka i njihova 

karakterizacija u ovoj fazi istraživanja provedena je u laboratorijima Instituta za materijale i 

mehaniku, Slovačke akademije znanosti u Bratislavi.  
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Prilikom karakterizacije dobivenih uzoraka kao ključni pokazatelj kvalitete konsolidiranih 

uzoraka odabrana su mehanička svojstva bitna za potencijalnu primjenu u vidu matrice 

metalnog kompozita. Mehanička svojstva različitih uzoraka dobivenih konsolidacijom 

titanovih prahova različitih granulacija utvrđena su dinamičkom analizom mehaničkih 

svojstava (eng. DMA analysis) na uređaju DMA Q800, proizvođača TA Instruments. 

Dimenzije uzoraka korištenih za mehaničko ispitivanje su 2,5 mm x 4 mm x 55 mm.  

 

Rezultati karakterizacije mehaničkih svojstava uzoraka konsolidiranih iz odabranih titanovih 

prahova različite granulacije prikazani su u tablici 5.  

 

Tablica 5. Mehanička svojstva konsolidiranih uzoraka titana 

Mehanička svojstva 

konsolidiranih uzoraka 

PRAH 

korišten za izradu uzroka 

Ti99,4 %  < 150 µm Ti99,4 % < 31 µm 

Konvencionalna granica 

razvlačenja Rp0,2, MPa 
512 ± 11* 768 ± 20* 

Vlačna čvrstoća Rm, MPa 701 ± 4* 1024 ± 27* 

Istezanje ε, % 13 ± 2* 5,5 ± 0,8* 

Modul elastičnosti E, GPa 98,6 ± 1* 99,8 ± 1* 

*standardna devijacija 

 

Dijagram naprezanje/istezanje za oba uzorka dobiven DMA analizom prikazan je na slici 23. 
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Slika 23. Dijagram naprezanje/istezanje dobiven za uzorke HDH Ti99,4 % < 150 µm i HDH 
Ti99,4 % < 31 µm 

 

Na temelju analize mehaničkih svojstava različitih Ti prahova odabran je prah                 

Ti99.4 % < 150 µm s obzirom da su vrijednosti mehaničkih svojstava poput modula 

elastičnosti i vlačne čvrstoće dobivenih dinamičkom analizom niže a time i sličnije onima 

koštanog tkiva.  

6.2.2. Odabir Mg-praha  
 

Kod odabira karakteristika praha magnezija koji predstavlja drugu faza kompozita, presudan 

faktor je veličina zrna. Naime pregledom literature s područja biorazgradivih implantata na 

bazi magnezija, pronađeno je nekoliko istraživanja koja ukazuju na probleme prilikom 

ugradnje većih volumena čistog magnezija  u organizam. Pritom može doći do preintenzivne 

razgradnje magnezija te oslobađanja veće količine vodika koji može toksično djelovati na 

biološko tkivo [204, 205].  

Osim toksičnog djelovanja, korištenje praha s većim česticama magnezija olakšalo bi njihovo 

međusobno povezivanje u svojevrsnu mrežu magnezija tijekom konsolidacije, duž cijelog 

presjeka kompozitnog dijela. U kontaktu s korozivnim medijem  moglo bi zbog toga doći do 
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ubrzanog odvijanja korozije duž cijelog presjeka implantata  a ne isključivo na njegovoj 

površini, što bi na kraju dovelo do urušavanja strukture kompozita a time i njegovih svojstava.  

 

Miješanje prahova sličnih dimenzija čestica pokazalo se nepovoljnim. S druge strane čestice 

magnezija ne smiju biti premale u odnosu na titanove u kompozitu s obzirom da bi pritom 

preveliki omjer veličina čestica komponenti negativno utjecao na tečenje materijala prilikom 

prešanja, a time i na gustoću konačnog materijala. Istovremeno sklonost nastanku aglomerata 

manjih čestica magnezija mogla bi narušiti željenu homogenost strukture [221]. Općenito 

gustoća pakiranja materijala tijekom konsolidacije u velikoj mjeri ovisi o raspodjeli veličine 

čestica. Šira raspodjela veličine čestica osigurava lakše popunjavanje praznina prilikom 

pakiranja materijala. Sitnije čestice u tom slučaju popunjavaju praznine između velikih čestica 

u kontaktu [67]. Nakon što je na temelju analize i karakterizacije odabrana veličina titanovog 

praha, bilo je moguće odabrati granulaciju magnezijevog praha. Na taj način je za potrebe 

izrade uzoraka titan-magnezij kompozita odabran  atomizirani prah magnezija Mg99,8 % 

d50~31 µm. Ovaj prah za razliku od HDH Ti praha posjeduje sitnije čestice sfernog oblika pa 

se pretpostavlja olakšano tečenje smjese prahova tijekom konsolidacije i popunjavanje 

prostora između većih i nepravilnih čestica titana. Za proizvodnju svih kompozitnih uzoraka 

korišteni su prahovi titana i magnezija proizvođača KIMET CN. Tablica 6. daje pregled 

odabranih prahova za svrhe ovog istraživanja i njihove osnovne karakteristike.   

 

Tablica 6. Konačni odabir prahova za proizvodnju uzoraka 

prah metoda proizvodnje veličina čestica oblik čestica 

Ti 99,4 % HDH postupak 150 µm nepravilan 

Mg 99,8 % atomizacija 31 µm~d50 sferni 

 

 

6.3. Prva iteracija ispitivanja – uzorci Ti-Mg kompozita s masenim udjelima magnezija 
od 30 %, 20 %  i 10 %  
 

Nakon odabranih granulacija prahova pristupilo se razmatranju udjela komponenti za izradu 

kompozitnog materijala u prvoj iteraciji ispitivanja. Dostupna istraživanja izrade Ti-Mg 

kompozita uglavnom se bave analizom kompozita s magnezijem kao dominantnom 
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komponentom koju se ojačavalo titanom [217, 218]. Obzirom da je cilj ovog istraživanja 

usmjeren suprotnim omjerima komponenti u kompozitu, literarni podaci o njihovom 

optimalnom odnosu nisu bili dostupni. Iz tog razloga prva faza razmatranja parametara 

proizvodnje uzoraka ticala se definiranja različitih udjela komponenti kompozita. Nužno je 

stoga bilo utvrditi kriterij za odabir udjela komponenti koji će poslužiti za grubu procjenu 

optimalnog pojasa udjela magnezija.   

Jedna od funkcija magnezija kao komponente kompozita jest modificiranje  mehaničkih 

svojstava titanove matrice tj. reduciranja njezinog modula elastičnosti.  Zbog toga je upravo 

modul elastičnosti odabran kao ključni kriterij za odabir nekoliko različitih udjela magnezija u 

kompozitu.     

Kako bi se pokrio široki raspon udjela u prvoj fazi ispitivanja,  odabrana su tri različita 

sastava kompozita prikazani u tablici 7. Sastavi su izraženi preko masenih udjela prvenstveno 

zbog lakšeg preračunavanja tijekom kasnije faze vaganja i miješanja prahova.   

Tablica 7. Pregled sastava uzoraka prve iteracije ispitivanja izražen preko masenih i volumnih 
udjela komponenti 

Oznaka 

uzorka 

Maseni udio Mg, 

wMg [%] 

Maseni udio Ti, 

wTi [%] 

Volumni udio Mg, 

ϕMg  [%] 

Volumni udio Ti, 

ϕTi  [%]  

Ti30Mg 30 70 52,6 47,4 

Ti20Mg 20 80 39 61 

Ti10Mg 10 90 22,5 77,5 

 

Na temelju zakona miješanja kao teoretske metode za procjenu modula elastičnosti kompozita 

konstruiran je dijagram prikazan na slici 24. Dijagram prikazuje ovisnost modula elastičnosti 

Ti-Mg kompozita o udjelu magnezija u sastavu. Kao dodatna referenca u dijagram je unesen i 

modul elastičnosti koštanog tkiva čijim vrijednostima se želi približiti modulom nove vrste 

kompozita.  
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Slika 24. Dijagram ovisnosti modula elastičnosti Ti-Mg kompozita o volumnom udjelu 
magnezija 

U slučaju odabira sastava s masenim udjelima magnezija od 10 %, 20 % te 30 % prikazanih u 

dijagramu na slici 24. vidljivo je osiguravanje relativno širokog raspona volumnog udjela 

magnezija, od 22,5 %, 39 % i 52,6 % ,  a time i postizivih teoretskih modula elastičnosti od 69 

GPa do 83 GPa.  

Iz tog razloga udjeli komponenti korišteni tijekom prve iteracije ispitivanja predstavljaju  

orijentacijske vrijednosti u svrhu eksperimentalnog utvrđivanja optimalnog omjera 

komponenti u kompozitu. Odabrani udjeli magnezija od 30 %, 20 % i 10 %  korišteni su u 

izradi tri vrste uzoraka kompozitnog materijala: Ti30Mg, Ti20Mg i  Ti30Mg.  

 

6.3.1. Proizvodnja uzoraka Ti30Mg, Ti20Mg i Ti10Mg 
 

6.3.1.1. Odabir parametara konsolidacije uzoraka 

Tijekom planiranja izrade uzoraka navedenih sastava bilo je potrebno definirati sve faze 

proizvodnog procesa s ciljem dobivanja kompaktnih uzoraka što veće gustoće i što manjeg 

udjela pora.                                                                                                                               

Odabir proizvodnih faza proveden je na temelju informacija dostupnih u istraživanjima na 

području metalurgije praha posebice onima vezanima uz titan kao osnovni materijal 
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kompozita te nekih preliminarnih istraživanja postupaka za konsolidaciju prahova provedenih 

na Fakultetu strojarstva i brodogradnje u Zagrebu.  

Nakon detaljne analize dostupnih podataka odabran je proces proizvodnje Ti-Mg kompozita u 

nekoliko koraka, slika 25: 

1. Miješanje prahova 

      2. Hladno izostatsko prešanje 

3. Vruće istosmjerno prešanje 

 

 

Slika 25. Planirane faze proizvodnje Ti-Mg kompozita  

S obzirom na veliku reaktivnost titana s kisikom pri povišenim temperaturama bilo je nužno 

provesti analizu temperatura na kojima će se provesti prešanje, a da se pritom izbjegne 

oksidacija titanovog praha. Pojava značajnije oksidacije uzrokovala bi loša svojstva 

konsolidiranog kompozitnog materijala gdje bi oksidi na površini čestica predstavljali zapreku 

metalurškom povezivanju čestica prahova. Rezultat toga bio bi nepoželjan visok udio pora i 

drugih vrsta grešaka u materijalu a time i loša svojstva. Kako bi se utvrdio povoljan raspon 

temperatura na kojima se može sigurno provesti prešanje kompozitnog materijala provedena 

je diferencijalna pretražna kalorimetrija i termalna gravimetrijska analiza, DSC-TGA analiza. 
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Analiza je provedena u uređaju SDT Q600, proizvođača TA Instruments pri Institutu za 

materijale i mehaniku Slovačke akademije znanosti u Bratislavi. Pritom je analizirano 

60,5030 mg HDH Ti99.4 % <150 µm na zraku. Dijagram nastao tijekom navedene analize 

prikazan je na slici 26.  

 

Slika 26. Dijagram dobiven DSC-TGA analizom 

Dijagram dobiven analizom zagrijavanja odabranog titanovog praha Ti99.4 % < 150 µm 

prikazuje promjenu toplinskog toka i mase u ovisnosti o temperaturi. Uslijed zagrijavanja 

praha dolazi do promjena toplinskog toka iznad 500 °C i to prema negativnim vrijednostima 

što ukazuje na odvijanje egzotermne reakcije. S početkom odvijanja egzotermne reakcije 

zabilježen je porast mase u istom temperaturnom području. Porast mase rezultat je reakcija 

procesa zagrijanog titanovog praha s plinovima iz okoline, prvenstveno oksidacije. Nastanak 

oksida pritom pridonosi porastu ukupne mase praha. Generiranjem krivulja promjene mase i 

toplinskog toka moguće je stoga definirati sigurno temperaturno područje u kojem ne dolazi 

do oksidacije praha.                                                                                                             
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Odabrano područje korišteno je tijekom konsolidacijskih postupaka čime se izbjegla pojava 

oksida na površini čestica. Iz toga razloga za daljnje postupke konsolidacije odabrano je 

područje temperatura do 500 °C. 

Nakon odabranih karakteristika prahova i dozvoljenih procesnih temperatura pristupilo se 

izradi uzoraka kompozitnog materijala.  

6.3.1.2. Miješanje i kapsuliranje prahova 

 

Ključni zahtjev tijekom ove faze proizvodnje uzoraka bilo je dobivanje što homogenije 

smjese prahova kako bi se u kasnijim fazama proizvodnje minimizirala mogućnost formiranja 

aglomerata pojedine vrste praha. U tu svrhu prahove magnezija i titana se u određenom 

omjeru dodalo u posudu planetarne miješalice u kojoj su se miješali 30 minuta, slika 27.  

 

 

Slika 27. Postupak miješanja prahova u planetarnoj miješalici 

Za potrebe daljnje konsolidacije, smjesa prahova nakon miješanja pažljivo je prenesena u 

poliuretansku kapsulu čija je funkcija osigurati dimenzije i postojanost oblika sirovca nužnog 

za daljnje faze konsolidacije. U tu svrhu vrlo je bitno odabrati odgovarajuću tvrdoću 

poliuretana i izbjegavati oštre kutove kako bi se izbjegla pojava pucanja tijekom prešanja 

uslijed zareznog djelovanja. Prilikom prijenosa smjese praha posebna pažnja usmjerena je 

osiguranju homogenosti sastava smjese u spremniku tj. izbjegavanju nastanka aglomeracija 

pojedine vrste praha. Ultrazvučno miješanje pritom se pokazalo lošim izborom uslijed 

povećavanja afiniteta nastajanju nakupina čestica istih dimenzija. Iz tog razloga prenošenje 

praha u kapsulu provedeno je ručno, slika 28.           
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Slika 28. Prijenos smjese titanovog i magnezijevog praha u poliuretansku kapsulu 

 

Nakon popunjavanja poliuretanske kapsule prahom, provodi se evakuacija zraka iz kapsule u 

vakuumskoj komori, slika 29. Na taj način minimizira se mogućnost pojave značajnijeg udjela 

poroziteta u materijalu nakon konsolidacije, koji može nastati uslijed zarobljenog zraka u 

smjesi prahova. Nakon vakuumiranja kapsule ona se zatvara te se tako sprječava ulazak zraka 

tijekom daljnjih faza proizvodnje.  

 

 

Slika 29. Evakuacija zraka iz poliuretanske kapsule u vakuumskoj komori 
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6.3.1.3. Prva faza konsolidacije prahova – hladno izostatsko prešanje 

 

U svrhu primarne konsolidacije smjese titanovog i magnezijevog praha korišten je postupak 

hladnog izostatskog prešanja i to korištenjem hidrauličke preše. Pripremljeni spremnik 

postavljen je u kalup s hidrauličkim uljem gdje se prešanje provodilo pri sobnoj temperaturi i 

tlaku od 150 MPa. Prešanje je provedeno  pri sili od 423 kN. Postav opreme na kojoj je 

provedeno opisano hladno izostatsko prešanja prikazana je na slici 30.  

 

 

Slika 30. Sklop za hladno izostatsko prešanje (preša i kalup) 

 

Na temelju pripremnih istraživanja utvrđeno je da vrijeme držanja uzorka nakon postignutog 

tlaka nema značajan utjecaj na kvalitetu konačnog proizvoda. Suprotno tome reduciranje tlaka 

na kraju postupka predstavlja osjetljivu fazu postupka te se mora odvijati vrlo sporo i pri 

konstantnoj brzini. Ukoliko se primjenjuje veća brzina rasterećenja sirovca, može doći do  

pucanja sirovca uslijed potencijalno prenagle ekspanzije materijala.  

 

Materijal dobiven ovim postupkom predstavlja sirovac kojeg se u kasnijim fazama obrade 

podvrgava sekundarnim konsolidacijskim postupcima.  Volumni udio pora zabilježen nakon 

ove faze konsolidacije kreće se između 20 % i 30 % te se može dodatno smanjiti naknadnim 

vakuumiranjem uslijed kojeg se dodatno reducira udio plinova u materijalu. S obzirom da se u 

idućim koracima konsolidacije ovakav sirovac ponovo postavljao u kapsulu, bilo ga je nužno 
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nakon primarne konsolidacije strojno obraditi na željene dimenzije. Izgled sirovca neposredno 

nakon hladnog izostatskog prešanja prikazan je na slici 31. 

 

 

Slika 31. Izgled sirovca dobivenog hladnim izostatskim prešanjem 

 

6.3.1.4. Druga faza konsolidacije – vruće jednoosno vakuumsko prešanje 

 

Tijekom drugog konsolidacijskog koraka korišteno je vruće jednoosno prešanje. Ova relativno 

jednostavna  i ekonomična metoda pokazala se prikladnom za dodatnu konsolidaciju sirovca. 

Tijekom jednoosnog prešanja sirovac dobiven hladnim izostatskim prešanjem ponovno se 

kapsulirao, ovaj put u aluminijsku kapsulu, te se ponovno prešao ovaj put pri povišenoj 

temperaturi u vakuumu. Prešanje se odvijalo uslijed djelovanja dva žiga u suprotnom smjeru, 

duž jedne osi. Prije umetanja u kapsulu, na sirovac je nanesen sloj borovog nitrida u spreju, 

kako bi se onemogućila adhezija sirovca i materijala kapsule tijekom prešanja.  Osim toga 

ovaj sloj predstavlja  i dodatnu antioksidacijsku zaštitu.  

 

Kalup za ovu fazu konsolidacije smješten je na istoj preši kao i onaj za hladno izostatsko 

prešanje pa je za prijelaz s jednog na drugi korak konsolidacije bilo potrebno samo 

translatirati prihvat s žigom u traženi položaj. S obzirom da se ova faza odvija pri povišenoj 

temperaturi, bilo je nužno koristiti vakuumsku zaštitu kako bi se spriječila oksidacija uslijed 

velikog afiniteta titana prema kisiku pri povišenim temperaturama. Tlak kapsule nakon 

evakuacije zraka iznosio je između 50 Pa i 100 Pa te je posljedica prisutnosti manje količine 

plinova zarobljenih u sirovcu.  
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Za potrebe ove faze prešanja korištena je sila od 300 kN. Nakon uspostave vakuuma kalup se 

polako zagrijavao na temperaturu od 475°C, a tlak se dizao do 425 MPa. Na toj temperaturi i 

tlaku uzroci su prešani u periodu od 12 h. Parametri procesa koji su se pritom računalno pratili 

su: temperatura, tlak i sila prešanja. 

 

Iako su prahovi tijekom ove faze konsolidacije naizgled u potpunosti konsolidirani njihove 

čestice još uvijek nisu u potpunosti povezane. Kalup u kojem je provedeno prešanje te izgled 

uzorka nakon vrućeg vakuumskog prešanja prikazan je na slici 32.  

 

Slika 32. Vruće vakuumsko prešanje uzorka: a) kalup u kojem je provedeno o prešanje, b) 
izgled uzorka nakon vađenja iz kalupa 

 

6.3.2. Karakterizacija uzoraka Ti30Mg, Ti20Mg, Ti10Mg 
 

Nakon izrade uzoraka sastava navedenih u tablici 9., pristupilo se karakterizaciji njihove 

strukture i svojstava kako bi se utvrdilo oko kojega od odabranih udjela treba dodatno varirati 

sastav u vidu postizanja optimalnih svojstava. Pritom je posebna pažnja posvećena 

zadovoljavanju svih ključnih zahtjeva definiranih na početku ovog istraživanja s naglaskom 

na  potencijalnu primjenu u biomedicini.  Postizanje kompromisa između reduciranja modula 

elastičnosti uz zadržavanje nužne čvrstoće i  povoljnih biokorozijskih  svojstava predstavljaju 

stoga ključne kriterije za selekciju optimalnog od tri navedena sastava.   

Uzorci Ti30Mg, Ti20Mg, Ti10Mg proizvedeni su prethodno opisanim slijedom postupaka: 

miješanje prahova, hladno izostatsko prešanje te vruće vakuumsko prešanje. Detalj 

proizvodnje koji je različit za ovu skupinu uzoraka jest korištenje kalupa s kvadratnim 
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presjekom kanala u kojem je provedeno vruće prešanje. Iz tog razloga uzorci nisu cilindričnog 

već kvadratnog poprečnog presjeka, dimenzija 12 mm x12 mm. Prilikom vrućeg prešanja ove 

grupe uzoraka korištena je bakrena kapsula vidljiva u poprečnom presjeku, na slici 33. koju se 

prije ispitivanja strojnom obradom uklonilo.  

 

Slika 33. Izgled uzorka Ti30Mg, Ti20Mg, Ti10Mg nakon konsolidacije 

6.3.2.1. Korozijsko ispitivanje uzoraka Ti30Mg, Ti20Mg, Ti10Mg 

 

Kako bi se ispitalo korozijsko ponašanje kompozitnog materijala različitih sastava bilo je 

potrebno pripremiti uzorke. Priprema uzoraka sastojala se od:   

• izrezivanja uzoraka iz konsolidiranog materijala 

• odstranjivanja kapsule strojnom obradom 

• brušenja i poliranja uzoraka 

• čišćenja površine uzoraka. 

 

Uzorci su izrezani na mikro-rezalici Accuta 2 uz vodeno hlađenje kako bi se spriječile 

strukturne promjene uslijed zagrijavanja. Prilikom odstranjivanja bakrene kapsule posebna 

pažnja je posvećena temeljitom uklanjanju bakrenog sloja kako bi materijal uzorka bio u 

potpunosti izložen djelovanju medija. Nakon odvajanja od kapsule površina uzoraka 

podvrgnuta je brušenju u više koraka (brusni papiri oznake 500, 1000 i 2000). Na kraju su svi 

uzorci temeljito očišćeni u ultrazvučnoj čistilici, u alkoholu.  
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Uzroci za analizu mikrostrukture pripremljeni su prema uputama za pripremu titanovih 

legura. Priprema je provedena u nekoliko faza: izrezivanje uzoraka, zalijevanje u polimernu 

masu, brušenje i poliranje. Parametri pojedine faze pripreme uzoraka prikazani su na slici 34. 

Uzorci su kemijsko-mehaničko polirani koloidnim silikatima i 30 % otopinom vodikova 

peroksida.  

 

Slika 34. Parametri metalografske pripreme uzoraka 

Prije korozijskog ispitivanja na pripremljenim uzorcima provedena je analiza mikrostrukture s 

ciljem uvida u raspodjelu i veličinu čestica magnezija u kompozitu. Kao metoda kojom se 

analiziralo ponašanje materijala u uvjetima korozije odabrana je metoda elucije kojom se 

pratilo otpuštanje  magnezijevih iona u destiliranoj vodi. U drugom djelu karakterizacije 

materijala provedena je analiza mikrostrukture pomoću svjetlosnog i skenirajućeg 

elektronskog mikroskopa kako bi se utvrdile moguće promjene u strukturi materijala uslijed 

otapanja magnezija.  

Ispitivanje korozijskog ponašanja Ti-Mg kompozita različitih sastava provedeno je u 

Laboratoriju za analizu metala Fakulteta strojarstva i brodogradnje u Zagrebu. Ispitivanje je 

provedeno u identičnim uvjetima za sva tri tipa uzoraka : Ti10Mg, Ti20Mg, Ti30Mg. Nakon 

utvrđivanja početne mase svakog uzorka na analitičkoj vagi uzorci su uronjeni u vlastite 

epruvete u 10 ml destilirane vode. Voda iz epruvete analizirana je u unaprijed definiranima 

vremenskim razmacima i to redom nakon 7, 14, 21, 28, 35, 42 te 49 dana.  
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Analiza destilirane vode u navedenim vremenskim intervalima provedena je na atomskom 

apsorpcijskom spektrometru Shimadzu AA – 6800, slika 35.  

 

Slika 35. Analiza uzoraka vode na atomskom apsorpcijskom spektrometru                    
Shimadzu AA – 6800 [225] 

S obzirom da su uzorci bili različitih dimenzija bilo je nužno utvrditi njihove točne dimenzije 

i na taj način dobiti uvid u ukupnu površinu koja je bila u kontaktu s destiliranom vodom. 

Dimenzije pojedinih uzoraka i njihova ukupna površina prikazani su u tablici 8.  

Tablica 8. Dimenzije uzoraka za korozijsko ispitivanje [225] 

UZORAK 

DIMENZIJE UZORAKA 

Ukupna površina uzorka, mm
2
 

stranica a, mm stranica b, mm stranica c, mm 

Ti10Mg 3,1 4,8 5,2 111,92 

Ti20Mg 7,3 6 1,8 135,48 

Ti30Mg 7,4 7,6 3,2 208,48 

 

Praćenjem elucije magnezijevih iona iz uzoraka titan-magnezij kompozita dobivene su 

vrijednosti izlučenog magnezija po jedinici površine prikazane u tablici 9. 
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Tablica 9. Masa izlučenog magnezija po ukupnoj površini uzoraka tijekom razdoblja od 49 
dana [225] 

 

 

 

 

 

 

 

Na slici 36. prikazan je dijagram promjene količine izlučenih iona po ukupnoj površini uzroka 

u ovisnosti o trajanju izlaganja destiliranoj vodi. 

 

Slika 36. Tijek promjene mase izlučenog magnezija po ukupnoj površini uzorka tijekom 
izlaganja destiliranoj vodi u razdoblju od 49 dana [225] 
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7 0,6335 0,4504 0,3850 

14 0,5221 0,4145 0,3071 

21 0,4238 0,3737 0,2501 

28 0,3353 0,3715 0,2654 

35 0,3038 0,3340 0,2698 

42 0,3616 0,3897 0,2552 

49 0,4490 0,3691 0,2902 
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Kako bi se postigao uvid u tijek samog procesa otapanja magnezija kreiran je kumulativni 

prikaz podataka u tablici 10. na temelju kojeg je konstruiran graf na slici 37.  

Tablica 10. Kumulativno prikazani podaci o masi izlučenog magnezija svakog uzorka 
svedenih na jedinicu površine [225] 

 

 

 

 

 

 

 

 

Slika 37. Prikaz kumulativne promjene mase izlučenog magnezija po ukupnoj površini uzorka 
tijekom izlaganja destiliranoj vodi u razdoblju od 49 dana [225] 
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7 0,6335 0,4504 0,3850 

14 1,1556 0,8649 0,6912 

21 1,5794 1,2386 0,9422 

28 1,9147 1,6101 1,2076 

35 2,2185 1,9441 1,4774 

42 2,5801 2,3338 1,7326 

49 3,0291 2,7029 2,0228 



 

87 

 

6.3.2.2. Analiza mikrostrukture uzoraka  Ti-Mg kompozita s 30, 20  i 10 wt.% Mg 

 

U svrhu praćenja promjena mikrostrukture uslijed izlaganja uzoraka Ti10Mg, Ti20Mg, i 

Ti30Mg djelovanju destilirane vode provedena je analiza mikrostrukture prije i nakon 

korozijskog ispitivanja. Mikrostrukturna analiza provedena je u Laboratoriju za 

materijalografiju, Fakulteta strojarstva i brodogradnje u Zagrebu na skenirajućem 

elektronskom mikroskopu, SEM model TESCAN VEGA 5136 MM te na svjetlosnom 

mikroskopu OLYMPUS GX51. Uzorci su metalografski pripremljeni prema proceduri za ovu 

vrstu materijala.  Slike 38-40. prikazuju mikrostrukturu uzoraka prije korozijskog ispitivanja  

dobivenu na svjetlosnom mikroskopu. 

 

 

Slika 38. Mikrostruktura uzorka Ti10Mg – početno stanje  
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Slika 39. Mikrostruktura uzorka Ti20Mg – početno stanje  

 

 

Slika 40. Mikrostruktura uzorka Ti30Mg – početno stanje 

 

Slike 41 - 43 prikazuju mikrostrukture uzoraka u početnom stanju dobivene analizom na 

skenirajućem elektronskom mikroskopu.  
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Slika 41. Mikrostruktura uzorka Ti10Mg na SEM-u, početno stanje, SE i BSE detektor [225] 

 

Slika 42. Mikrostruktura uzorka Ti20Mg na SEM-u, početno stanje, SE i BSE detektor [225] 
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Slika 43. Mikrostruktura uzorka Ti20Mg na SEM-u, početno stanje, SE i BSE detektor [225] 

Prije početka korozijskog ispitivanja na uzorcima je izmjerena tvrdoća HV5 i mikrotvrdoća 

pojedinih faza prema Vickersu. Rezultati dobivenih vrijednosti prikazani su u tablicama 11 i 

12.  

Tablica 11. Srednja vrijednost tvrdoće uzoraka [225] 

uzorak Ti10Mg Ti20Mg Ti30Mg 

tvrdoća, HV5 129 86 67 

 

Tablica 12. Srednja vrijednost mikrotvrdoće faza [225] 

faza Ti Mg 

mikrotvrdoća, HV0,1 167 62 

 

Kako bi se utvrdile promjene u strukturi uzoraka nakon izlaganja destiliranoj vodi u razdoblju 

od 49 dana provedena je mikrostrukturna analiza površine uzoraka na skenirajućem 
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elektronskom mikroskopu (slike 44-50) te  analiza strukture u poprečnom presjeku na 

svjetlosnom mikroskopu (slike 52-57).   

 

Slika 44. Površina uzorka Ti10Mg nakon korozijskog ispitivanja  

 

Slika 45. Detalj površine uzorka Ti10Mg nakon korozijskog ispitivanja, veće povećanje [225] 
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Slika 46. Površina uzorka Ti20Mg nakon korozijskog ispitivanja 

 

Slika 47. Detalj površine uzorka Ti20Mg nakon korozijskog ispitivanja, veće povećanje [225] 
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Slika 48. Površina uzorka Ti30Mg nakon korozijskog ispitivanja  

 

Slika 49. Detalj površina uzorka Ti30Mg nakon korozijskog ispitivanja [225] 
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Slika 50. Detalj – razoren vrh uzorka Ti30Mg nakon korozijskog ispitivanja  [225] 

 

 

Slika 51. Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti10Mg nakon korozijskog        
ispitivanja [225] 
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Slika 52.  Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti10Mg nakon korozijskog ispitivanja, 
veće povećanje [225] 

 

 

 

 

Slika 53. Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti20Mg nakon korozijskog        
ispitivanja [225] 
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Slika 54. Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti20Mg nakon korozijskog ispitivanja, 
veće povećanje [225] 

 

 

Slika 55. Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti30Mg nakon korozijskog        
ispitivanja [225] 
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Slika 56.  Mikrostruktura poprečnog presjeka uzorka Ti30Mg nakon korozijskog ispitivanja, 
veće povećanje [225] 

 

6.3.3. Analiza rezultata prve iteracije ispitivanja  
 

Uzorci Ti30Mg, Ti20Mg i Ti10Mg u prvoj iteraciji ispitivanja analizirani su kako bi se 

omogućilo konvergiranje ka optimalnom udjelu magnezija u kompozitu. Analizirana je 

njihova mikrostruktura i ponašanje u uvjetima korozije.  

Analizom kumulativne količine izlučenog magnezija po uzorcima vidljiv je  gotovo linearan 

tijek mase izlučenog magnezija po jedinici površine za sva tri tipa uzoraka. Ono što je 

zanimljivo prilikom usporedbe ova tri uzorka jest količina izlučenog magnezija u istom 

periodu. Naime, kao što je prikazano grafom na slici 36. u prvih 21 dan usporedbom elucije 

magnezija kod svih uzoraka vidljivo je da je ona najizraženija kod uzorka s wMg = 10 %  , dok 

je najmanja kod uzroka s wMg = 30%. Unutar tog perioda izlučivanje magnezija kontinuirano 

se smanjuje/usporava kod sva tri uzroka. Kod sva tri uzoraka vrijednosti otopljenog magnezija 

u prvih sedam dana su ujedno i najviše vrijednosti tijekom cijelog perioda ispitivanja. Nakon 

49 dana intenziteti otapanja magnezija pojedinih uzoraka u međusobno su jednakom odnosu 

kao i  u početnom periodu ispitivanja, najveći je zabilježen za uzorak Ti10Mg a najmanji za 

uzorak Ti30Mg.  



 

98 

 

Analiza elucije magnezija u destiliranoj vodi ukazuje na njegovo najintenzivnije otapanje za  

uzorak gdje se nalazi u najmanjem udjelu, Ti10Mg. Razlog tome je velika razlika 

elektrokemijskog potencijala elemenata od kojeg se sastoji, titana i magnezija. Titanov 

elektropotencijal puno je pozitivniji u usporedi s magnezijevim koji je općenito jedan od 

metala s najnižim elektrokemijskim potencijalom. Razlika elektrokemijskih potencijala u 

sustavu Ti-Mg iznosi 1610 mV [223]. U uzorku Ti10Mg u usporedbi s uzorkom Ti30Mg, 

maseni udio magnezija je 3 puta manji. Ukoliko se maseni udjeli preračunaju u volumne, 

volumni dio magnezija u uzorku Ti10Mg iznosi 22,5 %, dok u uzorku Ti30Mg iznosi 52,6 %. 

Znatna razlika u volumnom udjelu magnezija očito ima ključan utjecaj na ponašanje uzoraka 

tijekom korozije. Kod Ti10Mg uzorka gdje je udio magnezija puno manji u odnosu na titan, 

elektrokemijska pozitivnost titana kao iznimno dominantne komponente u sastavu odgovorna 

je za uzrokovanje jakih struja a time i vrlo jake elektrokemijske korozije magnezija. Ta se 

korozija manifestirala kao intenzivno otpuštanje magnezija u destiliranoj vodi. Kod uzroka 

Ti30Mg dominacija elektropozitivnijeg titana manja je  uslijed povećanog udjela magnezija 

pa je stoga i elucija magnezija manje izražena nego kod uzorka Ti10Mg i Ti20Mg.  

Analizom mikrostrukture površine i poprečnog presjeka uzoraka na svjetlosnom i 

elektronskom mikroskopu također su utvrđene znatne razlike. Prije početka ispitivanja 

mikrostruktura dobivena na svjetlosnom mikroskopu prikazana na slikama  38 - 40 pri 

jednakom povećanju odgovara očekivanima s obzirom na razlike u sastavima uzoraka tj. 

različitom udjelu magnezija u sastavu materijala. Također je vidljiva relativno homogena 

struktura bez prisutnih izraženih aglomeracija pojedine komponente te bez značajnijeg 

poroziteta. Mikrostrukture površine uzoraka prije korozijskog ispitivanja prikazane su na 

slikama 41-43 te se također razlikuju ovisno o udjelu magnezija. Kod uzorka Ti10Mg vidljiv 

je manji udio Mg faze na površini i unutar titanove matrice. Kod uzorka Ti20Mg vidljiva je 

veća gustoća raspodjele magnezijeve faze u strukturi te se na nekim mjestima vidi njena 

djelomična umreženost. Kod uzorka Ti30Mg utvrđena je najveća gustoća raspodjele Mg faze 

te njena potpuna umreženost.  Nakon korozijskog ispitivanja provedena je mikrostrukturna 

analiza površine uzoraka na skenirajućem elektronskom mikroskopu te analiza mikrostrukture 

u poprečnom presjeku sva tri uzroka. Slike 46, 48 i 50 prikazuju stanje površine uzoraka 

nakon ispitivanja korozije. Na sva tri uzorka na dijelovima strukture gdje je prisutna Mg faza 

vidljivo je djelomično ili potpuno otapanje iste. Kod uzorka Ti30Mg uočena je znatno 

odlomljavanje vrha uzorka na jednom mjestu prikazano na slici 50.  
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U poprečnom presjeku utvrđeno je važno obilježje mikrostrukture koje također može utjecati 

na ponašanje materijala tijekomkorozije. Kao što je vidljivo na slikama 51-56, u poprečnom 

presjeku uzoraka vidljiv je porast gustoće raspodjele magnezijeve faze ovisno u njegovom 

udjelu u kompozitu. Kod uzroka Ti30Mg vidljivo je formiranje mreže Mg faze duž poprečnog 

presjeka materijala. Tendencija za formiranje takve mreže manja je pri manjim udjelima 

magnezija u titanovoj matrici što je vidljivo na primjeru uzorka s masenim udjelom magnezija 

od 10 % gdje su prisutne faze Mg na većem razmaku čime je i otežano njihovo umrežavanje.  

Navedeno umrežavanje Mg faze predstavlja potencijalnu opasnost za nekontroliranu 

degradaciju dijelova materijala ukoliko se izlože djelovanju korozivnog medija što bi svakako 

bio slučaj tijekom ugradnje u ljudski organizam, gdje sve prisutne tekućine posjeduju 

određeni korozijski potencijal uslijed prisutnosti iona klora. Pritom bi se moglo očekivati 

nekontrolirano propagiranje korozije u unutrašnjost materijala omogućeno upravo prethodno 

opisanom mrežom Mg faze. Ovakvo odvijanje degradacije magnezija moglo bi ozbiljno 

narušiti postojanost ugrađenog dijela. S druge strane tendencija razvoju kompozitnog 

biomaterijala kod kojeg se želi postići selektivno otapanje magnezija isključivo na površini, 

uz zadržavanje što veće gustoće u jezgri materijala, navodi na zaključak da bi odabir manjeg 

udjela magnezija bio logičan izbor u vidu postizanja unaprijed traženih svojstava. Sve 

navedeno ukazuje na sastav s 10 % Mg kao optimalan u usporedbi s uzorcima s 20 % Mg i 30 

% Mg.  

 

6.4. Druga iteracija ispitivanja -  uzorci Ti-Mg kompozita s masenim udjelima 

magnezija od 10 % i 5 %  

 

Tijekom prve iteracije ispitivanja utvrđeno je da je u vidu kontroliranog odvijanja korozije, 

povoljan manji udio magnezija u sastavu kompozitnog materijala. U prvoj grupi uzoraka u 

tom smislu najbolji se pokazao uzorak s masenim udjelom od 10 % magnezija. Kako bi se 

utvrdilo da li dodatno reduciranje udjela magnezija doprinosi biokompatibilnosti materijala tj. 

njegovoj sklonosti površinskoj degradaciji koja uzrokuje određenu poroznost površine te time 

omogućava povoljan tijek oseointegracije nakon ugradnje materijala u organizam, za izradu 

uzoraka u drugoj iteraciji ispitivanja odabrana su dva nova sastava kompozita prikazani u 

tablici 13. 
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Tablica 13. Pregled oznaka i sastava uzoraka u drugoj iteraciji ispitivanja 

Oznaka uzorka 
Maseni udio 

Mg, wMg [%] 

Maseni udio 

Ti, wTi[ %] 

Volumni udio 

Mg, ϕMg [%] 

Volumni udio 

Ti, ϕTi [%] 

Ti10MgII 10 90 22 78 

Ti5MgII 5 95 12 88 

 

Uzorci Ti10MgII i Ti5MgII proizvedeni su istim slijedom i parametrima postupaka 

proizvodnje kao i uzorci prve iteracije ispitivanja koji se sastoji od prethodno navedenih faza 

miješanja i konsolidacije. S obzirom da se sastav s 10 % Mg tijekom analize svojstava i 

strukture u prvoj iteraciji ispitivanja pokazao najpovoljnijim njegova su svojstva u drugoj 

iteraciji ispitivanja dodatno analizirana.  

Kako bi se dodatno utvrdilo da li je ovakav sastav optimalan te da li dodatno reduciranje 

udjela magnezija u kompozitnom materijalu povoljno utječe na željena svojstva, kao drugi tip 

uzoraka odabran je onaj s 5 % magnezija. Izgled uzoraka Ti10MgII i Ti5MgII u poprečnom 

presjeku nakon konsolidacije prikazan je na 57. 

 

Slika 57.  Uzorci Ti10MgII i Ti5MgII nakon konsolidacije 
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6.4.1. Analiza mikrostrukture uzoraka Ti10MgII i Ti 5MgII  

 

U svrhu mikrostrukturne karakterizacije ove grupe uzoraka, uzorci s 10 % i 5 % magnezija 

metalografski su pripremljeni u skladu s procedurom za ovu vrstu materijala na isti način kao 

i uzorci u prvoj iteraciji ispitivanja.  

Na slikama 58. i 59. prikazana je mikrostruktura uzoraka Ti5MgII u poliranom stanju te u 

nagriženom stanju na slici 60. Na slikama 61. i 62. prikazana je struktura uzorka Ti10MgII u 

poliranom  te u nagriženom stanju na slici 63.   

 

Slika 58. Mikrostruktura uzorka Ti5MgII u poliranom stanju 
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Slika 59. Mikrostruktura uzorka Ti5MgII u poliranom stanju, veće povećanje 

 

 

Slika 60. Mikrostruktura uzorka Ti5MgII, nagrižen u octenoj kiselini 
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Slika 61. Mikrostruktura uzorka Ti10MgII u poliranom stanju 

 

 

Slika 62. Mikrostruktura uzorka Ti10MgII u poliranom stanju, veće povećanje 
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Slika 63. Mikrostruktura uzorka Ti10MgII, nagrizanje u octenoj kiselini 

 

Analiza mikrostrukture ukazuje na homogenost strukture uzoraka Ti5MgII i Ti10MgII. U 

poliranom stanju vidljiva su uniformno raspoređena zrna magnezija u titanovoj matrici te nisu 

detektirana područja s izraženim aglomeratima magnezija. Pri većim povećanjima vidljiv je 

manji udio sitnih pora jednake veličine i udjela neovisno o sastavu uzorka. Također nije 

zabilježena prisutnost nikakvih signifikantnih grešaka u materijalu poput pukotina ili većeg 

poroziteta.  

Osim mikrostrukturnih karakteristika dobivenih  analizom na skenirajućem elektronskom 

mikroskopu, određena je i gustoća te poroznost uzoraka Arhimedovom metodom. Njihove 

srednje vrijednosti prikazane su u tablici 14.  

Tablica 14. Rezultati određivanja gustoće i poroznosti uzoraka u drugoj iteraciji 

Uzorak 
Gustoća, ρ 

[g/cm
3
] 

Udio pora, ϕp  [%] 

Ti5MgII 4,15 0,44 

Ti10MgII 3,83 1,32 
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6.4.2. Elektrokemijsko ispitivanje uzoraka Ti5MgII i Ti10MgII 
 

U svrhu detaljnijeg ispitivanja biokorozijskog ponašanja materijala u uvjetima sličnima onima 

prisutnim u ljudskom organizmu provedeno je ispitivanje elektrokemijskih svojstava uzoraka 

Ti5MgII i Ti10MgII. Ova faza ispitivanja posebno je bitna u svrhu utvrđivanja korozijskog 

ponašanja materijala s 5 % Mg koje se u prethodnim korozijskim ispitivanjima nije provelo. 

Uzorci su ispitivani pri temperaturi od 36 °C u 0,9 % otopini NaCl. Provedena su dva tipa 

elektrokemijskog ispitivanja:  

• elektrokemijsko DC ispitivanje 

• elektrokemijska impedancijska spektroskopija, EIS 

Uzorci sastava Ti5MgII i Ti10MgII, izrezani su na tražene dimenzije tako da ukupna površina 

uzorka izložena djelovanju medija iznosi 1 cm2. Nakon izrezivanja uzorci su zaliveni u 

polimernu masu na način da je osiguran kontakt s elektrodom te izloženost površine 

materijala mediju u iznosu od 1 cm2. Prije ispitivanja uzroci su brušeni kako bi se postigla 

kvaliteta obrade N6, tj. maksimalno odstupanje profila Rmax = 2,5 µm.  Fizikalna i kemijska 

svojstva prikazana su u tablici 15. 

Tablica 15. Svojstava materijala na kojima su provedena elektrokemijska ispitivanja 

Uzorak wMg [%] wTi [%] Ew, [g] ρ, [g/ cm3] 

Ti10MgII 10 90 22,765 4,15 

Ti5MgII 5 95 23,351 1,32 

Gdje su: Ew – ekvivalentna masa, g te  ρ -  gustoća, g/cm3  

 

6.4.2.1. Elektrokemijsko DC ispitivanje 

 

Elektrokemijsko ispitivanje provedeno je prema normi ASTM G5-94 u Laboratoriju za zaštitu 

materijala, Fakulteta strojarstva i brodogradnje u Zagrebu. Pritom je korišten uređaj 

Potentiostat/Galvanostat Model 273 EG&E uz primjenu SoftCorr III programskog paketa, 

slika 64.  



 

106 

 

 

 

Referentne vrijednosti mjerene su na zasićenoj kalomel elektrodi poznatog potencijala            

+ 0,242 V prema standardnoj vodikovoj elektrodi. Korozijski potencijal Ekor određen je putem 

mjerenja promjene potencijala u trajanju od 2400 s. Izmjerena vrijednost na kraju ispitivanja 

uzeta je kao korozijski potencijal. Korištenjem vanjskog izvora radnu elektrodu se polarizira 

na potencijal od ± 250 mV u odnosu na korozijski potencijal te se bilježi struja odziva. 

Navedenim mjerenjima moguće je dobiti Tafelov dijagram koji prikazuje ovisnost  struje u 

logaritamskom mjerilu u ovisnosti o nametnutom potencijalu.  

Ekstrapolacijom linearnih dijelova krivulja polarizacije  anode (+ 250 mV u odnosu na Ekor ) i 

katode (- 250 mV u odnosu na  Ekor) dobiven je logaritam gustoće korozijske struje jkor. Prema 

normi ASTM G5-94 brzina korozije se može iz Tafelova dijagrama izračunati prema 

jednadžbi: 

                                                  (16) 

Gdje je ρ – gustoća, jkor – gustoća korozijske struje te Ew – ekvivalentna masa uzorka.  

 

Na slici 65. prikazana je elektrokemijska ćelija u kojoj je provedeno elektrokemijsko 

ispitivanje.  

Slika 64. Uređaj za elektrokemijsko ispitivanje Potentiostat/Galvanostat, Model 273 EG&E 
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Slika 65. Elektrokemijska ćelija 

 

6.4.2.2. Elektrokemijska impedancijska spektroskopija, Mott  Schottky analiza 

 

U svrhu dobivanja informacija o prirodi pasivnih slojeva na površini uzoraka te njihovog 

djelovanja u vidu poluvodiča provedena je elektrokemijska impedancijska spektroskopija. 

Navedena metoda koristi izmjeničnu struju te mjeri impedanciju pri konstantnoj frekvenciji 

kao funkciju nametnutog  izmjeničnog napona. Mjerenje je provedeno pri amplitudi od 10 

mV i frekvenciji od 100 Hz. Na ovaj način može se doći do informacija o elektrokemijskim 

parametrima površine uzorka/radne elektrode poput formiranja određenih vrsta pasivnih 

filmova.   

 

Nakon provedenog elektrokemijskog ispitivanja metodom kvazi – potenciostatske polarizacije 

i Tafelove ekstrapolacije dobivene su vrijednosti brzine  korozije vkor, korozijskog potencijala 

Ekor prema Kalomel zasićenoj elektrodi (ZKE) te gustoća korozijske struje jkor za uzorke 

Ti10MgII i Ti5MgII.  Generirane su krivulje elektrokorozijskog potencijala u otvorenom 

krugu, slika 66. te Tafelove krivulje za oba uzroka prikazane su na slici 67.   
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Slika 66. Elektrokorozijski potencijal uzoraka u ovisnosti o vremenu 

 

 

Slika 67. Tafelove krivulje dobivene elektrokemijskim DC ispitivanjem 
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Na temelju ekstrapoliranih Tafelovih krivulja određeni su različiti korozijski pokazatelji 

prikazani u Tablici 16. 

Tablica 16. Elektrokorozijski parametri dobiveni ekstrapolacijom Tafelovih krivulja 

UZORAK T, °C Ekor (I=0) vs. ZKE, V jkor, µA/cm2 
vkor, 

mm/god 

Ti10MgII 36±2 -1,413 281,377 5,4669 

Ti5MgI 36±2 -1,342 145,532 2,6769 

 

Također je Mott Schottky analizom dobivena usporedba poluvodičkog karaktera pasivnih 

slojeva na uzrocima s različitim udjelom magnezija, slika 68. 

 

Slika 68. Mott Schottky analiza pasivnih slojeva 
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6.4.2.3. Rezultati elektrokemijskih ispitivanja 

 

Analizom ovisnosti korozijskog potencijala o vremenu ustanovljen je sličan trend promjene 

potencijala za oba uzorka i to u smjeru pasivacije površine. Kod uzorka Ti10Mg potencijal se 

kreće u negativnijem području vrijednosti što ukazuje na veću sklonost koroziji u donosu na 

uzorak Ti5Mg. Usporedbom Tafelovih krivulja za ispitivane uzorke vidljiv je pomak 

korozijskog potencijala prema negativnijim vrijednostima kod uzorka s većim udjelom 

magnezija, Ti10MgII.  Analizom podataka dobivenih Tafelovom ekstrapolacijom vidljivo je 

da su za uzorak Ti10MgII detektirane veća brzina korozije vkor = 5,467 mm/god, veća gustoća 

korozijske struje jkor= 281,377 µA/cm2 te negativniji elektrokorozijski potencijala          

Ekor(I=0) = -1,413 V u odnosu na vrijednosti za uzorak  Ti5MgII. Vrijednosti brzine korozije i 

gustoće korozijske struje u potpunosti koreliraju s odnosom udjela magnezija u uzrocima. Za 

uzorak s Ti5MgII vrijednosti brzine i gustoće struje su 50 % manje u odnosu na uzorak 

Ti10MgII te iznose vkor = 2,6769 mm/god, jkor  = 145,532 µA/cm2 dok je Ekor(I=0) = -1,342 V. 

Navedene vrijednosti ukazuju na razliku u elektrokorozijskim svojstvima dva ispitivana 

uzorka. Uzorak s većim udjelom magnezija doživljava intenzivnije otapanje u 0,9 % otopini 

NaCl.  Negativniji elektropotencijal  kod uzorka Ti10MgII, također ukazuje na intenzivniji 

korozijski proces. Ovaj trend u potpunosti je u suprotnosti s vrijednostima dobivenim tijekom 

praćenja elucije magnezija u destiliranoj vodi, gdje je manja tendencija otapanju zabilježena 

upravo kod uzoraka s većim udjelom magnezija.  

Različito korozijsko ponašanje istih uzoraka posljedica je različitosti medija u kojem je 

promatrano korozijsko ponašanje tj. otapanje. Kemijski sastav medija te karakteristike 

pasivnog sloja na uzorcima kao i njihova interakcija ključni su utjecajni čimbenici na tijek 

korozije ispitivanih uzoraka.  Naime uslijed kontakta TiMg uzoraka s NaCl otopinom odvijaju 

se dvije vrste reakcija. U slučaju uranjanja u destiliranu vodu na površini uzoraka uz prisutne 

okside dolazilo je do formiranja magnezijevog hidroksida, Mg(OH)2 uslijed reakcije 

prikazane u jednadžbi 14. Ovaj sloj postupno pasivira površinu te uslijed svoje slabe 

topljivosti predstavlja zajedno s oksidima površinsku barijeru daljnjoj koroziji.  Ukoliko se 

materijal istog sastava izloži djelovanju okoline u kojoj su prisutni kloridni ioni površinski 

film od presudnog je utjecaja na brzinu i tijek korozije. Manja otpornost koroziji u okolini s 

prisutnim kloridnim ionima rezultat je dva mehanizma: nesavršenosti oksidnog sloja 

formiranog na površini materijala te galvanskoj koroziji uslijed prisutnih različitih faza. 
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Naime, kloridni ioni agresivno djeluju na pasivni sloj magnezijevog hidroksida. Uslijed 

njihove adsorpcije dolazi do razbijanja površinskih slojeva tijekom reakcije prikazane u 

jednadžbi 15, pri čemu dolazi do formiranja nove vrste spojeva na površini uzorka i to 

magnezijevih klorida. 

Magnezijev klorid MgCl2 posjeduje konstantu produkta topljivosti, Ksp od 738 u odnosu na 

magnezijev hidroksid, za kojeg Ksp iznosi 1,8x10-11[227]. To za posljedicu ima znatno veću 

topljivost magnezijevog klorida u odnosu na magnezijev hidroksid, te njegovo brzo otapanje s 

vremenom narušava kompaktnost zaštitnog hidroksidnog sloja na površini i  intenzivnu 

koroziju.  

Veći sadržaj magnezija u uzorku stoga pogoduje većoj reaktivnosti s kloridnim ionima iz 

medija te doprinosi ubrzanoj koroziji kakva je i zabilježena za uzorak Ti10MgII. Mjehurići na 

površini uzorka uočeni tijekom ispitivanja oslobađaju se uslijed redukcije vodika koja se 

odvija paralelno s oksidacijom magnezija u reakcijama prikazanima u jednadžbama 18 i 19. 

                        

 

Prebrzo oslobađanje vodika nije poželjno tijekom potencijalne ugradnje sličnog materijala u 

kost s obzirom da bi njegove veće količine nastale tijekom kontakta s tjelesnim tekućinama 

mogle uzrokovati nekrozu koštanog tkiva [226].  

Prisutnost oksida i hidroksida na površini materijala  vrlo je važan utjecajni parametar tijekom 

korozije. Ti slojevi na metalnoj površini djeluju kao poluvodiči. Osim toga prisutnost grešaka 

u tim slojevima također je jedan od bitnih parametara o kojima ovisi brzina odvijanja korozije 

materijala. Usporedbom pravaca dobivenih Mott Schottky-om analizom vidljivo je da su 

pasivirani filmovi na uzorcima različiti s obzirom da pokazuju signifikantno različite 

kapacitivnosti  te ona za uzorak Ti10MgII pri potencijalu od 1000 V iznosi 98 kF dok za 

uzorak Ti5MgII iznosi 500 kF. Ovakva značajna razlika ukazuje na različitosti morfologije i 

sastava pasivnih slojeva na uzorcima tj. prisutnost različitih tipova oksida i nesavršenosti. U 

svrhu točnijeg istraživanja sastava i karakteristika pasivnih slojeva na ispitivanim materijala u 

budućnosti se planira provesti rendgenska difrakcijska analiza.  

(17)

(18)
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Na temelju navedenih pokazatelja još jednom se pokazala prednost kompozitnog materijala s 

manjim udjelom magnezija, Ti5MgII s obzirom da je za njega utvrđeno sporije odvijanje 

korozijskog procesa u kontaktu s kloridnim ionima. To je posebno  poželjno u vidu 

izbjegavanja prenaglog oslobađanja vodika uslijed kemijskih reakcija na površini materijala te 

brzog prodiranja korozije u poprečni presjek materijala koja bi mogla narušiti kompaktnost 

materijala u dubljim slojevima, a time i njegovu funkciju strukturnog i mehaničkog potpornja 

u uvjetima ugradnje u koštano tkivo.   

 

6.4.3. Ispitivanje mehaničkih svojstava uzoraka Ti5MgII i Ti10MgII 
 

U sklopu ispitivanja mehaničkih svojstava uzoraka Ti10MgII i Ti5Mg provedeno je statičko-

vlačno ispitivanje te dinamičko ispitivanje. Statičko vlačno ispitivanje provedeno je na 

uzorcima dimenzija  Ø3 mm x15 mm i to na ukupno 4 uzorka tipa Ti10MgII i 4 uzorka tipa 

Ti5MgII. Korišten je uređaj Zwick Roell, model 1474 prikazan na slici 69. Prilikom 

ispitivanja kontrolirana je brzina istezanja od ~2·10-4 s-1. 

 

Slika 69. Zwick Roell kidalica, model 1474 

Krivulje naprezanje-istezanje dobivene za sve uzorke prikazane su na slici 70.  
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Slika 70. Dijagram naprezanje/istezanje za uzorke Ti5MgII i Ti10MgII 

 

Naknadno je provedeno dinamičko ispitivanje mehaničkih svojstava. Izbor  dinamičke metode 

za ispitivanje mehaničkih svojstava  nametnuo se prvenstveno zbog relativno malih dimenzija 

uzoraka nakon uklanjanja materijala kapsule korištene tijekom konsolidacije te ponašanja 

materijala tijekom statičkog vlačnog ispitivanja.  

Modul elastičnosti uzoraka Ti10MgII I Ti5MgII određeni su na uređaju za dinamičku 

mehaničku analizu (DMA), model DMA Q800, proizvođača  TA Instruments. Dimenzije 

uzoraka pripremljenih za ovu fazu mehaničkog ispitivanja uvjetovane su veličinom prihvata te 

su iznosile 2,5 mm x 4 mm x 55 mm uz odstupanje od ±0,005 mm. Ispitivanje mehaničkih 

svojstava provedeno je na sobnoj temperaturi pri frekvenciji od 1 Hz u trajanju od 4 minute. 

Sila predopterećenja iznosila je 0,5 N, a amplituda sile sinusoidnog karaktera iznosila je 3,5 

N,  što odgovara savojnom naprezanju od  22,5 N/mm2.  

Modul elastičnosti određivan je na dva uzorka tipa Ti10MgII i dva uzorka tipa Ti5MgII. Na 

svakoj strani uzorka provedeno je 4 mjerenja modula elastičnosti.  

Odstupanje izmjerenih vrijednosti manje od 1 %. Srednje vrijednosti dobivenog modula 

elastičnosti prikazane su u tablici 17.  
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Tablica 17. Dobiveni moduli elastičnosti za uzorke Ti10MgII i Ti5MgII  

UZORAK MODUL ELASTIČNOSTI E, GPa 

Ti5MgII 74,8 

Ti10MgII 68,9 

 

6.4.4. Analiza rezultata mehaničkog ispitivanja uzoraka Ti10MgII i Ti5MgII 
 

Tijekom statičkog vlačnog ispitivanja utvrđena je znatno rasipanje rezultata. Na uzorcima je 

pri malim naprezanjima dolazilo do loma te su zabilježene vrlo niske vrijednosti vlačne 

čvrstoće reda veličine 30 MPa do 60 MPa. Na dijagramu prikazanom na slici  70. vidljiv je 

veći kut nagiba za pravce koji odgovaraju uzorcima s manjim udjelom magnezija što ukazuje 

na viši modul elastičnosti što je u skladu s očekivanim. Za sastav s 5 % Mg srednja vrijednost 

modula elastičnosti iznosi 74,8 GPa, a za sastav s 10 % Mg iznosi 68,9 GPa. Ovime je 

potvrđen reducirajući efekt magnezija na modul elastičnosti Ti-Mg kompozitnog materijala.  

Unatoč povoljnom utjecaju magnezija u vidu smanjenja modula elastičnosti, ispitivanja u 

uvjetima vlačnog naprezanja ukazuju na loša svojstva materijala tj. nedovoljnu metaluršku 

povezanost prahova od kojih je kompozitni materijal proizveden. U prilog ovom zaključku ide 

pojava krhkog loma na epruvetama pri niskim naprezanjima.  

Navedeno ukazuje na nužnost dodatnog povezivanja čestica praha u materijalu tj. pristupanju 

dodatnom postupku koji će osigurati potpuno metalurško povezivanje prahova. U tu svrhu 

odabrana je treća konsolidacijska faza proizvodnje Ti-Mg kompozita – vruće ekstrudiranje 

koje će uslijed visoke razine smične deformacije osigurati međusobno mikromehaničko 

povezivanje čestica praha, a time i očekivano bolja mehanička svojstva materijala.  
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6.5. Treća iteracija ispitivanja – ekstrudirani uzorci Ti-Mg  kompozita s masenim 
udjelom magnezija od 5 %  
 

6.5.1 . Treća faza konsolidacije – vruće ekstrudiranje  

 

U svrhu potpunog povezivanja čestica praha u trećoj fazi konsolidacije primijenjeno je  vruće 

ekstrudiranje. Za postizanje maksimalne gustoće materijala nužna je bila primjena 

intenzivnog smičnog deformiranja tijekom kojeg se omogućava potpuno metalurško 

povezivanje prahova uslijed razbijanja oksida prisutnih na površini čestica praha od kojih je 

načinjen sirovac. Prije samog postupka sirovac dobiven u prethodnoj fazi konsolidacije, 

obrađen je kako bi oblikom i dimenzijama odgovarao kalupu za ekstruziju, slika 71. 

 

 

Slika 71. Izgled strojno obrađenog sirovaca prije vrućeg ekstrudiranja 

 

Aluminijska kapsula korištena u prethodnom koraku konsolidacije prisutna je i nakon strojne 

obrade na površini uzorka te ga pri ekstrudiranju štiti od potencijalne kontaminacije. Iz tog 

razloga nije bilo nužno provođenje postupka u zaštitnoj atmosferi ili vakuumu, unatoč 

povišenim temperaturama.  Nakon što se kalup za ekstrudiranje zagrijao na željenu 

temperaturu od 475 °C u njega se pozicionirao sirovac nastao prethodno provedenim 

konsolidacijskim postupcima. Preša s kalupom pomoću koje je  provedena vruća ekstruzija 

uzoraka prikazana je na slici 72. 

 



 

116 

 

 

Slika 72. Preša i kalup za vruće ekstrudiranje uzoraka 

 

Tijekom ekstrudiranja kontrolirani su sila, brzina i temperatura ekstrudiranja.  Preša se pritom 

pneumatski regulirala kako bi se ostvarilo konstantno naprezanje uz konstantnu brzinu 

ekstrudiranja neovisno o  opterećenju . Brzina ekstrudiranja iznosila je 0,2 mm/s uz tlak od 

1200 MPa. Redukcijski omjer definiran geometrijom kalupa i iznosio je 10:1.  

 

Dijagram promjene sile i posmaka, dobiven praćenjem procesa ekstruzije pri navedenim 

parametrima, prikazan je na slici 73. 
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Slika 73. Dijagram sila/posmak za postupak ekstruzije – označena  područja:                                  
1- ekstrudiranje dna kapsule, 2-  ekstrudiranje glavnine materijala, 3- vršni pritisak 

Na dijagramu su vidljiva tri specifična područja tj. faze tijekom ekstrudiranja. Područje jedan 

predstavlja dio koji se odnosi na ekstrudiranje kapsule na djelu njenog dna, debljine 4 mm 

koje je uglavnom od aluminija. Duž područja 2 odvija se ekstrudiranje glavnine materijala 

dok točka 3 predstavlja tzv. vršni pritisak (eng. brakethrough pressure ) nakon kojeg dolazi 

do smanjenja sile, prvenstveno zbog smanjenja ukupne količine preostalog materijala u 

kalupnoj šupljini. Rezultat ekstrudiranja kontinuirani je profil, šipka promjera ~ 8 mm, slika 

74.  

 

Slika 74. Profil dobiven tijekom vruće ekstruzije kompozitnog uzorka s 5 % Mg 
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Ovako oblikovani profil strojno je obrađen kako bi se uklonio površinski sloj aluminija te na 

taj način izbjeglo potencijalno zarezno djelovanje na mjestima njegovog odvajanja od 

osnovnog materijala. Nakon strojne obrade profila provedeno je izrezivanje uzoraka 

određenih duljina koji su se dalje analizirali, slika 75.  

 

Slika 75. Strojno obrađeni uzorci nakon ekstrudiranja 

Cjelokupni dijagram koji uključuje sve postupke i njihove parametre korištene za izradu 

uzoraka Ti-Mg kompozita u trećoj iteraciji ispitivanja  prikazan je na slici 76.  

 

 

Slika 76. Pregled faza i parametara izrade uzoraka u trećoj iteraciji ispitivanja 



 

119 

 

S obzirom da se udio Mg u kompozitu od 5 % pokazao boljim tijekom analize biokorozijskih 

svojstava u drugoj iteraciji ispitivanja, u trećoj iteraciji ispitivanja se pristupilo proizvodnji 

uzoraka s 5 % Mg i to prema proceduri i parametrima prikazanima na slici 76.  

Proizveden je veći broj uzoraka s navedenim udjelom magnezija oznake Ti5MgIII koji su 

podvrgnuti ispitivanjima statičkih i dinamičkih mehaničkih svojstava te mikrostrukturne 

analize kako bi se utvrdio utjecaj modificiranja proizvodnog procesa tj. dodavanja 

ekstruzijske faze.  

 

6.5.2. Analiza mikrostrukture i mikroanaliza kemijskog sastava uzoraka Ti5MgIII 
 

Kako bi se utvrdile potencijalne promjene strukture uzoraka uslijed provođenja vruće 

ekstruzije bilo je nužno provesti mikrostrukturnu analizu uzoraka. U tu svrhu prema ranije 

opisanoj proceduri uzorci su metalografski pripremljeni te je njihova mikrostruktura 

analizirana pri raznim povećanjima na svjetlosnom mikroskopu u poprečnom i uzdužnom  

presjeku, slike 77-79. 

 

Slika 77. Mikrostruktura  uzorka Ti5MgIII u poprečnom presjeku 
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Slika 78. Mikrostruktura  uzorka Ti5MgIII u uzdužnom presjeku  

 

Slika 79. Mikrostruktura  uzorka Ti5MgIII u uzdužnom presjeku, veće povećanje 
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Rezultati mikrostrukturne analize ukazuju na homogenu mikrostrukturu u poprečnom i 

uzdužnom presjeku, bez vidljivih nakupina magnezijeve faze i značajnijeg poroziteta.  

Pri analizi mikrostrukture u uzdužnom presjeku prikazane na slici 79. vidljiv je utjecaj 

ekstrudiranja na strukturu kompozita. Utvrđena je  usmjerenost mikrostrukture nastala tijekom 

usmjerenog tečenja materijala u fazi ekstruzije.  

Kako bi se utvrdila raspodjela prisutnih faza u kompozitu a time i struktura, provedena je 

mikroanaliza kemijskog sastava na EDS Oxford detektoru. Pritom su korištene linijska 

analiza i mapiranje.  Tijekom mikroanalize  kemijskog sastava  željelo se utvrditi prisutnost i 

raspodjelu oksida u materijalu te na taj način dobiti povratnu informaciju o utjecaju 

tehnologije proizvodnje na sastav materijala.  

Značajna prisutnost oksida u materijalu matrice ukazivala bi na loše proizvodne parametre tj. 

nedovoljnu zaštitu od oksidacije koju su trebale pružiti zaštitne kapsule korištene tijekom 

konsolidacije. Ukoliko je došlo do intenzivne oksidacije titanovog praha tijekom 

konsolidacije, u strukturi bi se mogle detektirati veće koncentracije oksida po granicama zrna.  

Detalj strukture uzroka na kojem je provedena linijska analiza prikazan je na slici 80a) dok su 

detektirane koncentracije pojedinih kemijskih elemenata duž referentne linije prikazane na 

slici 80b).  
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Slika 80. Inteziteti pojedinih elemenata dobivenih linijskom analizom 
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Mikroanalizom kemijskog sastava po liniji vidljiva je razlika u koncentraciji konstitutivnih 

elemenata. Prolaskom žute, referentne linije na slici 80. kroz područje matrice Ti-Mg 

kompozita zelena boja korelira s maksimalnim intenzitetom dobivenim za titan. Pritom se u 

materijalu matrice ne dobivaju odzivi koji bi upućivali na prisutnost kisika odnosno oksida u 

sastavu matrice. Na temelju toga moguće je zaključiti kako se primjenom kapsule i odabranih 

parametara konsolidacije izbjeglo nastajanje oksida na površini čestica praha koje bi mogle 

ugroziti kvalitetu konsolidiranog materijala.  

Prolaskom linije do tamnog područja u strukturi, intenzitet titana pada, a detektira se 

prisutnost magnezija i kisika. S obzirom da su u istovrsnim dijelovima mikrostrukture 

(svijetlim i tamnim područjima) detektirane isti prisutni elementi može se zaključiti kako se 

radi o dvofaznom titan-magnezij sustavu.  

Slika 81. prikazuje odabrano područje na kojem je provedeno mapiranje pojedinih prisutnih 

kemijskih elemenata i rezultate takvog mapiranja. 

 

Slika 81. Mapiranje odabranog područja Ti5MgIII uzorka 
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Mapiranje odabranog područja analize također potvrđuje izostanak prisutnosti kisika tj. oksida  

u materijalu matrice te se sadržaji kisika detektiraju na mjestima na kojima je detektiran  

magnezij što ukazuje na prisutnost kisika u materijalu pretežno u obliku magnezijevih oksida. 

Razlog tome je visoki afinitet magnezija prema kisika pri sobnoj temperaturi zbog čega je 

njegova oksidacija na površini materijala neizbježna.   

6.5.3. Statičko vlačno ispitivanje ekstrudiranih  uzoraka 
 

Kako bi se dobio uvid u vrijednosti statičkih mehaničkih svojstava odnosno njihovog 

mogućeg unapređenja uslijed ekstruzije,  provedeno je  ponovo statičko vlačno ispitivanje na 

5 uzoraka tipa Ti5Mg. Uzroci pripremljeni za statički vlačni pokus su dimenzija ~ Ø3 mm x 

15 mm. Pri ispitivanju korišten je uređaj Zwick Roell, model 1474. Statičko vlačno ispitivanje 

provedeno je sukladno normi HRN EN ISO 6892-1, metoda A s kontroliranom brzinom 

istezanja od ~2·10-4 s-1. Vrijednosti dobivenih mehaničkih svojstava prikazane su u tablici 18, 

a krivulje naprezanje-istezanje generirane tijekom statičkog vlačnog pokusa prikazane su na 

slici 82.  

Tablica 18. Rezultati statičkog vlačnog ispitivanja uzorka Ti5MgIII 

red. 

br. 
d0   [mm] 

L0  

[mm] 

S0 

[mm
2
] 

Lc  

[mm] 

E  

[GPa] 

Rp0,2 

[MPa] 

Rm 

[MPa] 

A      

[%] 

1 3,00 14,86 7,07 21 72,1 446,73 525,37 - 

2 3,00 15,01 7,07 18 104,7 424,70 524,85 1,64 

3 3,01 14,97 7,12 22 77,0 449,65 531,66 2,30 

4 2,99 15,04 7,02 21 93,7 421,61 521,98 1,97 

5 3,00 14,97 7,07 21 77,0 428,75 539,66 2,14 

  3,00 20,60 7,07 14,97 84,9 434,29 528,70 2,01 

s 0,007071 1,517 0,03 0,07 13,8 12,98 7,07 0,28 

gdje je: d0 - početni promjer tijela epruvete, L0 – početna mjerna duljina tijela epruvete, S0 – 
početna površina presjeka tijela epruvete,    Lc  - konačna duljina epruvete,   - srednja 

vrijednost, s – standardna devijacija 
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Slika 82. Dijagram naprezanje – istezanje za uzroke Ti5MgIII 

 

6.5.3.1.  Analiza rezultata ispitivanja statičkih mehaničkih svojstava uzorka tipa Ti5Mg  

 

Analizom krivulja u dijagramu naprezanje-istezanje dobivenog tijekom statičkog vlačnog 

ispitivanja vidljiva je bolja ponovljivost dobivenih rezultata. Za razliku od uzoraka na kojima 

nije provedeno vruće ekstrudiranje, kod ekstrudiranih uzoraka dobivene vrijednosti 

mehaničkih svojstava kao i generirane krivulje naprezanje-istezanje ukazuju na znatno 

poboljšanje mehaničkih svojstava. Srednje vrijednosti vlačne čvrstoće, Rm = 528,7 MPa te 

konvencionalne granice razvlačenja, Rp0,2 = 434,29 MPa ukazuju na usporedivost statičkih 

mehaničkih svojstava s onima za Ti razreda 4 čije su vrijednosti istih Rm = 550 MPa te  Rp0,2 = 

480 MPa, slika 83.  
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Slika 83. Usporedba vlačne čvrstoće i konvencionalne granice razvlačenja                  
kompozita Ti + 5 % Mg i Ti razreda 4 

 

Srednja vrijednost izmjerenog modula elastičnosti, E za uzorke s 5 % Mg iznosi 84,9 GPa te 

je niži u odnosu na isti za Ti razreda 4  koji iznosi E = 105 GPa, slika 84. Istezljivost od 2 % 

znatno je niža u usporedbi sa istezljivošću Ti razreda 4 koja iznosi 15 % [227]. Velike razlike 

vrijednosti istezljivosti proizlaze iz tehnologije proizvodnje istraživanih uzoraka. Naime 

uzorci dobiveni metalurgijom praha rijetko bilježe vrijednosti mehaničkih svojstava slične 

onima materijala matrice.  

U uvjetima vlačnog naprezanja magnezij uslijed kemijske nepovezanosti s titanom, djeluje 

poput pora koje blokiraju gibanje dislokacija, te na taj način znatno smanjuju istezljivost 

kompozitnog materijala u cijelosti.  
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Slika 84. Usporedba modula elastičnosti kompozita Ti + 5 % Mg i Ti razreda 4 

 

6.5.4. Ispitivanje dinamičkih mehaničkih svojstava Ti-Mg kompozita 
 

Kao i kod svake vrste materijala koju se planira ugrađivati u ljudski organizam vrlo je važno 

utvrditi njegovo ponašanje u uvjetima dinamičkih opterećenja koja su gotovo konstantno 

prisutna. S obzirom na mogućnost primjene ovog kompozita za izradu zubnih implantata koji 

su izuzetno dinamički opterećeni, nužno je ispitati njegova dinamička svojstva. Ispitivanje 

ponašanja kompozitnog materijala u uvjetima dinamičkog  opterećenja provedeno je prema 

normi za zubne  implantate ISO 14801:2003.  

Navedena norma jedina je dostupna norma za dinamičko ispitivanje zubnih implantata te je 

njen odabir uvjetovan relativno malim dimenzijama ispitnih uzoraka definiranih normom što 

je poželjno s obzirom na relativno male dimenzije uzoraka koji su tijekom ovog istraživanja 

proizvedeni. 

Norma ISO 14801:2003 definira ispitivanje zubnih implantata iz jednog komada. Moguća su 

dva tipa testiranja: u suhoj okolini uz frekvenciju do 15 Hz,  ili u mediju pri frekvenciji do 2 

Hz. Ispitivanje Ti-Mg kompozitnog materijala provedeno je u suhoj okolini pri 15 Hz.  
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Uzorke je bilo potrebno obraditi na oblik i dimenzije propisane normom. Uzorci su izrezani, 

strojno obrađeni i ispolirani iz profila dobivenog konsolidacijom te označeni kao uzorak 

Ti5Mg-1, Ti5Mg-2 te Ti5Mg-3. Dimenzije pripremljenih uzoraka su Ø3 x 17 mm, slika 85.  

 

 

 

 

Navedena norma zahtjeva korištenje umaralice koja je u mogućnosti proizvesti zadano 

opterećenje pri čemu dozvoljena pogreška pri maksimalnom opterećenju mora biti unutar 

raspona ± 5 %. Također uređaj mora omogućiti opterećenje uz propisanu i konstantnu 

frekvenciju.  

Pri izvođenju ispitivanja umaralica je bila  računalno upravljana kako bi se pratili iznosi 

minimalnog i maksimalnog opterećenja, frekvencija te broj ciklusa.  

Tijekom ispitivanja sila F djeluje pod kutom od 30 ° na uzorak aktivne duljine l, slika 86. pri 

čemu dolazi do savijanja uzorka određenim momentom M, jednadžba 19. 

                              
M  0,5 x F x l (19)

Slika 85. Uzorci pripremljeni za dinamičko ispitivanje 
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Slika 86. Shematski prikaz dinamičkog ispitivanja uzoraka [242] 

 

Kako bi se osigurao zadani kut između uzorka i gornjeg člana, uzorci su u učvršćeni u 

prethodno izrađene kalupe od poli(metil-metakrilatne), PMMA mase koja je simulirala 

koštano tkivo, slika 87a).  

Pri zalijevanju uzoraka u masu posebna pažnja je pridana postizanju gotovo identičnih 

aktivnih duljina tj. visine uzorka iznad razine mase kako bi se osigurao isti moment na svim 

uzorcima. Izgled uzoraka zalivenih i spremnih za dinamičko ispitivanje prikazan je na slici 

87b).  
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Slika 87. Priprema uzoraka za dinamičko ispitivanje: a) zalijevanje u PMMA masu,                                      
b) izgled gotovog uzorka 

 

Nakon pripreme uzorka pristupilo se dinamičkom ispitivanju na servo-hidrauličkoj umaralici 

proizvođača Walter + bai AG,  model: LFV 50–HH s digitalnim upravljačkim sustavom  

DIGIWIN 2000-EDC120 , slika 88.  

 

Slika 88. Servo-hidraulička umaralica Walter+bai AG, LFV 50 –HH 

Iduća faza pripreme odnosila se na postavljanje uzorka na postolje umaralice gdje je bilo  

potrebno precizno pozicionirati uzorak u odnosu na element koji djeluje silom na uzorak kako 

ne bi došlo do njegovog proklizavanja.  
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Pritom je bilo važno osigurati mogućnost pomicanja gornjeg člana u lateralnom smjeru kako 

ne bi dolazilo do promjena nametnutog opterećenja. To je osigurano izvedbom spoja gornjeg 

člana i tijela umaralice  kugličnim ležajem. Slika 89. prikazuje pozicionirani uzorak na 

umaralici.   

 

Slika 89. Uzorak pozicioniran na umaralici 

 

Prije početka procedure bilo je potrebno utvrditi opterećenje, tj. silu kojom će se ciklički 

savijati uzorak. Opterećenje je jednosmjernog tipa sinusoidnog karaktera te se mijenja u 

rasponu od 10 % do 100 % maksimalne sile. Radi usporedivosti ovih rezultata s dostupnim 

literaturnim podacima ispitivanja postojećih materijala za izradu zubnih implantata, korištene 

su iste dimenzije uzoraka te sile Fmax = 300 N i Fmin = 30 N. Odgovarajući momenti pri 

odabranim silama iznose,  Mmax = 1,65 Nm i Mmin = 0,165 Nm. Ispitivanje je provedeno u 

suhoj okolini.  

Na temelju norme može se reći da uzroci zadovoljavaju dinamičke zahtjeve ukoliko pri 

cikličkom opterećenju u navedenom rasponu izdrže bez loma 5x106 ciklusa pri sobnoj 

temperaturi. Računalnim praćenjem dinamičkog ispitivanja uzoraka ostvaren je uvid u tijek 

promjene  pomaka u ovisnosti o broju ciklusa. Ispitivanje je kod svakog uzroka prekinuto 

nakon 5x106 ciklusa s obzirom da je normom taj broj ciklusa definiran kao onaj pri kojem se 

može konstatirati zadovoljavajuća otpornost materijala na dinamičko opterećenje.  
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Generirani dijagrami pomaka u ovisnosti o broju ciklusa opterećenja prikazani su za sva tri 

uzorka na slikama 90 - 92.  

 

Slika 89. Dijagram pomaka u ovisnosti o broju ciklusa dobiven tijekom dinamičkog 
ispitivanja uzroka Ti5Mg-1 

 

 

Slika 90. Dijagram pomaka u ovisnosti o broju ciklusa dobiven tijekom dinamičkog 
ispitivanja uzroka Ti5Mg-2 
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Slika 91. Dijagram pomaka u ovisnosti o broju ciklusa dobiven tijekom dinamičkog 
ispitivanja uzroka Ti5Mg-3 

 

6.5.4.1. Analiza rezultata dinamičkog ispitivanja 

  

Sva tri ispitivana uzroka izdržala su bez loma 5x106 ciklusa što na temelju norme ujedno 

znači i da posjeduju zadovoljavajuća dinamička svojstva za potencijalnu izradu zubnih 

implantata.  

Analizom dobivenih krivulja pomaka za sva tri uzroka uočljiv je blagi porast pomaka s 

povećanjem broja ciklusa nakon što se sustav ustalio.  U tablici 19. prikazani su ukupni 

pomaci nakon  5 x106 ciklusa pri maksimalnoj sili od 300 N i minimalnoj sili od 30 N. 

Tablica 19. Ukupni pomaci nakon 5 x106 ciklusa 

UZORAK 
ukupni pomak pri 

maksimalnoj sili od 300 

N,  [mm] 

ukupni pomak pri 

minimalnoj sili od 30 N,  

[mm] 

Ti5MgIII-1 0,29 0,17 

Ti5MgIII-2 0,32 0,23 

Ti5MgIII-3 0,43 0,33 
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Najveća odstupanja vrijednosti pomaka zabilježena su kod uzorka Ti5MgIII-1. Razlike u 

vrijednostima pomaka između pojedinih uzoraka posljedica su nedovoljne preciznosti tijekom 

zalijevanja uzoraka u PMMA gdje neizbježno dolazi do kontrakcije mase pa se javljaju 

odstupanja u aktivnoj duljini uzorka iznad mase u rasponu od ± 1 mm. Porast pomaka kod sva 

tri uzroka sličnog je trenda te se može objasniti kao rezultat akumuliranja plastične 

deformacije materijala tijekom ispitivanja na mjestu uklještenja uzorka.  

S obzirom da norma prikladnost materijala definira kroz broj ciklusa koje materijal može 

izdržati bez loma moguće je zaključiti da ispitivani materijal s 5 % Mg ispunjava dinamičke 

zahtjeve za izradu biomedicinskih implantata.  
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7. ZAKLJU ČAK 
 

U svrhu razvoja novog titan-magnezij kompozita metodama metalurgije praha uz postizanje 

usko dizajniranih svojstava za proizvodnju biomedicinskih implantata, provedeno je iscrpno 

istraživanje koje uključuje: odabir i analizu karakteristika prahova, izbor tehnologije i 

parametara proizvodnje, izradu ispitnih uzoraka, laboratorijska ispitivanja svojstava  i 

strukture proizvedenog materijala te njegovo iterativno usavršavanje.   

Na temelju dobivenih rezultata istraživanja i provedene analize moguće je donijeti slijedeće 

zaključke: 

• Primjenom metalurgije praha moguće je proizvesti kompaktan titan-magnezij 

kompozit. Utvrđivanjem mogućnosti proizvodnje kompaktnog kompozitnog materijala 

minimalnog udjela poroziteta i visoke gustoće stvoren je preduvjet za nastavak 

istraživanja i naredna laboratorijska ispitivanja proizvedenih uzoraka;  

• Prah titana promjera čestica od 150 µm  i magnezijev prah promjera čestica d 50 < 31 

µm pokazali su se optimalnima za proizvodnju kompaktnog kompozitnog  materijala. 

Oba odabrana tipa praha lako su dostupni što predstavlja pretpostavku za potencijalnu 

buduću primjenu materijala razvijenog tijekom provedenog istraživanja; 

•  Proces proizvodnje koji omogućuju potpunu konsolidaciju prahova te povoljna 

mehanička svojstva uključuje nekoliko postupaka metalurgije praha i to prema 

redoslijedu provođenja: miješanje prahova titana i magnezija u odgovarajućem 

omjeru, hladno izostatsko prešanje, vruće vakuumsko jednoosno prešanje te vruće 

ekstrudiranje. Tijekom ispitivanja utvrđen je signifikantan pozitivan utjecaj posljednje 

konsolidacijske faze, vrućeg ekstrudiranja, na kompaktnost i mehanička svojstva titan-

magnezij kompozita; 

• Prilikom povezivanja parametara proizvodnje i svojstava novog tipa Ti-Mg kompozita 

važnim faktorom se pokazao sastav kompozita tj. udjeli pojedinih vrsta prahova u 

sustavu. Provedenim ispitivanjima sastava i strukture kompozita utvrđen je optimalni 

maseni udio magnezija u kompozitu od 5 %; 

• Analizom mehaničkih svojstava utvrđeno je reduciranje vrijednosti modula 

elastičnosti s porastom udjela magnezija u odnosu na tradicionalne ljevačke Ti legure.  

Statičkim mehaničkim ispitivanjem ekstrudiranih uzorka s 5 % Mg dobivene su 

vrijednosti modula elastičnosti E=84,9 GPa, konvencionalne granice razvlačenja     
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Rp0,2 = 434,29 MPa,  vlačne čvrstoće Rm = 528,70 MPa te istezljivosti A = 2 %. S 

obzirom da su navedene vrijednosti usporedive s onima za titan razreda 4, E= 108 

GPa,  Rp0,2 = 480 MPa  te Rm = 550 MPa može se zaključiti da materijal uz redukciju 

modula elastičnosti pokazuje istovremeno zadržavanje visoke vlačne čvrstoće i 

konvencionalne granice razvlačenja nužnih za potencijalnu primjenu u obliku  

implantata. Rezultati dinamičkog ispitivanja provedenog prema normi za ispitivanje 

zubnih implantata, također su potvrdili primjenjivost proizvedenog Ti-Mg kompozita 

za primjenu u vidu endoprotetskih implantata; 

• Ispitivanja ponašanja materijala u uvjetima korozije provedena su  u dva različita 

medija, destiliranoj vodi i u 9 % NaCl otopini. U oba medija zabilježena je razgradnja 

Ti-Mg kompozita putem otapanja magnezija iz površinskih slojeva materijala. 

Ispitivanje elucije magnezijevih iona u destiliranoj vodi pokazalo je otapanje veće 

količine magnezija na uzorcima  s manjim masenim udjelom magnezija i to za uzorak 

s 10 % Mg od 3,0291 µg/mm2, a za uzorak s 30% Mg 2,0228 µg/mm2. Brzina i 

intenzitet korozije u NaCl vodenoj otopini bila je veća za uzorak s 10 % Mg, za koji je 

zabilježena gustoća korozijske struje od 281,377 µA/cm2 i brzina korozije od 5,4669 

mm/god u odnosu na uzorak s 5 % Mg za kojeg su izmjerene gustoća korozijske struje 

od 145,532 µA/cm2 i brzina korozije od 2,6769  mm/god. Jedan od ključnih preduvjeta 

uspješne ugradnje implantata na bazi ispitivanog materijala jest postizanje kontrolirane 

biokorozije u okolini bogatoj kloridnim ionima sa što manjim količinama nepoželjnih 

korozijskih nusprodukata te korozijskim procesom ograničenim na površinske slojeve 

materijala.  Iz tog razloga se uzorak s masenim udjelom magnezija od 5 %  pokazao 

još jednom optimalnim.  

 

Iz svega navedenog može se zaključiti da je postavljeni cilj istraživanja ostvaren, tj. da 

dobiveni rezultati ukazuju na mogućnost izrade titan-magnezij kompozita s unaprijeđenim 

svojstvima u odnosu na tradicionalne Ti legure korištene u biomedicini. Definirani cilj je 

ostvaren putem potvrde postavljenih hipoteza s obzirom da se pokazalo mogućim razviti titan-

magnezij kompozit  te da je moguće laboratorijskim  ispitivanjima i karakterizacijom 

materijala utvrditi promjene i povezanost svojstava i strukturnih karakteristika s parametrima 

korištenima tijekom proizvodnje Ti-Mg kompozita. 

Provedenim istraživanjem i dobivenim rezultatima otvara se široki spektar novih područja za 

daljnja ispitivanja. Pritom je potrebno usmjeriti pažnju na potencijalne postupke modifikacije 
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svojstava i strukture ove nove vrste materijala bilo dodatnim varijacijama udjela postojećih ili 

dodavanjem novih komponenti u sastav, ali i dodatnim toplinsko-mehaničkim postupcima 

unaprijediti svojstva  Ti-Mg kompozita. Pritom se kao ključni zadatak za buduća ispitivanja 

nameće dodatno reduciranje modula elastičnosti tj. njegovog dodatnog približavanja 

vrijednostima koje posjeduje koštano tkivo uz zadržavanje ostalih mehaničkih svojstava. 

Tijekom budućih istraživanja ove vrste kompozita također bi trebalo detaljnije analizirati  

postojeće površinske karakteristike poput analize pasivnih filmova na površini materijala te 

razmotriti  razne metode modifikacije i prevlačenja površine u svrhu unapređenja procesa 

oseointegracije. U konačnici potencijalna komercijalizacija ove vrste Ti-Mg kompozita tj. 

izrada i ugradnja implantata izrađenih od ove vrste materijala zahtijeva detaljne in-vivo 

studije odobrene od strane stomatološke i medicinske struke.     
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ŽIVOTOPIS 
 

Mateja Šnajdar Musa rođena je 1983. u Zagrebu gdje je pohađala osnovnu školu Augusta 

Šenoe. 1998. godine upisuje V gimnaziju u Zagrebu nakon koje 2002. upisuje Fakultet 

strojarstva i brodogradnje, Sveučilišta u Zagrebu na kojem je diplomirala 2008. i stekla titulu 

magistre inženjerke strojarstva. Po završetku studija zapošljava se na Fakultetu strojarstva i 

brodogradnje kao znanstveni novak pri Zavodu za materijale i upisuje poslijediplomski 

doktorski studij smjera Materijali. Tijekom studija boravi 7 mjeseci u Australiji na University 

of New South Wales-u u Sydney u sklopu poslijediplomske razmjene.  

Sudjeluje u izvođenju nastave iz kolegija Materijali I, Materijali II, Materijali u brodogradnji, 

Materijali u zrakoplovstvu, Karakterizacija materijala, Struktura i svojstva materijala te 

Laboratorijska ispitivanja materijala. Tijekom rada u Laboratoriju za materijalografiju 

sudjeluje u mnogim stručno-znanstvenim ekspertizama  na području fraktografije i 

karakterizacije materijala. Objavila je više radova u znanstvenim časopisima te je sudjelovala 

na mnogim konferencijama s međunarodnom i domaćom recenzijom.  

Područje istraživanja kojim se bavi uključuje tehnologije proizvodnje novih metalnih 

kompozita i materijala s naglaskom na biomedicinskoj primjeni. Tajnik je i aktivni član 

udruge AMAC FSB te je član i rizničar Hrvatskog društva za materijale i tribologiju u sklopu 

kojeg  je član organizacijskog odbora međunarodnog stručnog savjetovanja MATRIB. 

Urednica je dvaju zbornika radova s međunarodnom recenzijom Matrib 2010 i Matrib 2014. 

Služi se engleskim u govoru i pismu te pasivno talijanskim jezikom. Udana je i majka sina. 
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