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Rezime

OTPORNOST PREMA OSTECENJU I LOMU LEGURA TITANA
ZA PRIMENU U MEDICINI

Funkcionisanje ortopedskih implanata bez oSte¢enja 1 revizione hirurske
intervencije osnovna je teznja razvoja savremenih biokompatibilnih metalnih materijala,
imaju¢i u vidu da se poboljSanju kvaliteta Zivota pacijenta poklanja izuzetna paznja.
Izrada dugotrajnijih veStackih kukova ili zglobnih proteza ramena i kolena zahteva
poznavanje uticaja brojnih faktora i1 njihovog medudejstva na ponasanje metalnih
biomaterijala izloZenih razli¢itim mehanickim optere¢enjima u korozionoj sredini,
kakve su telesne teCnosti, uz bolje razumevanje mehanizama ostec¢enja, koja dovode do
degradacije i1 prevremenog loma implanta.

Da bi se izveo ovako slozen zadatak, neophodna su sveobuhvatna
eksperimentalna istrazivanja i numericko modelovanje ponasanja implantnog materijala
pri razvoju oStec¢enja uzimajuci u obzir njegov hemijski sastav, nacin izarade i prerade.
Stoga se u ovoj doktorskoj disertaciji pristupilo multidisciplinarnom istrazivanju
otpornosti prema oSteCenju i lomu implantnih legura titana (a+pf) 1 f tipa izloZenih
dejstvu fizioloskog rastvora i opterecenjima prisutnim u veStackom zglobu tokom
ciklusa hodanja. Uvid u ponaSanje standardne legure Ti-6A1-4V (mas.%) ELI kvaliteta i
nekomercijalne legure nove generacije Ti-13Nb-13Zr (mas.%) ostvaren je ispitivanjem
njihove korozione postojanosti, triboloskih svojstava, osnovnih mehanickih
karakteristika 1 parametara mehanike loma zavisno od mikrostrukturnog stanja legura.
Osim toga, izvedena je numericka analiza otpornosti prema lomu odabranih legura
titana putem metode kona¢nih elemenata (MKE) i modelovana zilavost loma primenom
postojecih mikromehanickih modela.

Izborom odgovaraju¢ih parametara konvencionalne termicke/termomehanicke
obrade i savremenog postupka usitnjavanja strukture uvijanjem pod visokim pritiskom
(engl. high-pressure torsion, HPT) dobijene su mikrostrukture razli¢itih morfoloskih
karakteristika. Mikrostrukturna ispitivanja legura izvrSena su primenom svetlosne
mikroskopije (SM), skenirajuce elektronske mikroskopije (SEM) i rendgenostrukturne
analize difrakcijom X-zraka (XRD). Pri tome su geometrijski parametri mikrostrukture
konvencionalno izradenih legura odredeni analizom slike.

Otpornost prema habanju 1 trenju u prisustvu Ringer-ovog rastvora ispitana je
odredivanjem makro i mikro triboloskih karakteristika konvencionalno izradenih legura

pri razli¢itom normalnom optere¢enju 1 brzini klizanja, $to je obuhvatalo odredivanje
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frikcionih svojstava, nivoa i1 mehanizma habanja, kao 1 pracenje/karakterizaciju
promena nastalih u kontaktnoj zoni triboloskog para. Odredivanje mehanizma habanja i
prirode nastalih produkata habanja izvrSeno je SEM i XRD analizom tragova habanja.

Koroziona postojanost konvencionalno izradenih legura u prirodno aerisanom
Ringer-ovom rastvoru, ispitana je primenom potenciodinamicke metode 1
spektroskopije elektrohemijske impedancije (SEI). Koroziona svojstva ispitivanih
legura odredivana su na sobnoj (25 °C) ili na temperaturi koja odgovara temperaturi
ljudskog tela (37 °C) pri ¢emu su odredeni elektrohemijski parametri, kao i priroda i
karakteristike oksidnih slojeva prisutnih na korodiranoj povrsini.

Ispitivanje mehanickog ponasanja legura izradenih konvencionalnim postupcima
obuhvatalo je odredivanje tvrdoce, zateznih karakteristika, energije udara, Zilavosti
loma pri ravnom stanju deformacije (Kj), kriticnog otvaranja vrha (C7TOD,) i usta
prsline (CMOD;), brzine rasta zamorne prsline (da/dN) 1 praga zamora (4K;;). Metodom
digitalne stereometrije izvrSeno je odredivanje raspodele stvarnih deformacija tokom
ispitivanja jednoosnim zatezanjem 1 parametara mehanike loma. Primenom
modifikovane metode normalizacije direktno je odredena kriva otpornosti prema rastu
prsline (CTOD-Aa). SEM fraktografskom analizom definisan je mehanizam loma
ispitivanih legura pod dejstvom statickog, udarnog i promenljivog opterecenja.

Nastanak loma konvencionalno izradenih legura modelovan je primenom
kompletnog Gurson-ovog modela lokalnog pristupa duktilnom lomu (engl. Complete
Gurson Model, CGM), pri ¢emu su proracuni MKE uradeni u programskom paketu
ABAQUS. Predvidanje vrednosti K. izvedeno je primenom mikromehanickih modela
Hahn-a 1 Rosenfield-a, Krafft-a i Broberg-a.

Rezultati triboloskih ispitivanja su pokazali da pri datim uslovima vecu
otpornost prema makro habanju pokazuje legura Ti-6Al-4V ELI, nezavisno od
mikrostrukturnog stanja. Najvecu otpornost prema habanju ova legura pokazuje kada je
rastvarajuci zarena u S oblasti, dok je gubitak materijala najvec¢i kada se legura brzo
hladi iz (at+p) oblasti. To se objasnjava dominantnim mehanizmom habanja, koje se
pored korozionog odvija i putem abrazije, adhezije 1 transfera materijala. Pri tome su
brzina habanja i stepen oStecenja ispitivanih legura obrnuto proporcionalni njihovoj
tvrdoci, pa veci transfer materijala sa kontaktne povrsine legure Ti-6Al-4V ELI zrnaste
mikrostrukture nastale hladenjem iz (a+f) oblasti i hladno valjane legure Ti-13Nb-13Zr
martenzitne mikrostrukture doprinosi njithovim boljim frikcionim svojstvima.

Da na tribolosko ponaSanje legura u fizioloSkom rastvoru osim njihovog

mikrostrukturnog stanja bitno uti¢e 1 vrsta materijala komponenata vestackog zgloba u
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medusobnom kontaktu pokazala su ispitivanja mikro habanja legure Ti-6Al-4V ELI sa
upotrebom metal/keramika kontaktnog para. Najsporije habanje i najbolja frikciona
svojstva uz najmanji stepen oSte¢enja kontaktne povrsSine pokazuje sporo hladena legura
ravnoosne mikrostrukture, dok najlosijim mikro triboloSkim svojstvima doprinosi
martenzitna mikrostruktura razvijena tokom brzog hladenja iz f oblasti.

Utvrdeno je, takode, da leguru Ti-6Al-4V ELI hladenu iz (a+f) oblasti odlikuje
veca koroziona otpornost pa se moze zakljuciti da se sa poviSenjem temperature
rastvarajueg zarenja smanjuje otpornost ove legure prema koroziji u Ringer-ovom
rastvoru. Legura Ti-13Nb-13Zr je, pak, manje koroziono postojana narocCito nakon
toplog valjanja. S druge strane, manje kompaktni oksidni slojevi na povrSini ove legure
mogu doprineti brzoj osteointegraciji, a pogorSanje korozione postojanosti usled
mehanickog oSte¢enja povrSine moze biti manje nego kod legure Ti-6Al-4V ELL

Morfoloske karakteristike mikrostrukture narocito uti¢u na mehanicka svojstva
ispitivanih legura titana. Ipak, nezavisno od mikrostrukturnih parametara, vi§i nivo
napona teCenja 1 zatezne CvrstoCe postize legura Ti-6Al-4V ELI ¢iji je modul
elasticnosti 4-10 puta ve¢i od modula elasti¢nosti ljudske kosti. Razvoj martenzitne
mikrostrukture legure Ti-13Nb-13Zr, uz zadovoljavaju¢u c¢vrsto¢u 1 plasti¢nost,
obezbeduje i najmanji do danas poznati modul elasticnosti, Sto doprinosi znatnom
poboljsanju biokompatibilnosti. Pravilnim izborom parametara HPT postupka zavrSne
plasticne  prerade 1 polazne  mikrostrukture legura moze se  dobiti
submikronski/nanocesti¢ni implantni materijal izuzetne kombinacije zateznih svojstava
1 biokompatibilnosti. Tako se uvodenjem HPT postupka izrade legura Ti-6Al1-4V ELI
¢ini konkurentna leguri Ti-13Nb-13Zr u pogledu biomehanicke kompatibilnosti.

SniZenje temperature rastvarajuc¢eg zarenja legure Ti-6Al-4V ELI i obrazovanje
mikrostrukture zrnaste morfologije doprinosi poboljSanju udarne zilavosti i otpornosti
legure prema rastu zamorne prsline. Brzina rasta zamorne prsline se pri svim nivoima
opsega faktora intenziteta napona AK poveéava sa promenom morfologije
mikrostrukture od ravnoosne preko globularne i potpuno lamelarne do martenzitne, pri
¢emu se najvec¢i prag zamora uocava kod legure globularne mikrostrukture nastale pri
brzom hladenju iz (a+f) oblasti a najmanji kod legure martenzitne mikrostrukture.

S druge strane, ispitivanje mehanike loma legure Ti-6Al1-4V ELI je pokazalo da
legura acikularne mikrostrukture ima vecu otpornost prema nastanku i rastu prsline od
legure zrnaste mikrostrukture. Najmanja zilavost loma karakteriSe leguru ravnoosne, a

najveca leguru lamelarne mikrostrukture nastale sporim hladenjem iz f8 oblasti. Zilavost
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loma legure Ti-13Nb-13Zr je znatno loSija, pa tako ova legura u stanju nakon toplog
valjanja pokazuje veoma krto ponaSanje.

Rezultati numericke simulacije 1 analize nastanka i rasta prsline primenom CGM
modela pokazali su zadovoljavajuce slaganje sa eksperimentalno dobijenim podacima u
slucaju legure Ti-6Al1-4V ELI globularne mikrostrukture i toplo valjane Ti-13Nb-13Zr
legure martenzitne mikrostrukture. Odstupanje vrednosti se smanjuje upotrebom 3D
modela 1 odgovarajuce veli¢ine kona¢nog elementa. PonaSanje legura titana pri lomu
moze se pouzdanije opisati modelom lokalnog pristupa uzimanjem u obzir
zastupljenosti krtog loma. Proverom valjanosti postoje¢ih mikromehanic¢kih modela za
predvidanje zilavosti loma je, pak, pokazano da se vrednosti K;. mogu dobro proceniti
ako se u primenjene modele uvrste relevantni mikrostrukturni parametri pa su pojedini

modeli modifikovani u skladu sa tim.

Kljuéne reci: biokompatibilne legure titana, HPT prerada, mikrostrukturna
karakterizacija, koroziona postojanost, triboloSke karakteristike,
mehanicka svojstva, zilavost loma, digitalna stereometrija, MKE,

mikromehanic¢ki modeli

Naucna oblast: tehnicke nauke
UZa naucna oblast: inZenjerstvo materijala
UDK broj: 669.295.5:61
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Abstract

DAMAGE AND FRACTURE RESISTANCE OF TITANIUM BASED
ALLOYS FOR MEDICAL APPLICATION

Main goal of modern biocompatible metallic materials development is, by all
means, functioning of surgically implanted medical implants without any damage and
without any need for revising surgery. Namely, medical implants lifespan prolongation
and patients’ life quality improvement is of prime concern in modern age. Production of
durable artificial hip, shoulder and knee joints requires understanding of complex
interactions between metallic biomaterials, operating conditions and material damage
because implanted biometallic materials are subjected to mechanical loading in
corrosive environment, such are body fluids, which consequently lead to material
degradation and premature implant failure.

Establishing complex dependence between implant material chemical
composition, microstructural characteristics and thermo-mechanical processing
parameters throughout extensive examinations and numerical modeling of material
properties and damage mechanisms is essential for understanding of implant material
behavior in simulated body conditions.

Having all that in mind the purpose of the present multidisciplinary study was to
examine damage and fracture resistance of (o+f)- and B-type implant titanium alloys
subjected to physiological solution and stress present in the human body and artificial
joints during the walking cycle. An insight into corrosion resistance, tribolological
behavior, mechanical properties and damage mechanics of commercial implant Ti-6Al-
4V ELI (Extra Low Interstitial) (mass %) alloy and new generation Ti-13Nb-13Zr (mass
%) alloy was established as dependent on alloy microstructural characteristics and tribo-
corrosive environment conditions. Finite element method (FEM) and micromechanical
models were applied for investigated alloys fracture toughness prediction and numerical
analysis of their fracture resistance.

Diverse microstructural morphologies of investigated alloys were obtained by
careful selection of conventional thermal/thermo-mechanical processing parameters or
by applying modern high pressure torsion (HPT) processing procedure for
nanocrystalline material production. Alloy microstructural characterization was
conducted using optical microscopy (OM), scanning electron microscopy (SEM) and X-
ray diffraction (XRD). Geometrical microstructural parameters of conventionally

produced alloys were determined using image analysis technique.
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Influence of alloy microstructural features on alloys wear and friction resistance
in conditions which mimic in vivo conditions was examined at macro and micro level
under diverse normal loads and sliding speeds. Evaluation of alloys tribological
behavior resulted in determination of frictional and wear properties, wear mechanism,
as well as in characterization of contact zone modifications. For wear products and
mechanism identification post test examination of worn surfaces was carried out using
SEM and XRD.

Corrosion behavior of investigated alloys was examined in aerated Ringer’s
solution by potentiodynamic method and electrochemical impedance spectroscopy
(EIS). Corrosion properties, such as electrochemical parameters and surface oxide
layers characteristics, were determined at room (25 °C) or body temperature (37 °C).

Mechanical properties of investigated alloys under static, impact or dynamic
loading at room temperature were investigated. Alloy hardness, tensile properties,
impact toughness, as well as fracture mechanics characteristics (critical values of stress
intensity factor, Kj., crack tip opening displacement, CTOD;, and crack mouth opening
displacement, CMOD;) and fatigue crack grow resistance (fatigue crack grow rate,
da/dN, and fatigue threshold, A4K;;), were obtained as results of these investigations.
Digital stereometry was used in order to determine true stress and true strain distribution
during tensile and fracture mechanics testing. Crack growth resistance curve (CTOD-
Aa) was obtained by applying the modified normalization method. Influence of alloy
chemical composition and microstructural features on alloy fracture mechanisms was
additionally examined using SEM fractographic analysis.

Influence of titanium alloys microstructural parameters on alloy fracture
mechanics characteristics was determined using FEM and micromechanical modeling.
Ductile fracture initiation and propagation in conventionally processed alloys were
simulated by applying complete Gurson model (CGM) and using FEM method
incorporated into ABAQUS software application, while micromechanical models of
Hahn and Rosenfield, Krafft and Broberg were used for fracture toughness modeling
and K. prediction.

Macro tribological examinations revealed that solution treated Ti-6Al-4V ELI
alloy shows higher wear resistance then thermo-mechanically processed Ti-13Nb-13Zr
alloy, regardless of its microstructural morphology. At all investigated conditions Ti-
6Al-4V ELI alloy solution treated in the [ phase field exhibits the highest wear
resistance, while the highest wear loss was registered for the microstructure formed

during rapid cooling from the (a+P) field. Wear behavior of investigated alloy in
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different microstructural conditions is governed by different dominant wear mechanism,
i.e. presence of corrosive wear, abrasive wear, adhesive wear or material transfer
mechanism in overall wear damage mechanism. Results of presented investigations
revealed that wear rate of investigated alloys is inversely proportional to the alloy
hardness and, as a result, higher material transfer from contact surface of Ti-6Al-4V
ELI alloy with equiaxed/globular microstructure, as well as from cold-rolled Ti-13Nb-
13Zr alloy with martensitic morphology, caused better frictional properties.

Alloy microstructural morphology, presence of Ringer’s solution and artificial
joint material show great influence on titanium alloys frictional properties at micro
level. Under all investigated conditions the best frictional properties in contact with
Al,O3 exhibits Ti-6A1-4V ELI alloy with equiaxed morphology, while Ti-6Al1-4V ELI
alloy with martensitic microstructure is characterized with the worst micro tribological
properties among all investigated materials.

Results of corrosion tests revealed that corrosion resistance of titanium alloys is
highly dependent on alloy thermal and thermo-mechanical processing. Since higher
solution treatment temperature results in the lower corrosion resistance of Ti-6Al-4V
ELI alloy, higher alloy corrosion resistance in Ringer’s solution after solution treatment
in the (a+P) field was observed. On the other hand, Ti-13Nb-13Zr alloy is characterized
with the lower corrosion resistance and exhibits somewhat better corrosion properties in
cold-rolled than in hot-rolled condition. However, incompact oxide layers formed at the
Ti-13Nb-13Zr alloy surface could influence the alloy osteointegration improvement and
maintenance of alloy corrosion resistance properties in spite of possible mechanically
induced surface damage.

Effect of microstructural morphology on mechanical properties of titanium
alloys is quite extensive. Obtained results revealed that Ti-6Al-4V ELI alloy shows
higher yield and tensile strength than Ti-13Nb-13Zr alloy, regardless of alloy
microstructural characteristics, while its Young’s modulus is 4-10 times higher than that
of human bone. On the other side, Ti-13Nb-13Zr alloy with martensitic microstructure
shows more appropriate biocompatible characteristics due to its quite satisfactory tensile
strength values combined with the lowest Young® modulus value. Application of HPT
method for the Ti-6Al-4V ELI alloy processing can significantly improve alloy
biomechanical compatibility and make it concurrent with Ti-13Nb-13Zr alloy.

Morphological features of investigated alloys also show significant influence on
their properties when subjected to dynamic loading. Namely, based on research results it

can be concluded that the lower solution treatment temperature and the formation of the
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two-phase (a+f) equiaxed/globular microstructure lead to higher impact toughness, as
well as lower crack initiation and propagation resistance of investigated alloys. Also,
results confirmed that the fatigue crack propagation rate is higher as microstructural
morphology of Ti-6Al-4V ELI alloy shifts from equiaxed/globular to acicular. The
highest fatigue limit is observed for alloy with globular microstructure, while alloy with
martensitic microstructural features shows the lowest fatigue limit.

On the other hand, results of Ti-6Al1-4V ELI alloy fracture toughness testing
confirmed higher resistance to crack initiation and propagation of alloy with acicular
morphology than in the case of alloy solution treated in the (o+f) field. Among all
investigated Ti-6Al1-4V ELI alloy morphologies the lowest fracture toughness value was
obtained for the equiaxed microstructure, while the highest value was obtained for the
lamellar morphology. Fracture toughness of Ti-13Nb-13Zr alloy is significantly lower
and examination of hot-rolled alloy indicated brittle behavior under investigated
conditions.

Numerical simulation and analysis of ductile fracture initiation and propagation
with CGM model, as well as investigated alloys fracture toughness prediction by
applying micromechanical modeling, resulted in quite satisfying matching of
experimental and numerical data. Fracture initiation and propagation in globular Ti-6Al-
4V ELI and martensitic Ti-13Nb-13Zr alloy subjected to mechanical loading was
successfully predicted using local approach to fracture. Significant variations of
numerically obtained data are avoided by applying 3D model and finite element of
suitable size. Local approach to fracture, which takes into account the presence of brittle
fracture in overall fracture mechanism, is used for reliable prediction of titanium alloys
fracture behavior. Modified micromechanical models, which incorporate relevant

microstructural parameters, are successfully used for K¢ estimation and prediction.

Keywords: biocompatible Ti-based alloys, HPT processing, microstructural
characterization, corrosion resistance, tribological properties, mechanical
properties,  fracture = toughness, digital  stereometry, FEM,

micromechanical models
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Lista koris¢enih oznaka i skracenica po redosledu pojavijivanja u tekstu

LISTA KORISCENIH OZNAKA I SKRACENICA PO REDOSLEDU

POJAVLJIVANJA U TEKSTU

TNZ = legura Ti-Nb-Zr

TNZT = legura Ti-Nb-Zr-Ta

UFG = sitnozrni, nanocesti¢ni (Ultrafine-Grained)

SPD = intenzivno (jako) plasti¢no deformisanje (Severe Plastic Deformation)

CDM = kontinualna mehanika ostecenja (Continuum Damage Mechanics)

K. = zilavost loma materijala pri ravnom stanju deformacije, tj. kriticna vrednost

faktora intenziteta napona [MPa m'?]

CTOD = otvaranje vrha prsline (Crack Tip Opening Displacement) [m]
CMOD = otvaranje usta prsline (Crack Mouth Opening Displacement) [m]
CTOD:; = kriti¢na vrednost otvaranja vrha prsline [m]

CMOD; = kriti¢na vrednost otvaranja usta prsline [m]

MKE = metoda kona¢nih elemenata

316L (SUS316L) = nerdajuci celik Fe-17Cr-12Ni-2Mo

HDP = polietilen velike gustine (High-Density Polyethylene)

PMMA = polimetilmetakrilat (Polymethyl Methacrylate)

CP = komercijalno ¢ist (Commercially Pure)

ELI = nizak sadrzaj elemenata koji se intersticijski rastvaraju, tj. materijal sa malo

intersticijala (Extra-Low-Interstitial)
g.s.h. = gusto slozena heksagonalna reSetka
p.c.k. = prostorno centrirana kubna resetka
BHN = tvrdoc¢a po Brinell-u
e/a = odnos elektron/atom
Aley = ekvivalent aluminijuma, tj. sadrZaj aluminijuma u komercijalnim legurama
IR = izotermalno razlaganje
MR = magnetna rezonanca
09,2 = napon tecenja materijala [MPa]
HCF = visokocikli¢na zamorna ¢vrsto¢a (High Cycle Fatigue)
LCF = niskocikli¢na zamorna ¢vrsto¢a (Low Cycle Fatigue)
er = duktilnost materijala

AKy, = prag zamora materijala [MPa m']
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Ti-6242 = legura Ti-6Al-2Sn-4Zr-2Mo

IM1834 = legura Ti-5,8Al-4,0Sn-3,5Zr-0,7Nb-0,5Mo-0,35Si-0,06C

o = stvarni napon [MPa]

¢ = stvarna deformacija materijala [%]

CT = kompaktna zatezna epruveta (Compact Tension Specimen)

R = specifi¢na amplituda naprezanja

Omin» Omax = Minimalna 1 maksimalna vrednost stvarnog napona, respektivno [MPa]

da/dN = brzina rasta zamorne prsline [m/cikl]

AK = opseg zamornog opterecenja, tj. opseg faktora intenziteta napona [MPa m'?]

a, = zapreminski udeo primarnih zrna o faze [%]

on = zatezna Cvrsto¢a materijala [MPa]

o = stvarni napon pri lomu materijala [MPa]

B/T, T = tipovi tekstura materijala

TD = poprecni pravac (Transversal Direction)

RD = pravac valjanja (Rolling Direction)

PBS = fosfatno puferski slani rastvor (Phosphate Buffered Saline)

MEM = rastvor Celijskih kultura (Minimum Essential Medium)

FBS = serum napravljen od embrionalnih ¢elija goveceta (Fetal Bovine Serum)

EDTA = etilen diamin tetra sir¢etna kiselina (Ethylene Diamine Tetra Acetic Acid)

Mg = makrofagi

AOE = enzimski antioksidans (Antioxidant Enzyme)

CP Ti-2 = CP titan stepena Cistoce 2

CP Ti-3 = CP titan stepena Cistoce 3

316LVM = nerdaju¢i ¢elik Fe-18Cr-14Ni-3Mo

UHMWPE = polietilen velike molekularne gustine (Ultra-High-Molecular Weight
Polyethylene)

0, = amplituda napona [MPa]

Nr= broj ciklusa do loma materijala

SEM = skenirajuci elektronski mikroskop (Scanning Electron Microscope)

TEM = transmisioni elektronski mikroskop (Transmision Electron Microscope)

pov.c.k. = povrSinski centrirana kubna resSetka

TMZF™ = legura Ti-12Mo-6Zr-2Fe

TIMETAL® 21SRx = legura Ti-15Mo-2,8Nb-0,2Si

Tiadyne 1610 = legura Ti-16Nb-10Hf

TIMETAL® 218 = legura Ti-15Mo-3Nb-3A1-0,2Si
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FDA = severno-americka agencija za lekove (Food and Drugs Association)
NASP = americki svemirski program (National AeroSpace Plane)

ECAP = jednakokanalno ugaono presovanje (Equal Channel Angular Pressing)
ARB = kumulativno valjanje (Accumulative Roll-Bonding)

HPT = uvijanje pod visokim pritiskom (High Pressure Torsion)

RCS = ponovljeno nabiranje i ispravljanje (Repetitive Corrugation and Straightening)
CEC = ciklicno kompresivno izvlacenje (Cyclic Extrusion Compression)
STS = veliko naprezanje uvijanjem (Severe Torsion Straining)

CCDF = cikli¢no kovanje u zatvorenom kalupu (Cyclic Closed-Die Forging)
SSMR = super kratko viSestruko valjanje (Super Short Multi-Pass Rolling)
d = pre¢nik zrna [m]

o, = napon tecenja [MPa]

op = napon trenja [MPa]

A = Hall-Petch-ov faktor

y(r) = ugaona deformacija uslovljena torzionim naprezanjem

r = udaljenje od ose uzorka oblika diska [m]

n = broj rotacija kojima je podvrgnut uzorak tokom HPT prerade

/ = debljina uzorka [m]

&(r) = ekvivalnetno naprezanje prema kriterijumu von Mises-a

KFE = kona¢ni element

[K] = globalna matrica krutosti

u = globalni vektor pomeranja

F = globalni vektor sila

[M] = globalna matrica masa

/C] = globalna matrica prigusenja

I = integrala funkcije dve promenljive

w; = koeficijent integracije

¢ n = lokalne koordinate u posmatranom elementu

(&) = vrednost funkcije u tacki (§;,n«)

2D = dvodimenzionalno

3D = trodimenzionalno

RSN = ravno stanje napona

RSD = ravno stanje deformacije

o; = komponenta tenzora napona [MPa]

Djjy = komponenta tenzora deformacije
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e = komponenta tenzora elasti¢nosti

€ef = ekvivalentna plasti¢na deformacija materijala

g; = devijator tenzora deformacije (1,j=1,2,3)

dA = konstanta proporcionalnosti

@ = kriterijum teCenja za porozno telo

Ogh/0c;; = vektor upravan na povrSinu tecenja ¢

S = nominalni (inzenjerski) napon [MPa]

e = nominalna (inzenjerska) deformacija [%]

Ay = podetna povrsina popre¢nog preseka ispitivane epruvete [m?]
Ly = pocetna duzina ispitivane epruvete [m]

L = duzina epruvete u datom trenutku ispitivanja [m]

AL = izduzZenje epruvete u datom trenutku ispitivanja [m]

gr= stvarna deformacija pri lomu materijala [%]

Ay= povrsina poprecnog preseka ispitivane epruvete posle loma [m?]
OYS = napon tecenja materijala (Offset Yield Strenght) [MPa]

EUL = napon te€enja pri inicijaciji stabilnog rasta prsline (Yield Strength by Extension

Under Load) [MPa]
UTS = zatezna C¢vrstoca materijala (Ultimate Tensile Strength) [MPa]
oy = napon te¢enja materijala [MPa]

¢y = stvarna deformacija koja odgovara naponu tecenja materijala [%]

o = konstanta izraza za formulaciju stvarne krive zavisnosti napona i deformacije

1/N = eksponent deformacionog ojaCavanja materijala

n = eksponent deformacionog ojacavanja materijala prema izrazu Ramberg-Osgooda

EPML = elasto-plasticna mehanika loma

R/Ry = odnos rasta Supljina

R = trenutni srednji poluprecnik Supljine [m]

Ry = pocetni poluprecnik Supljine [m]

(R/Ry),+; = odnos rasta Supljina za korak n+1

(R/Ry), = odnos rasta Supljina za korak n kada je (R/Rp)o=1
o, = srednja vrednost stvarnog napona [MPa]

0.4 = srednja vrednost ekvivalentnog von Mises-ovog napona [MPa]
GTN = model Gurson-Tvergaard-Needlemen

S;; = devijator tenzora napona GTN modela (i,j=1,2,3) [MPa]
o = trenutni napon te¢enja materijala GTN modela [MPa]

= zapreminski udeo Supljina GTN modela [vol.%
JS=zap plj [ ]
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q1,92 = konstitutivni parametri GTN modela (q;>1, g2>1)

fe = kriticni zapreminski udeo Supljina pri kojem dolazi do pocetka njihovog spajanja
prema GTN modelu [vol.%]

K = parametar koji definiSe dinamiku gubitka nosivosti materijala prema GTN modelu

fr = zapreminski udeo Supljina pri lomu materijala prema GTN modelu [vol.%]

1. = vrednost funkcije o$teéenja u trenutku loma prema GTN modelu

CGM = kompletni Gurson-ov model (Complete Gurson Model)

f = ukupna brzina rasta Supljina u materijalu prema CGM modelu
f ,,asm,lka‘ = brzina nastanka novih Supljina u materijalu prema CGM modelu

f ms,a‘ = brzina rasta zapreminskog udela ve¢ postoje¢ih Supljina u materijalu prema
CGM modelu

A = brzina rasta Supljine prema CGM modelu
eq"’ = brzina ekvivalentne plasti¢ne deformacije prema CGM modelu

gii“’ = plasti¢ni deo tenzora brzine deformacije prema CGM modelu
o; = najveci glavni napon u izrazu kriterijuma pocetka spajanja Supljina i zavrSne faze
duktilnog loma prema CGM modelu

a, f = konstante ¢ije je vrednosti Thomason odredio primenom modela jedini¢ne Celije
(0 = 0,1 1B = 1,2) uizrazu kriterijuma pocetka spajanja Supljina i zavr$ne faze
duktilnog loma prema CGM modelu

r = odnos poluprecnika Supljine i rastojanja dve susedne Supljine u izrazu kriterijuma

pocetka spajanja Supljina i zavrSne faze duktilnog loma prema CGM modelu
€1, &, €3 = glavne deformacije date jednaCinom za odredivanje » u izrazu kriterijuma
pocetka spajanja Supljina i1 zavrSne faze duktilnog loma prema CGM
modelu

(R/Ry). = kriti¢na vrednost parametra oSteenja materijala

CTOA = ugao otvaranja vrha prsline (Crack Tip Opening Angle) [°]

COD = otvaranje prsline (Crack Opening Displacement) [m]

05 = neposredno otvaranje vrha prsline za prirastaj duzine prsline od 5 mm [m]

SENB = epruveta za savijanje u tri tacke (Single-Edge Notched Bend Specimen)

vz, = pomeranje napadne tacke sile [m]

AU, = priraStaj rada utroSenog pri plasticnoj deformaciji elementa zapremine AV=wbh [J]

w = §Sirina datog KE [m]

b = duzina datog KE [m]

h = visina datog KE [m]
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t =vreme [h]

W, = specifi¢ni rad plasticnog deformisanja [J/m?]

Wp, = srednja vrednost specifi¢nog rada plasti¢nog deformisanja [J/m?]

Aa = prirastaj duzine prsline [m]

l. = karakteristi¢no rastojanje u analizi MKE [m]

A = srednji slobodni put izmedu nemetalnih ukljucaka ili Cestica sekundarnih faza pri
numerickom modelovanju zilavosti loma [m]

E =modul elasti¢nosti [GPa]

n = koeficijent deformacionog ojac¢avanja

dr = mikrostrukturni parametar

og,s = napon tecenja [MPa]

&m = maksimalno suZenje preseka [%]

&, = kriti¢na vrednost stvarne deformacije [%]

¢; = vrednost deformacije oko vrha prsline pri kojoj dolazi do nestabilnog rasta [%]

Vy= zapreminski udeo Cestica, tj. procenat Supljina u plasti¢noj zoni [%]

v = Poisson-ov koeficijent

k = smicajno naprezanje

¢p = veli¢ina plasticne deformacije [%]

D = srednji pre¢nik Cestica sekundarnih faza [m]

/v = zapreminski udeo prisutnih faza [vol.%]

Ty = p prelazna temperatura legure [°C]

IC = infracrveno

SM = svetlosna mikroskopija

XRD = rendgenostrukturna analiza difrakcijom X-zraka (X-Ray Diffraction)

XRF = fluorescencija X-zaraka (X-Ray Fluorescence)

L= veli¢ina prvobitnog zrna f faze [m]

Lk, = Sirina kolonija lamela o faze [m]

Ao = Sirina lamela odnosno veli¢ina ravnoosnih ili globularnih zrna a faze [m]

Ao = Sirina plocica a’ martenzita [m]

/s = medusobno rastojanje Cestica a odnosno plocica a’ faze izrazeno preko srednjeg
slobodnog puta kroz £ osnovu [m]

SE = sekundarni elektroni (Secondary Electrons)

BSE = povratno rasuti elektroni (Backscattered Electrons)

HRC = tvrdo¢a po Rockwell-u
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R, = hrapavost povrSine [m]

F, = normalno kontaktno optere¢enje [N]

v = linearna brzina klizanja [m/s]

f=koeficijent trenja

F, = sila trenja [N]

V = zapremina pohabanog materijala [m’]

h = Sirina traga habanja [m]

k = faktor, tj. koeficijent, habanja

s = ukupna duzina putanje klizanja [m]

HV,, = mikrotvrdoéa po Vickers-u [MPa]

SEI = spektroskopija elektrohemijske impedancije (engl. Electrochemical Impedance

Spectroscopy, EIS)

ZKE = zasi¢ena kalomelova elektroda

E,« = potencijal otvorenog kola [V]

Eor = stabilan korozioni potencijal [V]
Jjror = gustina struje korozije [A/m?]

Rgo = otpornost elektrolita [Qm?]

R, = otpornost poroznog sloja [Qm?]

C, = kapacitivnost poroznog sloja [F/m’]

R, = otpornost kompaktnog barijernog sloja [Q'm?]

C, = kapacitivnost kompaktnog barijernog sloja [F/m’]
CPE = element sa konstantnim faznim uglom

n = koeficijent jednacine za odredivanje kapacitivnosti sloja sa vredno$¢u izmedju 0 1 1
ny, n, = koeficijent jednacine za odredivanje kapacitivnosti barijernog 1 poroznog sloja

sa vrednoS¢u izmedju 0 i 1, respektivno

Zy = Warburg-ova impedancija

C = kapacitivnost [F/m’]

R = otpornost [Q‘mz]

HV = tvrdo¢a po Vickers-u [MPa]

MTS = mikro zatezne epruvete (Micro Tension Specimen)
65Si17 = ¢elik Fe-0,65C-1,65Si-0,80Mn-0,0145-0,020P
E.x = ukupna energija loma [J]

E; = energija iniciranja, odnosno nastanka, prsline [J]

E, = energija rasta prsline [J]

%DL = udeo duktilnog loma u ukupnom procesu loma [%]
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CTOD,. = kriticna vrednost otvaranja vrha prsline ¢ija vrednost odgovara pocetku
nestabilnog rasta prsline [m]
N = registrovan broj ciklusa pri ciklicnom optere¢enju epruveta za ispitivanje brzine
rasta zamorne prsline

a = duzina zamorne prsline [m]

AF = opseg promenljive sile [N]

L = raspon oslonaca [m]

B = debljina epruvete [m]

W = §irina (visina) epruvete [m]

fla/W) = geometrijski €lan jednacine za proraCun faktora intenziteta napona i opsega

faktora intenziteta napona

C, m = koeficijenti u jednacini Paris-a

K, Ko = faktor intenziteta napona [MPa m" 2]

Fo = vrednost sile koja se ocitava sa dijagrama F-CMOD [N]

Aa = prirastaj duzine prsline [m]

F; = vrednost sile u trenutku 7 [N]

F . = maksimalna vrednost sile [N]

Py; = normalizovana vrednost sile u trenutku i [N]

aer= efektivna duzina prsline [m]

11 = veli€ina plasti¢ne zone [m]

n = koeficijent u jednacini odredivanja normalizovane vrednosti sile

CMOD,,; = vrednost CMOD plasti¢ne deformacije [m]

b, ¢, d = koeficijenti u jednacini ekstrapolirane krive Py;-CMOD,,

Py, = ekstrapolirana normalizovana vrednost sile u trenutku i [N]

CTOD,4x = vrednost CTOD pri dostizanju maksimalne sile [m]

CTODgp, = vrednost CTOD koju oznacava presek R-krive sa pravom linijom
paralelnom sa linijom zatupljivanja (eng/. blunting, BL) sa odse¢kom na
apscisi za prirastaj duzine prsline od 0,2 mm [m]

S = raspon oslonca [m]

ry, = poluprecnik plasti¢ne zone ispred vrha prsline [m]

SSM = stereo svetlosni mikroskop

Aazg = konacna §irina zone razvlacenja [m]

n = koeficijent deformacionog ojacavanja

[ = rastojanje ispred vrha prsline [m]

Jfva = zapreminski udeo a faze [vol.%]
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fve' = zapreminski udeo a’ faze [vol.%]

Jvp = zapreminski udeo S faze [vol.%]

a, ¢ = parametri kristalne reSetke [m]

M= temperatura zavrSetka martenzitne transformacije [°C]
Wx = brzina habanja [m*/h]

|Z| = modul impedanse [Q-m”]

0 = fazni ugao [°]

f= frekvencija [Hz]

d = debljina oksidnog sloja [m]

C = kapacitivnost [F/m’]

¢ = dielektri¢na konstanta oksida [F/m]

&, = dielektri¢na permitivnost vakuuma (8,85-10"? F/m)
A = povriina oksidnog sloja [m?]

Ry0,> = napon teCenja [MPa]

R,, = zatezna Cvrstoca [MPa]

A = izduzenje pri lomu [%]

Aap = prirastaj duzine prsline nastao usled njenog zatupljivanja (eng/. blunting, BL) [m]

"ymax = Najveca dimenzija plasticne zone ispred vrha prsline [m]
fo = pocetni zapreminski udeo Supljina CGM modela

fn = zapreminski udeo sekundarnih Supljina CGM modela

q1, 42, q3 = parametri CGM modela

8eq“’ = ekvivalentna plasti¢na deformacija

-0, = hidrostaticki pritisak [MPa]

f. = kriti¢na vrednost zapreminskog udela Supljina [vol.%]

SDV4 =pomocna promenljiva

d = mikrostrukturni parametar [m]

k = koeficijent habanja [m’/Nm]
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Uvod

UvOD

PoboljSanje kvaliteta ljudskog zivota i produZenje radnog i zivotnog veka
¢oveka osnovne su preokupacije modernog doba. Stoga je razvoj implantnih materijala
za primenu u biomedicinskom inZenjerstvu od izuzetnog znacaja. Metalni materijali ¢ije
bi karakteristike omogucile izradu dugotrajnijih ortopedskih implanata, kao Sto su
vestacki kukovi ili zglobne proteze ramena i1 kolena, predmet su istrazivanja ve¢ dugi
niz godina.

Naime, prirodni zglobovi koji predstavljaju deo artikularnog sistema coveka su
kompleksne i veoma delikatne strukture sposobne da funkcioniSsu i pod velikim
opterecenjem 1 kriticnim uslovima. Nazalost podlozni su degenerativnim 1
inflamatornim bolestima, koje negativho uti¢u na njihovu funkcionalnost i cesto
zahtevaju izvodenje hiruskih zahvata u cilju smanjenja postojeceg bola 1 povecanja
pokretljivosti zgloba. Kada je degeneracija zglobova isuvise velika vrsi se zamena svih
oStec¢enih povrSina vestackim implantnim materijalima. Medutim, ortopedski implanti
zbog slozenosti pokreta u ljudskom organizmu trpe razli¢ita mehani¢ka opterecenja u
korozionoj sredini kakvu predstavljaju telesne tecnosti, koja mogu dovesti do oStecenja i
loma implanta tokom radnog veka. Stoga je neophodno da se materijali za izradu
ortopedskih implanata, uz biolosku inertnost u odnosu na zivi organizam i odli¢no
srastanje implanta sa kostima i miSi¢nim tkivima, odlikuju korozionom postojanoscu,
dobrim mehanickim karakteristikama 1 otpornos¢u prema habanju i nastanku loma. Zato
je izbor odgovarajuceg, kompatibilnog materijala najznacajniji aspekt dizajniranja
ortopedskih implanata.

Legure titana su najcesce koriS¢eni implantni materijal danasnjice, ne samo kada
je u pitanju ortopedska hirurgija nego 1 druge specijalisticke oblasti medicine.
Zahvaljujuéi izuzetnoj kombinaciji svojstava, ovi metalni biomaterijali ve¢ nekoliko
decenija u velikoj meri zamenjuju druge implantne metalne materijale (nerdajuce Celike,
Co-Cr-Mo legure). Do skoro se smatralo da komercijalna legura Ti-6Al-4V (mas.%),
razvijena prvenstveno za primenu u aeronautici, zadovoljava sve uslove neophodne za
izradu vestackih zglobova, s obzirom na to da se ova a+f legura titana u poredenju sa
drugim komercijalnim metalnim implantnim materijalima odlikuje znatno boljom
biokompatibilnos¢u, otpornoséu prema mehanickim osSte¢enjima i koroziji u statickim

uslovima [1].
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Medutim, novije studije su pokazale da prisustvo vanadijuma u leguri Ti-6A1-4V
moze dovesti do citotoksi¢nih reakcija implanta sa telesnim te¢nostima i tkivima, $to se
nepovoljno odrazava na zdravlje ljudi [2,3]. Utvrdeno je da oksidni sloj, koji se obrazuje
na povrSini implantnog materijala u kontaktu sa telesnim te¢nostima, nije dovoljno
postojan da zastiti implant od daljeg oSte¢enja izazvanog korozijom. Pojava vanadijum
oksida u povrSinskom oksidnom sloju smanjuje njegovu otpornost prema razlaganju, sto
ima za posledicu manju korozionu postojanost implanta i vecu koncentraciju
oslobodenih metalnih jona [2-4]. Mehani¢ka nestabilnost zastitnog oksidnog sloja,
takode, negativno uti¢e na i onako loSija triboloska svojstva ove legure titana [4].

U cijlu poboljSanja svojstava implantnih materijala na bazi titana, prvenstveno
njihove biokompatibilnosti i korozione postojanosti u uslovima dinamickog opterecenja
modulu elasti¢nosti ljudske kosti kako kost koja je u dodiru sa ugradenim implantom ne
bi trpela dalja strukturna oStecenja [2-7], vrSe se istrazivanja u dva pravca. Poslednjih
godina se razvoju novih legura titana boljih koroziono-tribo-mehanickih karakteristika u
odnosu na standardnu leguru Ti-6Al-4V poklanja izuzetna paznja. Kao rezultat ovih
istrazivanja pojavile su se legure Ti-Nb-Zr (TNZ) i Ti-Nb-Zr-Ta (TNZT) p tipa, Cija
svojstva, pre svega biokompatibilnost i nizak modul elasti¢nosti, prevazilaze svojstva
najvise eksploatisane legure titana. Medutim, ispitivanje otpornosti ovih legura prema
nastanku oStecenja 1 lomu je 1 dalje od primarnog interesa zbog velikog broja faktora
koji utiCu na odredivanje optimalnog sastava legure, parametara izrade i
termomehanicke obrade implantnog materijala. S druge strane, istrazivanja koja bi
omogucila poboljSanje svojstava komercijalne legure Ti-6Al-4V jo§ uvek su veoma
aktuelna, jer ponaSanje legure pri izlaganju agresivnoj korozionoj sredini, u uslovima
trenja 1 promenljivog opterecenja veoma zavisi od mikrostrukturnog stanja. Bolja
mehanicka, koroziona 1 triboloska svojstva mogu se, dakle, obezbediti kontrolom
morfoloskih karakteristika mikrostrukture i preraspodele legiraju¢ih elemenata, koja se
postize pazljivim izborom parametara izrade, termicke i termomehanicke obrade.

Novija istrazivanja su pokazala da pored optimizacije parametara
konvencionalnih postupaka izrade i prerade implantnih materijala postoji moguénost
daljeg poboljsanja eksploatacionih svojstava legura titana preko uticaja proizvodnih
parametara uvodenjem novih tehnoloSkih postupaka dobijanja sitnozrnih (engl.
ultrafine-grained, UFG), odnosno nanocesti¢nih, materijala [8]. Savremeni postupci
intenzivnog (jakog) plasticnog deformisanja (engl. severe plastic deformation, SPD)

materijala koji je podvrgnut visokom hidrostatiCkom pritisku omoguéavaju direktnu
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transformaciju  konvencionalnih makrocesticnih materijala u submikronske 1
nanocestine materijale, Sto daje pozitivne rezultate. Sitnozrni materijali dobijeni
primenom SPD postupaka odlikuju se izuzetno visokim vrednostima c¢vrstoce i
plasti¢nosti, kao i poboljSanom biokompatibilno$¢u, otpornoSéu prema zamoru i
oStecenju, Sto je od posebne vaznosti za njihovu buducu primenu u medicinske svrhe.

Predvidanje ponasanja implantnih legura titana pri oSte¢enju i lomu od izuzetnog
je znacaja za dalji razvoj ove grupe materijala i njihovu primenu, pa su poslednjih
nekoliko decenija uloZeni veliki napori u oblasti kontinualne mehanike oSte¢enja (engl.
continuum damage mechanics, CDM) kako bi se §to tacnije opisalo i predvidelo
ponasanje ovih materijala kada su izloZeni razli¢itim vrstama naprezanja. CDM koncept
modelovanja razvoja oSteCenja u materijalu se pre svega bazira na mikromehani¢kom
pristupu reSavanja problema oSte¢enja materijala, odnosno na mikro-makro predvidanju
ponasanja ispitivanog materijala. Drugim re€ima, ponasSanje oSte¢enja materijala na
mikro nivou se objaSnjava pra¢enjem makro parametara oSte¢enja materijala lokalnim
pristupom. Lokalni pristup modelovanja duktilnog loma (nukleacija, rast i spajanje
Supljina) do sada je uspeSno primenjivan prilikom opisa oStecenja i loma celi¢nih
materijala i legura kod kojih su ukljucci, prisutni u materijalu, predstavljali mesta
nukleacije Supljina. Medutim, lom do koga dolazi usled nukleacije i rasta Supljina ne
javlja se samo kod celika, kao materijala koji sadrze tvrde ukljucke, ve¢ je primecen 1
kod drugih konstrukcionih materijala, koji sadrze meke ukljucke, kao Sto su to at+f
legure titana. Iz tog razloga se u novije vreme istraZivanja, vezana za mehaniku loma
legura titana, zasnivaju na razvoju i1 primeni dobro poznatih Rice-Tracy 1 Gurson-
Tvergaard modela duktilnog loma kako bi se predvidelo ponasanje dvofaznih
implantnih legura titana prilikom loma. Da bi se, pak, primenili mikromehanicki modeli
neophodno je poznavati zavisnost ponasanja ovih implantnih materijala u uslovima
nastanka loma od relevantnih mikrostrukturnih i proizvodnih parametara.

Imajudi to u vidu, istrazivanja izvedena u okviru ove doktorske disertacije imala
su za cilj da se definiSe uticaj mikrostrukturnih promena ostvarenih termi¢kom odnosno
termomehanickom obradom na mehanicko ponaSanje pri statickom i dinami¢kom
opterecenju komercijalne Ti-6Al-4V 1 legure Ti-13Nb-13Zr kao potencijalnog
implantnog materijala, njihovu korozionu postojanost i otpornost na habanje u sredini
koja simulira telesne teCnosti ljudskog organizma, kako bi se sagledala moguénost
projektovanja implantnog materijala optimalnih svojstava i objasnio sloZzeni mehanizam
loma, koji zahteva odredivanje mikromehanickih kriterijuma za pouzdano predvidanje

razvoja oStecenja. Poseban cilj disertacije predstavljala je izrada legura od interesa
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savremenim postupkom dobijanja nanocCesticnih materijala i analiza uticaja proizvodnih
parametara na mehanicke karakteristike i promenu mehanizma loma legura usitnjene
mikrostrukture.

U tu svrhu izvedena je detaljna mikrostrukturna i fraktografska analiza,
odredivanje osnovnih mehanickih, elektrohemijskih 1 triboloskih karakteristika,
otpornosti prema lomu i nivoa nastalog oSte¢enja, kao 1 razvoj kombinovanog
eksperimentalno-numerickog postupka odredivanja nastanka 1 pocetka rasta prsline.
Analiza otpornosti prema oSte¢enju i lomu obuhvatila je odredivanje parametara
linearno-elasticne 1 elasto-plasticne mehanike loma: zilavosti loma materijala pri
ravnom stanju deformacije (Kj), kriticnog otvaranja vrha (CTOD;) i usta prsline
(CMOD;) 1 kriva otpornosti. Valjanost predlozenog numeri¢kog proracuna nastanka i
pocetka rasta prsline primenom metode konacnih elemenata (MKE) utvrdena je na
osnovu poredenja proracunatih vrednosti geometrijskih parametara (CTOD; 1 CMOD;) 1
parametra K. sa eksperimentalno dobijenim vrednostima.

Rezultati izvedenih istrazivanja uporedo sa primenom modifikovanih
mikromehani¢kih modela za predvidanje ponasanja legura titana tokom njihove
upotrebe u ljudskom organizmu treba da doprinesu izradi kvalitetnijih ortopedskih

implanata.
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1. BIOMATERIJALI

Biomaterijal moze se definisati kao bilo koji materijal od koga se proizvode
komponente 1 sklopovi koji se ugraduju (implantiraju) u ljudski organizam da bi
zamenili odredeni deo ili odredenu funkciju ljudskog organizma na siguran, pouzdan,
ekonomican i fizioloki prihvatljiv nadin [2]. Siroki spektar uredaja i materijala koristi
se za sanaciju bolesti ili povreda ljudskog organizma, a naj¢es¢i primeri za to su upravo
Savovi, zubni ispuni, kateteri, igle, plo€ice za fiksaciju kostiju itd. Biomaterijal stoga
predstavlja sinteticki, ljudskom rukom napravljen, materijal koji se koristi kao zamena
delova zivog sistema ili kao materijal izraden da bi funkcionisao u neposrednom
kontaktu sa zivim tkivima sa ciljem zamene ili nadogradnje strukturnih komponenata
ljudskog organizma, kako bi se nadoknadila (nadomestila) oSte¢enja do kojih u
organizmu dolazi usled starenja, bolesti ili nesre¢nih slucajeva. U tabeli 1.1. ilustrativno
su prikazane prednosti, nedostaci 1 primenljivost Cetiri osnovne grupe sintetickih

materijala, koji se koriste za implantaciju.

Tabela 1.1: Grupe biomaterijala koji se koriste u medicini [2].

Materijal Prednosti Nedostaci Primeri primene
Polimeri slabi
[(najlon, silikon, guma, . o krvni sudovi, razlicital
. otporni, deformiSu se sa .
poliester, laki za izradu Vremenom meka tkiva, uho, nos,
politetrafluoroetilen, . " .. | caSica kuka, Savovi
. moguca degradacija
itd.)
vestacki zglobovi,
Metali N . . dentalni implanti,
. . cvrsti, moguca korozija, o .
(Ti 1 legure Ti, legure cer . ! plocice za fiksaciju
zilavi, velika gustina, .
Co-Cr, Au, Ag, e o : . kostiju, zZice za
O duktilni teski za proizvodnju . ..
nerdajuci Celici, itd.) fiksaciju, zavrtnji za
fiksaciju
Keramika
(alumina — Al,Os3,
irkonija — Z . krti . .
cirkonya nQZ’ 1zuzetno Lo dentalni i ortopedski
kalcijum fosfati — . o neotporni, . b
RV biokompatibilni S implanti
ukljucujuéi slabi pri kidanju
hidroksiapatit,
karbon)
Kompoziti
(karbon-karbon, .. e kostni cementi,
. o cvrsti teski za izradu . ;
vlaknima ojacani dentalni ispuni
cementi)

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 5



Teorijski deo: Biomaterijali

Zbog svojih izuzetnih ~mehanickih karakteristika (slika 1.1) 1 izuzetne
elektroprovodnosti, biokompatibilni metalni materijali koriste se za izradu razliitih
medicinskih implanata, kao Sto su vestacki zglobovi, stomatoloski implanti, vestacka
srca, spojnice, fiksacione ploc¢ice, zice 1 stentovi (slika 1.2), ali 1 medicinskih

elektronskih uredaja, kao Sto su pejsmejker elektroda i veStacko unutrasnje uho [5].

1000 -
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(=]
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200 316 L

............................. -
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Slika 1.1. Karakteristi¢ne krive napon-izduzenje ljudske kosti i razli¢itih biomaterijala:

keramickih materijala (Al,Os, ZnO,), nerdajuceg celika tipa 316L (Celik tipa SUS316L
sastava Fe-17Cr-12Ni-2Mo), legure Ti-6Al-4V i polietilena velike gustine (high-density
polyethylene, HDP) [5].

Suprotno tome bioloski materijal predstavlja materijal kao Sto su kosti, koza ili
arterije, koje proizvodi zivi sistem [2]. Vestacki materijali koji se koriste samo u dodiru
sa kozom, kao Sto su sluSni aparati ili veStacki udovi, ne ubrajaju se u grupu
biomaterijala s obzirom da koza u tom sluc¢aju deluje kao barijera koja deli zivi
organizam od spoljnog sveta.

Uspesnost primene biomaterijala ili implanta pre svega zavisi od tri osnovna
faktora: svojstava i biokompatibilnosti implanta (slika 1.3), zdravstvenog stanja
pacijenta i kompetentnosti hirurga koji implantira materijal u organizam i prati ceo

proces ozdravljenja [2,6].
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Slika 1.2. Shematski prikaz razli¢itih medicinskih implanata sacinjenih od metalnih

materijala [5].
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- salom
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- korozija

- degradacija
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- obrazovanje trombova
- kalcifikacija

- oslobadanje toksina
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- degradacija ¢elija
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Slika 1.3. Shematski prikaz biokompatibilnosti [2].
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1.1. LJUDSKI ORGANIZAM KAO BIOLOSKA SREDINA ZA
BIOKOMPATIBILNE MATERIJALE

Pod normalnim uslovima, telesne tecnosti su 0,9 % rastvori soli, koji sadrze
amino kiseline i proteine [5]. Telesne tecnosti obuhvataju razli¢ite tipove fluida, kao Sto
su to tkivni fluidi, limfa i krv, ali sadrze i ¢vrste komponente, kao §to su cirkuliSuce
¢elije (engl. wandering cells) (leukociti 1 makrofagi) 1 krvni elementi (limfociti,
trombociti i eritrociti). Takode, u normalnim uslovima vrednost pH telesnih te¢nosti je 7
(mada vrednost pH usled pojave zapaljenskih procesa izazvanih povredom ili hirurskim
zahvatom mozZe pasti na 4-5), a vrednost temperature i pritiska je 37 °C i 1 atm (pri
¢emu unutraSnji parcijalni pritisak kiseonika predstavlja Cetvrtinu atmosferskog pritiska
kiseonika), respektivno.

Prethodno opisana bioloSka sredina, kakvu predstavlja ljudski organizam, je
izuzetno koroziona za metalne materijale. Pre svega, nizi parcijalni pritisak kiseonika u
ljudskom organizmu nego na vazduhu ubrzava proces korozije biokompatibilnih
metalnih materijala, s obzirom da nizi parcijalni pritisak kiseonika smanjuje brzinu
oporavka pasiviziraju¢eg povrsinskog oksidnog filma nakon $to se on osteti ili ukloni sa
povrsine materijala. U ljudskom organizmu koncentracija aktivnog kiseonika (kao §to je
0, 1 H,0,) moze biti izuzetno visoka usled pojave zapaljenskog procesa, Sto vodi ka
ubrzavanju procesa korozije metala prisutnih u ljudskom organizmu [7,9].

Pored toga Covek u toku dana, u proseku, nacini nekoliko hiljada koraka sa
ucestalos¢u od 1 Hz. 1z tog razloga vestacki kukovi i kolena, kicmeni fiksatori, ploc¢ice
za fiksaciju kostiju i Zice, koji su hirurS§kim putem ugradeni u ljudski organizam, trpe
promenljivo opterecenje, koje odgovara ciklusu hodanja pa je nivo naprezanja implanta,
npr. vestackog kuka, nekoliko puta visi od tezine samog ljudskog tela. Kada su u pitanju
pejsmejkeri bitno je napomenuti da promenljivo optere¢enje i naprezanje odgovara
aktivnosti miokarda, dok kod dentalnih implanata promenljivo opterecenje odgovara
ciklusu zvakanja.

Do pojave zamora pri trenju dolazi usled napona koji se javlja pri ciklicnom
trenju materijala koje za posledicu ima zamor materijala. Kada dode do zamora pri
trenju strano telo (metalni implant) je staticki pritisnuto uz povrSinu objekta koji trpi
ciklicno naprezanje (kost). Trenje, koje se pri tome javlja, rezultat je relativnih
pomeranja, malih amplituda, na kontaktnim povr§inama dvaju komponenata usled koga
se kompaktnost oksidnog sloja obrazovanog na povrSini implanta smanjuje pa se

povrsinski sloj kruni i time omogucuje obrazovanje slobodne metalne povrsine [10]. Na
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mestu kontakta dolazi do obrazovanja prsline, koja se relativno brzo Siri, Sto rezultira
pucanjem metalnog materijala. Vestacki kukovi, plocice za fiksaciju kostiju i Zice, koje
se koriste u ortopedskoj hirurgiji, ¢esto trpe opterecenje uslovljeno pojavom zamora pri
trenju.

Unutar ljudskog organizma trenje metalnih materijala izaziva i pojavu habanja,
koje dalje vodi ka neprekidnom oslobadanju metalnih jona, metalnih jedinjenja i
produkata habanja (metalnih opiljaka), mogu izazvati zatrovanost lokalnog tkiva ili
obolelog organa [11], a dobar primer za to je pojava tkiva crne boje koje okruzuje
implant Sto ukazuje na pojavu metalozisa (engl. metallosis) u klini¢koj ortopediji
[12,13].

Kada do pojave zamora materijala dode istovremeno sa korozijom
biokompatibilnog metalnog materijala govori se o pojavi zamora materijala izazvanog
korozijom, mada ova pojava moze biti pracena 1 dodatnim trenjem koje se opisuje
terminom zamor materijala izazvan trenjem i korozijom.

Iz svega navedenog moze se zakljuciti da ljudski organizam predstavlja izuzetno
agresivnu sredinu, kako sa hemijskog stanovista, tako i1 sa stanoviSta mehanickih
naprezanja, Sto u velikoj meri moZe uticati na smanjenje postojanosti biokompatibilnih
implantnih metalnih materijala.

S obzirom da je osnovni cilj korisS¢enja biomaterijala zapravo poboljSanje
ljudskog zdravlja obnavljanjem funkcija prirodnih zivih tkiva i organa organizma,
neophodno je spoznati odnose svojstava, funkcija i1 struktura bioloskih materijala pa se
stoga razlikuju tri aspekta prouCavanja biomaterijala: bioloski materijali, implantni

materijali i njthova medusobna interakcija u organizmu.

1.2. KOST I MEHANIKA KOSTI

Kosti ¢ine ljudski skelet i imaju izuzetno vaznu ulogu u ljudskom organizmu s
obzirom da daju potporu i oblik telu, potpora su miSi¢ima, Stite unutarnje organe i
omogucavaju kretanje.

Ostecenja kosti javljaju se pri razlicitim klini¢kim stanjima, kao Sto su rak ili
druge bolesti koje utiCu na njihovo uniStavanje, a veliki broj ljudi se rada sa
deformisanim kostima ili kostima koje nedostaju u telu. Rekonstrukcija oSte¢enih
kostiju sa ciljem obezbedivanja mehani¢kog integriteta ljudskog skeleta je neizbezna
kada je u pitanju rehabilitacija pacijenta. Kosti se obi¢no mogu samostalno regenerisati

kako bi se popravila oSte¢enja odredene veliCine. Svake godine se, kao odgovor na
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opterecenje koje kost trpi, obnovi 10 % koStane mase. Medutim, ako su oStec¢enja velika
koristite se odgovaraju¢i biomaterijali kako bi se potpomogla i omogudila potpuna
reparacija kosti. Stoga, proucavanje strukture kosti (slika 1.4) i mehanike kosti (tabela
1.2) [14,15] predstavlja prvi korak u nauci o biomaterijalima, koji se koriste kako u

ortopedskoj hirurgiji tako i u drugim granama medicine.

Tabela 1.2: Mehanicka svojstva razliCitih tipova koStanog tkiva razli¢itog mineralnog

sastava [15].

Modul Zatezna v . Zilavost
. ey y , IzduZenje
Vrsta tkiva elasti¢nosti cvrstoca 1%] loma
[GPa] [MPa] 0 [MPa m™?]

Kost - kompakta 7—25 50-150 / 2-12
Kost - spongioza 0,1-1,0 50— 150 / 2-12

Zubna gled 13 240 / /

Zubni dentin / 135 / /

Kolagen 2 100 10 /

molekul
) kolagena
spongioza /
kolagena
kolagena fibriina A
lamela vlakna vlakna 0
k kt - e istali
S haversian \{» A knsta_ll
ost/eon kanal &S kosti
~
—i
H
10-500 pm 3-7 um
Mikrostruktura Nanostruktura
Makrostruktura Sub-mikrostruktura Sub-nanostruktura

Slika 1.4. Shematski prikaz strukture kosti [16].

Modul elasti¢nosti kompaktne kosti ima vrednost u rasponu od 0,1 do 25 GPa
[17], u zavisnosti od toga da li se radi o kompakti ili spongiozi. Moduli elasti¢nosti
inertne keramike ili metala, koji se koriste za izradu ortopedskih implanata, krecu se u
rasponu od 116 GPa, za legure titana, do 380 GPa, kada je re¢ o alumini. Ova velika
razlika 1 nepodudaranje vrednosti modula elasti¢nosti kosti 1 implantnog materijala
moze znacajno ugroziti integritet kosti s obzirom da se naprezanje, koje potice od

pokreta 1 hodanja, prenosi na kru¢u komponentu prisutnu u sistemu Sto uslovljava
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rasterec¢enje kosti u odnosu na uobicajene uslove funkcionisanja u organizmu. Pomenuti
fenomen naziva se zastitom od naprezanja (engl. stress-shielding) i uslovljava prestanak
procesa obnavljanja i remodelovanja koStane mase [18,19]. Pri normalnim uslovima
koStana masa se neprekidno regeneriSe ukoliko trpi stalno cikli¢no naprezanje. Ako je
naprezanje kosti na neki nacin zaustavljeno, kao $to je to slucaj usled prisustva kruceg
materijala u kontaktu sa kosti, do procesa obnavljanja ne dolazi i kost se degradira, slabi
1 rasprskava se na povrsini koja se nalazi u kontaktu sa implantom. Materijali koji se
odlikuju manjom kruto$¢u, kao $to su polimeri, pokazali bi bolje slaganje sa kosti kada
su u pitanju vrednosti modula elasti¢nosti, ali sa druge strane njihova mala ¢vrstoca
ograni¢ava njihovu potencijalnu upotrebu. Sta vise, kori$éenje polimetilmetakrilata
(PMMA) moze usloviti potpunu degradaciju kosti usled pojave egzotermne reakcije
polimerizacije, do koje dolazi nakon implantacije ovog materijala [20].

Dobro slaganje mehanickih svojstava je neophodan uslov za biomaterijal, koji bi
trebalo da funkcioniSe u kontaktu sa kosti. Drugo izuzetno bitno svojstvo je moguénost
ostvarivanja stabilne medupovrSine izmedu biomaterijala 1 Zivog tkiva, Sto upotrebu

bioaktivnih materijala ¢ini izuzetno bitnim u ortopedskoj hirurgiji.

1.3. KRITERIJUMI PRIMENE MATERIJALA U BIOMEDICINSKOM
INZENJERSTVU

Biokompatibilni metalni materijali, koji se koriste za izradu medicinskih implanata,
moraju zadovoljavati odredene kriterijume i posedovati slede¢a svojstva [5]:

(a) Netoksicnost.
Netoksicnost je izuzetno bitna karakteristika implantnih materijala s obzirom da
oslobadanje metalnih jona i drugih produkata moze uticati na pojavu raka,
deformiteta, alergija, nekroza, kalcifikacija i1 zapaljenskih procesa [21].

(b) Izuzetna otpornost prema koroziji.
U idealnom slucaju biokompatibilni metalni materijali ne bi trebalo uopste da
korodiraju kada se nalaze u dodiru sa zivim tkivima posto je njihova korozija u
velikoj meri povezana kako sa toksi¢noS¢u materijala tako 1 sa izdrzljivoscu
materijala koji se nalazi u ljudskom organizmu.

(¢) Izdrzljivost.
Materijali hirurski ugradeni u ljudski organizam u vidu implanata tokom celog
svog radnog veka trebalo bi da fukcioniSu bez ikakvih oSte¢enja, Sto

podrazumeva njihovu izuzetnu zamornu ¢vrstocu pri koroziji i zamornu ¢vrstocu
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pri trenju 1 koroziji, ali 1 minimalno oslobadanje Cestica prilikom pojave trenja i
habanja [22,23].

(d) Cvrstoca i Zilavost.
S obzirom da su dimenzije implanta ogranic¢ene i da moraju teziti $to manjim
vrednostima, vrednosti ¢vrstoce 1 zilavosti moraju biti dovoljno visoke.

(e) Niske vrednosti modula elasticnosti (Young-ov modul).
Young-ov modul bikompatibilnih metalnih materijala, koji se danas koriste u
ortopedskoj hirurgiji, je pet do deset puta visi od Young-ovog modula kosti §to
je izuzetno nepovoljna karakteristika ovih materijala s obzirom da razlika
modula elasti¢nosti metalnog materijala 1 kosti, koji se nalaze u kontaktu,
uslovljava promenu normalnog opterecenja kosti 1 kao rezultat ima smanjenje
gustine kosti [24]. Pomenute visoke vrednosti Young-ovog modula implantnih
materijala predstavljaju jedan od osnovnih razloga daljeg razvoja
biokompatibilnih metalnih materijala, koji bi se mogli koristiti za izradu
medicinskih implanata.

(f) Biokompatibilnost.
Implantni metalni materijali moraju se odlikovati izrazitom biokompatibilnoscu,
odnosno izrazitim afinitetom celija prema povrSini implantnih metalnih

materijala, koja se razlikuje u zavisnoti od primene materijala [25].

1.4. BIOKOMPATIBILNI METALNI MATERIJALI ZA PRIMENU U
MEDICINI

KoriS¢enje sintetickih materijala za zamenu delova ljudskog organizma poznato
je ve¢ nekoliko hiljada godina. Metalni materijali se za izradu implanata intenzivno
koriste od XVI veka [26-29].

Osnovne grupe metalnih materijala koje se danas koriste u biomedicinskom
inzenjerstvu su nerdajuc¢i Celici, kobalt-hrom legure 1 legure titana [30]. Nijedna od
navedenih grupa materijala nije prvenstveno razvijena za primenu u ortopediji i
biomedicinskom inzenjerstvu ve¢ se zbog njihove izuzetne ¢vrstoce 1 otpornosti prema
koroziji ispoljene tokom primene u avio industriji, astronautici, brodogradnji i
hemijskoj industriji doslo do ideje da bi se bas ti materijali mogli primeniti i za izradu
medicinskih implanata. Medutim, metalni implanti odlikuju se i nekim nezeljenim

karakteristikama, kao $to su krutost koja je vec¢a od krutosti kojom se odlikuje kost,
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velika specificna tezina i nemogucnost prodiranja X-zraka, zbog ¢ega je njihov dalji
razvoj od primarnog znacaja za njihovu buducu primenu u medicini.

Celici su pocdeli da se koriste za izradu plogica i zavrtnjeva za fiksaciju
polomljenih kostiju ve¢ tokom XIX veka. Primena celika u ortopediji omogudila je
bolju fiksaciju naprslih kostiju nego Sto je to ranije bio slucaj kada su za fiksaciju
lomova 1 naprslina koriS¢éene metalne zice. Zbog korozije, do koje je dolazilo u
ljudskom organizmu, prvobitno koriS¢ene celike na bazi nikla i vanadijuma kasnije su
zamenili ugljenicni Celici. Medutim, ni ugljenicni Celici nisu u potpunosti bili koroziono
postojani, Sto je 1 uslovljavalo njihov toksi¢ni uticaj na ljudski organizam. Istrazivanja u
oblasti biokompatibilnih metalnih materijala naposletku su doprinela razvoju nerdajucih
Celika, legura kobalt-hrom-molibden (npr. Vitallium®) i legura titana koji su postepeno
postali osnovni biokompatibilni medicinski materijali za primenu, kako u ortopediji,
tako 1 u drugim granama medicine.

Nerdajuci celik, pre svega 18Cr-8Ni celik, je kao ortopedski materijal poc¢eo da
se koristi sredinom dvadesetih godina proslog veka. Medutim ubrzo je postalo jasno da
je njegova upotreba pra¢ena problemima korozije i zamorne ¢vrstoce, zbog Cega je ovaj
Celik 1 zamenjen 17Cr-14Ni-2,5Mo nerdaju¢im Celikom, koji je pokazao vecu otpornost
prema koroziji u hloridnoj sredini, kakvu predstavlja ljudski organizam. Vitallium® je
pak razvijen sredinom tre¢e decenije proslog veka kao materijal za izradu plocica i
zavrtnja za fiksaciju kostiju, a kasnije je utvrdeno i da je ova legura izuzetno otporna
prema koroziji i habanju, zbog Cega je i pocela masovno da se koristi za izradu
vestackih zglobova 1 vestackih kostiju.

Titan je izuzetno reaktivan element, koji se u zemljinoj kori nalazi u vidu
stabilnog oksida, §to samo potvrduje Cinjenicu da je metalni titan i kiseonik tesko
razdvojiti. Iz tog razloga je titan tek krajem Cetvrte decenije proSlog veka usao u
komercijalnu upotrebu u SAD. lako je titan u mediciniske svrhe pocCeo da se
upotrebljava znatno kasnije nego drugi metalni biokompatibilni materijali, njegova
upotreba u medicinske svrhe ubrzo je znafajno uvecana zahvaljuju¢i njegovim
izuzetnim svojstvima kao $to su: relativno visoka specifi¢na ¢vrsto¢a, nizak Young-ov
modul, velika biokompatibilnost i izuzetno nizak nivo toksicnosti, pogotovo kada se
uporedi sa nerdaju¢im celikom i Vitallium®-om. Krajem XX i pocetkom XXI veka
osnovne komercijalne forme titana u biomedicinskom inzenjerstvu postale su
komercijalno ¢ist (commercially pure, CP) titan i legura Ti-6Al-4V.

U tabeli 1.3 pregledno su navedeni metalni materijali koji se danas koriste u

medicini 1 stomatologiji.
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Tabela 1.3: Metalni materijali za primenu u medicini 1 stomatologiji [30].

Specijalisticke
medicinske oblasti

Medicinski uredaj

Metalni materijal

Fiksatori ki¢me

316L nerdajudi elik, Ti, Ti-6Al-4V|

Fiksatori kosti

316L nerdajuti €elik, Ti, Ti-6Al-4V|

Ortopedska hirurgija (plocice za fiksaciju kosti, klinovi)
Vestacki zglobovi Co-Cr, Ti-6Al-4V
Razmicaci ki¢me 316L nerdajudi Celik, Ti-6Al-4V
Implantno vestacko srce Ti
Pejsmejker (kudiste) Ti, Ti-6Al-4V
(elektronske Zice) Ni-Cr
(elektroda) Ti, Pt-Ir
(terminal) Ti, 316L nerdajudéi Celik, Pt
Kardiovaskularna Vestacki zalistak (okvir) Ti-6Al-4V
medicina 1 hirurgija Stent 316L nerdajuéi elik, Ni-Ti, Ta

Zica vodica

316L nerdajudi ¢elik, Ni-Ti, Co-Cr,

Pt
.. .. Ti-6Al-4V, 630 nerdajuci Celik, Co-
Embolizaciona Zica
Cr, Pt
Okvir 316L nerdajuci celik
Otorinolaringologija Vestacko unutrasnje uho (elektroda) Pt

Vestacka bubna opna 316L nerdajuci celik
Umetak, krunica, most, spona, dentinska | Au-Cu-Ag, Au-Cu-Ag-Pt-Pd, Ag-

osnova Pd-Cu-Au, Ti, Co-Cr

Porcelanski spoj sa metalom Au-Pt-Pd
Dentalni implant Ti, Ti-6Al-4V
Stomatologija Ortodonska Fica 316L nerdajuci elik, Co-Cr, Ni-Ti,
Ti-6Al-4V
Sm-Co, Nd-Fe-B, Pt-Fe-B, Pt-Fe-
Magnetsko pri¢vr§éenje Nb, 444 nerdajuci Celik, 316L
nerdajudi Celik
Igla za Spric 304 nerdajudi Celik
Skalpel 420J1 nerdajuci Celik
Opsta hirurgija Kateter Ni-Ti, 304 nerdajuci celik, 304
nerdajuci Celik, Co-Cr, Au, Pt-In
Spajalica 630 nerdajuéi Celik

Pre razmatranja karakteristika materijala na bazi titana za biomedicinsku

primenu neophodno je da se osvrnemo na osnovne karakteristike koje dobar implantni

materijal mora da poseduje, odnosno oblasti koje se moraju razmatrati kako bi se

odredeni materijal koristio za izradu impalanata: reakcija tkiva na implant, korozija

implanta, dizajn 1 funkcionalnost implanta, mehani¢ka svojstva implanta i hirurske
implikacije (slika 1.5) [31,32].

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini

14




Teorijski deo: Biomaterijali

ostecenje i lom

implanta
habanje / korozi LT zapaljenje razlika
it e?ﬁ:ﬂ,ﬁ,‘:\fga (odbacivanje implanta) mala Zilavost (neslaganje)
2 loma / mala modula
l i"rﬁsﬁ':::nsl: zamorna elasti¢nosti
nakupljanje produkata Or:‘*'-““'m il o kol
P 3 tkivima) implanta

¢—|—¢

rastvorljivi estiéni
produkti produkti se
odlaze u akumuliraju u
krvotok i tkivu, limfnim
izluéuju se évorovima,
e e kostanoj srii
v L
kratkoroéni dugorotni
efekti efekti
+ v
LHpeienie hipersenzitivnost,
aberacija
¢ hromozoma,
toksiénost /
ostecenje kancerogenost
celija i tkiva

Y

lom implanata
usled
mehaniékog
otkaza

celije koje su
u dodiru sa
implantom ne
trpe
opteretenje
pa se ne
obnavljaju
(.,stress
shielding*
efekat)

b

ponovljena operacija

Slika 1.5. Razli¢iti uzroci ostecenja 1 loma implanata koji uslovljavaju ponovljenu

operaciju [32].
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2. TITAN I LEGURE TITANA KAO IMPLANTNI METALNI
MATERIJALI ZA PRIMENU U ORTOPEDIJI

U poredenju sa nerdaju¢im cCelicima 1 kobalt-hrom legurama, titan se odlikuje
znatno boljom specificnom ¢vrstoCom. Takode, vrednost modula elasti¢nosti titana je
gotovo upola manja nego S§to je to slucaj kod nerdajucih celika i kobalt-hrom legura,
dok se na sobnoj temperaturi zahvaljujuci brzoj reakciji titana sa kiseonikom na povrsini
titana obrazuje veoma stabilan pasivizirajuci, zastitni, oksidni film [33,34]. Medutim,
titan karakteriSu loSija triboloSka svojstva.

U svojim ranim istrazivanjima Bothe sa saradnicima [35] i Leventhal [36] su
pokazali da su implanti izradeni od titana vrlo dobro prihvaceni u organizmu zivotinja.
Ovi rezultati su dodatno potvrdeni od strane Lainga i1 saradnika [37], Rhinelandera i
saradnika [38], Hochmana i Mareka [39], kao i drugih istrazivaca koji su svojim
ispitivanjima potvrdili malu sklonost ka koroziji titana tokom in vitro i in vivo
ispitivanja. Kako su istakli u svojim radovima Williams i Mechim [40] i Laing [41],
rezultati in vivo ispitivanja su potvrdili da ,titan i neke legure titana predstavljaju
najbolji biokompatibilni i koroziono najotporniji metalni implantni materijal u trenutnoj
upotrebi® [32,42].

Moguénost dizajniranja i funkcionalnost metalnih implantnih materijala su
izuzetno znacajni s obzirom na znacCaj mogucnosti obrade, oblikovanja metala 1
poliranja [31]. Implantni metalni materijal se mora odlikovati mogu¢noSéu obrade
najsavremenijim metalurSkim postupcima. Pored toga, ugradeni implant mora ostati
funkcionalan tokom svog predvidenog radnog veka i za to vreme u ljudskom organizmu
ne sme degradirati putem zamora, trenja, korozije ili udarnog naprezanja. Neophodno je
istaci da titan i legure titana zadovoljavaju sve ove navedene uslove.

Prilikom dizajniranja implanta, koji bi se ugradio u Zivi organizam, neophodno
je uzeti u obzir sve karakteristike materijala na bazi titana kako bi se proizveo implant
koji u najve¢oj mogucoj meri odgovara zahtevima rada u ljudskom organizmu. Primer
za to je izuzetna osetljivost na zarez, kako materijala na bazi titana, tako i veéine
metalnih materijala, pa se velika paznja mora pokloniti zavrSnom poliranju gotovog
implanta, Sto je standardna procedura za izradu metalnih implanata koja ne zahteva
razvoj 1 primenu novih tehnologija. Iskustvo u izradi metalnih implanata je pokazalo da
metalurski problemi trenja i habanja mogu da se svedu na najmanju mogucéu meru

pravilnim procesom izrade i dizajniranja implanta.
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Dugogodi$nja istrazivanja pokazala su da mehanicke karakteristike materijala na
bazi titana prevazilaze svojstva koja treba da poseduju materijali za izradu medicinskih
implanta [31]. Naime, hirurSki implanti moraju se odlikovati ¢vrstocom vecom od
¢vrstoce kosti i modulom elasti¢nosti koji su priblizni onima karakteristi¢nim za ljudsku
kost. Vrednost napona teCenja titana i1 legura titana je u opsegu od 207 do 1379 MPa,
dok implanti izradeni od materijala na bazi titana, koji se danas koriste, imaju minimalni
napon tecenja od 828 MPa. Visoke vrednosti napona teenja su od izuzetnog znacaja u
izradi npr. veStackog kuka gde se cela tezina tela oslanja na deo koji trpi velika
naprezanja. Legura Ti-6Al-4V sa niskim sadrzajem elemenata koji se intersticijski
rastvaraju, tj. sa malo intersticijala (extra-low-interstitial, ELI), sa minimalnim naponom
teCenja od 827 MPa omogucava izradu vestackih kukova izuzetnih karakteristika.

Kompatibilnost modula elasati¢nosti implanta i kosti je od kriti€ne vaznosti za
dugoro¢no funkcionisanje implanta ugradenog u ljudski organizam. Da bi se obezbedilo
savijanje kosti, a da pri tome ne dode do njenog pucanja, potrebna je niska vrednost
modula elasti¢nosti od oko 16,5 GPa. Vrednost modula elasti¢nosti titana je upola niza
od vrednosti modula elasti¢nosti nerdajuceg celika (193,1 GPa) i legura kobalt-hrom-
molibden (234,4 GPa), koji se koriste za izradu implanata. Legure titana, Cija je
upotreba za izradu implantata odobrena, karakteriSu se vrednostima modula elasti¢nosti
u opsegu od 102,7 GPa do 113,8 GPa. Osim toga, mrezni jastuci¢i napravljeni od
titanskih zica, koji se koriste u rekonstruktivnoj hirurgiji, odlikuju se modulom
elasti¢nosti ¢ija je vrednost vrlo bliska vrednosti koja je karakteristicna za ljudsku kost

kada se kost samostalno regenerise kroz zi¢anu titansku mrezicu.

2.1. TITAN

Titan je 1791. godine u crnom magnetnom pes¢anom ilmenitu otkrio engleski
hemicar William Gregor [44,45]. Titan je, uz aluminijum, zelezo i magnezijum, cetvrti
najprisutniji metal u sastavu zemljine kore i odlikuje se visokom cvrsto¢om, dobrom
otpornoséu prema koroziji i eroziji, dobrom otpornos¢u prema oksidaciji i umereno
visokom Cvrsto¢om na poviSenim temperaturama. Brojna svojstva titana ovaj metal
izdvajaju od ostalih lakih metala, zbog ¢ega je fizicka metalurgija titana u isto vreme i
kompleksna i interesantna [46]. Titan pripada grupi prelaznih metala. U tabeli 2.1. dat je

pregled osnovnih fizickih karakteristika titana [43].
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Tabela 2.1. Fizi¢ka svojstva nelegiranog titana [43].

Svojstvo

Vrednost u odgovarajuéim jedinicama

Atomski broj

22

Atomska teZina

47,9

Kristalna struktura

o - gusto slozena heksagonalna
(g.s.h.)

B — prostorno centrirana kubna

¢ =4,6832 +0,0004 A
a=2,9504 + 0,0004 A
c/a=1,5873
a=2328+0,003 A

(p.c.k.)
Gustina 4,54 gcm™
Mogu¢énost sabijanja 0,8x 10° cm” kg™
Koeficijent toplotnog $irenja na 25°C 8,6 umm’ K
Toplotna provodnost 21,9 Wm-1 K

Molarna toplotna kapacitivnost

25,060 J mol’ K

Temperatura o—f transformacija

882 °C (1155,5 K)

Latentna toplota transformacije 3967 J mol™
Temperatura topljenja 1668 °C (1941 K)
Toplota isparavanja 425 kJ mol”

Temperatura kljucanja

3260 °C (3533 K)

Elektricna otpornost

Visoka ¢istoca 42 uQ cm
Komercijalna Cisto¢a 55 pQ cm
Modul elasti¢nosti 116 GPa

Titan se u prirodi javlja u dve kristalne modifikacije. Gusto sloZena

heksagonalna (g.s.h.) struktura karakteristicna je za titan do 882,5 °C, i ta kristalna
modifikacija titana naziva se a-titan. Iznad 882,5 °C za titan je karakteristi¢na prostorno
centrirana kubna (p.c.k.) struktura, koja se oznacava kao B-titan. Gustina o-titana iznosi
4,505 g/em’, dok je u sludaju p-titana vrednost gustine 4,320 g/cm’ [47].

Kao i kod bilo koje druge jednofazne legure, mikrostruktura ¢istog titana zavisi
od toga da li je nastala hladnom deformacijom, kao i od tipa termic¢ke obrade [1].
Takode, mikrostruktura koja se obrazuje tokom hladenja iz B oblasti (iznad 882,5 °C)
zavisi od brzine hladenja, koji utice na f—a transformaciju, a otud i na veli¢inu i1 oblik
dobijenih zrna o faze. Kako kinetika fazne transformacije p—a jako uti¢e na svojstva
titana 1 njegovih legura, to pri izboru termicke obrade treba voditi racuna o efektu koji
se postize dodavanjem legiraju¢ih elemenata. Svojstva titana i njegovih legura izuzetno
su osetljiva na prisustvo ¢ak i malih koli¢ina intersticijskih elemenata (vodonik,

kiseonik, azot 1 ugljenik).
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2.2. KOMERCIJALNO CIST (CP) TITAN
Komercijalno ¢ist CP titan sadrzi, kao necistoce, kiseonik, azot, ugljenik, zelezo
1 vodonik [48,49]. Zavisno od sadrZaja necistoca razlikuju se Cetiri osnovna sastava CP

titana, koji se oznacavaju brojevima od 1 do 4 (tabela 2.2).

Tabela 2.2: Nominalni sastav CP titana’ [48.,49].

Sadrzaj Stepen Cistoce

[mas. %] 1 2 3 4
N (maksimalno) 0,03 0,03 0,05 0,05
C (maksimalno) 0,10 0,10 0,10 0,10
H (maksimalno) 0,0125 0,0125 0,0125 0,0125
Fe (maksimalno) 0,20 0,30 0,30 0,50
O (maksimalno) 0,18 0,25 0,35 0,40
Ti ostalo ostalo ostalo ostalo

" prema ISO 5832-2 i ASTM F67 standardima

Tabela 2.3: Fizicka i mehanicka svojstva CP titana [48.,49].

Stepen | Gustina | Tvrdoca ?atezn’a thp on M?fiul | IzduZenje Suienje
Gistoce | |g/cm 3] [HV) cvrstoca teCenja lelasticnosti [%] preseka
[MPa] [MPal] [GPa] [%]
1 4,5 120 241 172 110 24 30
2 4,5 150 345 276 110 20 30
3 4,5 170 448 379 110 18 30
4 4,5 200 552 483 110 15 25

" prema ISO 5832-2 i ASTM F67 standardima

S obzirom da se vodonik, azot, ugljenik i1 kiseonik rastavaraju u titanu
intersticijski, svojstva CP titana, kao legura titana, u velikoj meri zavise od njihovog
prisustva 1 koncentracije [1]. Najvaznija fizicka 1 mehani¢ka svojstva CP titana
razli¢itog sadrzaja necistoca prikazana su u tabeli 2.3. Sa porastom sadrzaja necisto¢a
rastu napon teCenja, zatezna ¢vrstoca i1 tvrdoca CP titana, a opada izduzenje i suZenje
poprecnog preseka.

Rastvoreni vodonik bitno ne uti¢e na mehanicke karakteristike CP titana. Pojava
hidrida, medutim, dovodi do pada duktilnosti. Da bi se izbegli moguéi problemi nastali
taloZzenjem hidrida CP titan sadrzi maksimalno 0,0125 mas.% vodonika iako je
rastvorljivost vodonika u a-titanu na 300 °C oko 0,15 mas.%.

S druge strane, kiseonik i1 azot doprinose porastu ¢vrsto¢e CP titana. Sa

povecanjem sadrzaja kiseonika i azota opada zilavost titana do tacke kada materijal
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postaje krt. Dopustena koli¢ina rastvorenog kiseonika je ipak nesto vec¢a od maksimalne
dozvoljene koli¢ine rastvorenog azota, Sto je u skladu sa efektima koji se postizu u
prisustvu ovih elemenata. Prema Ti-O 1 Ti-N faznim dijagramima [1] titan postaje krt i
pri koncentracijama koje su nize od granice rastvorljivosti ovih elemenata. U titanu koji
sadrzi kiseonik 1 azot, a faza, koja nastaje transformacijom [ faze, odlikuje se
izrazenijom Widmanstitten-ovom mikrostrukturom, ali ovaj efekat ima malo direktnog
uticaja na mehanicka svojstva materijala.

Dodatak ugljenika do 0,3 mas.%, pak, znacajno utie na povecanje cvrstoce uz
neznatno smanjenje duktilnosti CP titana.

Uticaj pojedinih intersticijskih elemenata na svojstva CP titana moze se sagledati

na primeru tvrdoc¢e po Brinell-u, dat izrazom Brown-a [1]:

BHN =1963%N +158V%0 + 45J%C + 207/ %Fe +57 2.1)
2.3. KONVENCIONALNE LEGURE TITANA
2.3.1. Uticaj legirajucih elemenata

Titan ima nepotpunu poslednju orbitalu svoje elektronske strukture S$to
omogucava obrazovanje Cvrstih rastvora sa vecinom supstitucijskih elemenata koji
imaju faktor velic¢ine atoma u rasponu od +20 %. Stabilizacija a 1  faze zavisi od broja
elektrona po atomu legirajuceg elementa ili od broja grupe periodnog sistema kojoj dati
element pripada. Legiraju¢i elementi sa elektron/atom (e/a) odnosom manjim od 4
stabiliSu a fazu, dok elementi ¢iji je e/a odnos veéi od 4 stabiliSu B fazu. Elementi ¢iji je
e/a odnos jednak 4 smatraju se neutralnim elementima [50,51].

Bor, ugljenik, kiseonik, azot i vodonik obrazuju intersticijske Cvrste rastvore
zbog velike razlike u veliCini atoma ovih elemenata i titana. Pri tome se rastvorljivost
ovih elemenata u a i B titanu znacajno razlikuje. Tako se, na primer, vodonik vise
rastvara u 3 fazi.

Svi legiraju¢i elementi se, zavisno od toga da li su izomorfni sa a ili f
alotropskom modifikacijom titana, mogu svrstati u dve grupe. Elementi koji stabiliSu a
fazu nazivaju se a stabilizatorima (aluminijum, galijum, kiseonik, azot, ugljenik) dok se
elementi koji stabiliSu B fazu nazivaju P stabilizatorima (vanadijum, molibden,

niobijum, zelezo, hrom, nikal itd.). Neki elementi kao Sto su to kalaj i cirkonijum su
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neutralni, s obzirom da ne stabilizuju ni a ni B fazu iako obrazuju ¢vrste rastvore sa
titanom.

Aluminijum je jedini a stabilizator koji ima komercijalni znac¢aj i ulazi u sastav
veéine legura titana. Od elemenata koji pripadaju grupi B stabilizatora kao legirajuci
elementi u komercijalnim legurama najcesce se koriste molibden, vanadijum, niobijum i

tantal, dok se Zelezo i hrom dodaju u ograni¢enim koli¢inama.

2.3.2. Tipovi konvencionalnih legura titana

Kategorizacija legura titana najceS¢e se vr§i na osnovu faza prisutnih u

mikrostrukturi. Legure se, prema faznom sastavu, dele na o, a+f i B legure.

e ¢ legure titana

Kod o legura titana osnovna faza prisutna u mikrostrukturi na temperaturama
ispod 800 °C je a faza. S obzirom da preovladava a Cvrsti rastvor titana (najmanje 95
mas.%), svojstva ovih legura ne mogu se znacajno menjati termickom obradom [1].
OjaCavanje o legura titana postize se hladnom deformacijom, kombinacijom hladne
deformacije 1 zarenja Cime se kontroliSe velicina o zrna, kao 1 rastvarajuim
ojacavanjem. Kada je u pitanju poboljSanje svojstava ovih legura dodavanjem
supstitucijskih legiraju¢ih elemenata treba imati u vidu da najveéi uticaj imaju
aluminijum, silicijum, vanadijum, cirkonijum, niobijum 1 kalaj, koje karakteriSe velika
ili srednja rastvorljivost u titanu, pri ¢emu je njihova upotreba i ekonomski opravdana.
Medutim, bitno je ista¢i da od svih navedenih elemenata jedino aluminijum, kalaj 1
cirkonijum stabilizuju a fazu. Stoga se pri razmatranju efekata rastvaraju¢eg ojacavanja
a legura uzimaju u obzir samo ova tri elementa. Tako se dodavanjem aluminijuma i
kalaja postize znatno ojacavanje titana, dok se ¢vrstoa samo neznatno povecava
dodatkom cirkonijuma. Otuda se ovaj element i ne koristi u te svrhe. S druge strane,
dodatak aluminijuma i kalaja moZe dovesti, pored ve¢ pomenutih efekata, i do
povecanja krtosti legure. Tome kod legura Ti-Al doprinosi taloZzenje a,-TisAl faze. Da
bi se izbeglo njeno obrazovanje sadrzaj aluminijuma u komercijalnim legurama je
obi¢no ograni¢en na 7 % 1ili na vrednost ekvivalenta aluminijuma od 9 mas.%.

Ekvivalent aluminijuma odreduje se koris¢enjem Rosenberg-ovog kriterijuma [52]:

Aleg = Al + Sn/3 + Zr/6 + 10(O + C + N) (2.2)
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Veca Cvrstoca legure, uz odredeni nivo Zilavosti, postize se dodatkom kalaja.
Najcesce koriscena a legura titana sadrzi 5 mas.% aluminijuma i 2,5 mas.% kalaja.

Prisustvo ugljenika, kiseonika 1 azota u intersticijskim polozajima dovodi do
promene mehanickih svojstva o legura gotovo na isti nacin kao i kada je u pitanju CP
titan [53]. Pojavom ovih elemenata u intersticijskim polozajima povecava se ¢vrstoca, a

smanjuje duktilnost o legure.

e P legure titana

U grupu B legura titana svrstavaju se legure kod kojih u mikrostrukturi
preovladava Cvrst rastvor na bazi B modifikacije titana. U sastav ovih legura skoro uvek
ulazi 1 aluminijum koji utiCe na znacajno povecanje cvrstoce. Zahvaljuju¢i kubnoj
reSetki, koja je karakteristicna za B fazu, ove legure lakSe se podvrgavaju hladnoj
deformaciji od a i1 o+f legura. Termickom obradom, odnosno procesom kaljenja 1
starenja, Cvrstoca P legura moze se povecati u velikoj meri, a jedna od osnovnih
karakteristika ovih legura je svakako 1 dobra zavarljivost. lako se do temperature od 400
°C odlikuju visokom ¢vrsto¢om, otpornost na puzanje ovih legura je manja nego kod a
legura titana. Zbog velike simetrije i velikog broja ravni klizanja koju omogucuje
njihova struktura ove legure odlikuju se izuzetnom moguénoscéu plasticne deformacije.
Starenjem je pak omoguceno talozenje a faze u B mikrostrukturi, Cime se obezbeduje

odli¢na ¢vrstoca.

Tabela 2.4: Opsta svojstva CP titana i legura titana razliCitih tipova [54].

Svojstvo CP titan a legure o+f legure p legure
Napon tecenja
pri 20 °C [MPa] 300-700 700-850 850-1050 900-1000
Cvrsf?ca.na niska dobra dobra dobra
povisenim (do 300 °C) (do 600 °C) (do 500 °C) (do 500 °C)
temperaturama
Otpornost na niska dobra dobra dobra
puzanje (do 250 °C) (do 450°C) (do 450°C) (do 480 °C)
Toplotna dobra dobra dobra dobra
stabilnost (do 500-600°C) | (do 300-500 °C) (do 300 °C)
Sposobnost L L.
L ne, u veéini da, u vecini
povecanja ne . da -
< ; slucajeva slucajeva
cvrstoce
. dobra do umerena, . slaba, pri umerena, pri
Deformabilnost . slaba, pri o o
na 20°C P 600-700 °C dobra| ~ ~00-030°C S00°C
300 °C dobra dobra dobra
Zavarljivost dobra dobra od dobre do lose dobra
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Svojstva
legura na bazi titana
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* rezervoari, boce za HE00ravANS
4 1 AN C\"\}\/ 4\ . y
Primena

legura na bazi titana

Slika 2.1. Osnovna svojstava i vidovi primene legura titana [44].

e o+p legure titana

Legure ovog tipa dobijaju se legiranjem titana elementima koji obrazuju a i 8
¢vrste rastvore. Pored aluminijuma, o+f legure titana sadrze dodatne legirajuce
elemente koji stabilizuju B fazu. To su elementi sa p.c.k. reSetkom. Razli¢it koli¢inski
odnos o faze bogate titanom i1 [ faze bogate legirajuéim elementom postize se
projektovanjem hemijskog sastava legure 1 parametara termicke obrade. Udeo [ faze je
vedi Sto je veci sadrzaj legirajuceg elementa u leguri i $to je niza temperatura Zarenja u
dvofaznoj (a+P) oblasti. Termickom obradom a+f legura je moguée znacajno povecati
njihovu ¢vrstocu uz relativno malo smanjenje plasti¢nosti. Zavarljivost o+ legura je
ogranicena.

U tabeli 2.4 uporedno su prikazana opSta svojstva CP titana i legura titana
pojedinih tipova.

Zahvaljuju¢i izuzetnoj kombinaciji svojstava legure titana nalaze Siroku primenu
u razli¢itim oblastima (slika 2.1) [44]. Osnovne karakteristike 1 primena najcesce

koriS¢enih legura su date u tabeli 2.5 [1].
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Tabela 2.5: Primena i karakteristike najcesce koris¢enih legura titana [1].

Nominalni sastayv [mas. %] |

Primena i karakteristike

CP Ti

99,5 Ti

dobra sposobnost oblikovanja omogucava izradu aviokonstrukcija, delova
brodova i hemijskih postrojenja, izrada razmenjivaca toplote

99,2 Ti

dobra sposobnost oblikovanja omoguc¢ava izradu aviokonstrukcija, motora
aviona, delova brodova i hemijskih postrojenja, kondenzatora, isparivaca i
razmenjivaca toplote

99,1 Ti

konstrukcioni delovi u pomorskoj, hemijskoj i avio industriji koji zahtevaju
dobru sposobnost oblikovanja, ¢vrstoéu, zavarljivost i otpornost na koroziju

99,0 Ti

materijal visoke ¢vrstoce, dobre sposobnosti oblikovanja i otpornosti na
koroziju za izradu konstrukcionih delova u pomorskoj, hemijskoj i avio
industriji, hirurS§kih implanata, gasnih kompresora

0,20 Pd

odli¢na otpornost na koroziju omogucava primenu u hemijskoj industriji za
izradu delova koji rade u oksido-redukcionim atmosferama

a legure

5Al,2.58n

legure dobre zavarljivosti i dobre oksidacione otpornosti i ¢vrstoce na
temperaturama od 300 do 600 °C postojane na visokim temperaturama pogodng
za izradu konstrukcionih delova od metalnih limova, lopatice parnih turbina i
avio motora

5Al 2.5Sn (malo O,)

specijalna legura za kriogene sudove pod pritiskom do temperature od -253 °C

8Al 1Mo, 1V

izrada delova avionskih konstrukcija i mlaznih motora koji zahtevaju visoku
&vrstoéu do 450 °C, dobru otpornost prema puzanju i dobru zavarljivost

11S8n, 1Mo, 2.25A1

delovi avionskih konstrukcija, lopatice motora, spone i diskovi mlaznih motoraj

5Zr, 1Mo, 0.2Si

delovi kompresora mlaznih motora i oplate aviona

6Al, 2Sn, 4Zr, 2Mo

dobra otpornost prema puzanju do 550 °C pogodna za izradu delova avio
konstrukcija

5Al, 6Sn, 2Zr, 1Mo, 0.25i1

koriste se za izradu delova mlaznih motora koji zahtevaju dobru otpornost
prema puzanju

6Al, 2Cb, 1Ta, 1Mo

dobra zavarljivost, otpornost na koroziju u slanoj i morskoj vodi, velika
tvrdoca i umerena Cvrstoca

6Al, 28n, 1.5Zr, 1Mo, 0.35B4i,

velika otpornost i stabilnost prema puzanju, legura pogodna za izradu diskova if|

0.1Si lopatica mlaznih motora
o+ legure
SMn dobra sposobnost oblikovanja i solidna ¢vrstoca, legura pogodna za izradu
delova trupa aviona
3AL 2.5V dobra kombinacija zavarljivosti, ¢vrstoce i sposobnosti oblikovanja
nosaci raketnih motora, lopatice i diskovi avionskih turbina i kompresora,
6Al, 4V

strukturne spone, sudovi pod pritiskom, pumpe u hemijskoj industriji, delovi
aparata koji rade u kriogenim uslovima, lopatice parnih turbina

6Al 4V (malo O,)

sudovi pod pritiskom za rad na kriogenim temperaturama do -190 °C

6AL 6V. 2Sn legure velike tvrdoce koje se dobro ponasaju tokom termicke obrade za izradu
> nosaca raketnih motora i delova avionskih konstrukcija
7AL 4Mo delovi avionskih konstrukcija i motora aviona koji rade na temperaturama do

450 °C, kovani delovi projektila

6Al, 28n, 4Zr, 6Mo

delovi mlaznih motora nove generacije

6Al, 2Sn, 2Zr, 2Mo, 2Cr,
0.25Si

visoka ¢vrstoca, dobro ponasanje pri lomu

p legure

1Al, 8V, 5Fe

spone visoke Cvrstoce

13V, 11Cr, 3Al

mogucénost termicke obrade, legura dobre sposobnosti oblikovanja pogodna je
za izradu spona visoke ¢vrstoce i delova letelica u kosmonautici

8Mo, 8V, 2Fe, 3Al

legure visoke Evrstoée za kovane konstrukcione delove i izradu oplata

3Al, 8V, 6Cr, 4Mo, 4Zr

dobro ponasanje pri torziji, legura pogodna za izradu spona visoke ¢vrstoce i
kosmonauticke komponente

11.5Mo, 6Zr, 4.5Sn

delovi koji zahtevaju dobru korozionu otpornost i kovnost
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2.3.3. Mikrostruktura konvencionalnih legura titana

Legure titana odlikuju se razli¢itim mikrostrukturama u zavisnosti od hemijskog
sastava, nacina izrade i termicke obrade legure. Promene u mikrostrukturi nastaju usled
odvijanja faznih preobrazaja ravnoteznih i neravnoteznih faza [43]. Pri tome je od
posebnog znacaja a—f polimorfni preobrazaj. Temperatura o—f transformacije
oznacava se kao B prelazna, odnosno tranzus, temperatura i zavisi od hemijskog sastava
legure tako da je specificna za svaku leguru ponaosob. Ona razdvaja jednofazno [
podrucje od dvofaznog (a+P) podrucja, kao Sto se to vidi sa pseudo binarnog faznog
dijagrama 1 dijagrama izotermalnog razlaganja (IR) visokotemperaturne B faze [55]

prikazanih na slikama 2.2 i 2.3, respektivno.

Temperatura ———

Sadrzaj 3 stabilizatora

Slika 2.2. Pseudo binarni fazni dijagram o+f legura titana [44].

B tranzus

Temperatura

1
1

|

|
t
I
I
L]

Vreme
Slika 2.3. IR dijagram tipi¢nih o+f legura titana [44].
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Legure titana, kada se termicki obraduju na temperaturama vis§im od P tranzus
temperature, nalaze se u jednofaznoj B oblasti. Tokom hladenja sa temperature koja je
viSa od P tranzus temperature B faza moze se transformisati u razli¢ite ravnotezne i
neravnotezne faze, zavisno od brzine hladenja 1 sadrzaja legiraju¢ih elemenata. Prilikom
brzog hladenja (npr. kaljenje u vodi ili ulju) B faza moze martenzitnom transformacijom
(slika 2.4a) pre¢i u o' (g.s.h.) ili u a" (ortorombi¢nu) fazu; ali se mora istaci da se sa
povecanjem sadrzaja B-stabilizatora u sastavu legure povecava i verovatnoca da ce
putem martenzitne transformacije do¢i do obrazovanja o" faze a ne o' faze. Sporijim
hladenjem P faza moze se transformisati u o fazu Widmanstétten-ove morfologije (slika
2.4b). Sa povecanjem brzine hladenja ili usled porasta sadrzaja legiraju¢ih elemenata
menja se morfologija Widmanstitten-ove a faze od kolonija sli¢no usmerenih o lamela
do uredenosti pletene korpe (engl. basket-wave) tako da sa porastom brzine hladenja
¢ak moze do¢i i do usitnjavanja lamelarne strukture. Tokom sporijeg hladenja o faza se,
takode, izdvaja po granicama zrna polazne 3 faze. Pored faza koje nastaju preobrazajem
visokotemperaturne faze (o, o', a") u mikrostrukturi moze zaostati, u zavisnosti od
sadrzaja legiraju¢ih elemenata, i mala koli¢ina B faze. Tokom viSestepenog starenja
dolazi do razlaganja martenzitne o' i o" faze i taloZenja finih Cestica B faze, Sto
uslovljava porast ¢vrstoce legure. Kod nekih legura tokom starenja martenzita mogu se
obrazovati 1 dodatne intermetalne faze, kao $to su npr. silicidi.

Kod legura sa visokim sadrzajem [-stabilizatora, tokom brzog hladenja moguce
je u potpunosti zadrzati  fazu kao metastabilnu fazu sistema. Medutim, tokom sporog
hladenja o faza moze se istaloziti po granicama zrna i unutar zrna, s tim da je
zapreminski udeo istalozene o faze u funkciji brzine hladenja i sadrzaja -stabilizatora.
Kod nekih sastava, atermalana o faza heksagonalne strukture moZze se obrazovati u 3
fazi tokom procesa kaljenja. Atermalna ® faza se pri tome obrazuje u vidu izuzetno
finog taloga (2-5 nm).

Visestepenim starenjem metastabilna B faza razlaze se kako bi se istalozila fina
a faza. Starenje uslovljava znacajno povecanje ¢vrstoce legure, ali se tokom tog procesa
znaCajno smanjuje duktilnost materijala. Medutim, optimalna kombinacija ¢vrstoce i
duktilnosti kod ovih legura moze se posti¢i izborom odgovarajuée kombinacije
temperature 1 vremena starenja. Druge dve reakcije razlaganja metastabilne  faze mogu
se odvijati na niskim temperaturama: obrazovanje o faze u siromasnijim 3 legurama i
reakcija fazne separacije ®—;+f, u bogatijim legurama. Obrazovanje o faze smatra se

nepozeljnim, s obzirom da prisustvo ove faze u mikrostrukturi izaziva povecanje krtosti
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legure pa se stoga obrazovanje ove faze pokusava izbe¢i kontrolisanjem uslova starenja
legure. Reakcije obrazovanja o faze i talozenja B faze mogu znacajno uticati na

morfologiju 1 raspodelu o faze kod nekih legura poSto se a faza moze obrazovati

indirektno bilo iz ® bilo iz B; faze.

: (b)
Slika 2.4. Mikrostruktura legure Ti-6Al-4V zarene 20 min na 1020 °C u B oblasti, a

zatim: (a) kaljene u vodi, (b) hladene sa peci [44].

(c)
Slika 2.5. Mikrostruktura legure Ti-6Al-4V Zarene 1 h na 960 °C u (o+f) oblasti, a

zatim: (a) kaljene u vodi, (b) hladene na vazduhu, (c) hladene sa peci [44].

Mikrostrukture koje nastaju kao rezultat zarenja na temperaturama visim od f3

tranzus temperature i transformacije 3 faze pri daljem hladenju najesce se nazivaju
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Ltransformisane B ili B-termicki obradene strukture. Pored morfologije a faze koja
nastaje kao rezultat martenzitne transformacije ili nukleacije i rasta a faze (najcesce se
naziva sekundarna o), termomehanicka obrada na temperaturama u dvofaznoj (a+f)
oblasti ima znacajan uticaj na morfologiju a faze. Toplo kovanje na temperaturi nizoj od
B tranzus temperature (u (a+P) oblasti) kao rezultat ima rekristalizaciju a faze do
ravnoosne morfologije (najées¢e se naziva primarna o). Udeo primarne o faze odreden
je temperaturom, brzinom deformacije i stepenom toplog kovanja u dvofaznoj oblasti.
Rastvarajuce zarenje legura kovanih u (a+f) dvofaznoj oblasti omogucava kontrolisanje
finalne dupleks mikrostrukture. Relativni zapreminski udeo primarne a i transformisane
B faze moze se kontrolisati promenom temperature rastvarajueg Zarenja u dvofaznoj
oblasti 1 odgovaraju¢om brzinom hladenja sa temperature rastvarajuc¢eg zarenja. Uticaj
brzine hladenja na mikrostrukturne karakteristike legure rastvaraju¢e Zarene u (a+p)
dvofaznoj oblasti prikazan je na slici 2.5. Transformacija 3 faze, prisutne na temperaturi
rastvarajuceg Zarenja, u o/a'’/a" zavisi od brzine hladenja i sastava 3 faze, kao Sto je to
prethodno ve¢ opisano. Opisane mikrostrukture nazivaju se o+p strukturama ili
ravnoosnim o + transformisanim [ strukturama. o+ strukture odlikuju se pojavom
znatno sitnijih zrna  faze nego Sto je to slucaj kod struktura obrazovanih Zzarenjem u 3
oblasti. Usled izuzetno velike brzine difuzije koja se odvija u B fazi, vreme
rastvarajuceg ojacavanja u 3 oblasti je izuzetno kratko. Tokom termicke obrade u (a+f)
oblasti rast zrna P faze ogranien je prisustvom druge faze (o) na temperaturi
rastvarajuceg Zarenja.

Raznolikost mikrostrukture znacajno uti¢e na deformaciono ponasanje i lom, a
samim tim i na mehani¢ka svojstva legura titana. Sitnozrnija mikrostruktura uti¢e na
povecanje Cvrstoce 1 duktilnosti, ali 1 na spreCavanje nukleacije prslina. Grublje
mikrostrukture su pak otpornije na rast prsline nastale usled puzanja i zamora.
Ravnoosne strukture odlikuju se velikom duktilnos¢u 1 zamornom ¢vrsto¢om, dok se
lamelarne strukture odlikuju velikom ¢vrsto¢om pri lomu i1 odliénim otporom rastu
prsline nastale puzanjem ili zamorom. Za bimodalne strukture je karakteristi¢cno da se
odlikuju kombinacijom dobrih svojstava lamelarne 1 ravnoosne strukture i

izbalansiranom kombinacijom svojstava.

2.4. LEGURE TITANA NA BAZI Ti-Al JEDINJENJA (TITAN ALUMINIDI)

Veliki broj izuzetno atraktivnih intermetalnih legura, koje se karakteriSu

solidnom duktilnos$¢u i ¢vrsto¢om, razvijen je tokom godina. Legure koje pripadaju titan
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aluminidima sadrZe intermetalna Ti3Al (ap) 1 TiAl (y) jedinjenja. Legure na bazi TizAl
jedinjenja obi¢no sadrze veliku koli¢inu niobijuma i drugih f stabilizatora (10-25 at.%,
20-45 mas.%). Mikrostrukturu ¢ine ili B ili B2 faza ¢ije prisustvo utie na poboljSanje
njihove duktilnosti. Legure na bazi TiAl jedinjenja takode su legirane 3 stabilizatorima,
kao §to su niobijum, vanadijum, mangan i hrom. U novije vreme se razvijaju i legure na
bazi Ti,AINb (O) faze. Sve pomenute legure poseduju odli¢na svojstva na visokim
temperaturama. Odlikuju se dobrom otpornoS¢u prema oksidaciji, ali su mala duktilnost
1 zilavost loma takode njihove karakteristike S§to im znatno ograni¢ava komercijalnu
upotrebu. Komercijalne legure titana sadrze veoma malo a stabilizatora (kao Sto je 1
zadato Rosenberg-ovim kriterijjumom datim u jednacini 2.2) Sto je i bio jedan od
osnovnih ograni¢avajuc¢ih faktora daljeg razvoja legura titana, ali S§to bi se moglo
promeniti ukoliko legure na bazi TizAl i TiAl jedinjenja nadu svoju komercijalnu

primenu ¢ime bi se znacajno povecala raznolikost sastava legura titana.

2.5. PREDNOSTI CP TITANA I LEGURA TITANA ZA PRIMENU U
MEDICINI

Komercijalno ¢ist titan 1 legure titana odlikuju se izuzetnim rasponom
mehanickih svojstava, §to ih ¢ini pogodnim za primenu kako u kosmonautici, hemijskoj
1 maSinskoj industriji, tako 1 u biomedicini. CP titan se u odnosu na legure titana
karakteriSe boljom otporno$¢u prema koroziji u razli¢itim sredinama. Medutim, legure
titana imaju vec¢i napon teCenja i Cvrstocu, koja se moze znacajno poboljSati [44].
Legura koja je nasla Siroku primenu u medicini je legura Ti-6Al-4V a+f tipa, koja se
odlikuje najboljim karakteristikama legura a 1 3 tipa. Mikrostruktura, a time 1 svojstva,
ove legure u velikoj meri zavise od nacina izrade i primenjenog rezima termomehanicke
obrade. Tako se zatezna ¢vrstoca ove legure krece u rasponu od ~ 930 MPa, za liveno
stanje [11], do ~ 1200 MPa, za rastvarajue zareno i stareno stanje [56]. U cilju
poboljSanja zilavosti na niskim temperaturama 1 otpornosti prema Sirenju prsline
razvijena je legura Ti-6Al-4V vece Cistoce sa izuzetno malo intersticijala (maksimalno
0,13 mas.% kiseonika 1 0,08 mas.% ugljenika) odnosno legura Ti-6Al-4V ELL

CP titan 1 legure titana izuzetno su zanimljive za primenu u medicini i zbog
njihove velike specificne c¢vrsto¢e, malog Young-ovog modula 1 odlicne
biokompatibilnosti. Njihova izuzetna biokompatibilnost potvrdena je ispitivanjima na
zivotinjama, kao 1 dugogodisnjim klinickim ispitivanjima na pacijentima. Takode,

oksidisane povrSine CP titana i legura titana izuzetno se ponaSaju kada se nalaze u
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kontaktu sa kosti, postaju¢i osteo-integrisane u vrlo kratkom roku sa neznatnim
fibroznim slojem izmedu same kosti i implanta.

CP titan se pre svega koristi u stomatologiji za izradu dentalnih implanata, mada
se koristi i u ortopediji u vidu zianih mrezica, koje sluze kao porozne prevlake
sinterovane na povrsini vestackih zglobova izradenih od legura titana.

Relativno niske vrednosti modula elasticnosti, karakteristicne za legure titana,
utiCu na smanjenje krutosti konstruisanih implanata bez potrebe za menjanjem njihovog
oblika. Dobar primer za to su vrednosti aksijalne, savojne i torzione krutosti plocice za
fiksaciju kosti izradene od legure titana, koje su upola nize nego kod istih ali izradenih
od nerdajuceg Celika ili legure kobalta. 1z tog razloga bi u slucaju primene plocica za
fiksaciju koje su kruto pri¢vrs¢ene za ljudsku kost naprezanje prisutno u kosti bilo
znatno manje pri primeni legura titana. Stoga su, uzevsi u obzir pomenuta razmatranja
vezana za mehanicke karakteristike legura titana, ove legure idealne za izradu plocica,
zica 1 zavrtnjeva koji se koriste za fikasiju ki¢menih prsljenova i slomljenih kostiju, ali i
kao osnova za izradu vestackih zglobova i zglobnih implantata.

Relativno niska tvrdoc¢a legura titana, medutim, uti¢e na njihovu slabu otpornost
prema habanju pa se ove legure bez prethodne dodatne povrSinske obrade, kao Sto je
jonska implantacija, ne mogu Kkoristiti za izradu zglobnih povrSina. Bez obzira na
dugogodisnja klini¢ka ispitivanja koja su pokazala odlicnu biokompatibilnost legura
titana joS uvek se javlja bojazan od oslobadanja toksi¢nih elemenata, kao Sto je
vanadijum, zbog ¢ega su u biomedicinsko inZenjerstvo pocele da se uvode nove legure
titana u Cijem sastavu je vanadijum zamenjen inertnijim elementima, kao Sto je
niobijum.

U tabeli 2.6 prikazani su ASTM standardi CP titana 1 legura titana za primenu u

medicini i hururgiji [57].

Tabela 2.6: Standardi koji se odnose na CP titan 1 legure titana za izradu medicinskih

implanata [57].

Specifikacija Nominalni sastay
F67-95 CP titan
F136-98 kovana legura Ti-6A1-4V ELI
F620-97 legura Ti-6A1-4V ELI
F1108-97a livena legura Ti-6A1-4V
F1295-97a kovana legura Ti-6Al-7Nb
F1472-96 kovana legura Ti-6Al-4V
F1713-96 kovana legura Ti-13Nb-13Zr
F1813-97 kovana legura Ti-12Mo-6Zr-2Fe
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2.6. PRIMENA LEGURA TITANA U ORTOPEDIJI

U polju ortopedije, koja se bavi skeletnim poremecajima kao $to su povrede ili
oboljenja kosti, zglobova, ki¢me, miSica 1 tetiva, legure titana i drugih metala nalaze
Siroku primenu u stabilizaciji ozleda potpornih tkiva ili kao zamena za koStano tkivo.
Metalni implanti, koji se Cesto koriste u ortopedskoj hirurgiji uklju¢uju zglobne proteze
(totalne proteze kuka, kolena 1 lakta), delove za fiksaciju preloma (plocice, zavrtnji,

eksterni fiksatori) 1 delove za fiksaciju ki¢me.
2.6.1. Zglobne proteze

Operacije kojima se hirurSkim putem zamenjuju zglobovi kuka i kolena su deo
uobicajene medicinske prakse. Pomenute hirurske intervencije vrse se kod pacijenata sa
osteoartritisom 1 reumatoidnim artritisom. Implanti u ovom slucaju predstavljaju Sipke
koje se ubacuju u medularni kanal kosti kako bi stabilisali protezu i delove zgloba. Kad
je re¢ o totalnoj protezi kuka bitno je pomenuti da se glava butne proteze najcesce
izraduje od legure kobalt-hrom, dok se komponenta koja zapravo zamenjuje butnu kost
izraduje od legure titana. Pokretni delovi zgloba, koje se medusobno dodiruju, kao Sto je
CaSica butne kosti, obi¢no se izraduju od legure kobalt-hrom 1 polietilena velike gustine

kako bi se postiglo znacajno smanjenje trenja izmedu kliznih povrSina zgloba.

a)
\i“\gmotaé zglobne

casSice

b)

butna kost

butna
komponenta
vestackog zgloba

e\\ polietilenska obloga
N glava vestatkog zgloba
vrat vestackog zgloba

Ty wy ow
osnova vestackog zgloba

polietilenski
umetak potkoleni¢na
komponenta
— vestackog zgloba
potkolenica

Slika 2.6. Totalne zglobne proteze (a) kuka i (b) kolena [32].
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Medutim, ugradnja totalnih zglobnih proteza je indikovana samo kod starijih
pacijenata sa ozbiljnim osteoartritisom ili pacijenata sa reumatoidnim artritisom zbog
njihovog ogranic¢enog veka trajanja. Naime, dosadasnja klinicka ispitivanja su pokazala
da do znacajnog oSteCenja totalnih zglobnih proteza, usled njihovog habanja i loma,
dolazi 5-10 godina nakon njihovog ugradivanja u ljudski organizam.

Konstrukcije totalnih zglobnih proteza (slika 2.6) 1 materijali od kojih se one
izraduju znacajno su unapredene poslednjih decenija, ali problem njihovog veka trajanja
1 dalje postoji zbog Cega su istrazivanja vezana za ovu problematiku od izuzetnog

znacaja.

2.6.2. Fiksatori lomova

Delovi koji se koriste za fiksaciju lomova ukljucuju plocice, zavrtnje, Zice,
klinove i eksterne fiksatore, a izraduju se od razli¢itih legura, naj¢esce od legura titana.
(a) Plocice za fiksaciju kosti.
Opste uzevsi, plocice za fiksaciju se koriste kao dobar metod za tretiranje
lomova kostiju, kao §to je to lom podlaktice. Proteklih nekoliko godina postignut
je veliki napredak kada je u pitanju materijal za njihovu izradu, ali i njihov
dizajn. Pomenuta poboljSanja uticala su na eliminisanje brojnih problema, koji
uklju¢uju 1 elektrolizu, neadekvatnu stabilizaciju polomljene kosti 1 lom
implanta. S obzirom da su mesta koja se stabiliSu plo¢icama isuvise kruta, u
ili se tradicionalni materijali za njihovu izradu (nerdajuci Celik i legure kobalt-
hrom) zamenjuju novijim materijalima, kao Sto su to legure titana. Legure titana,
kao materijal za izradu plocica za fiksaciju preloma, predstavljaju znacajno
poboljsanje s obzirom da se odlikuju znatno boljom statickom i1 zamornom
¢vrsto¢om nego nerdajuci Celici i1 livene kobalt legure. Prilikom postavljanja
plocica za fiksaciju neophodno je upotrebiti ploCicu odgovaraju¢e duzine, kao i
odgovarajuci broj zavrtnjeva, kako bi se umanjilo naprezanje i izbegao lom same
plocice tokom ciklicnog opterecenja koje ona trpi u ljudskom organizmu.
(a) Intramedularni klinovi.

Sa koriS¢enjem intramedularnih klinova u ortopedskoj hirurgiji pocelo se
cetrdesetih godina proslog veka. Intramedularni klinovi koriste se kod pacijenata
kod kojih je doslo do loma dugih kostiju, tako $to se postavljaju u medularni

kanal kosti. Na ovaj nafin omogucena je odli¢na fiksacija mesta preloma, ali je
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stvorena 1 mogucénost da pacijenti povrate pokretljivost zglobova i tako se ranije
vrate svojim uobiCajenim dnevnim aktivnostima. Za razliku od plocica i
zavrtnjeva koji se takode koriste za fiksaciju preloma, intramedularni klinovi
vaze za implantne delove kod kojih postoji moguénost raspodele opterecenja, Sto
je izuzetno znacajno s obzirom da oni predstavljaju unutrasnju potporu
polomljene kosti. Savijanje je najznacajnije optere¢enje koje hirurski postavljeni
intramedularni klinovi moraju da podnesu, mada su tokom svog radnog veka
izlozeni 1 sabijanju i torziji, pa je od izuzetnog znacaja da su ugradeni klinovi
dovoljno izdrzljivi na pomenuta opterecenja ne bi li se izbegao njihov lom dok
polomljena kost u potpunosti ne zaceli. Iz tog razloga smatra se da
intramedularni klinovi malog pre¢nika, izradeni od legure velike Cvrstoce i1
dobre elasti¢nosti, doprinose ubrzanom procesu zaceljivanja.
(b) Eksterni fiksatori.
Eksterni fiksatori ¢esto se koriste u ortopedskoj hirurgiji i to tako Sto se delovi
kosti stabiliSu zavrtnjima koji prolaze kroz njih 1 povezani su sa fiksatorom, koji
se nalazi van tela pacijenta. Prednost stabilizacije slomljenih kostiju koris¢enjem
eksternih fiksatora ogleda se u znacajno manje invazivnoj hirurskoj intervenciji
koja se moze izvesti malim hirurSkim rezom, ¢ime je izbegnuta mogucnost
znaCajnog gubitka krvi pacijenta. Ranije su eksterni fiksatori izradivani od
nerdajuceg Celika, ali se danas za njihovu izradu koriste legure titana i legure
aluminijuma, dok se zavrtnji izraduju od legure Ti-6Al-4V. Prednost legura
titana pre svega se ogleda u njihovoj maloj specifi¢noj tezini, velikoj specifi¢noj
¢vrstodi 1 boljoj biokompatibilnosti nego $to je to slucaj kod drugih legura.
(c) Kicmeni implanti.

Ki¢meni implanti koriste se za stabilizaciju delova ki¢me koji su pretrpeli
odredenu traumu ili su oSteCeni zbog pojave spondiloze i1 oSte¢enja
intervertebralnih diskusa. NajeS¢e se ki¢meni implanti trajno ugraduju u
organizam s obzirom da bi druga operacija kojom bi se oni uklanjali bila
izuzetno teska, a samim tim i rizicna za pacijenta. Legure titana su, zbog svoje
izuzetne biokompatibilnosti 1 kompatibilnosti sa magnetnom rezonancom (MR),
materijali od kojih se ovaj tip implanata izraduje ve¢ dugi niz godina, mada se
poslednjih godina ubrzano radi na razvoju legura koje u svom sastavu ne bi

sadrzale vanadijum a koristile bi se za njihovu izradu.
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3. UTICAJ MIKROSTRUKTURNIH KARAKTERISTIKA NA
MEHANICKA SVOJSTVA LEGURA TITANA

Kontrolom postupaka izrade i termomehanicke obrade legura titana mogu se
obrazovati razliCite mikrostrukture, $to omogucava projektovanje legura optimalnih
karakteristika za izradu proizvoda specijalne namene, kao S§to su ortopedski implanti.
Stoga ¢e u okviru ovog poglavlja detaljno biti razmotren uticaj pojedinih
mikrostrukturnih karakteristika na mehanicka svojstva legura titana a+f3 1 B tipa, koje se

najcesc¢e primenjuju u biomedicinskom inZenjerstvu.

3.1. a+p LEGURE

Najznacajniji mikrostrukturni parametar koji utice na mehanicka svojstva legura
titana o+ tipa lamelarne mikrostrukture svakako je veli¢ina o kolonija, s obzirom da
veli¢ina a kolonija ogranicava efektivnu duzinu puta klizanja (engl. slip length) [58].
Veli¢ina a kolonija odredena je brzinom hladenja sa temperature zarenja u  oblasti, ali
je 1 ogranicena veli¢inom primarnih B zrna. Opsti pregled uticaja duzine puta klizanja na
mehanicka svojstva o+ legura titana lamelarne mikrostrukture dat je na slici 3.1.

Sa povecanjem brzine hladenja smanjuje se veli¢ina kolonija lamelarne
mikrostrukture, odnosno dolazi do smanjenja duzine puta klizanja, dok se napon teenja
(c02) legure povecava (slika 3.2) [58]. Do znacajnog povecanja napona tecenja dolazi
pri promeni strukture kolonija u martenzitni tip mikrostrukture, kod koje su duzina puta
klizanja 1 veli¢ina kolonija jednake Sirini pojedina¢nih martenzitnih plocica. Duktilnost
legure prvo raste sa porastom brzine hladenja jer se duzina puta klizanja skracuje (slika
3.1), ali nakon dostizanja maksimalne vrednosti duktilnost pocinje naglo da opada pri
velikim brzinama hladenja (slika 3.2). U trenutku dostizanja maksimalne vrednosti
duktilnosti legure dolazi do promene mehanizma loma legure iz duktilnog
transkristalnog loma, sa karakteristicnim duktilnim jamicama, u duktilni interkristalni
lom duz kontinualnih o traka (engl. a-layers) po granicama f zrna. Uticaj kontinualnih o
traka, tj. prioritetnih mesta plasticne deformacije, na duktilnost i mehanizam loma
legure zavisi pre svega od razlike u ¢vrstoéi a traka 1 osnove, ali i od veliine primarnih
B zrna. Ipak, uticaj kontinualnih o traka na duktilnost legure mnogo je znacajniji kod
visokocCvrstih legura titana B tipa zbog vece razlike u ¢vrsto¢i a traka i osnove kod ovih

legura nego Sto je to slucaj kod legura titana o+ tipa.

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 34



Teorijski deo: Uticaj mikrostrukturnih karakteristika na mehanicka svojstva legura Ti

Visokociklicna zamorna (engl. high cycle fatigue, HCF) c¢vrsto¢a legure,
odnosno otpornost legure prema obrazovanju prslina, koja pre svega zavisi od sklonosti
ka stvaranju intruzija i ekstruzija na povrSini uzorka, ali naj¢es¢e 1 od napona tecenja
legure (slika 3.1), u velikoj meri zavisi od brzine hladenja i znac¢ajno raste sa porastom
brzine hladenja (slika 3.3), kao Sto je to slucaj i sa naponom tecCenja legure (slika 3.2)
[58]. Kada je u pitanju niskociklicna zamorna (engl. low cycle fatigue, LCF) ¢vrstoc¢a
legure 1 otpornost prema stvaranju i Sirenju intruzija i ekstruzija izuzetno su znacajne.
Otpornost prema Sirenju mikro prslina takode znacajno zavisi od duzine puta klizanja.
Sa povecanjem duzine puta klizanja brzina Sirenja mikro prslina duz traka klizanja
(engl. slip bands) povecava se i pokazuje slicnu meduzavisnost od duzine puta klizanja
kao 1 duktilnost (ef), ukoliko se ponaSanje legure pri Sirenju mikro prsline opisuje preko
AKy, zavisnosti (slika 3.1). Drugim re¢ima, granice kolonija, kao i granice martenzitnih
plocica, predstavljaju prepreke Sirenju mikro prslina. Sa povecanjem brzine hladenja
brzina Sirenja mikro prslina se smanjuje, dok se niskocikli¢na zamorna ¢vrstoca legure

povecava usled smanjenja veli¢ine kolonija o lamela (slika 3.1).

zatvaranje makro prsline — * legura Ti-6Al-25n-4Zr-2Mo
— — ** legura Ti-5,8A1-4,0Sn-3,5Zr-0,7Nb-0,5Mo-0,35Si-0,06C
1]
) _ o 1200 Ti6242*
geometrija o makro prsline = 4
_— K, | AK,;R=01 ‘g 1100 JpTHOAEAY
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y 'S 1000
e ————__mikro prsline € = SO0 .__—:-4":.'.’::‘ //
F — | —— -
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O
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o . . zamor = )
o ————— visokocikliéni f{ T“ \ 8 &,
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(veli¢ina a kolonije) Brzina hladenja [°C/min]
Slika 3.1. Shematski prikaz uticaja duzine Slika 3.2. Uticaj brzine hladenja sa
puta klizanja (veli¢ine a kolonije) na temperature zarenja u 3 oblasti na napon

mehanicka svojstva legura titana a+f tipa  teCenja i duktilnost legura titana o+f tipa

lamelarne mikrostrukture [58]. lamelarne mikrostrukture [58].

Kada je u pitanju ispitivanje otpornosti prema Sirenju makro prslina, koja se
odreduje ispitivanjem kompaktnih zateznih epruveta (compact tension specimen, CT),

osim otpornosti prema Siranju mikro prslina moraju se razmotriti i drugi faktori [58]. Pri
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velikim vrednostima specificne amplitude naprezanja R (pri ¢emu je R=01in/Omax), tj. U
slu¢aju kada ne dolazi do zatvaranja prsline, geometrija vrha prsline (engl. crack front)
predstavlja izuzetno bitan faktor. Geometrija vrha prsline takode zavisi od duzine puta
klizanja (veli¢ine a kolonija) i to tako da se sa poveéanjem veliCine kolonija poveéava
hrapavost vrha prsline (engl. crack front roughness) Sto uti¢e na povecanje otpornosti
prema Sirenju prsline i porast AKy, (slika 3.1). Samim tim brzina §iranja makro prslina,
pri velikim vrednostima R, moze se povecati ili smanjiti sa povecanjem duZzine puta
klizanja, a u zavisnosti od nagiba krivih koje opisuju ponaSanje ova dva faktora (slika
3.1). Kod legura titana a+f tipa najcesce se sa povecanem veli¢ine o kolonija smanjuje
brzina Sirenja makro prslina pri velikim vrednostima R, $to znaci da na Sirenje prslina

mnogo veci uticaj ima faktor geometrije prsline od faktora koji se odnosi na duktilnost.

™ 800 —
o |
= I
@ 700 kaljeno u
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Slika 3.3. S-N kriva za razli¢ite brzine hladenja legure Ti-6242 a+f tipa lamelarne
mikrostrukture [58].

Na Sirenje 1 rast makro prslina pri malim vrednostima R utie i zatvaranje
prsline, kao treéi izuzetno znacajan faktor [58]. Zatvaranje prsline uslovljava vece
vrednosti AKy, 1 povecava se sa povecanjem hrapavosti povrsSine loma i sa povecanjem
smicajne deformacije u vrhu prsline, koje se povecavaju sa poveéanjem duzine puta
klizanja (veli¢ine a kolonija). Rezultuju¢e krive zavisnosti da/dN-AK za makro prsline
pri malim vrednostima R, kada su ispunjena tri gore navedena uslova, pokazuju
izrazeniju tendenciju smanjenja brzine Sirenja i rasta prsline sa povecanjem veli¢ine o
kolonija (do kojeg dolazi usled smanjenja brzine hladenja) od krivih pri velikim
vrednostima R (slika 3.1).

Zavisnost zilavosti loma od veli¢ine o kolonija moZe se kvalitativno razmatrati

na isti na¢in na koji se razmatra zavisnost AKy, za makro prsline bez zatvaranja (slika
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3.1) dokle god za oba slucaja vazi isti osnovni mehanizam loma [58]. Iz tog razloga
proizilazi da zilavost loma legura titana a+f tipa raste sa porastom veli¢ine a kolonija, s
obzirom da faktor geometrije vrha prsline ima mnogo znacajniji uticaj nego faktor koji
se odnosi na duktilnost.

Mikrostrukturni parametar, koji najvise uti¢e na mehanicka svojstva a+f3 legura
bi-modalne mikrostrukture, jeste veli¢ina B zrna. Naime, malo B zrno uslovljava pojavu
malih a kolonija, a time 1 malu duzinu puta klizanja. Iz tog razloga moze se zakljuciti da
se a+f legure bi-modalne mikrostrukture odlikuju viSim vrednostima napona tecenja,
boljom duktilnos¢u i boljom visokociklicnom zamornom ¢vrstoCom od o+ legura
lamelarne mikrostrukture [58]. Jedino su otpornost prema Sirenju makro prslina i
zilavost loma lamelarne mikrostrukture bolje nego Sto je to slucaj sa bi-modalnom
strukturom.

Drugi izuzetno znaCajan mikrostrukturni parametar, koji utiCe na mehanicka
svojstva legure bi-modalne mikrostrukture, je preraspodela legiraju¢ih elemenata ¢iji
uticaj raste sa porastom zapreminskog udela primarnih zrna o faze (a,) [58]. Uticaj
preraspodele legiraju¢ih elemenata gotovo je zanemarljiv kada su u pitanju duktilnost
legure, otpornost prema Sirenju mikro i makro prslina i1 Zilavost loma legure s obzirom
da su ove karakteristike legure prvenstveno odredene predhodno pomenutim
parametrom, odnosno velicinom a kolonija.

Zavisnost napona teCenja od zapreminskog udela a, zapravo predstavlja zbirni
uticaj veliC¢ine a kolonija i preraspodele legirajucih elemenata i naj¢es¢e pokazuje svoj
maksimum pri vrednostima od 10 1 20 vol.% a, (tabela 3.1) [58]. To znaci da je pri
malim zapreminskim udelima a,, uticaj veli¢ine a kolonija na mehanicke karakteristike
legure dominantan, dok je uticaj preraspodele legiraju¢ih elemenata dominantan pri
velikim zapreminskim udelima a,,.

Blago smanjenje vrednosti napona teGenja na visokim temperaturama (600 °C) i
pri velikom zapreminskom udelu o, (tabela 3.1) ukazuje na to da je uticaj preraspodele
legiraju¢ih elemenata manje izraZzen na poviSenim temperaturama usled smanjnjenog
ojacavajuéeg efekta kiseonika [58]. Visokociklicna zamorna cvrstoéa opada sa
povecanjem zapreminskog udela o, (slika 3.4). Zamorne prsline obrazuju se u
lamelarnim zrnima bi-modalne mikrostrukture usled uticaja preraspodele legirajucih
elemenata koji vodi ka smanjenju c¢vrsto¢e lamelarnih oblasti bi-modalne
mikrostrukture u odnosu na a,,. Trenutni pad vrednosti visokocikli¢ne zamorne ¢vrstoce,
do kojeg dolazi pri povecanju zapreminskog udela a,, pokazuje da je pri niskim

amplitudama naprezanja uticaj preraspodele legiraju¢ih elemenata znatno veéi
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(uslovljava smanjenje Ccvrsto¢e lamelarnih zrna bi-modalne mikrostrukture) od
pozitivnog uticaja smanjenja veli¢ine a kolonija. Na visokim temperaturama (600 °C)
visokocikli¢na zamorna ¢vrstoca je nesto veca kod bi-modalne mikrostrukture nego kod
lamelarne mikrostrukture, Sto potvrduje da je uticaj preraspodele legiraju¢ih elemenata

smanjen na povisenim temperaturama (slika 3.5).

Tabela 3.1. Zatezne karakteristike legure IMI834 na sobnoj temeparturi i na 600 °C

[58].
v o SuZenje
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(20 op)
Bi-modalna
(30 % o) sobna 955 1060 1365 12,9 26
Lamelarna 600 °C 515 640 800 10,5 26
Bi-modalna o
(10 % o) 600 °C 570 695 885 9,9 30
Bi-modalna o
(40 % o) 600 °C 565 670 910 14,4 36
?00} O lamelama 500 N O lamelama
650! t : g ig: :: . “ 3 0 10%a,

| \ \ ® 20%a,
600! g o : : o \ ar:\ a 40%a,
L | —

o [MPa]
g &
v
2o/
o
o O
o
[
o [MPa]
F-9
3
/ -
/ :
”
e -
B

I
: H— |
--_____——I
| \\3'——————-—-0-- 4001 @
450! S TT~a o |
\ -\“-—""———_.a,... |
400! 1 T Sl l
L e 350!~ e
3¥oe N 107 10° y 107

f 1

Slika 3.4. Visokocikli¢na zamorna ¢vrsto¢a Slika 3.5. Visokocikli¢na zamorna ¢vrstoca
legure IMI834 na sobnoj temperaturi legure IMI834 na 600 °C
pri R =-1[58]. pri R =-0,1 [58].

Uticaj teksture na mehani¢ka svojstava legura titana o+f tipa je izuzetno
ogranien 1 ima neznatnu ulogu pri izradi strukturnih komponenata [58]. Zavisnost
visokociklicne zamorne ¢vrstoce legure od tipa teksture i smera naprezanja prikazan je

na primeru ravnoosne mikrostrukture na slici 3.6 [58], ali je uticaj teksture na
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visokociklicnu zamornu ¢vrstoCu legure bi-modalne mikrostrukture slican.
Visokocikli¢na zamorna Cvrsto¢a legure ispitivane u vakuumu (slika 3.6a) je
proporcionalna naponu tecenja legure, Sto znaci da kada se ispitivanje vrsi u poprenom
pravcu (engl. transversal direction, TD), upravnom na osnovne ravni tekstura B/T i T
tipa, vrednost visokociklicne zamorne ¢vrstoce legure je visa nego kada se ispitivanje
vr$i u pravcu paralelnom pravcu valjanja legure (engl. rolling direction, RD). Tokom
ispitivanja u agresivnoj sredini (ispitivanja u prirodno aerisanom 3,5 % NaCl rastvoru)
visokociklicna zamorna ¢vrsto¢a pokazuje drugaciju zavisnost od teksture (slika 3.7b)
[58]. Vrednosti visokociklicne zamorne c¢vrsto¢e su nize prilikom ispitivanja u
popre¢nom (TD) pravcu nego Sto je to slucaj pri ispitivanju u pravcu valjanja (RD) $to
znaCi da su osnovne ravni postale krtije usled obogacenja vodonikom do kojeg dolazi

pri kretanju dislokacija.

' Ti-6AI-4V legura A Ti-6Al-4V legura

fina ravnoosna mikrostruktura fina ravnoosna mikrostruktura
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Slika 3.6. Uticaj teksture i pravca ispitivanja (TD 1 RD) na visokocikli¢nu zamornu

¢vrstocu legure Ti-6Al-4V tokom ispitivanja: (a) u vakuumu i (b) na vazduhu [58].

Sli¢an uticaj agresivna sredina ima i na Sirenje i rast zamornih prslina, kao S$to je
to 1 prikazano na slici 3.7 na primeru ravnoosne mikrostrukture. U vakuumu je uticaj
teksture gotovo neznatan (slika 3.7a), s obzirom da je uticaj duktilnosti na
kristalografsku teksturu izuzetno veliki pa je uticaj geometrije vrha prsline i zatvaranja
prsline (slika 3.1) konstantan u tom slucaju. U agresivnoj sredini (slika 3.7b) primetno
je povecanje brzine Sirenja prsline pri ispitivanjima u poprecnom pravcu u odnosu na
ispitivanja vrSena u pravcu valjanja, s obzirom da i u ovom slu¢aju dolazi do povecanja
krtosti osnovnih ravni usled obogacenja vodonikom do kojeg dolazi kretanjem

dislokacija od vrha prsline ka osnovnom materijalu. Kod ispitivanja u pravcu valjanja
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dislokacije su se postavile upravno na pravac Sirenja prsline, §to ima nepovoljan uticaj
na brzinu Sirenja prsline, dok su se pri ispitivanju u popre¢nom pravcu dislokacije
postavile paralelno u odnosu na ravan Sirenja prsline, Sto povoljno uti¢e na brzinu

Sirenja prsline.

10°® 10°®
Ti-6Al-4V legura Ti-6Al-4V legura
gruba ravnoosna mikrostruktura gruba ravnoosna mikrostruktura
vakuum 3,5% NaCl
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Slika 3.7. Uticaj teksture i pravca ispitivanja (TD i RD) na Sirenje i rast zamorne prsline
legure Ti-6Al1-4V tokom ispitivanja u (a) vakuumu i (b) 3,5 % NaCl rastvoru [58].

Poredenjem mehanickih svojstava legure titana o+f tipa ravnoosne
mikrostrukture 1 bi-modalne mikrostrukture moze se zakljuciti da je u slucaju jake
kristalografske teksture ravnoosne mikrostrukture duzina puta klizanja veca od veli¢ine
a zrna S§to smanjuje otpornost legure prema stvaranju zamornih prslina (visokociklicnu
zamornu Cvrstocu). Drugim reCima, zapreminski udeo o, kod bi-modalnih

mikrostruktura morao bi biti nizi od 50 % kako bi se izbeglo nagomilavanje oy, zrna [58].

3.2.  LEGURE

Napon teCenja legura titana B tipa pre svega zavisi od meducesti¢nog rastojanja
sitnih istaloZenih o plocica, odnosno od njihovog zapreminskog udela i veli¢ine [58].
Ukoliko se promenom rezima termicke obrade postigne taloZenje maksimalne koli¢ine

sitnih zrna o faze bez prisustva krupnih o plo¢ica mogu se posti¢i vrednosti napona
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teCenja legure titana P tipa koje premaSuju 1500 MPa. Nazalost, kod legure takve
mikrostrukturne morfologije vrednost duktilnosti dobijene na osnovu testa zatezanjem
gotovo se priblizava nuli. Drugi grani¢ni slu¢aj je mikrostruktura kod koje se izdvajaju
samo krupne o ploCice bez prisustva sitnih o zrna. U tom slucaju vrednost napona
teCenja legure je bliska, ili neSto niza, od 1000 MPa. Imajuéi to u vidu lako se moze
zakljuciti da je promenom rezima termi¢ke obrade mogucée posti¢i vrednosti napona
teCenja koje se nalaze u opsegu definisanom grani¢nim sluc¢ajevima.

Na zateznu duktilnost legure titana [ tipa znaCajno uti¢e pojava kontinualnih
traka o faze duz granica  zrna, s obzirom da se a faza odlikuje manjom tvrdo¢om od
ojacane B osnove [58]. Iz tog razloga pojava mekse o faze duz granica B zrna uslovljava
pojavu intergranularnog loma ve¢ pri malim vrednostima naprezanja.

Pri razmatranju zilavosti loma legura titana [ tipa u obzir se mora uzeti
geometrija celog fronta prsline (slika 3.1), s obzirom da je uoceno da se geometrija
fronta prsline menja sa promenom morfologije mikrostrukture. Bez obzira na to se ipak
moze uopSteno re¢i da se prslina kod legura titana B tipa lamelarne 1 bi-modalne
morfologije najces¢e Siri duz granica f zrna. S druge strane, prilikom zateznih
ispitivanja na povrSini loma se uocavaju stepenasti prelazi (stepenice) koje najcesce
prate i duboke sekundarne prsline. Kod legure bi-modalne mikrostrukture povrSina loma
je dosta zaravljena zbog prisustva sitnih zrma [ faze karakteristicnih za ovu
mikrostrukturu.

Otpornost prema obrazovanju zamornih prslina (zamorna &vrstoéa od 10’
ciklusa) je pre svega odredena vrednos¢u napona tecenja legure [58]. Pri tome je uoceno
da se bi-modalna mikrostruktura odlikuje ve¢om otpornoséu prema obrazovanju
zamornih prslina od lamelarne mikrostrukture. Kod lamelarne mikrostrukture do
obrazovanja prslina dolazi u kontinualnim trakama o faze koje se nalaze duz granica 3
zrna, dok se kod bi-modalne mikrostrukture prsline obrazuju na plocCicama o faze
prisutnim u f osnovi. Kod legura titana B tipa lamelarne mikrostrukture primeéeno je da
najvecu brzinu Sirenja imaju mikro prsline koje se Sire duz kontinualnih traka a faze,
koje se zatim odvajaju od kontinualnih traka o faze nakon Sto stignu do susednih  zrna
1 nastavljaju Sirenje kroz osnovu ¢ime se priblizavaju ponasanju karakteristicnom za
Sirenje makro prslina kroz lamelarnu i mikro prslina kroz bi-modalnu mikrostrukturu.
Makro prsline se sporije Sire kroz bi-modalnu mikrostrukturu zbog prisustva malih zrna
B faze koja spre¢avaju Sirenje prslina. Sirenje makro prslina odvija se transkristalno i

kod mikrostrukture lamelarne morfologije.
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4. KOROZIJA METALNIH IMPLANTNIH MATERIJALA 1
POJAVA POVRSINSKIH OKSIDA

Neki metalni materijali sami po sebi ne pokazuju znake toksi¢nosti ali proizvodi
njihove korozije, metalni joni i produkti habanja, pokazuju znake toksi¢nosti kada se
nadu u dodiru sa biomolekulima 1 ¢elijama organizma. Naime, kada dode do korozije
metalnih materijala u Zivom organizmu produkti korozije mogu se javiti u vidu
rastvorenih metalnih jona, koji ako se pokazu biotoksi¢nim, mogu izazvati nezeljene
komplikacije po zdravlje pacijenata. Pokazalo se da degradacija metalnih implantata u
zivim tkivima nastaje kao posledica ostecenja materijala usled zamora ili trenja, koji su
najcesce izazvani korozijom, pa je zbog spreCavanja moguce toksi¢nosti po organizam
neophodno vrsiti opsezna in vivo 1 in vitro ispitivanja, koja bi simulirala ponasanje

biokompatibilnih metalnih materijala u Zivom organizmu.
4.1. HEMIJSKA SREDINA KOROZIONA ZA METALNE MATERIJALE

Telesne tecnosti sadrze razli¢ite amino kiseline i proteine, koji uti¢u na pojavu
korozije metalnih materijala [59], s obzirom da predstavljaju elektrolite kod kojih su
promene pH vrednosti neznatne (pH se krec¢e u rasponu od 7,0 do 7,35) jer su u pitanju
puferski rastvori. Pored toga, prisustvo kiseonika rastvorenog u telesnim tec¢nostima
ubrzava koroziju implantnih metalnih materijala pa su in vitro ispitivanja korozione
postojanosti implantnih metalnih materijala u razli¢itim rastvorima izuzetno znacajna.
uslovima in vivo ispitivanja. Empirijska saznanja sugeriSu da do pojave korozije metala
dolazi usled prisustva Cl jona, pa se iz tog razloga za pracenje i simulaciju korozije u
Zivim organizmima koriste slani rastvori koji sadrze 0,9 % NaCl. Medutim, s obzirom
da navedenom slanom rastvoru nedostaju neke komponente, koje sadrze telesne
teCnosti, za in vitro ispitivanja se koriste razli€iti tipovi rastvora navedeni u tabeli 4.1.

Ringer-ov rastvor ne sadrzi fosfatni jon, u PBS(-) rastvoru pak nema Ca*" i Mg*"
katjona, dok je sastav Hank-ovog rastvora slican ekstracelularnim fulidima. Medijum
rastvor ¢elijskih kultura (MEM), koji sadrzi veliki broj razli¢itih amino kiselina, ¢esto se
koristi kao bioloski rastvor za ispitivanje korozione postojanosti metalnih materijala.

MEM rastvor se najceSce koristi kao dodatak serumu napravljenom od embrionalnih
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¢elija goveceta (fetal bovine serum, FBS) sa ciljem ispitivanja uticaja proteina na proces

korozije.

Tabela 4.1: Sastav rastvora koji simuliraju telesne tecnosti (g supstance u 1 1 vode) [30].

Ringer-ov rastvor

NaCl 6,5
KC1 0,14
CaCl, 0,12
NaHCO; 0,2
glukoza 0,4
Fosfatni puferski slani rastvor (Phosphate buffered saline, PBS(-))
NaCl 8,0
KC1 0,2
Na,HPO, 1,15
KH,PO, 0,2
Hank-ov rastvor
NaCl 8,0
KC1 0,4
CaCl, 0,14
NaHCO; 0,35
NazHPO4'2H20 0,06
KH,PO, 0,06
MgS0,7H20 0,20
glukoza 1,00
Eagl-ov MEM rastvor (minimum essential medium, MEM)
NaCl 6,8
KC1 0,4
CaCl,2H,0 0,2649
NaHCO; 2,0
NaH2P04'H20 0,14
MgSO, 7H20 0,2
crveni (red) fenol 0,017
hlorin hlorid 0,001
L-glutamin 0,2923
L-cistein 0,024
druge amino kiseline, vitamini, itd. 1,5423
a-MEM

Eagl-ov MEM rastvor kome je dodato osam amino kiselina, Cetiri vitamina i piruvi¢na kiselina

S obzirom da telesne tecnosti predstavljaju puferske rastvore 1 rastvori koji se
koriste za ispitivanje korozione postojanosti metalnih materijala moraju biti puferski
rastvori kod kojih bi vrednost pH bila postojana, s obzirom da promena vrednosti pH
moze znacajno uticati na rezultate korozionih ispitivanja. Takode, s obzirom da je
parcijalni pritisak kiseonika, p(O>), u telesnim tecnostima relativno nizak i da prisustvo
rastvorenog kiseonika u rastvorima za ispitivanje korozione postojanosti znacajno utice
na rezultate ispitivanja prisustvo 1 nivo rastvorenog kiseonika mora se strogo

kontrolisati.
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4.2. METODE ISPITIVANJA RASTVORLJIVOSTI METALNIH MATERIJALA

Test zaranjanja najceS¢e se koristi za ispitivanje korozione postojanosti
biokompatibilnih metalnih materijala. Telesne te¢nosti su neutralni rastvori, ali ako bi se
neutralne tecnosti koristile u testu zaranjanja rastvorljivost metalnih jona mogla bi biti
izuzetno niska pa se ovaj test uglavnom koristi kako bi se procenio uticaj produkata
metabolizma ili biomolekula na koroziju bikompatibilnih metalnih materijala.

Kada je u pitanju legura Ti-6Al-4V, rastvorljivost metalnih jona u Hank-ovom
rastvoru koji sadrzi hinolin hidroksid, prakti¢no je zanemarljiva, ali je rastvaranje titana
1 aluminijuma iz ove legure primeceno kada je Hank-ovom rastvoru dodata etilen
diamin tetra sir¢etna kiselina (ethylene diamine tetra acetic acid, EDTA). Takode,
primecena je i pojava rastvaranja titana, aluminijuma i vanadijuma kada je Hank-ovom
rastvoru dodat natrijum acetat [60]. Navedeni rezultati pokazali su da je rastvaranje
legure Ti-6Al-4V znacajno ubrzano kada su u rastvoru prisutni odredeni organski
molekuli.

Takode, ispitivanja su pokazala da se u prisustvu makrofaga (jedne vrste
leukocitnih ¢elija) uzorak titana rastvara. Rastvaranje je ubrzano u prisustvu prahova
polietilena velike molekularne tezine, dok se u prisustvu enzimskog antioksidanta
rastvaranje znatno usporava (slika 4.1) [9]. Drugim reCima, moze se zakljuciti da se
rastvaranje titana moze izazvati prisustvom aktivnih oksidanasa, generisanih u prisustvu

makrofaga.
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Slika 4.1. Koncentracija jona titana u medijumu u kojem je doslo do inkubacije titana i
makrofaga (Mo): (a) rastvor bez dodataka, (b) rastvoru je dodat polietilenski prah velike
gustine (HDP), (c) rastvoru je dodat HDP 1 enzimski antioksidans (antioxidant enzyme,

AOE) [9].
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S obzirom da se biokompatibilni materijali ugraduju u ljudski organizam, in vivo
ispitivanja su izuzetno znacajna 1 sprovode se implantacijom biokompatibilnih
materijala u Zivi zivotinjski organizam. Unutar tela Zivotinje rastvoreni metalni joni
bivaju akumulirani u unutras$njim organima i podvrgnuti metabolickim procesima zbog
cega je prakticno nemogucée utvrditi tacnu koli¢inu rastvorenih metalnih jona. Ipak,
nakon implantacije metalnog materijala u telo zivotinje prisustvo jona metala moze se
detektovati, kako u unutrasnjim organima, tako i u okolnim tkivima [61,62].
Oslobadanje metala iz implanta u Zivi organizam moze se odvijati u vidu proizvoda
habanja, jona metala ili metalnih komponenata kao $to su oksidi, soli ili kompleksne
supstance, pa se analizom moze sagledati samo ukupan nivo metala prisutnog u zivim
tkivima ali ne i nivo prisustva pojedinih hemijskih komponenti.

Tokom eksploatacije implanata, kao §to su vesStacki zglobovi, fiksatori kostiju 1
ki¢me, trenje je izuzetno izrazeno pa se produkti habanja prenose u okolna tkiva §to
moze izazvati pojavu metolozisa. Posto se test uranjanja, analiza rastvora i odredivanje
rastvorljivoti implantne legure vrs$i nakon ispitivanja habanja ili zamora materijala pri
trenju, preporucljivo je prethodno izvrsiti filtraciju rastvora i iz njega odstraniti produkte

habanja kako oni ne bi uticali na konacan rezultat same analize.

4.3. ELEKTROHEMIJSKA ANALIZA

Korozija  biokompatibilnih  metalnith  materijala moze se objasniti
elektrohemijskom teorijom [63]. Anodna polarizacija je jednostavna metoda
elektrohemijskog ispitivanja korozije biokompatibilnih metalnih materijala. Ranija
ispitivanja anodne polarizacije nerdajuceg celika, legura Co-Cr-Mo, titana, legura Ni-Ti
1 legure Ti-6Al1-4V u fizioloSkim rastvorima [64] pokazala su da se titan i legura Ti-6Al-
4V odlikuju visim kriticnim tzv. ,breakdown® potencijalom 1 nizim strujama
pasivizacije, Sto dokazuje da se ovi materijali odlikuju boljom otpornos¢u prema
koroziji. Takode, dokazano je da prisustvo proteina ubrzava proces korozije nerdajuceg
Celika 1 Cistog titana, ali i da ne uti¢e na korozionu postojanost legure Ti-6Al-4V [65].
Trenje u prisustvu proteina povecava brzinu korozije nerdajuceg Celika, ali ne utice na
koroziju titana 1 legure Ti-6Al-4V [65], dok habanje ubrzava proces korozije titana i
legura titana u slanom fosfatnom puferskom rastvoru (PBS) [66]. Dokazano je, takode,
da na polarizaciono ponasanje legure Ti-6Al-4V ne utiCe stanje povrSine legure,

prisustvo rastvorenog kiseonika ili pH rastvora [67].
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4.4. PASIVNI POVRSINSKI SLOJEVI

Odmah nakon ugradivanja implanata u ljudski organizam dolazi do reakcija
izmedu povrSine metalnih materijala i Zivih tkiva. S obzirom da je kompatibilnost tkiva
uslovljena odvijanjem pomenutih reakcija, povrSinske karakteristike materijala su
izuzetno znacajne. Naime, sastav povrSinskog oksidnog filma menja se u zavisnosti od
sredine u kojoj se materijal nalazi, iako je film stabilan na makroskopskom nivou.

PovrSinski oksidni film titana sastoji se od amorfnog ili niskokristalnog i
nestehiometrijskog TiO, oksida, otpornog na hloridne jone [68]. Medutim, nakon
poliranja ovog povrSinskog filma u vodi u njegovom sastavu mogu se registrovati ne
samo Ti*" ve¢ i T i Ti* joni [69,70]. Oksidni film koji se obrazuje na povrsini legure
Ti-6Al1-4V je sli¢nog sastava filmu koji se javlja na povrSini ¢istog titana izuzev $to je u
njegovom sastavu utvrdeno i prisustvo oksida aluminijuma [71].

Kalcijum, fosfor i sumpor mogu se nac¢i u povrSinskom filmu titana koji je
hirurski ugraden u ljudsku vilicu [72]. Do obrazovanja kalcijum fosfata na povrsini
titana 1 legura titana dolazi u prisustvu Hank-ovog i drugih rastvora, koji simuliraju
telesne teCnosti [71,73], Sto za rezultat prvenstveno ima adsorpciju fosfatnih jona
[74,75]. Hidratisani fosfatni joni bivaju adsorbovani hidratisanom povrSinom titan
oksida tokom oslobadanja protona [76]. Joni kalcijuma, pak, bivaju adsorbovani
fosfatnim jonima, koje adsorbuje povrsina titana, $to uslovljava obrazovanje kalcijum
fosfata. Takode se mora pomenuti da tokom uranjanja titana u Hank-ov rastvor, koji
sadrzi albumin, dolazi do obrazovanja nehomogenog i poroznog apatita koji sadrzi
albumin [77]. Pomenuti fenomen je karakteristian za titan i legure titana [72].

Kada dode do osStecenja oksidnog filma obrazovanog na povrSini metalnog
materijala proces korozije materijala napreduje pri cemu se metalni joni oslobadaju
neprekidno sve dok se pasivizirajuci povrsinski film ne obnovi. Iz tog razloga moze se
re¢i da broj oslobodenih metalnih jona direktno zavisi od vremena potrebnog za
obnavljanje povrsinskog pasiviziraju¢eg filma.

Vreme potrebno da se pasivizirajuci film obnovi na povrSini metalnog materijala
u 0,9 % slanom rastvoru moze se proceniti merenjem potencijala otvorenog kola nakon
Sto se izvrsi abrazija povrSine metalnog materijala [78,79]. Rezultati prikazani u tabeli
4.2 pokazuju da je vreme potrebno za obnavljanje pasivizirajuéeg filma na povrSini

SUS316L nerdajuceg celika najduze, dok je najkrace za leguru Ti-6Al-4V, ¢ime je i
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dokazano da se sa povrSine nerdajuceg celika tokom korozije oslobada veliki broj
metalnih jona.

Prac¢enje promene vrednosti potencijala na povrSini titana tokom procesa
obnavljanja pasivizirajueg filma u Hank-ovom rastvoru pokazalo je da je brzina

obnavljanja zasStitnog pasiviziraju¢eg filma znatno manja nego u slucaju slanog rastvora.

Tabela 4.2: Vreme potrebno za obnavljanje povrSinskih oksidnih filmova [30].

Legura Vreme regeneracije [min]
SUS316L 353
Ti-6Al1-4V 8,2
Co-28Cr-6Mo 12,7
Zr-2,5Nb 13,8

4.5. KOROZIONO PONASANJE BIOMEDICINSKIH LEGURA TITANA

Svi metali i1 legure izloZeni su koroziji kada se nalaze u kontaktu sa telesnim
teCnostima, s obzirom da se zbog prisustva hloridnih jona i proteina ljudski organizam
smatra izuzetno agresivnom sredinom. Na povrSini hirur§ki implantiranih legura odvija
se veliki broj razli¢itih hemijskih reakcija. Metalne komponente legure oksidiSu se do
svojih jonskih oblika i rastvoreni kiseonik se redukuje do hidroksidnih jona. Iako su
moguca brojna oSte¢enja implantiranih metalnih legura razli¢itim vidovima korzije,
brzina opSte korozije implantnih legura je relativno mala usled obrazovanja
pasiviziraju¢ih slojeva na povrSini metalnih implanata koji se danas koriste u
medicinske namene.

Korozija u pukotini (engl. crevice attack) javlja se na teSko dostupnim mestima
kao $to su medupovrsina zavrtanj/matrica ili povrsine ispod zaptivaca. Cesto se javlja
kod 316L nerdaju¢ih celika i drugih pasivnih legura zbog prisustva hloridnih jona.
Korozija u pukotini najces¢e se javlja ispod glave fiksacionih zavrtnja izradenih od
316L nerdajuceg celika [80].

Tackasta korozija (emgl. pitting corossion) javlja se kao Cest problem kod
implanata izradenih od 304 nerdajuceg Celika. Tackasta korozija najéesée se javlja kod
dentalnih implanata, odnosno u usnoj duplji zbog povecane koncentracije kiseonika i
vece kiselosti sredine. Kori$¢enjem legura izuzetno Cistog sastava (engl. ultra-high clean
grade), kao Sto je 316LVM nerdajuci Celik (Fe-18Cr-14Ni-3Mo) sa malim sadrzajem
necistoca, i legura sa dodatkom azota znacajno se umanjuje moguénost pojave tackaste

korozije. Tackasta korozija legura kobalta ima za posledicu oslobadanje kancerogenih
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agenasa u ljudski organizam [81-83]. lako titan i legure titana imaju veliku otpornost
prema tackastoj koroziji u razli¢itim in vivo uslovima, oni su ipak podlozni koroziji
kada se nalaze u sredini sa povecanim sadrzajem fluorida, Sto je karakteristicno za
proces ¢iS¢enja zuba tokom dentalnih zahvata [84].

Mnogi medicinski implanti izlozeni su niskofrekventnim optere¢enjima usled
kojih moze do¢i do zamorne korozije materijala, s obzirom da je ¢ak i tokom hodanja
vestacki kuk izlozen cikli¢nom opterecenju sa frekvencijom od 1 Hz. Otpornost prema
zamornoj koroziji materijala na bazi titana ne zavisi od promene pH vrednosti, dok se
otpornost prema zamornoj koroziji kod nerdajucih celika znaCajno smanjuje kada je
vrednost pH niza od 4. Prema istrazivanjima Yu 1 saradnika [85], pojava tackaste
korozije uslovljava pojavu i zamorne korozije kod nerdajucih celika, ali se 1 otpornost
prema zamornoj koroziji legure Ti-6Al-4V moZe znacajno smanjiti kao posledica
termiCke obrade 1 povecanja sadrzaja azota. Medutim, ¢ak i smanjena otpornost legure
Ti-6Al-4V prema zamornoj koroziji znatno je bolja od otpornosti karakteristicne za
316L nerdajuci Celik. Zamorna korozija je izuzetno Cesta kod svih metalnih ortopedskih
implanata koji su izlozeni velikim naprezanjima. Ovaj tip korozije Cesto se javlja na
medupovrsini koju Cine kost i osnova zglobnog implanta, na medupovrsini izmedu
osnove zglobnog implanta i cementnog materijala, kao i na povrsini komponente koja
medusobno povezuje delove implantna. Stvaranje jonskih i Cesticnih produkata na
povrsini metalnih implanta tokom procesa loma i abrazije zastitnih oksidnih slojeva 1
njihovo taloZenje u tkivima razlog su za veliku zabrinutost s obzirom da su odredeni
elementi prisutni u sastavu implantnih materijala potencijalno toksi¢ni za ljudski
organizam, a mogu biti 1 uzroc¢nici razli¢itibh zapaljenskih procesa i hipersenzitivnosti.
Uzroci pojave zamorne korozije, koja se javlja na spojevima implantnih sastavnih
delova, jesu relativno mali pokreti (od 1 do 100 pm) implantnih komponenata usled
cikli¢nog optere¢enja. Kod zglobnog sklopa vestackog kuka konusni krajevi vrata
vesStackog zgloba izraduju se ili od legure Co-Cr-Mo ili od legure titana, dok se glava
vestackog zgloba izraduje od legure kobalta, alumine ili cirkonije. Cak iako postoji
idealan spoj izmedu glave veStackog zgloba i tela zgloba usled mikronskih pomeranja u
sklopu telesne te¢nosti prodiru u spoj i uzrokuju pojavu zamorne korozije.

Korozija implanta znacajno se smanjuje obrazovanjem zastitnog oksidnog sloja
na povrSini implanta. Prema istrazivanjima Cabrere 1 Motta [86] rast povrSinskog
oksidnog filma zavisi od snage elektricnog polja 1 ako se vrednost potencijala na
medupovrsini smanji smanjuje se 1 debljina oksidnog filma. Oksidni film postaje

termodinamicki nestabilan ukoliko je povrsinski potencijal negativan ili ukoliko se snizi
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vrednost pH usled Cega dolazi do razlaganja povrSinskog oksidnog sloja. Korozione
karakteristike legure zavise od pasivnosti oksidnog filma obrazovanog na povrsini
legure 1 prisustva legiraju¢ih elemenata. Strukturne promene povrSinskog filma ili
promene jonske ili elektri¢ne provodnosti filma utiCu na otpornost pasivnog filma
prema koroziji. Kada je u pitanju legura Ti-6Al-4V, vanadijum oksid se razlaze
stvarajuc¢i uslove za pojavu i difuziju praznina u oksidnom sloju legure [87]. Medutim,
dodatak niobijuma kao legiraju¢eg elementa utice na povecanje stabilnosti povrSinskog
oksidnog filma legura titana [88]. Dodatak niobijuma poboljSava pasivizaciju povrsine i
istovremeno poboljSava i otpornost povrSinskog filma prema razlaganju. PoboljSanje
otpornosti prema koroziji uslovljena je obrazovanjem oksidnog sloja koji sadrzi
niobijum i koji je izuzetno stabilan u uslovima prisutnim u ljudskom organizmu. Osim
toga, dodatak niobijuma poboljSava pasivizaciona svojstva povrSinskog oksidnog filma
na taj nain Sto utiCe na smanjenje broja anjonskih praznina u sloju. Uporednim
ispitivanjem korozionog ponasanja Ti-Ta i legura Ti-6Al-4V uoceno je da se dodatkom
tantala znacajno smanjuje koncentracija oslobodenih metalnih jona sa povrSine
implanata usled obrazovanja znatno stabilnijeg Ta,Os pasivizirajuéeg filma koji
doprinosi boljoj postojanosti TiO, pasivizirajuéeg filma, zbog Cega legure koje sadrze
tantal imaju bolju otpornost prema koroziji od legure Ti-6Al-4V. Tantal ima hemijska
svojstva sli¢na staklu pa je otporan na dejsvo svih kiselina izuzev HF kiseline [89].
Prema tome, koroziona postojanost pasiviziraju¢eg filma zavisi od sadrzaja legiraju¢ih
elemenata u sastavu legure i1 oksida koje ovi legirajuci elementi obrazuju na povrsini
legure. Koroziona postojanost legura titana razlicitih sastava ispituje se u razli¢itim
hemijskim sredinama jer se pH vrednost telesnih te¢nosti i ljudskog organizma menja
od 3,5 do 9 u zavisnosti od dela tela u koji je implant ugraden, mogucih ozleda ili
pojave infekcija 1 zapaljenskih procesa. Nakagawa je sa svojim saradnicima [90]
proucavao koroziono ponaSanje legura Ti-6Al-4V, Ti-6AI-7Nb 1 Ti-0,2Pd 1 tom
prilikom su uocili da od sve tri ispitivane legure legura titana sa dodatkom paladijuma
ima najvecu otpornost prema koroziji pri razli¢itim vrednostima pH usled obogacenja
povrsine legure paladijumom. Ispitivanja korozionog habanja legura titana, koje su
sproveli Kahan i saradnici [91], pokazala su da se legure Ti-6Al-4V 1 Ti-6Al-7Nb
odlikuju najboljom kombinacijom otpornosti prema koroziji i habanju u uslovima
ubrzane in vivo korozije, iako su CP titan, legure Ti-Nb-Zr 1 Ti-Mo ispoljile odlicnu
otpornost prema koroziji.

Prisustvo proteina moZze uticati ili na inhibiciju (usporavanje) ili na ubrzavanje

korozije implanata u ljudskom telu. Koroziono ponasanje legura Ti-6Al-4V, Ti-6Al-
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7Nb 1 Ti-13Nb-13Zr u fosfatnom puferskom rastvoru pokazalo je da se od svih
ispitivanih legura promena pH vrednosti i smanjenje tvrdoc¢e usled pojave korozije u
proteinskom rastvoru najmanje uticala na leguru Ti-13Nb-13Zr, koja se pokazala kao
koroziono najpostojanija u ispitivanim uslovima. Moguénost repasivacije povrsine
legure nakon pocetka korozionog procesa u datom rastvoru je izuzetno znacajno za
korozionu postojanost ispitivanog materijala. Mogucnost repasivacije povrsine legura
titana je znacajno bolja 1 ovaj proces se kod njih mnogo brze odvija nego $to je to slucaj
kod nerdajucih celika i drugih implantnih materijala. PovrSinski sloj koji se obrazuje
tokom repasivizacije razlikuje se od oksidnog sloja koji se prvi obrazuje na samom
pocetku korozionog procesa s obzirom da se tokom procesa repasivizacije povrSine u
oksidni sloj ugraduju joni metala koji znacajno uticu na otpornost sloja prema koroziji.
Osim toga, pasiviraju¢i oksidni sloj nalazi se u stalnom kontaktu sa elektrolitom zbog
Cega dolazi do njegovog delimi¢nog razlaganja i ponovnog taloZenja pa se sastav
povrsinskog filma menja u skladu sa promenom okruzenja u kojem se nalazi [92].
Analiza povrSinskog filma obrazovanog na povrsini implanta izradenog od legure titana
1 ugradenog u ljudsku vilicnu kost pokazala je da se u sastavu ovog sloja nalaze
kalcijum, fosfor 1 sumpor [93,94]. In vitro ispitivanja korozije legura titana u Hank-
ovom rastvoru ukazala su na obrazovanje kalcijum fosfata na povrsini legure Ti-6Al-4V
1 Ti-56Ni 1 obrazovanje fosfata, koji ne sadrze kalcijum, na povrsini legura Ti-Zr [92].
Otpornost prema koroziji legure ne zavisi samo od sastava legure ve¢ i od njenih
mikrostrukturnih karakteristika. Dokazano je da preraspodela legiraju¢ih elemenata do
koje dolazi tokom termiCke obrade legure znaCajno uti¢e na korozionu postojanost
legure. U leguri Ti-6Al-4V titan je prisutan u obliku TiO,, dok se aluminijum javlja u
znatno stabilnijem 3+ oksidacionom stanju, koje odgovara obrazovanju Al,Os.
Poredenjem otpornosti prema koroziji dve legure a+f tipa, Ti-6Al-7Nb i1 Ti-6Al-4V,
utvrdeno je da je uzrok bolje korozione postojanosti prve legure obrazovanje Nb,Os
oksida, koji je hemijski znatno stabilniji, teze rastvorljiv i biokompatibilniji od V,0Os
oksida koji se obrazuje na povrSini Ti-6Al-4V legure. Prisustvo B faze u dvofaznim
legurama koje sadrZe niobijum i tantal utice na poboljSanje njihove otpornosti prema
koroziji. Medutim, izuzetno je vazno da se pravilnim izborom rezima termicke obrade
postigne ravnomerna raspodela legiraju¢ih elemenata u obe faze prisutne u
mikrostrukturi kako bi se izbegla pojava galvanske korozije izmedu dve faze. Rezimi
termi¢ke obrade koji uslovljavaju nervnomernu raspodelu legiraju¢ih elemenata u
fazama prisutnim u mikrostrukturi su odlucuju¢i kada je u pitanju koroziona postojanost

legure. Pokazalo se da Zarenje legure Ti-6Al-7Nb koje vodi ka obrazovanju velikog
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udela a faze i malog udela B faze u mikrostrukturi utice na znatno izrazeniju koroziju o
faze, koja je bogatija aluminijumom, nego Sto je to slucaj sa B fazom koja je bogatija
niobijumom. OpseZna ispitivanja uticaja termicke obrade na korozionu postojanost
legure Ti-6Al-7Nb pokazala su da je legura nakon Zarenja na 950 °C, hladenja na
vazduhu i starenja na 550 °C pokazala najve¢u korozionu postojanost u Ringer-ovom
rastvoru [95,96]. Dobra koroziona postojanost legure Ti-6Al-7Nb, koja je podvrgnuta
opisanom rezimu termicke obrade, uslovljena je obrazovanjem dupleks mikrostrukture
za koju je karakteristicna ravnomerna raspodela legiraju¢ih elemenata. Ispitivanja
uticaja termicke obrade na otpornost prema koroziji Ti-13Nb-13Zr pokazala su da se
bolja koroziona postojanost legure postize termickom obradom na temeparaturi koja je
niza od temperature B transformacije nego u slucaju Zarenja u B oblasti [97,98]. Osim
toga, utvrdeno je i1 da se bolja repasivizacija povrSina postize kod ravnoosne
mikrostrukture, kod koje se ne registruje istovremeno povecanje i snizavanje struje
korozije u stabilnoj korozionoj oblasti koje se uocava kod vecine legura titana. Stabilna
vrednost struje korozije ukazuje na obrazovanje stabilnog i koroziono postojanog
oksidnog sloja na povrsini legure. Prisustvo niobijuma i cirkonijuma u sastavu legure i
njihova ravnomerna raspodela u tri faze (a, B 1 a") prisutne u mikrostrukturi doprineli su
velikoj otpornosti prema koroziji ove legure. Na osnovu iznetih razmatranja lako se
moze zakljuciti da je neophodno odabrati odgovarajuc¢i rezim termicke obrade za svaku
leguru ponaosob kako bi se mogla posti¢i njena poboljSana koroziona postojanost.

Na osnovu svega §to je predhodno izneto moze se zakljuciti da je kod implantnih
materijala izuzetno znaCajno posti¢i dobru otpornost prema koroziji u pukotini,
zamornoj 1 tackastoj koroziji. Osim toga, oksidni sloj koji se obrazuje na povrsini
implantnog materijala mora biti izuzetno postojan u razlicitim korozionim uslovima, ne
sme se lako razlagati ve¢ mora biti izuzetno postojan i adherentan, a svojstva
povrsinskog sloja se ne smeju menjati sa promenom pH vrednosti telesnih tecnosti. 1z
tog razloga izuzetno je znacajno pravilno izvrsiti izbor legiraju¢ih elemenata u sastavu
legure 1 rezima termicke obrade kako bi se postigla izuzetno koroziono postojana

povrsina medicinskih implanata.

4.6. ZAMOR METALNIH IMPLANTNIH MATERIJALA IZAZVAN
KOROZI1JOM ILI TRENJEM I KOROZI1JOM

Korozija materijala je fenomen koji u velikoj meri zavisi od vremena. Zbog toga

se ispitivanja trenja i zamora biokompatibilnih metalnih materijala u korozionoj sredini
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vrs$e pri frekvenciji optereCenja od ~ 1 Hz, odnosno frekvenciji koja je bliska frekvenciji
ciklusa ljudskog hoda. Uticaj frekvencije ciklusa optere¢enja na lom pri ispitivanju
zamora materijala u rastvorima koji simuliraju telesne te¢nosti prikazan je na slici 4.2
[99].

Za ispitivanje zamora biokompatibilnih metalnih materijala u korozionoj sredini
propisani su ASTM standardi koji nose oznake F1801-97, F1717-96, F1612-95, F1539-
95 1 F1440-92, dok se ispitivanje trenja pri koroziji biokompatibilnih metalnih
materijala izvodi prema ASTM standardu oznake F897-84. Prema F1801-97 standardu
za ispitivanje aksijalnog zatezanja cilindri¢nih uzoraka preporuceni uslovi ispitivanja
obuhvataju ispitivanja na temperaturi od 37 °C u prirodno aerisanom 0,9 % slanom
rastvoru i pri frekvenciji opterecenja od 1 Hz.

Medutim, za ispitivanje zamora pri trenju biokompatibilnih metalnih materijala
u korozionoj sredini ne postoje standardizovani postupci, mada u literaturi postoje
izvesni rezultati ispitivanja izvedenih od strane odredenih grupa istrazivaca [100].

Habanje, do koga dolazi pri trenju, znacajno ubrzava proces korozije zbog
stvaranja nove i nezaStiCene metalne povrSine materijala usled oStecenja povrSinskih
oksidnih slojeva. Nakon ispitivanja habanja pri trenju poZzeljno je izvrSiti 1 analizu
metalnih jona i produkata habanja prisutnih u fluidu s obzirom da oni mogu biti

znacCajan uzrok toksi¢nosti metalnih materijala na ljudski organizam.
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Slika 4.2. Uticaj frekvencije na broj ciklusa koji prethode lomu usled zamora CP titana
stepena Cistoc¢e 2 (CP Ti-2), CP titana stepena Cistoc¢e 3 (CP Ti-3) i legure Ti-6Al-4V
[99].
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Slika 4.3. S-N krive CP titana stepena Cisto¢e 3 na vazduhu i u PBS(-) rastvoru [99].

S-N krive CP titana stepena Cistoce 3 i1 legure Ti-6Al-4V opterecene na zamor i
zamor izazvan trenjem prikazane su na slikama 4.3 1 4.4 [11,99]. Ispitivanja su izvedena
na vazduhu 1 u PBS(-) rastvoru. Rezultati su pokazali da su vrednosti zamorne Cvrstoce
pri pojavi trenja i CP titana i legure Ti-6Al-4V niZe nego vrednosti zamorne ¢vrstoce

kada trenje nije prisutno.
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Slika 4.4. S-N krive legure Ti-6Al-4V na vazduhu i u PBS(-) rastvoru [11].
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S. HABANJE METALNIH IMPLANTNIH MATERIJALA

Popustanje 1 oSte¢enje zglobnih implanata, koji se sastoje od metalne glave
implanta 1 polimerne caSice, je Cesto pa se 10-20 % ugradenih implanata mora zameniti
ve¢ 10 do 20 godina nakon operacije ugradnje implanta [32,101-103]. Znacajan je
podatak da je operacija zamene kolena obavljena kod 2,5 miliona ljudi samo u SAD,
operacija ugradnje veStackog kuka izvrSena je kod viSe od 3,5 miliona pacijenata, dok je
operaciju ugradnje kicmenih implanata imalo 7 miliona pacijenata [104]. S obzirom da
se broj mladih i1 Zivotno aktivnijih pacijenata sa dijagnozom zglobnog osteoartritisa
stalno povecava, ograni¢en radni vek ugradenih zglobnih implanata postaje sve
znaCajniji problem u ortopedskoj hirurgiji. PoboljSanje otpornosti prema habanju
ortopedskih zglobnih implanata iz tog razloga je jedan od osnovnih ciljeva razvoja

materijala za primenu u ortopedskoj hirurgiji.
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(polimerni / metalni)

Slika 5.1. Habanje implanta [32].

Jedan od osnovnih razloga popusStanja i oStecenja zglobnih implanata je
oslobadanje produkata habanja sa povrSine ugradenog implanta u okolna tkiva, Sto za
posledicu ima resorpciju kosti koja vodi slabijoj fiksaciji implanta (slika 5.1). Posledica
ovog procesa je popustanje implanta zbog ¢ega pacijent mora biti podvrgnut jo$ jednoj
operaciji tokom koje bi se oSteCeni implant zamenio novim. Ponovljena operacija ne
samo da je skupa vec je 1 njena uspeSnost znatno manja nego Sto je to slucaj kod prve
operacije ugradnje implanta. Osim toga, prisustvo stranih Cestica, kao Sto su Cestice
vezivnog cementa, metalni opiljci ili Cestice koje poticu od hidroksiapatitne prevlake,

uslovljavaju nagomilavanje i povecano prisustvo produkata habanja na povrSini
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implanta. Rezultati post-mortem ispitivanja tela pacijenata, koji su tokom svog Zivota
imali operaciju zamene kolena ili ugradnje veStackog kuka, pokazali su da do
akumulacije produkata habanja dolazi u jetri, slezini i limfnim ¢vorovima abdomena.
Vestacko koleno trpi velika dinamicka, cikli¢na, optere¢enja i tokom 70 godina dugog
zivotnog veka trpi optereéenje od 10° ciklusa. Prose¢na vrednost koeficijenta trenja
kuka ili kolena &oveka je priblizno 0,02; dok je faktor (parametar) habanja oko 10°
mm’/N. S druge strane, vrednost koeficijenta trenja implantnih materijala je od 0,16 do
0,05 zavisno od vrste implantnih materijala koji se nalaze u kontaktu i vrste lubrikanta
koris¢enog za ispitivanje. Kod najces¢e koriS¢enog tipa veStackog kuka glava kuka
nalazi se u kontaktu sa ¢asicom izradenom od polietilena velike molekularne gustine
(ultra-high-molecular weight polyethylene, UHMWPE).

Ispitivanja implanata izvadenih iz tela pacijenata, kod kojih je glava implanta
bila izradena od legure kobalt-hrom-molibden (Co-Cr-Mo), 316L nerdajuceg cCelika i
legure Ti-6Al-4V, a do ¢ijeg je popustanja doslo, uoceno je da je glava implanta koja je
bila izradena od legure titana pokazivala najvece habanje od cak 74,3 %, u proseku,
kada je bila u kontaktu sa caSicom implanta izradenom od UHMWPE polietilena.
Habanje glave implanta izradene od legure Co-Cr-Mo bilo je najmanje, dok je nivo
habanja glave implanta od 316L nerdajuceg celika bio nizi od nivoa habanja legure
titana ali viSi nego Sto je to bio slucaj kod legure Co-Cr-Mo. Osim toga, u tkivu koje se
nalazi oko implanta izradenog od materijala na bazi titana registrovane su visoke
koncentracije metalnih produkata, dok su koncentracije metalnih produkata habanja u
tkivu koje okruzuje implante izradene od legure Co-Cr-Mo 1 316L nerdajuceg cCelika
bile znatno nize, kada su se glave implanata nalazile u kontaktu sa ¢aSicom izradenom
od polietilena [105]. Da bi se reSio problem akumulacije velike koli¢ine metalnih
produkata habanja u tkivima, do kojeg dolazi prilikom kontakta metalne glave implanta
1 UHMWPE CcaSice, poceli su da se izraduju metalo-keramicki zglobni implanti 1
implanti tipa metal-metal. Kod vestackih zglobova tipa metal-metal uoceno je 20 do 100
puta nizi nivo habanja nego S§to je to sluc¢aj kod metal-polietilen implanata [106].
Bioloska reakcija organizma na metalne Cestice primetno je drugacija nego Sto je to
slucaj kod UHMWPE produkata habanja, s obzirom da su zapaljenske reakcije
uslovljene prisustvom metala znatno slabije i rede [107]. lako kod vestackih zglobova
tipa metal-metal dolazi do znatno manjeg habanja, postoji odredena zabrinutost zbog
dugoro¢nog izlaganja tkiva Zivog organizma metalnim Cesticama, koji su proizvodi
procesa habanja. 1 in vivo 1 in vitro ispitivanja pokazala su da cCestice oslobodene

habanjem legura Co-Cr-Mo imaju toksican efekat na razlicite tipove Celija i tkiva. 1z tog
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razloga su pre dve decenije u ortopediji pocele da se koriste implanti tipa keramika-
keramika (za njihovu izradu koristi se alumina) koji su pokazali znatno bolju otpornost
prema habanju od metal-polimer i metal-metal veStackih zglobova. Medutim, pojava
loma i produkata habanja implanata ovog tipa bila je izuzetno Cesta.

Kada je ispitana toksi¢nost i citokompatibilnost Cestica nastalih tokom habanja
legure Co-Cr-Mo uoceno je da je njihova toksi¢nost bila visoka u odnosu na toksi¢nost
karakteristi¢nu za produkte habanja keramickog implanta izradenog od alumine [108].
Pored alumine za izradu keramickih implanata koristi se i cikonija, koja predstavlja
dobru zamenu za aluminu, koja se pokazala kao izuzetno krta. Cirkonija se odlikuje
izuzetnim mehanickim svojstvima i velikim otporom prema Sirenju prsline, pa se iz tog
razloga danas sve ¢eSc¢e koristi za izradu delova zglobnih implanata u SAD 1 evropskim
zemljama. Medutim, zabelezeno je i nekoliko slucajeva vrlo ranog oSte¢enja i loma
implanata izradenih od cirkonije usled fenomena starenja, ali se ovi rezultati ne mogu
smatrati verodostojnim za sve implante istog sastava s obzirom da nacin izrade
materijala znacajno uti¢e na mikrostrukturu, a time i na mehanicke karakteristike
materijala. U novije vreme se radi na razvoju alumina-cirkonija kompozita, kako bi se
stvorio materijal koji bi imao pozitivne karakteristike 1 alumine i cirkonije [109].

Kada je u pitanju izrada medicinskih implanata titan i njegove legure, zbog
svojih brojnih dobrih karakteristika, imaju prednost u odnosu na ostale biomaterijale.
Medutim, njihovo kori§¢enje za izradu zglobnih kontaktnih povrSina ograniceno je zbog
losijih triboloskih svojstava. Nesto loSije triboloske karakteristike materijala na bazi
titana mogu se pripisati njihovoj maloj otpornosti prema plasticnom smicanju (engl.
plastic shearing) i slaboj zastiti povrSine povrSinskim oksidima [110]. Iako se Ti-6Al-
4V/UHMWPE kombinacija koristi za izradu vestackog kuka, brzina habanja UHMWPE
u kontaktu sa legurom Ti-6Al-4V je 35 % veéa nego kada se UHMWPE nalazi u
kontaktu sa legurom Co-Cr-Mo. Velika brzina habanja UHMWPE uslovljena je
mehanickom nestabilnos¢éu oksidnog sloja na povrSini metalnog dela zgloba. Stoga
prisustvo oksida na kontaktnoj povrSini komponenata, koje se nalaze u sastavu
vestackog zgloba, znaCajno utiCe na ponaSanje materijala prilikom habanja i na
repasivacione karakteristike povrSinskog sloja. Legure titana sa velikim sadrzajem
niobijuma imaju bolju otpornost prema habanju od legura sa malim sadrZzajem
niobijuma zbog mogucéeg obrazovanja Nb,Os oksida na povrsini legure koji ima dobre
efekte podmazivanja [111,112]. Naime, legura visokolegirana niobijumom brzo se
repasivizira pri ¢emu se pasivni oksidni film duze zadrzava na povrsini legure [113].

Entalpija obrazovanja oksida niobijuma u prisustvu kiseonika je znatno veca nego $to je
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to slucaj kod vanadijuma ili aluminijuma, zbog Cega legure titan-niobijum-cirkonijum
(TNZ) 1 titan-niobijum-cirkonijum-tantal (TNZT) pokazuju bolju otpornost prema
habanju od legure Ti-6Al-4V. Medutim, svojstva kontaktne povrSine mogu se
optimizovati i poboljsati koriS¢enjem razli€itih metoda hemijske modifikacije povrSine
metala.

Osim povrsinskih karakteristika materijala, izuzetno znacajnu ulogu u ponaSanju
materijala prilikom habanja imaju i naponske deformacije do kojih dolazi u povrsinskoj
zoni materijala tokom habanja. Proces koji se odvija u povrSinskoj zoni materijala
tokom habanja detaljno su opisali Long i njegovi saradnici [114]. Naime, ispitivanja
korozionog habanja (engl. fretting wear) i kliznog habanja (engl. sliding wear) legure
Ti-35Nb-6Zr-5Ta pokazala su da je mehanizam odvajanja Cestica, do kojeg dolazi
tokom habanja, u korelaciji sa plasticnom deformacijom povrSinskih slojeva materijala i
obrazovanjem triboloski transformisanog sloja u zoni koja se nalazi neposredno ispod
traga habanja. Obrazovanje ove zone uslovljeno je pojavom deformacione
transformacije zbog Cega se u povrSinskoj zoni materijala obrazuju izrazito sitna zrna o-
Ti bez prisustva 3 faze. Long i saradnici [114] su, kao posledicu naponske deformacije
povrSinke zone materijala, uocili 1 pojavu a" faze i dvojnika u zoni koja se nalazi
neposredno uz trag habanja. Ispitivanja korozionog habanja jo§ nekih legura titana dala
su slicne rezultate. Rezultati ispitivanja korozionog habanja na vazduhu dve legure
titana a+f tipa, legure Ti-6A1-4V 1 Ti-5V-3Al1-3Cr-3Sn, i legure Ti-15V-3AI-3Cr f tipa
pokazali su da se tokom habanja ovih legura na povrSini obrazuju Cestice i tvrde,
triboloski transformisane strukture, koje sadrze izuzetno sitna zrna a-Ti (pre¢nika 20-50
nm). Cestice obrazovane tokom habanja brzo oksidi§u zbog &ega dolazi do pojave
abrazivnog habanja. Ispitivanja korozionog habanja CP Ti i legura Ti-6Al-4V, Ti-5Al-
2,5Fe, Ti-13Nb-13Zr i Co-28Cr-6Mo, koje se nalaze u kontaktu sa ¢elicnom kuglicom u
Hank-ovom rastvoru, pokazala su da je najmanja vrednost koeficijenta trenja postignuta
pri ispitivanju legure Ti-5Al-2,5Fe, a najve¢a kod CP Ti [115]. Analizom habane
povrsine legura titana, uz koriS¢enje skenirajuc¢eg elektronskog mikroskopa (SEM),
uoceno je da je do habanja materijala doslo usled pojave abrazije, plastiéne deformacije
1 obrazovanja prslina.

Ponasanje materijala prilikom habanja zavisi od velikog broja faktora kao Sto su:
nivo opterecenja, brzina relativnog pomeranja, vrste relativnog pomeranja komponenata
zglobnog sklopa i od vrste materijala koji se nalaze u kontaktu. Tako na primer,
otpornost prema habanju legure Ti-35Nb-8Zr-5Ta pri reciprocnom povratnom kliznom

habanju (engl. reciprocal sliding wear), kada se legura nalazi u kontaktu sa
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visoko¢vrstim Celikom, znatno je bolja pri kontaktnom naprezanju od 1,5 MPa od
otpornosti prema habanju legure Ti-6Al-4V, dok se suprotni rezultati dobijaju kada se
ispitivanje vrsi pri ve¢em kontaktnom naprezanju od 5 MPa [116].

Primenom transmisione elektronske mikroskopije (TEM) utvrdeno je da se pri
malim naprezanjima u povrSinskoj zoni traga habanja javlja dvojnikovanje, dok se pri
velikim naprezanjima javlja smicanje. Analiza habane povrSine metala pokazala je,
dakle, da se nakon habanja mogu uociti tri razliCite zone u povrSinskom sloju materijala:
hemijski izmenjen tribo sloj, zona plasticnog smicanja i zona plasticne deformacije.

Trenutno se intenzivno radi na razvoju sitnozrnih i nanocesticnih metalnih
materijala, s obzirom da se ovi materijali odlikuju znatno boljim triboloSkim
karakteristikama. Tako nanocesticni CP Ti ima znatno bolju otpornost prema habanju
od krupnozrnih materijala. Medutim, isti trend nije primecen i kod nanocesti¢ne legure

Ti-6Al1-4V kod koje je poboljSanje otpornosti prema habanju bilo gotovo neznatno.
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6. RAZVOJ NOVIH LEGURA TITANA ZA BUDUCU PRIMENU U
MEDICINI

CP titan 1 legure titana, posebno legure o+f tipa kao Sto je legura Ti-6Al-4V,
smatraju se najprikladnijim metalnim materijalima zbog njihove odlicne kombinacije
mehanickih svojstava, biokompatibilnosti 1 otpornosti prema koroziji. Medutim, modul
elasticnosti ovih implantnih materijala znatno je ve¢i u poredenju sa modulom
elasticnosti ljudske kosti [117]. Osim toga, postoji sumnja zbog potencijalne toksi¢nosti
aluminijuma i vanadijuma prisutnih u implantnim materijalima, kao i zbog potencijalne
inhibicije stvaranja apatita 1 moguce povezanosti sa neuroloskim poremecajima [118].
Stoga se pristupilo razvoju novih biokompatibilnih legura titana, koje sadrze elemente
netoksicne za ljudski organizam, a poseduju manji modul -elasti¢nosti, odli¢nu
korozionu postojanost i bolju otpornost prema ostecenju i lomu.

Osnovna ideja tokom razvoja novih legura titana za primenu u medicini bila je
da se aluminijum i vanadijum zamene niobijumom, tantalom i cirkonijumom. ReSavanju
problema boljih mehanickih svojstava i poboljSane otpornosti prema zamoru i oSte¢enju
pristupilo se promenom parametara konvencijalnih procesa izrade i termomehanicke
obrade implantnih materijala, s jedne strane, 1 osvajanjem tehnologija izrade implantnih

legura titana novim postupcima dobijanja nanocesti¢nih materijala, s druge strane.

6.1. IZRADA LEGURA NOVE GENERACIJE PRIMENOM KLASICNIH
METALURSKIH PROCESA

Da bi se uklonio nedostatak Siroko primenjivane legure Ti-6Al-4V, vezan za
toksi¢nost vanadijuma, dve legure titana o+f tipa, Ti-SAl-2,5Fe i Ti-6Al-7Nb, pocele su
da se koriste u Evropi sredinom osme decenije XX veka [119,120]. Obe legure
pokazuju mnogo bolju biokompatibilnost od legure Ti-6Al-4V, ali su im mehanicka
svojstva priblizno sli¢na svojstvima legure Ti-6Al1-4V. Zbog toga su legure titana f tipa
postale izuzetno interesantne za primenu u medicini. Naime, paZljivim izborom
parametara njihove izrade i zavrSne termicke obrade moguce je posti¢i vecu ¢vrstocu i
zilavost, ali 1 bolju osetljivost na zarez nego S$to je to slucaj kod o+ legura titana. Neke
od novijih legura titana, na ¢ijem se razvoju intenzivno radi, navedene su i u tabeli 6.1.

B legure titana novije generacije sadrze legiraju¢e elemente kao §to su molibden,

cirkonijum, niobijum, tantal ili Zelezo. Hemijski sastav 3 legura, koje bi se potencijalno
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mogle na¢i u medicinskoj primeni u SAD je dat u tabeli 6.2. To su legure Ti-13Nb-
13Zr, TMZF™, TIMETAL" 21SRx, Tiadyne 1610 i Ti-15Mo.

Tabela 6.1: Standardizovane legure titana nove generacije [30].

Legura Tip Ti legure UNS broj | ASTM standard| ISO standard
Ti-3Al-2.5V at+fp R56320 ASTM B 348
Ti-5Al-2.5Fe at+fp ISO 5832-10
Ti-6Al-7Nb o+f R56700 ASTM F1295 | ISO 5832-11
Ti-15Mo B R58150 ASTM F 2066
Ti-13Nb-13Zr B R58130 ASTM F1713
Ti-12Mo-6Zr-2Fe B R58120 ASTM F1813
Ti-45Nb B R58450 AMS 4982
Ti-35Nb-7Zr-5Ta B R58350
Ti-55.8Ni intermetalna ASTM F 2063

Tabela 6.2. Hemijski sastav 3 legura titana novije generacije [121-128].

Sadriaj [mas. %]
®
Element i 1aNb-132:  TMZF™ N sl | Tiadyne 1610 Ti-15Mo’
molibden - 10,0—-13,0 | 14,0-16,0 -
niobijum 12,5-14,0 - 2,2-32 15,5-16,5
cirkonijum | 12,5-14,0 50-7,0 - -
aluminijum - - 0,00 — 0,05 -
hafmijum - - - 9,0-10,0
silicijum - - 0,15-0,25 -
zelezo 0,00 — 0,25 1,5-25 0,00 — 0,30 -
. . 0,08 —
kiseonik 0,00 — 0,15 0.028 0,25-0,30 -
ugljenik 0,00 - 0,08 | 0,00—0,05 | 0,00-0,05 -
azot 0,00-0,05 | 0,00-0,05 | 0,00-0,05 -
vodonik 0,00 — 0,00 — 0,00 — i
0,012 0,020 0,015
titan ostatak ostatak ostatak ostatak

" tatan hemijski sastav ove legure jo§ uvek nije dostupan u literaturi.

Legura koja pokazuje izuzetna svojstva je Ti-13Nb-13Zr, razvijena je u SAD od
strane kompanije ,,Smith & Nephew Richards Inc.* [123,124]. Ova B legura se odlikuje
nizim vrednostima modula elasti¢nosti i ¢vrstoCom znacajno poboljSanom u odnosu na
komercijalnu leguru Ti-6Al-4V. Izuzetno nisku vrednost modula elasti¢nosti od 65 GPa
[129] postize kaljenjem u vodi. Za mikrostrukturu, koja pri tome nastaje je
karakteristicna g.s.h. martenzitna (a') faza. Pri naknadnom starenju u mikrostrukturi

legure Ti-13Nb-13Zr javlja se pored o' faze i fini talog povrSinski centrirane kubne

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 60



Teorijski deo: Razvoj novih legura titana za buducu primenu u medicini

(pov.c.k.) B faze, koji doprinosi povecanju ¢vrstoce 1 zilavosti ove legure, ali 1 modula
elasti¢nosti [123]. Kada se pri starenju postigne potpuni preobrazaj martenzita u o+3
dvofaznu mikrostrukturu [125], leguru karakteriSe znatno veca zatezna Cvrstoca, veca
Zilavost (65 MPa m”) i manji modul elasti¢nosti nego u odnosu na komercijalnu leguru
Ti-6Al1-4V o+ tipa (tabela 6.3).

Tabela 6.3: Zatezne karakteristike (na sobnoj temperaturi) legura titana novije
generacije [121-130].

Modul Zatezna Napon .o Suzenje
Legura T . . . IzduZenje
(stanje) elasticnosti | ¢vrstoca teCenja 1%] preseka
[GPa] [MPa] [MPa] [%]
™
TMZF 74 -85 11060 - 1100|1000 - 1060| 18-22 64 —173
(Zareno)
Ti-13Nb-13Zr 79-84 [973-1037| 836-908 | 10-16 | 27-53
(stareno)
®
TIMETAL 215Rx 83 979 -999 | 945 -987 16 —18 60
(Zareno)
Tiadyne 1610 81 851 736 10 /
(stareno)
Ti-15Mo 78 874 544 21 82
(Zareno)
Ti-6Al4V ELI 110 965 875 10-15 | 35-47
[(omekSavajuce Zareno)

Leguru Ti-12Mo-6Zr-2Fe (TMZF™) [121,122] razvila je ,,Howmedica Inc.*
kompanija i severno-americka agencija za lekove (Food and Drugs Association, FDA)
je ve¢ odobrila upotrebu ove legure za odredene medicinske namene. To je legura B tipa
u ¢ijoj mikrostrukturi se nalazi samo P faza nakon naglog kaljenja sa B tranzus
temeprature (754 °C) ili temperature koja je viSa od P tranzus temperature. Tokom
naknadnog starenja u mikrostrukruri se osim 3 faze mogu javiti i fine Cestice istaloZene
a faze. Legura TMZF™ u stanju nakon rastvaraju¢eg zarenja moze se primenjivati za
izradu odredenih ortopedskih implanata s obzirom da se odlikuje niskim vrednostima
modula elasti¢nosti, odlitnom &vrstoéom i duktilno$éu. Cvrstoéa rastavarajuée-zarene
legure TMZF™ moze se dodatno povecati naknadnim starenjem, ali se na taj nacin
ujedno povecava 1 modul elastiCnosti legure. Legura TMZF™ odlikuje se veCom
zateznom ¢vrsto¢om, nizim vrednostima modula elasti¢nosti, ve¢om zilavoscu loma (90
MPa m”) i boljom otporno$¢u prema habanju nego legura Ti-6Al-4V ELL Ova legura
se osim toga odlikuje i odliénom otpornoséu prema koroziji i dobrom zamornom

¢vrstocom, koja je karakteristi¢na i za leguru Ti-6Al1-4V ELI [121].
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Legura TIMETAL® 21SRx (Ti-15Mo-2,8Nb-0,2Si) je nastala kao posledica
daljeg razvoja legure TIMETAL® 21S (Ti-15Mo-3Nb-3A1-0,2Si), koju je tokom
osamdesetih godina prosSlog veka razvila ,,TIMET* kompanija u cilju izrade kompozita
sa metalnom osnovom u okviru americkom svemirskog programa (National AeroSpace
Plane, NASP) [126,127]. Aluminijum koji se nalazi u sastavu legure TIMETAL® 218 je
uklonjen, kako bi se poboljSala biokompatibilnost, a da bi se odrzao odredeni nivo a-
stabilizatora u sastavu nove legure TIMETAL® 21SRx neznatno je poveéan sadrZaj
kiseonika. U literaturi su dostupni samo podaci koji se odnose na zatezne karakteristike
ove legure 1 uocljivo je da se ona odlikuje veCom zateznom cCvrstoom i1 nizim
vrednostima modula elasti¢nosti od komercijalne legure Ti-6Al1-4V.

Leguru Tiadyne 1610 (Ti-16Nb-10HY) je razvila ,, Teledyne wah Chang Albany
(TWCA)“ kompanija za medicinsku primenu, tacnije u cilju izrade ortopedskih
implanata [128]. U literaturi su, kao i u slucaju legure TIMETAL® 21SRx, dostupni
samo podatci koji se odnose na zatezne karakteristike ove legure i na osnovu njih se
moze zakljuciti da se legura Tiadyne 1610 odlikuje nizim vrednostima modula
elasti¢nosti 1 zatezne ¢vrstoce od legure Ti-6Al-4V, kao §to je to i prikazano u tabeli 6.3.

Leguru Ti-15Mo, u cilju moguce izrade ortopedskih implanata, ispituje i1 razvija
»Synthes USA* kompanija [130]. Ova legura na bazi B modifikacije titana odlikuje se
prisustvom finih B zrna u mikrostrukturi nakon rastvarajuteg zarenja na 800 °C i
naknadnog kaljenja. Legura Ti-15Mo poseduje i odli¢nu korozionu postojanost. Zatezna
¢vrsto¢a ove legure je znatno niza od zatezne Cvrstoce legure Ti-6Al-4V ELI, ali je

priblizno sli¢na vrednostima karakteristicnim za CP titan sastava 4.

6.2. IZRADA NANOCESTICNIH MATERIJALA PRIMENOM POSTUPAKA
INTENZIVNOG (JAKOG) PLASTICNOG DEFORMISANJA (SPD)

U cilju optimizacije postupka izrade implantnih materijala na bazi titana, u
novije vreme se istrazuje mogucénost dobijanja nanocesticnih biokompatibilnih
implantih materijala primenom postupaka intenzivnog (jakog) plasti¢nog deformisanja
(severe plastic deformation, SPD). SPD postupci predstvaljaju jedine savremene
tehnologije izrade materijala kojima je omoguceno direktno transformisanje
konvencionalnih makrocesticnih materijala u submikronske i nanocesti¢ne materijale
dejstvom velikih smicajnih deformacija na materijal koji je podvrgnut visokom

hidrostratickom pritisku. Dosadasnja istrazivanja u oblasti SPD prerade materijala
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pokazala su da se nanocesti¢ni i sitnozrni (UFG) materijali, dobijeni primenom SPD
procesa, odlikuju izuzetno visokim vrednostima c¢vrstoée i duktilnosti, kao i
poboljsanom biokompatibilnos¢u, otpornoséu prema zamoru i oSteCenju $to je od

izuzetnog znacaja za razvoj implantnih materijala na bazi titana [8].
6.2.1. SPD prerada metalnih materijala

Tokom godina razvijeni su razli¢iti SPD procesi dobijanja izuzetno sitnozrnog
materijala, kao Sto su: jednakokanalno ugaono presovanje (equal channel angular
pressing, ECAP) [131-134], kumulativno valjanje (accumulative roll-bonding, ARB)
[135-137], uvijanje pod visokim pritiskom (high pressure torsion, HPT) [138,139],
ponovljeno nabiranje i ispravljanje (repetitive corrugation and straightening, RCS)
[140], ciklicno kompresivno izvlacenje (cyclic extrusion compression, CEC) [141],
izvlacenje pri uvijanju (torsion extrusion) [142], veliko naprezanje uvijanjem (severe
torsion straining, STS) [143], ciklicno kovanje u zatvorenom kalupu (cyclic closed-die
forging, CCDF) [144], super kratko viSestruko valjanje (super short multi-pass rolling,
SSMR) [145]. Medutim, od svih gore navedenih SDP procesa izdvajaju se ECAP, ARB
1 HPT kao procesi najboljih moguénosti za dobijanje sitnozrnog materijala..

Sitnozrni metalni materijali dobijeni SPD procesima pre svega se odlikuju
visokom ¢vrstocom [146-148]. Naime, napon tecenja polikristalnih metala je usko
povezan sa veli¢inom zrna. Prema Hall-Petch-ovoj jednacini, koja povezuje napon

teCenja materijala sa precnikom zrna, d:

o, =0y +Ad 6.1)

gde je o, napon teCenja, oy napon trenja, a A Hall-Petch-ov faktor, napon tecenja se
povecava sa smanjenjem prec¢nika zrna. Smanjenje veli¢ine zrna vodi ka postizanju vece
zatezne Cvrstoce materijala.

Osim povecéanja ¢vrstoce, kod metala podvrgnutih SPD procesima moze se
takode ocekivati 1 poboljSanje njihove superplasti¢nosti, ali i korozionih 1 zamornih
karakteristika. Medutim, nedostatak sitnozrnih metalnih materijala dobijenih SPD
procesima je Sto se na ovaj nain za sada mogu izraditi samo komadi malih dimenzija
[149,150]. U daljem tekstu ¢e ukratko biti dat opis HPT postupka prerade (obrade)

materijala.
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Tokom HPT obrade materijala materijal koji je postavljen izmedu fiksiranog 1
rotiraju¢eg klipnog nakovanja trpi smicajnu deformaciju pod dejstvom visokih pritisaka
pri ¢emu ne dolazi do promene pocetnih dimenzija preradenog materijala (slika 6.1a).
Moguc¢u primenu HPT procesa u cilju dobijanja sitnozrnih i nanocesti¢nih metalnih
materijala prvi su ispitali Bridgman [151] 1 Erbel [152] (slika 6.1b). Na pocetku su
uredaji za HPT preradu materijala koriS¢eni kako bi se ispitale fazne promene do kojih u
materijalu dolazi usled dejstva velikih deformacionih sila, ali 1 mikrostrukturne promene
1 promene temperature rekristalizacije nakon plasticne deformacije materijala [153].
UspeSno obrazovanje homogenih nanostrukturnih materijala putem HPT prerade
omogucilo je da se razmotri primena HPT procesa kao nove metode za dobijanje

nanostrukturnih materijala.
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nakovan;j ‘ ‘ EL—B

uzorak

nazubljen klip

uzorak u obliku prstena
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N BN
C:) uvijanje (torzija) ( *P’

(a) (b)

opterecenje

s

&pritisak
P

klip
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Slika 6.1. Shematski prikaz HPT obrade materijala.
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HPT metoda moze se uspeSno koristiti za izradu uzoraka oblika diska (slika
6.1c). Tokom HPT procesa se materijal postavlja izmedu klipnih nakovanja i podvrgava
torzionom naprezanju (uvijanju) pod visokim pritiskom (pritisak od nekoliko GPa).
Tokom uvijanja materijala donji klip se rotira i usled delovanja sile trenja materijal se
deformiSe pod dejstvom smicajnih naprezanja. Usled specificne geometrije uzoraka
materijal je napregnut u uslovima kvazihidrauli¢nog pritiska pod uticajem primenjenog
pritisnog optere¢enja. Kao rezultat procesa se, uprkos velikim naprezanjima koje trpi
materijal, dobija deformisan uzorak bez njegovog razaranja.

Torziono naprezanje, kojem je podvrgnut materijal (slika 6.1c), uslovljava

pojavu ugaone deformacije koja se moze opisati jedna¢inom 6.4:

o)=22" (6.4)

gde r predstavlja udaljenje od ose uzorka oblika diska, n je broj rotacija kojima je
uzorak tokom HPT procesa podvrgnut, a / je debljina uzorka. Ekvivalnetno naprezanje

prema kriterijumu von Mises-a se moze prikazati na slede¢i nacin:

_r(r)
e(r)= % (6.5)

Nedostatak HPT postupka dobijanja sitnozrnog materijala je Sto se ispitivani
material mora nalaziti u obliku relativno malih diskova, zbog cega je iskljucena
mogucnost koriS¢enja ovog procesa u cilju masovne proizvodnje 1 izrade velikih
komada. Jo§ jedan nedostatak ovog procesa jeste Sto dobijena mikrostruktura materijala
zavisi od vrednosti primenjenog pritiska tokom HPT postupka, ali i od polozaja u
samom uzorku. Kako bi se reSili gore navedeni problemi Horita je sa svojim
saradnicima [154] razvio HPT proceduru tokom koje je moguce koristiti ve¢e uzorke,

kao Sto je to ilustrativno prikazano na slici 6.1d.
6.2.2. Svojstva metalnih materijala dobijenih primenom SPD procesa
Za metalne materijale podvrgnute SPD procesima karakteristiCna je sitnozrna

struktura, koja se ne moze dobiti primenom konvencionalnih metoda termomehanicke

prerade. Kao posledica takvih mikrostrukturnih karakteristika, metalni materijali
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dobijeni SPD procesima odlikuju se jedinstvenim i izuzetnim svojstvima, pogotovo ako
se uporede sa metalnim materijalima dobijenim konvencionalnim metalurSkim
procesima u ¢ijoj mikrostrukturi se razlikuju znatno krupnija zrna.

Prema podacima dostupnim u literaturi [8] sitnozrni metalni materijali pokazuju
vecu tvrdocu 1 napon teCenja od metalnih materijala dobijenih konvencionalnim
metalurSkim procesima. Na slici 6.2 ilustrativno je prikazan opsti trend promene
¢vrstoce 1 duktilnosti metalnih materijala tokom SPD prerade. Naime, moze se oCekivati
da se ¢vrsto¢a metalnih materijala kontinualno povecava sa poveéanjem primenjenog
naprezanja, nakon ¢ega dolazi do postepenog ustaljivanja vrednosti ¢vrstoce. S druge
strane, duktilnost metalnih materijala znaCajno opada ve¢ pri manjim naprezanjima,
nakon Cega se ili dostize odredena konstantna vrednost ili duktilnost nastavlja neznatno
da opada sa pove¢anjem naprezanja.

Smanjenje duktilnosti je opSta karakteristika deformaciono oja¢anih metalnih
materijala, pa se iz tog razloga i moze ocekivati da se SPD preradeni metalni materijali
odlikuju ograni¢enom zateznom duktilno§S¢u. Medutim, pretpostavlja se da se duktilnost
sitnozrnog metalnog materijala moze do odredene mere poboljSati naknadnom
termiCkom obradom. Ograni¢ena zatezna duktilnost sitnozrnih materijala moze se
objasniti ranom plastiénom nestabilno$¢u (engl. early plastic instability), s obzirom da
se uslov plasti¢ne nestabilnosti (tj. uslov stvaranja vrata pri ispitivanju zatezanjem) kod
materijala velike deformabilnosti (engl. strain-rate intensitive materials) moze izraziti

jednacinom 6.6:

o>— (6.6)

gde o prestavlja stvarni napon, a ¢ stvarnu deformaciju. Ultrafino usitnjavanje
mikrostrukture iz tog razloga utiCe na znacajno povecanje cvrstoce materijala, a
posebno na povecanje napona teCenja materijala. Kada se brzina deformacionog
ojaCavanja podudara sa naprezanjem pri tecenju, javlja se plastina nestabilnost (t;.
stvaranje vrata) tokom ispitivanja zatezanjem Sto se ispoljava lokalnim izduZenjem.
Sitnozrni metalni materijali odlikuju se boljim superplastiénim karakteristikama, pa bi
se koriS¢enjem nanonocesti¢nih materijala mogla znacajno povecati brzina izrade
komponenata i1 uticati na snizavanje proizvodne temperature. Sitnozrni metalni
materijali odlikuju se poboljsSanom duktilnos¢u u poredenju sa konvencionalnim
metalnim materijalima, pa se zbog toga mogu koristiti za izradu komponenata znatno

slozenijih oblika.
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Slika 6.2. Opsta tendencija promene ¢vrstoce 1 duktilnosti materijala tokom SPD

prerade [8].

Od mnogih karakteristika sitnozrnih metalnih materijala posebno se izdvaja
mogucnost ovih materijala da se kovanjem na niZim temperaturama lakSe oblikuju
sloZeniji oblici. Istrazivanja pokazuju da se zahvaljuju¢i ovoj karakteristici sitnozrnih
metalnih materijala moze posti¢i i 30 % energetski efikasnija proizvodnja [155].

S obzirom da su u pitanju nove i jo§ uvek nekomercijalne metode dobijanja i
prerade metalnih materijala mnoge istrazivacke grupe bave se daljim razvojem SPD
metoda 1 ispitivanjem, ne samo mehanickih karakteristika, ve¢ i zamornih svojstava

[156-161] 1 superplasti¢nih karakteristika [ 162-175] sitnozrnih metalnih materijala.

6.2.3. Primena metalnih materijala dobijenih SPD preradom

Razvoj nanocesti¢nih i sitnozrnih metalnih materijala dobijenih SPD preradom
ima za cilj izradu konstrukcionih materijala poboljSanih karakteristika [8]. Za sada je
primena na ovaj nacin dobijenih metalnih materijala ograni¢ena, mada se ve¢ sada u
odredenom obimu izraduju vijci 1 zavrtnji od legura titana podvrgnutih ECAP preradi
(slika 6.3), koji svoju primenu nalaze u automobilskoj i avio industriji [176].

Uprkos znacajno poboljSanim mehani¢kim svojstvima kojima se odlikuju
sitnozrni metalni materijali dobijeni SPD procesima njihova industrijska primena jo$
uvek je vrlo ogranicena. Uzrok jo$ uvek neznatne primene ovih materijala je pre svega
nedovoljna obavestenost industrijskih proizvodaca sa prednostima ovih materijala,
relativno male dimenzije izradenih komada i velika ulaganja u osavremenjivanje

postojece industrijske opreme.
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Slika 6.3. Zavrtnji i vijci izradeni od legure titana podvrgnute SPD procesu [176].

Ipak, postoje odredene industrijske grane u kojima se ubrzo ocekuje
komercijalna primena nanocesti¢nih i sitnozrnih metalnih materijala. Pre svega u pitanju
su industrijske grane koje se bave izradom proizvoda za specifi¢ne namene kod kojih su
performanse izradenog komada znacajnije od cene izradenog proizvoda, kao §to su to
medicinski implanti, proizvodi vojne industrije, kosmonaticke komponente i sportska
oprema [8]. Masovna proizvodnja komponenata izradenih od sitnozrnih metalnih
materijala najverovatnije ¢e uzeti maha i u automobilskoj i gradevinskoj industriji.

Upotreba sitnozrnih metalnih materijala pre svega se ocekuje za izradu
ortopedskih i1 stomatoloskih implanata, kao Sto su vestacki kuk, koleno i rame, dentalni
implanti, fiksacione plocice i zavrtnji (slika 6.4). S obzirom da se legure titana izradene
konvencionalnim metalurSkim procesima odlikuju relativno malom otpornos¢u prema
habanju 1 zamornim karakteristikama, poboljSanje ovih karakteristika implantnih

materijala, koje se moze posti¢i SPD preradom metala, ima izuzetno veliki znacaj.

Slika 6.4. Plocice za fiksaciju polomljenih kostiju izradene od nanostrukturnog titana
[177].

Oblasti moguce primene nanocesticnih metalnih materijala, podvrgnutih SPD
preradi, su mnogobrojne i njihov broj ¢e se sa godinama samo uvecavati s obzirom da je

u pitanju nova tehnologija izrade materijala koja je joS uvek u povoju.
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7. ODREDIVANJE PARAMETARA MEHANIKE LOMA LEGURA
TITANA PRIMENOM METODE KONACNIH ELEMENATA
(MKE) I MIKROMEHANICKIH MODELA

7.1. MODELOVANJE DUKTILNOG LOMA PRIMENOM METODE
KONACNIH ELEMENATA (MKE)

Lokalni pristup mehanike loma je metoda kod koje se spegom eksperimentalnih
1 numerickih tehnika odreduju lokalni kriterijumi duktilnog loma i loma cepanjem
materijala [178]. Metoda konac¢nih elemenata (MKE) je opSte prihvacena i najefikasnija
numeri¢ka metoda odredivanja polja pomeranja, deformacije i napona na osnovu kojih
se mogu odrediti parametri mehanike loma [178-180]. MKE metodologija je pocela da
se razvija reSavanjem jednostavnih linearnih problema mehanike ¢vrstog tela, dok je
dalji razvoj MKE, uslovljen brzim razvojem raCunarske tehnologije, omogucio
re$avanje i nelinearnih problema u razli¢itim nauénim oblastima [179]. Siroku primenu
MKE je stekla zahvaljujuéi ideji o fizickoj diskreditaciji razmatrane oblasti, $to znaci da
se umesto elementa diferencijalno malih dimenzija razmatraju oblasti kona¢ne veli¢ine,
tj. konacni elementi (KE). Prednost prakti¢ne primene tako postavljene metode je da su
parcijalne diferencijalne jednaCine osnovne jednacine kojima se opisuje stanje u
pojedinim elementima, a time i problem u celini. Iz tog razloga moze se zakljuciti da se
MKE pre svega svodi na analizu elasto-plasti¢nog ponasanja osnosimetri¢cnog kona¢nog
elementa i izvodi se u skladu sa geometrijom ispitivanih epruveta (uzoraka) pri cemu se
u obzir uzimaju karakteristike materijala iskazane promenom napona u funkciji od
deformacije [178]. Kod MKE se pod pojmom napona i deformacije podrazumevaju
stvarni napon i stvarna deformacija zbog ¢ega to i predstavlja najosetljivije mesto tokom
procesa odredivanja lokalnih parametara mehanike loma materijala. Pravilan izbor
programskog paketa MKE stoga je od izuzetne vaznosti. Danas je za koriS¢enje
dostupan veliki broj razli¢itih licenciranih programskih paketa, koji ukljucuju ceo
proces proracuna MKE, od kojih su najpoznatiji i najceS¢e koriS¢eni ABAQUS,
ANSYS, ADINA, NASTRAN i LUSAS [179]. Osim toga, bitno je napomenuti i da je
MKE izuzetno uspesna metoda za reSavanje kako diskretnih problema mehanike loma

tako 1 problema kontinuuma.

7.1.1. Formulacija MKE i primena MKE u mehanici materijala
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MKE daje pribliznu raspodelu trazene veli¢ine u posmatranoj oblasti, odnosno u
ispitivanom telu, koju nije moguce odrediti analitiCkim putem [179]. Dobijanje priblizne
raspodele Zeljene veliCine postize se podelom posmatrane oblasti na elemente, gde se
fizicki zakoni primenjuju na svaki pojedinacni element dok skup svih reSenja po
elementima daje resenje celokupnog posmatranog problema.

Osnovna jednac¢ina MKE u mehanici deformabilnog tela za staticke uslove
opterecenja je:

F=[K] u (7.1)

gde je [K] globalna matrica krutosti, tj. suma matrica svih pojedinacnih elemenata, u
predstavlja globalni vektor pomeranja, a F je globalni vektor sila. Za dinamicke uslove

opterecenja, pak, vazi jednacina (7.2):
F=[M] i+ [C]-G+ [K] u (7.2)

gde je [M] globalna matrica masa, a [C] globalna matrica prigusenja. ReSavanje
jednacina (7.1) i (7.2) svodi se na odredivanje nepoznatih pomeranja ¢vorova svih
elemenata na osnovu poznatih sila 1 matrica krutosti, masa 1 priguSenja. Polje
promenljivih u svakom pojedinaénom elementu odredeno je interpolacionim
funkcijama, kojima se uspostavlja meduzavisnost vrednosti posmatrane veliine (pre
svega pomeranja i napona) u ¢vorovima i vrednosti posmatrane veli¢ine u nekoj
proizvoljnoj tacki unutar posmatranog elementa [179]. Pomocu interpolacionih funkcija
moguce je izvrSiti aproksimaciju polja nepoznatih veli¢ina i/ili geometrije modela.
Najopstija i najc¢esce koriS¢ena formulacija u analizi duktilnog loma primenom MKE je
izoparametarska formulacija, kod koje se kod elemenata koriste isti ¢vorovi i iste

interpolacione funkcije kako bi se izvrSila interpolacija geometrije 1 nepoznatih veli¢ina

[179].
4 3 Bl y 3 8 7
5 ' 6
8 6
4’ 3
! : 1 5 : 1 2
(a) (b) (a) (b)
Slika 7.1. KE oblika ¢etvotougla: (a) 4- Slika 7.2. KE oblika heksaedra: (a) 8-
¢vorni sa linearnim 1 (b) 8-¢vorni sa ¢vorni sa linearnim 1 (b) 20-¢vorni sa
kvadratnim interpolacionim funkcijama kvadratnim interpolacionim funkcijama
[179]. [179].
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Svaki KE odreden je familijom kojoj pripada, brojem i1 polozajem c¢vorova,
brojem stepeni slobode, formulacijom i redom integracije [179,180]. Familija, kojoj
element pripada, je pre svega odredena geometrijom elementa (elementi grede, Stapa,
ploce, ljuske, kontinuuma, specijalni elementi, itd.). U numerickim prora¢unima MKE u
mehanici loma 1 lokalnom pristupu duktilnom lomu najceS¢e se koriste elementi
kontinuuma. Stepeni slobode predstavljaju nepoznate veli¢ine koje se izraCunavaju u
svakom elementu/¢voru (u mehanici deformabilnog tela to su pomeranje i napon).
Elementi sa linearnim interpolacionim funkcijama (4-Cvorni za dvodimenzionalne i 8-
¢vorni za trodimenzionalne probleme) daju manju tacnost trazenih reSenja jer koriste
linearnu interpolaciju problema po svakom pojedina¢nom elementu (slike 7.1a 1 7.2a)
pa se iz tog razloga u analizi duktilnog loma najcesée koriste elementi sa kvadratnim
interpolacionim funkcijama (8-Cvorni za dvodimenzionalne 1 20-Cvorni za
trodimenzionalne probleme), koji su shematski predstavljeni na slikama 7.1b 1 7.2b.

Ukoliko se u proracunu MKE koriste izoparametarski elementi prilikom
obrazovanja (formiranja) matrice i vektora sistema javljaju se teSko resive podintegralne
funkcije [179]. Iz tog razloga programski paketi, koji se koriste za proracun MKE,
najc¢eS¢e koriste Gauss-ovu numeri¢ku integraciju 1 izraz za izraCunavanje vrednosti

integrala funkcije dve promenljive dat je jednacinom (7.3):

11

1=[[ren)agin =33 £(&.n v, (1.3)

—-1-1 j=1 k=1

gde je w; koeficijent integracije, £ 1 # su lokalne koordinate u posmatranom elementu, a
f(&.mi) je vrednost funkcije u tacki (§;,n¢). Numerisanje 1 polozaj integracionih tataka u
dva dvodimenzionalna (2D) elementa u programskom paketu ABAQUS prikazan je na
slici 7.3, a slican raspored taaka vazi i za trodimenzionalne (3D) elemente. Na slici
7.3a su prikazani elementi sa punom integracijom, tj. sa preporu¢enim brojem
integracionih tacaka, dok su na slici 7.3b prikazani elementi sa redukovanom
integracijom, tj. sa manjim brojem integracionih tacaka, koji se Cesto koriste prilikom
reSavanja problema lokalnog pristupa duktilnom lomu gde se vrednosti parametara
ostecenja odreduju u integracionim tackama.

Prednosti primene MKE najvise dolaze do izrazaja tokom 3D analize
postavljenih problema mehanike loma [179,180]. 3D model se, prilikom reSavanja
odredenih problema 1 sa ciljem pojednostavljenja modelovanja problema u prostoru,

moze predstaviti kao osnosimetri¢an i moze se razmatrati u uslovima ravnog stanja
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napona (RSN) ili ravnog stanja deformacije (RSD). Iz tog razloga se tanke epruvete 1
komponente izradene od limova mogu prikazati modelom za prora¢une u uslovima
RSN, dok se epruvete vece debljine ili sa bo¢nim Zljebovima mogu prikazati modelom u
uslovima RSD. Osim toga, 3D modelovanje je neophodno i kada konfiguracija
razmatranih komponenti nije ravna ili kada se promena vrednosti neke veli¢ine prati po
debljini posmatrane komponente. S obzirom da 3D modeli imaju mnogo vise elemenata
1 ¢vorova od odgovarajucih pojednostavljenih 2D modela, samo resavanje postavljenog

problema je kod ovih modela znatno sloZenije.

4 |3 4 | 3
_|sm op | !
' ' N IS S
B T e ‘
[ ! I
1 2 1 | 2
(b)

Slika 7.3.Polozaj integracionih tacaka u KE: (a) puna i (b) redukovana integracija [179].

Meduzavisnost napona 1 deformacije, pri njihovim malim vrednostima, je kod
ve¢ine metalnih materijala linearna i u elasti¢noj oblasti moze se opisati Hooke-ovim

zakonom:

o, =D&y (7.4)

y

gde o0, Dju 1 ey predstavljaju komponente tenzora napona, deformacije 1 elasti¢nosti,
respektivno. Pri ve¢im optereCenjima, koja deluju na materijal, dolazi do plasticne
deformacije i teCenja materijala pa se odnos napona i deformacije materijala ne moze
vise opisati linearnom meduzavis¢u ve¢ je za dati materijal karakteristino elasto-
plastiéno ponasanje [179]. Elasto-plasticno ponaSanje materijala je stoga odredeno
odnosom napona 1 deformacije pre pocetka teCenja tj. u elasticnoj zoni, kriterijumom
plasticnog teCenja materijala i odnosom napona i deformacije u plasticnoj zoni.
Kriterijumi plasti¢nog teCenja, u zavisnosti od toga da li uzimaju u obzir sferni deo
tenzora napona, dele se u dve grupe. Von Mises-ov kriterijum koristi se u modelima
nespregnutog pristupa duktilnom lomu (ne ukljucuju zavisnost sfernog tenzora napona),
dok se Gurson-ov kriterijum koristi u modelima spregnutog pristupa, koji ukljuc¢uju
zavisnost sfernog tenzora napona. Nakon dostizanja kriterijuma teCenja, sa daljim
povecanjem nivoa naprezanja materijala dolazi do plasti¢ne deformacije materijala, $to

uslovljava ojaCavanje materijala zbog koga se menja povrSina teCenja. Ojacavanje
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materijala je tada, prema modelu deformacionog ojacavanja, odredeno ekvivalentnom

plasti¢cnom deformacijom, ¢, ¢ija je promena opisana jednac¢inom (7.5):

de! = 1/%(@;’ Jaz2) (7.5)

dok je promena plasticne komponente deformacije odredena zakonom tecenja datim
jednacinom (7.6):

ds! = a0 (7.6)

aa,.j

gde je dA konstanta proporcionalnosti, a 0¢)/0Oc;; vektor upravan na povrsinu tecenja ¢.
Kao S$to je prethodno napomenuto u elasto-plasticnim proracunima MKE
mehanicka svojstva materijala definiSu se odnosom napona i deformacije, pa je tako
elasticno ponasanje materijala odredeno vrednostima modula elsti¢nosti i Poisson-ovog
koeficijenta, a plasticno ponaSanje stvarnom krivom zavisnosti napona i deformacije
[179]. Nominalni (inZenjerski) napon, S, i nominalna (inZenjerska) deformacija, e,

odreduju se na osnovu izraza datih jednacinom (7.7):

s=L (7.72)
AO
L-L
e= AL = 0 (7.7b)
LO L()

gde je Ay poCetna povrSina poprecnog preseka ispitivane epruvete, Ly pocetna duzina
ispitivane epruvete, L duzina epruvete u datom trenutku ispitivanja, a AL izduZenje
epruvete u datom trenutku ispitivanja. Medutim, nominalna kriva, odnosno kriva
zavisnosti nominalnog napona (jednacina (7.7a)) i nominalne deformacije (jednacina
(7.7b)), ne daje realan prikaz deformacije materijala, jer je definisana pocetnim
dimenzijama epruvete za ispitivanje koje se menjaju delovanjem spoljnjeg opterecenja,
pa se za opisivanje stvarnih pojava u materijalu koriste stvarne krive zavisnosti napona i
deformacije.

Do odstupanja nominalne 1 stvarne krive zavisnosti napona i deformacije dolazi
pri ispitivanju materijala koji imaju izrazenu sposobnost plasticnog tecenja, tj. kod
materijala kod kojih se tokom ispitivanja jednoosnim zatezanjem na ispitivanoj epruveti

obrazuje vrat (smanjuje se popre¢ni presek epruvete) [179]. Usled smanjenja poprecnog
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preseka epruvete u zoni obrazovanja vrata dolazi do opadanja vrednosti sile (slika 7.4a),
Sto uslovljava i opadanje vrednosti nominalnog napona (slika 7.4b), zbog cega se

ponasanje materijala realnije moze opisati stvarnom krivom zavisnosti napona i

deformacije (slika 7.4c).
F S o
- s P Ll - -
4 ~
7 ~
1 /=== nominalna kriva
1 napon - deformacija
1 stvarna kriva
napon - deformacija
AL e £
(a) (b) (©)

Slika 7.4. (a) Kriva zavisnosti sile i izduZenja, (b) nominalna kriva zavisnosti napona i
deformacije i (c¢) razlika izmedu nominalne i stvarne kive zavisnosti napona i

deformacije [179].

Stvarni napon, o, i stvarna deformacija, &, odreduju se na osnovu izraza datih
jednacinama (7.8):
F
— 7.8a
y (7.8a)

&= 1nLi =In(e+1) (7.8b)

pri ¢emu zavisnost stvarne i nominalne deformacije, koja je data jednacinom (7.8b),
vazi samo do trenutka pojave 1 obrazovanja vrata na ispitivanoj epruveti. Osim
pomenutih veli¢ina, veliki znafaj u analizi duktilnog loma epruvete ispitivane
jednoosnim zatezanjem ima 1 stvarna deformacija pri lomu, &5 koja predstavlja najvecu
stvarnu deformaciju materijala do koje dolazi pri pojavi loma ispitivane epruvete i data
je jednacinom (7.9):

&, = ln? (7.9)

S

gde je Ay povrSina poprecnog preseka ispitivane epruvete posle loma. Stvarna

deformacija pri lomu na stvarnoj krivoj zavisnosti napona 1 deformacije odgovara
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ukupnoj deformaciji pri lomu na nominalnoj krivoj zavisnosti napona i deformacije
(slika 7.5) [179,181].

ukupna |
deformacija

Napon, S

N —— e —— ——

0 X Y
0,2% 0,5% -
Deformacija, e

Slika 7.5. Nominalna (inzenjerska) kriva zavisnosti napona, S, i deformacije, e: tacka A
odgovara granici proporcionalnosti materijala, tacka B odgovara naponu te¢enja
materijala (engl. offset yield strenght, OYS), tacka C je napon teCenja pri inicijaciji
stabilnog rasta prsline (engl. yield strength by extension under load, EUL), tacka D
odgovara zateznoj ¢vrstoci materijala (eng/. ultimate tensile strength, UTS), dok tacka F

odgovara trenutku loma [181].

Stvarna kriva zavisnosti napona i deformacije, odnosno kriva ojaavanja, moze
se formulisati na tri osnovna nacina:

a) eksponencijlnom formulacijom stvarne krive (slika 7.6a)

& o

—=—,0%0y,
&y Oy
] (7.10)
—=a|—| ,0>0y
8Y O-Y

gde je o konstanta, a I/N eksponent deformacionog ojacavanja pri ¢emu N ima vrednost
0=<N<I;

b) eksponencijalnom formulacijom stvarne krive bez linearno-elasticnog dela
(slika 7.6b)

~dz]
Lo 2| 550 (7.11)
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¢) formulacijom stvarne krive prema izrazu Ramberg- Osgood-a (slika 7.6¢)
iziw{i} 12

kod koje je objedinjen linearno-elasti¢ni i elasto-plasticni deo stvarne krive jednim
izrazom 1 gde je n obrnuto proporcionalno eksponentu deformacionog ojacavanja

materijala N sa vrednoscu 0<n=<oo.

g . AN g o /
i 2 N
{ A
/
/
o, N=0 o Us«“;L-:a=1
Na=1 / 5
? . ' |
£, £ €, £ €, 2.=.‘f €
(a) (b) (c)

Slika 7.6. Razli¢ite formulacije krive zavisnosti napona i deformacije: (a)
eksponencijalna, (b) eksponencijalna bez linearno-elasticnog dela i (¢) kriva odredena
prema relaciji Ramberg- Osgood-a [179].

7.1.2. Primena MKE u elasto-plasticnoj mehanici loma (EPML) i lokalnom

pristupu duktilnom lomu

Pri modelovanju duktilnog loma materijala primenom MKE mora se uzeti u
obzir 1 plasticna deformacija materijala, do koje dolazi pri duktilnom lomu materijala,
Sto znaci da se numericki proracuni mogu koristiti za odredivanje parametara EPML,
ispitivanje ogranicenja i primenljivosti parametara EPML 1 primenu lokalnih kriterijuma
loma kod postupaka eksperimentalno-numericke analize [179]. S obzirom da je MKE
sastavni deo kombinovanog eksperimentalno-numerickog postupka analize duktilnog
loma, proracun MKE omogucava odredivanje vrednosti razli¢itih karakteristi¢nih
svojstava ispitivanog materijala koje je izuzetno tesko odrediti eksperimentalnim putem
(npr. rast zapreminskog udela Supljina u materijalu sa porastom vrednosti spoljasnjeg
opterecenja).

Kao sto je to prethodno u tekstu pomenuto, razvoj oste¢enja kod metalnih

materijala u uslovima nastanka duktilnog loma se moze opisati primenom modela
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nespregnutog ili spregnutog lokalnog pristupa. Kod modela nespregnutog lokalnog
pristupa najcesce se koristi von Mises-ov kriterijum tecenja. Prema Rice-Tracey modelu
parametar lokalnog pristupa je odnos rasta Supljina R/R, koji se odreduje iterativnim

postupkom pomocu izraza datog jednacinom (7.13):

3
T N S S +0,283A57, exp| —— (7.13)
RO n+l RO n 26@5]

gde je R trenutni srednji poluprecnik Supljine, Ry pocetni poluprecnik Supljine, (R/Ry),+1

odnos rasta Supljina za korak n+1, (R/Rj), odnos rasta Supljina za korak » kada je
(R/Ro)o=1, dok su a,,, o4 1 € odgovarajuce srednje vrednosti napona, ekvivalentnog
von Mises-ovog napona 1 ekvivalentne plasticne deformacije materijala po
integracionim tackama razmatranog elementa, respektivno. Kod modela spregnutog
pristupa se, pak, podrazumeva da je oSteCenje u materijalu nastalo kao posledica
nastanka i rasta Supljina (zapreminski udeo Supljina je promenljiva) zbog cega se u
analizi koristi kriterijum teCenja za porozno telo, koji je kod Gurson-Tvergaard-
Needlemen (GTN) modela opisan jednacinom (7.14) [182-184]:

3SijSij * 3 20, «\2
¢ = = +2f QICOSh(_ng .j_[1+(qlf ) ]:0 (7.14a)
. | f=f.
N 7.14b
! {f6+K<f—m,f>fC (7.14b)

gde je Sj; devijator tenzora napona (ij=1,2,3), o trenutni napon teCenja materijala, 1
zapreminski udeo Supljina, ¢; i g» su konstitutivni parametri (q;=>1, qx>1), f; je kriticna
vrednost zapreminskog udela Supljina pri kojoj dolazi do pocetka njihovog spajanja, dok
je K parametar koji definiSe dinamiku gubitka nosivosti materijala preko zavisnosti date

jednacinom (7.15):

Ju =1 (7.15)

u kojoj je fr zapreminski udeo Supljina pri lomu materijala, dok fu* predstavlja vrednost

funkcije oStecenja u trenutku loma koja je definisana jednacinom (7.16):

£ =1/q, (7.16)
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ABAQUS je primer programskog paketa koji omogucava zadavanje svojstava
materijala za MKE proracun prema GTN modelu.

Kompletni Gurson-ov model (complete Gurson model, CGM) uzima u obzir
oSte¢enje materijala do kojeg dolazi usled postojanja Supljina u materijalu. Do nastanka
Supljina u materijalu dolazi usled pojave oSteCenja materijala na mestima ukljucaka i
Cestica sekundarne faze tokom procesa plastiénog deformisanja materijala [179].
Nastanak Supljina se moze javiti kao posledica dekohezije, odnosno kao posledica
odvajanja Cestice od osnove ili kao posledica loma cCestice. Ukupna brzina rasta Supljina
u materijalu, koji je izlozen spoljnjem opterecenju, zavisi od rasta zapreminskog udela

vec¢ postojecih Supljina 1 nastanka novih Supljina $to se moze opisati jednac¢inom (7.17):
f:fnastanka—i—fmsta :A{;‘;;—I—(l—f)[;‘”p (717)

gde je A brzina rasta Supljine, ¢/ brzina ekvivalentne plasticne deformacije, a &

plasti¢ni deo tenzora brzine deformacije.

CGN model je nastao znacajnim modifikacijama GTN modela, koje su uveli
Zhang 1 njegovi saradnici [185]. Naime, uvodenjem Thomason-ovog kriterijuma
spajanja (koalescencije) sfernih Supljina [186] u GTN model dobijen je CGN model.

Kriterijum pocetka spajanja Supljina i zavrSne faze duktilnog loma je dat jednacinom

(7.18):
1 1 2
%>(C¥[;—lj+ﬁ ,;J(l—iﬂ ) (718)

gde o, predstavlja najveci glavni napon, a 1 § su konstante ¢ije je vrednosti Thomason
odredio primenom modela jedinicne celije (o = 0,1 1 B = 1,2), dok je » odnos

poluprecnika Supljine i rastojanja dve susedne Supljine opisan jednacinom (7.19):

3 ﬁe‘sﬁraﬁg}
p=dd (7.19)

)

2

u kojoj €7, & 1 &; predstavljaju glavne deformacije. Na taj nacin kriticna vrednost
zapreminskog udela Supljina, f., u CGM modelu ne predstavlja parametar Ciju je

vrednost neophodno odrediti, kao Sto je to slucaj kod GTN modela, ve¢ predstavlja
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odgovor materijala na pojavu spajanja Supljina koja se odreduje tokom analize
duktilnog ponasanja materijala. Bitno je ista¢i da kritini zapreminski udeo Supljina, f,
zavisi od polja deformacije i1 da iz tog razloga njegova vrednost ne mora biti ista u svim
delovima razmatrane zapremine kao ni u svim integracionim tackama jednog konacnog
elementa.

Kao $to je poznato, do osteéenja materijala mehanizmom duktilnog loma dolazi
usled pojave, rasta 1 spajanja Supljina, koje uslovljavaju nastanak i rast prslina na
mestima veceg koncentratora napona [179]. Iz tog razloga se u analizi duktilnog loma
primenom lokalnog pristupa smatra da do gubitka nosivosti materijala na posmatranom
mestu dolazi kada parametar oSte¢enja materijala dostigne kriticnu vrednost ((R/Ry). za
Rice-Tracey model i f. za GTN model), pa je u proracunima MKE neophodno odrediti
mesto u strukturi na kome se ta vrednost postize. Kriticno mesto na kome se postize
pomenuta kritina vrednost, pri ispitivanju geometrije sa prslinom, je element koji se
nalazi ispred samog vrha prsline, dok je kod geometrija bez pocetne prsline to kona¢ni
element kod koga je koncentracija napona najizrazenija. Rast same prsline se, kada je u
pitanju mehanizam duktilnog loma, moze modelovati tehnikom oslobadanja ¢vorova,
koje kontroliSu neki od paramatara EPML kao Sto su J integral, otvaranje vrha prsline
(crack tip opening displacement, CTOD) 1 ugao otvaranja vrha prsline (crack tip
opening angle, CTOA) ili, pak, neki od parametara lokalnog pristupa kao §to su odnos
rasta Supljina i1 zapreminski udeo Supljina. Rast prsline se u programskom paketu
ABAQUS u slucaju duktilnog loma moze modelovati preko kriticnog napona, rasta
prsline u vremenu 1 kriticnog otvaranja prsline, dok se kriticni zapreminski udeo
Supljina, f., ne moze koristiti kao kriterijum rasta ve¢ se ovaj parametar koristi
indirektno za odredivanje vrednosti otvaranja prsline (crack opening displacement,
COD) koje odgovara pocetku stabilnog rasta prsline mehanizmom duktilnog loma.
Osim toga, lokalnim pristupom moguce je analizirati rast prsline i bez oslobadanja
¢vorova i to praéenjem otkaza po elementima, pri ¢emu se podrazumeva da je do otkaza
u KE doslo kada je parametar oSte¢enja dostigao kriti¢nu vrednost.

Kod analize duktilnog loma, za koji je karakteristi¢na pojava tri razlicite faze u
ponasanju materijala, numericko modelovanje razmatrane geometrije se mora uraditi
sve do pojave konacnog loma [179]. Pri tome je bitno obrazovati veoma finu mrezu
konac¢nih elemenata u oblastima koncentratora napona, posebno izrazenih ako postoji
singularitet napona (vrh prsline, oStar zarez, diskontinuitet u svojstvima materijala ili
oblast sa visokim toplotnim gradijentom), dok je usitnjavanje elemenata manje izrazeno

1 znacajno za proracune veli¢ina udaljenih od vrha prsline (odredivanje J integrala). Pri
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formiranju mreze se, osim toga, mora obratiti paznja i na pravce deformisanja KE u
zavisnosti od pravca dejstva spoljasnjeg optere¢enja. Da bi navedeni proracuni bili $to
efikasnije izvrSeni vr$i se smanjenje broja stepeni slobode i to uvodenjem uslova
simetrije, pravljenjem grublje mreze kona¢nih elemenata na mestima koja su udaljena
od koncentratora napona, svodenjem 3D modela na 2D analizu uvodenjem uslova osne
simetrije, RSN ili RSD; ali se proracun moze uliniti jo$ efikasnijim i koriS¢enjem
podmodela kojim se detaljno modeluje samo oblast koja je od interesa dok se uticaj
ostatka modela aproksimira odgovaraju¢im grani¢nim uslovima.

Kod proracuna koji uklju¢uju nelinearno ponaSanje materijala izuzetno je
znacajno kako ¢e se definisati spoljasnje optereCenje [179]. Naime, ukoliko je
opterecenje definisano u jednom ¢voru mreze onda moze do¢i do lokalne koncentracije
napona i deformacije $to je loSe za numericku analizu s obzirom da je oblast delovanja
opterecenja najceS¢e udaljena od vrha prsline. Medutim, pomenuti problem je moguce
resiti raspodelom delovanja spoljaSnjeg opterecenja na vise ¢vorova mreze KE gde se
materijal u datoj oblasti definiSe kao elastican. Ipak, ako u oblasti delovanja spoljasnjeg
optere¢enja 1 posle ovoga dolazi do pojave plastiCnog teCenja materijala onda je
neophodno uvesti nelinearne grani¢ne uslove na taj nacin Sto ¢e se izvrsiti definisanje
kontakta razmatrane geometrije sa krutim ili deformabilnim telom. Pri numerickoj
analizi lokalnog pristupa duktilnom lomu se optereCenje najceS¢e definisSe uvodenjem
pomeranja odgovarajuce tacke ili grupe tacaka, ali se pri tom ipak mora primeniti jedan
od dva opisana nacina za neutralizaciju pojave plasticnog tecenja materijala u oblasti
delovanja spoljasnjeg opterecenja.

Prema svom polozaju na ispitivanom uzorku prsline se mogu podeliti na
prolazne (kada se Sire od jednog do drugog kraja uzorka), povrSinske (kada zahvataju
deo povrsSine preseka uzorka) i skrivene (kada se prsline nalaze u unutrasnjosti zbog
Cega se ne vide spolja) [187]. Epruvete sa prolaznom ili povrSinskom prslinom se
koriste pri standardnim ispitivanjima mehanike loma i tada je prilikom modelovanja
neophodno izvrsiti 1 modelovanje geometrije prslina [179]. Ukoliko se prolazna prslina
nalazi na osi ili ravni simetrije posmatrane geometrije onda se prslina definiSe
odgovaraju¢im grani¢nim uslovima simetrije duz ligamenta, u suprotnom se
modelovanje prsline vrsi topologijom mreze i to tako da se duz povrsine prsline nalaze
parovi ¢vorova koji se poklapaju u pocetnom trenutku ali koji se mogu nezavisno
pomerati. Parametri koji opisuju promenu geometrije prsline su CTOD, otvaranje usta
prsline (crack mouth opening displacement, CMOD) i1 CTOA. Ukoliko se pri

modelovanju duktilnog loma razmatra stacionarna prslina tada se C7TOD moze odrediti
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na osnovu oblika njenog zatupljenog vrha koji se modeluje odgovaraju¢im singularnim
konac¢nim elementima. Medutim, posto ne postoji jedinstven postupak za odredivanje
ovog parametra uveden je Js (neposredno otvaranje vrha prsline za prirastaj duzine
prsline od 5 mm) koncept kao metoda za odredivanje C7TOD 1 eksperimentalnim i
numeri¢kim putem. Numericko odredivanje ds na CT epruveti je prikazano na slici 7.7
gde je prikazan i detalj mreze oko vrha prsline na kome je obelezena tacka koja se u
nedeformisanoj mrezi nalazi na rastojanju od 2,5 mm u odnosu na osu simetrije i Cije je
pomeranje u vertikalnom pravcu pri povecanju spoljasnjeg optereéenja ds/2. CMOD je
parametar koji se takode Cesto koristi prilikom modelovanja duktilnog loma 1 na slici
7.8 shematski je prikazano odredeivanje ovog parametra na CT epruvetama i
epruvetama za savijanje u tri tacke (single edge-notched bend specimen, SENB), pri
¢emu je vrednost CMOD kod CT epruveta priblizno jednaka vrednosti pomeranja
napadne tacke sile v;;. Nakon pocetka rasta prsline ne postoji znacajnije zatupljenje
njenog vrha pa je osim CTOD i CMOD parametara prilikom modelovanja duktilnog

loma moguce koristiti i CTOA parametar.

2,5+52

—t
1 |
vrh
prsline

(a) (b) (a) (b)
Slika 7.7. (a) CT epruveta i (b) detalj mreze  Slika 7.8. Shematski prikaz odredivanja

KE oko vrha prsline [179]. CMOD na (a) CT i (b) SENB epruveti [179].
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(a) (b) ©)

Slika 7.9. Putanje rasta prsline dostizanjem kriti¢ne vrednosti parametra oStec¢enja u: (a)

ﬁ@#@
v

ligament

integracionim tackama donje polovine KE ligamenta, (b) integracionim tackama donje
ili gornje polovine KE ligamenta i (c) procena pravca rasta prsline izazvana

odgovaraju¢om mrezom KE [179].

Rast prsline je mogué¢e modelovati primenom nekog od modela spregnutog

pristupa pracenjem otkaza materijala po elementima, tj. integracionim tackama, gde se
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podrazumeva da postoji gubitak nosivosti materijala kada parametar oSteCenja dostigne
svoju kriticnu vrednost [179]. Ako je putanja rasta prsline eksperimentalno odredena ili
ako se moze predvideti onda se mreza KE formira na taj na¢in da se dobije model sa $to
manje elementa. Ukoliko se putanja prsline, pak, ne moze predvideti onda i sami modeli
moraju biti kompleksniji, a mreza mora biti finija 1 pravilnija u oblastima u kojima
moze do¢i do nastanka ili rasta prsline. Putanje rasta prsline su prikazane na slici 7.9 na
kojoj su delovi elemenata oko integracionih tataka u kojima je doslo do otkaza
materijala oznaCeni sivom bojom dok je pocetni vrh prsline oznacen crnom bojom.
Dostizanje kriticne vrednosti parametra lokalnog pristupa u integracionim tackama
gornje ili donje polovine prvog reda elemenata ne vodi do pojave znacajnih razlika
ukoliko se uzorak posmatra makroskopski (slike 7.9a 1 b). Bitno je istaci 1 da ukoliko se
mreza KE formira na neodgovarajuc¢i nacin dolazi do netacnog modelovanja putanje
rasta prsline, §to je posebno izrazeno kod modela koje Cine Cetvotougaoni i1 trougaoni
elementi u blizini vrha prsline 1 u ligamentu (slika 7.9¢). 1z tog razloga se mreza KE u
delu strukture u kome se ocekuje rast prsline najeS¢e formira od Cetvorougaonih
elemenata.

Primena lokalnog pristupa u analizi oSte¢enja do kojih dolazi mehanizmom
duktilnog loma podrazumeva da se prilikom analize razmatra i odgovaraju¢a zapremina
materijala, odnosno neophodno je definisati dimenzije materijala preko veli¢ine KE
kako bi se MKE mogli odredili parametri mehanizma duktilnog loma [179]. Uticaj
velicine KE na modelovanje rasta prsline mehaniznom duktilnog loma moze se
analizirati preko A4U,;, tj. priraStaja rada utroSenog tokom plasticnog deformisanja

jednog elementa zapremine 4 V=wbh, koji je dat jednacinom (7.20):

AVN\ t

AU, = J-Wp[dV = J-(Io'ij gy dtjdV =W, AV (7.20)
AV

gde je ¢ vreme, W, je specifi¢ni rad plasti€nog deformisanja, a sz srednja vrednost

specificnog rada u posmatranom elementu. Brzina oslobadanje energije, koja odgovara
prirastaju duzine prsline koji je jednak Sirini elementa 4a=w (slika 7.10), odreduje se na
osnovu jednacine (7.21):

1 AU, B AU,

- = =W h~J, 7.21
b Aa bw P ' ( )
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vrh = vrh ]
@ prsline prsline
S =]
-
| TP L~
(a) (b) (c)

Slika 7.10. (a) CT epruveta sa pocetnom prslinom, (b) KE oko vrha prsline pre

razdvajanja i (¢) KE oko vrha prsline posle razdvajanja [179].

Na osnovu svega prethodno navedenog se moze zakljuciti da mreza KE ima
veliki uticaj na rezulate MKE analize mehanizma duktilnog loma pa se u analizi
primenom lokalnog pristupa duktilnom lomu najceS¢e koriste elementi iste visine i
Sirine, osim pri ispitivanju 1 analizi materijala izraZzene anizotropije kod kojih
mikrostrukturne karakteristike zavise od pravca ispitivanja. Medutim, iako postoji
generalno misljenje da veli¢ina elementa mora biti u vezi sa mikrostrukturom, tj. sa
srednjim slobodnim putem izmedu Cestica oko kojih se obrazuju Supljine, fizicki opis
mehanizna duktilnog loma ne omogucuje jednostavno i direktno povezivanje ovih
dimenzija materijala i modela [179]. Pomenuti problem se moze reSiti razmatranjem
veli¢ine elementa kao parametra materijala, Sto odgovara uvodenju tzv. karakteristi¢nog
rastojanja /..

Iz svega se moze zakljuciti da predvidanje nastanka duktilnog loma lokalnim
pristupom podrazumeva sveobuhvatnu eksperimentalnu i numericku analizu duktilnog
loma. Eksperimentalnim delom analize odreduju se mehanicka svojstva materijala i
odgovaraju¢i parametri EPML, mikrostrukturne karakteristike materijala, kao 1
parametri oSteCenja materijala. Numerickim delom analize je, pak, moguce pratiti
promenu polja napona i deformacije, ali 1 izraCunati parametre oSteCenja materijala
mehanizmom duktilnog loma na odabranom mestu strukture ispitivanog materijala. Na
slici 7.11. dat je shematski prikaz osnovnih koraka 1 procedura tokom procesa
eksperimentalmo-numericke analize duktilnog loma materijala primenom modela

spregnutog ili nespregnutog pristupa.
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EKSPERIMENTALNA
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y
PRORAGUN
METODOM KONACGNIH |« |
ELEMENATA SPREGNUT!
MODELI
\
NESPREGNUTI KOREKCIA
VODEL) VREDNOSTI
F PARAMETARA MODELA
' i
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dobro slaganje

4

PREDVIDPANJE PONASANJA
MATERIJALA NA ZELJENOM MESTU
KONSTRUKCIJE

Slika 7.11. Algoritam osnovnih koraka u modelovanju duktilnog loma primenom

lokalnog pristupa [179].

7.2. MODELOVANJE ZILAVOSTI LOMA PRIMENOM MIKROMEHANICKIH
MODELA

Da bi se pri projektovanju legura unapred procenila moguénost ostvarenja
zahtevane otpornosti prema lomu, neophodno je uspostaviti kvantitativnu zavisnost
zilavosti loma od relevantnih mehanickih i mikrostrukturnih parametara. 1z tog razloga
je razvijeno viSe mikromehani¢kih modela za predvidanje Zilavosti loma u uslovima
ravnog stanja deformacije, K. PredloZeni modeli su relativno jednostavni i uzimaju u
obzir samo pojedine uticajne faktore, kao Sto su mehanicke karakteristike koje se mogu
lako odrediti iz podataka dobijenih ispitivanjem na zatezanje 1 odgovarajuci
mikrostrukturni parametar odnosno ,,karakteristicno rastojanje” kako se Cesto definise
[188]. U numerickom modelovanju Zilavosti loma celika kao mikrostrukturni parametar

se uzima srednji slobodni put A izmedu nemetalnih ukljucaka, dok je za legure
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aluminijuma to srednji slobodni put izmedu Cestica sekundarnih faza [189]. Pri tome,
najveéi broj modela podrazumeva da je vrednost K. direktno proporcionalna A",

Krafft [190] je predlozio model koji predvida zilavost loma u zavisnosti od
modula elasticnosti E, koeficijenta deformacionog ojacavanja n i mikrostrukturnog

parametra dr:

1

K, = En(2md,)? (7.22)

Model Broberg-a [191], koji uzima u obzir makroskopske veli¢ine, £ 1 napon

RNE
K, =3 Edo,,| (7.23)
J— é‘m

gde ¢, predstavlja maksimalno suzenje preseka. Prema analizi Richards-a [189] ¢, se

tecenja oy, je dat izrazom:

moze izjednaciti sa kriticnom vrednosti stvarne deformacije &..
Thomason [192] je uvodeéi parametar ¢;, kao vrednost deformacije oko vrha
prsline pri kojoj dolazi do njenog nestabilnog rasta, i zapreminski udeo ¢estica, odnosno

procenat Supljina, u plasti¢noj zoni VrdoSao do relacije:

1
K &i-1 V 2
ke T | 4,62(E/Y)~——+881tan| | 1-— (7.24)
Y 1—v 207 0,09

u kojoj je v Poisson-ov koeficijent, k smicajno naprezanje, a Y je definisano izrazom Y =

V3k. Ovaj model je, medutim, validan samo kada se zapreminski udeo Supljina kreée u
granicama od 2 % do 9 %.

Model u kome figuriSu samo mehanicki parametri su predlozili Hahn i
Rosenfield [193]:

1

K, =n(2/3Ec &)’ (7.25)

Oni su kasnije razvili i drugi model koji po na¢inu pristupa modelovanju Zilavosti loma
spada u prvu grupu modela gde je pored mehanickih parametara uveden i

mikrostrukturni parametar d [194]:

1

K, =0, Ed)’ (7.26)

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 85



Teorijski deo: Odredivanje parametara mehanike loma legura titana modelovanjem

Schwalbe [195] je postavio relaciju koja uzima u obzir ¢z kao veli¢inu plasti¢ne

deformacije:

K, =lo, it-20))\md+n)-[e,E/0, " (7.27)

Richards [189] je poSao od izraza koji definiSe zavisnost Zilavosti loma od
kriti¢ne vrednosti stvarne deformacije ¢, 1 rastojanja ispred vrha prsline / izjednaenog

sa kriticnom vrednosti /. i razvio model dat jednac¢inom (7.28):

1
Ew o & \2
K, =2 e (7.28)
2\ a=v?)

koji pouzdano predvida otpornost prema lomu Zilavijih legura titana sa acikularnom o/f8
mikrostrukturom.

Sli¢an model bez konstante (7/2) i €lana wg,), koji uzima u obzir efekat
deformacionog ojacavanja u plasticnoj zoni, su razvili Ritchie i Thompson [188]
usvajajuci da je ¢ pre u funkciji morfologije povrSine preloma i zapreminskog udela
Cestica koje su mesta iniciranja Supljina, nego da je stvarna deformacija. Takode,
uvodenjem relacije / = (z/6/)"°D se dolazi do vrednosti K., koja je pri konstantnom

16 gde f'predstavlja

naponu tecenja 1 mikrostrukturnom parametru D proporcionalna sa f
zapreminski udeo sekundarnih faza, $to je u saglasnosti sa modelom Hahn i Rosenfield-

a[196]:

K, = 2ayE(—j3D i (7.29)

u kome figuriSu uz makroskopske veli¢ine, £ 1 o,, 1 dva mikrostrukturna parametra:
srednji precnik D i zapreminski udeo f, Cestica sekundarnih faza ¢ijim odvajanjem od
osnove ili lomom ve¢ u ranoj fazi deformisanja nastaju Supljine. Model je razvijen uz
pretpostavku da nestabilan rast prsline u veoma deformisanoj zoni oko prsline nastaje
kada postepenim pomeranjem vrh prsline dostigne rastojanje izmedu polomljenih
Cestica sekundarne faze ispred vrha prsline.

Analiza predlozenih modela ukazuje da se modelovanju otpornosti prema lomu
pristupa na razli¢ite nacine. Ipak, nema modela koji bi se mogao primeniti za potpuno

pouzdanu procenu zilavosti loma termicki i termomehanicki obradenih legura titana. To
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namece potrebu kako za njihovim modifikovanjem tako i za razvojem novih modela

koji bi uzeli u obzir vedi broj uticajnih parametara.
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8. EKSPERIMENTALNI
MODELOVANJE
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Slika 8.1. Plan istrazivanja za ocenu otpornosti prema osSte¢enju i lomu implantnih

legura titana.

Polaze¢i od osnovnih ciljeva disertacije izvedena su opsezna multidisciplinarna

istrazivanja implantnih materijala na bazi titana (slika 8.1), koja su obuhvatila: (a)

projektovanje hemijskog sastava materijala i nacina njihovog dobijanja, (b) izbor rezima

termi¢ke 1 termomehaniCke obrade polaznog materijala, (c) definisanje parametara

savremenog postupka izrade nanocesti¢nih materijala, (d) potpunu karakterizaciju

mikrostrukture odabranih legura u razli¢itom stanju, (e) utvrdivanje elektrohemijskog 1

ponasanja pri habanju i trenju u korozionoj sredini, (f) odredivanje tvrdoce, zateznih
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karakteristika, udarne Zzilavosti 1 parametara mehanike loma, (g) fraktografsku analizu
nastalih oSte¢enja i povrSine preloma, (h) numericke proracune otpornosti prema
oStec¢enju 1 lomu primenom MKE 1 (i) primenu mikromehanic¢kih modela za predvidanje
zilavosti loma.

Postupci izrade 1 naknadne prerade ispitivanih legura uz primenjene metode
karakterizacije njihovih svojstava i mehanizama razli¢itih vidova oSte¢enja, kao i

postupke numerickih proracuna detaljno su opisani u daljem tekstu.
8.1. MATERIJAL I IZRADA

Za ispitivanje su odabrane dve legure titana: Ti-6Al-4V legura ELI kvaliteta i
nekomercijalna legura Ti-13Nb-13Zr, koja se u odnosu na ostale legure novije
generacije odlikuje znatno nizim vrednostima modula elasti¢nosti za priblizno isti nivo
zatezne ¢vrstoce. Obe legure su izradene konvencionalnim tehnoloskim postupkom i

savremenim postupkom usitnjavanja mikrostrukture.
8.1.1. Konvencionalni postupak izrade legura
8.1.1.1. Legura Ti-6AIl-4V ELI

Kao polazni materijal koriS¢ena je komercijalna legura Ti-6Al-4V ELI, koja se
po sadrzaju primesa moze svrstati u legure izuzetne cistoce, proizvedena od strane
kompanije ,,Krupp VDM GmbH”, Nemacka, u vidu Sipki pre¢nika 38 mm. Da bi se
ostvarila razliCita mikrostrukturna stanja, Sipke su podvrgnute jednoc¢asovnom
rastvarajuéem Zarenju na dve temperature: 1000 °C i 750 °C, odnosno u jednofaznoj f i
dvofaznoj a+p oblasti (8 prelazna temperatura ove legure je 75 = 995 °C [197]), nakon
Cega su hladene razli¢itom brzinom do sobne temperature. Zarenje je izvedeno u
»Instrumentarija Zagreb” laboratorijskoj pe¢i u proto¢noj zastitnoj atmosferi argona.
Sporo hladenje sa temperature zagrevanja ostvareno je hladenjem zajedno sa pe¢i, dok

je veca brzina hladenja postignuta kaljenjem u vodi.
8.1.1.2. Legura Ti-13Nb-13Zr

Legura je proizvedena u Laboratoriji za materijale Instituta za nuklearne nauke

,vinca“ postupkom topljenja i livenja u ,Heraeus GmbH* elektrolu¢noj peci sa
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zaStitnom atmosferom argona. Kao polazni materijal koriS¢eni su visokocCisti titan,
niobijum i cirkonijum (Cisto¢e 99,99 mas. %). Odlivci u vidu 50 g teskih piskota, duzine
90 mm i debljine 8 mm, dobijeni su topljenjem i1 o¢vrS€avanjem rastopa u vodom
hladenom bakarnom kalupu. U cilju homogenizacije sastava legure, piskote su
viSestruko pretapane. Analiza hemijskog sastava odlivene legure, uradena metodom
fluorescencije X-zaraka (X-ray fluorescence, XRF) uz koris¢enje portabl NITON® XLt
797X XRF analizatora kompanije ,,Thermo Fisher Scientific Inc.”, je pokazala da
sadrzaj niobijuma i cirkonijuma u leguri odgovara projektovanom sadrzaju od 13,0
mas.% pojedinacno za oba elementa.

Odlivei su tokom 30 min podvrgnuti rastvaraju¢em zarenju u atmosferi argona
na temperaturi od 900 °C, koja je znatno iznad tempearture f — « transformacije za ovu
leguru (7 = 735 °C [198,199]), a zatim kaljeni u vodi. Termicki obradeni odlivci su
plasti¢cno deformisani na “Albert Mann Engineering Co. Ltd.” valjaonickom stanu u
viSe provlaka do debljine 6 mm, ¢ime je postignuta redukcija preseka od 25 %. Valjanje
je izvedeno na hladno i na toplo. Nakon toplog valjanja na temperaturi od 680 °C legura
je zavrSno termicki obradena u atmosferi argona po slede¢em rezimu: rastvarajuce

zarenje na temperaturi od 750 °C u trajanju od 1 h i kaljenje u vodi.

8.1.2. Savremeni SPD postupak izrade legura

Slika 8.2. HPT aparatura.

U cilju dobijanja sitnozrne mikrostrukture obe legure su jako plasti¢no
deformisane uvijanjem pod visokim pritiskom (HPT postupak). Koris¢ena je HPT
aparatura (slika 8.2), koja se sastoji od kompjuterski vodenog i1 kontrolisanog

dvoklipnog hidrauli¢nog uredaja sa infracrvenim (IC) spiralnim greja¢em. Uvijanju pod
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pritiskom od 5 GPa podvrgnuti su uzorci legure Ti-6A1-4V ELI u sva Cetiri termicki
obradena stanja i legure Ti-13Nb-13Zr u stanju nakon livenja. Uvijanje je izvedeno na
sobnoj i temperaturi od 500 °C brzinom od 0,2 o/min, pri ¢emu je HPT proces zavrsen
nakon 5 punih obrtaja. Dobijeni su uzorci oblika diska pre¢nika 8 mm i debljine 0,8

mm.

8.2. MIKROSTRUKTURNA ISPITIVANJA

Mikrostruktura legura u stanju nakon konvencionalnog i HPT postupka izrade
ispitana je primenom svetlosne mikroskopije (SM), skenirajue elektronske
mikroskopije (SEM) 1 rendgenostrukturne analize difrakcijom X-zraka (XRD).
Ispitivana povrSina uzoraka je pripremana standardnom metalografskom tehnikom:
mokro bruSenje na silicijumkarbidnim hartijama do finoée 1000, poliranje
dijamantskom suspenzijom fino¢e 5 pm 1 0-2 pum, ultrazvucéno cis¢enje u etanolu u
trajanju od 30 min. Uzorci za ispitivanje na SM i SEM mikroskopu dodatno su
nagrizani na sobnoj temperaturi u Kroll-ovom reagensu sastava: 3 ml HF + 6 ml HNOs;
+91 ml H,O.

8.2.1. SM analiza

Otkrivanje mikrostrukture, identifikacija faza i kvantitativna mikrostrukturna
analiza za svako mikrostrukturno stanje konvencionalno izradenih legura je izvedeno
koris¢éenjem SM mikroskopa ,,Carl Zeiss Opton Axioplan® sa ,,Panasonic WV-CD50*
digitalnom kamerom. Mikrostrukturne promene, nastale usled primene razlicitih rezima
termicke 1 termomehanicke obrade, pracene su odredivanjem relevantnih geometrijskih
parametara koriS¢enjem ,,Leica Application Suite v3.4* programskog paketa. Merenje je
izvedeno primenom linearne metode pri razli¢itim uve¢anjima mikroskopa, zavisno od
toga koji je parametar mikrostrukture odredivan. Broj merenja je tako izabran da se
postigne zadovoljavajuca tacnost rezultata. Odredena je veliina prvobitnog zrna f faze
(Lp), zapreminski udeo prisutnih faza (f,), Sirina kolonija lamela a faze (Lk,), Sirina
lamela odnosno veliina ravnoosnih ili globularnih zrna o faze (4,), Sirina plocica a’
martenzita (4,-) 1 medusobno rastojanje Cestica a odnosno ploc€ica o’ faze izrazeno preko
srednjeg slobodnog puta kroz f osnovu (4s). Proraun udela faza u mikrostrukturi je

izveden koris¢enjem odgovarajuce stereoloske relacije [200].
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8.2.2. SEM analiza

Radi boljeg razdvajanja detalja, mikrostrukturne karakteristike konvencionalno
izradenih legura su dodatno ispitane na SEM mikroskopu ,,JEOL JSM-5800% pri
radnom naponu od 25 keV uz koris¢enje slike sekundarnih elektrona (SE). Kako
primenom SM nije bilo moguée ostvariti dobar kontrast, otkrivanje mikrostrukture
legura podvrgnutih HPT postupku je izvedeno na SEM mikroskopu ,,JEOL JSM-
6460LV* visoke rezolucije pri istom radnom naponu od 25 keV. Pri tome je koriS¢ena
SE slika i slika povratno rasutih elektrona (backscattered electrons, BSE).

Vise podataka o veli€ini zrna i prirodi razdvojenih faza u mikrostrukturi legura,
dobijenih primenom kako konvencionalnog tako i savremenog HPT postupka, pruzila je

rendgenostrukturna analiza.
8.2.3. Rendgenostrukturna analiza

U cilju rendgenostrukturne analize koris¢en je difraktometar ,,Siemens D5000
PC*. Primenjeno je Cu K, zracenje, a intenzitet difrakcionog zraCenja u funkciji ugla 26
je registrovan u intervalu od 0 do 100 ° sa korakom od 0,02 °s™'. Identifikacija faza je
izvrSena primenom metode direktnog poredenja pomocu kompjuterskog programa
»DIFRAC plus EVA Application release 2001 version 7.0 rev. 0.1%, pri ¢emu je
odredena 1 veli¢ina kristalita. Pored toga, merenjem Sirine karakteristicnih difrakcionih
linija uz kori$¢enje ,,Wincell version 1.1“ programskog paketa su odredeni parametri

reSetke identifikovanih faza.
8.3. TRIBOLOSKA ISPITIVANJA

Da bi se ispitao uticaj mikrostrukturnih parametara i uslova prisutnih u ljudskom
organizmu na otpornost ispitivanih legura prema habanju i trenju, izvedena su
ispitivanja makro 1 mikro triboloskih karakteristika konvencionalno izradenih legura.
TriboloSko ponaSanje na makro nivou je ispitano za obe legure. Karakterizacijom je
obuhvaceno odredivanje frikcionih svojstava, nivoa 1 mehanizma habanja, kao i
promena u kontaktnoj zoni materijala para metal/metal nastalih tokom habanja u
rastvoru koji simulira telesne tecnosti ljudskog organizma. Nakon makro triboloskih
ispitivanja, koja se uobiCajeno prva izvode u reSavanju problema pravilnog izbora

implantnog materijala [201], pristupilo se ispitivanju triboloskog ponaSanja termicki
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obradene legure Ti-6Al-4V ELI na mikro nivou. Kako ponaSanje implantnog materijala
pri habanju i trenju ne zavisi samo od korozione sredine prisutne u ljudskom organizmu
nego 1 od materijala komponenti vestackog zgloba i vrste pokreta koje pacijent ¢ini
tokom hodanja, mikro triboloSka ispitivanja su izvedena pri linearno naizmeni¢nom
kretanju za sluc¢aj kombinacije materijala komponenti veStatkog kuka metal/keramika.
Odreden je uticaj podmazivanja, nivoa optere¢enja i brzine linearnog pomeranja na
trenje 1 stepen oSteCenja usled habanja. Posebna paznja je posvecena odredivanju

mehanizma habanja.

8.3.1. Ispitivanje makro trenja i habanja

Makro triboloSka ispitivanja su izvedena prema standardu ASTM G77-83 [202]
upotrebom kompjuterski podrzanog tribometra TR-95 sa ,blok—disk* (,,block—on—
disc) kontaktnom geometrijom na kome je moguce ostvariti razli¢ite uslove kontakta
sa aspekta oblika, dimenzija i materijala kontaktnih elemenata, normalnog kontaktnog

opterecenja i brzine klizanja. Shematski prikaz tribometra TR-95 je dat na slici 8.3.

Tribometar
> TR-95

Normalna sila

Brzina klizanja Koeficijent trenja

\

ULAZNI
PARAMETRI Vreme kontakta

1ZLAZNI
Parametri haban_ig PARAMETRI

Vrsta maziva

Slika 8.3. Shematski prikaz tribomehanickog sistema sa prikazom ulaznih 1 izlaznih

parametara.

Ispitivani kontaktni par je ¢inio rotacioni disk precnika 35 mm i debljine 6,35
mm izraden od cCelika 30CrNiMo8 tvrdoce 55 HRC 1 stacionarni blok dimenzija
6x16x10 mm isecen iz termicki obradenih Sipki, odnosno hladno i toplo valjanih traka.
Kontaktna povr§ina bloka je pre ispitivanja polirana dijamantskom pastom do
hrapavosti (R,) od 0,2 um, dok je hrapavost kontaktne povrSine diska bila R, = 0,49 pum.
Celi¢ni disk je bio uronjen do dubine od 3 mm u Ringer-ov rastvor sobne temperature,
tako da je rotacijom diska omoguceno kontinualno donoSenje Ringer-ovog rastvora u
zonu kontakta 1 granicno podmazivanje kontaktnog para. Ringer-ov rastvor (vodeni
rastvor koji sadrzi 6,5 g/l NaCl, 0,14 g/l KCl, 0,12 g/l CaCl,, 0,2 g/l NaHCO; 1 0,4 g/l

glukoze) je izabran kao lubrikant koji simulira telesne tecnosti u ljudskom organizmu
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jer se on najcesc¢e koristi prilikom in vitro ispitivanja otpornosti zglobnih komponenti
prema habanju [201]. Uoceno je, naime, da do neslaganja rezultata dobijenih pri
odredivanju brzine habanja implantnih materijala putem in vivo 1 in vitro ispitivanja
moze do¢i, izmedu ostalog, 1 zbog tipa lubrikanta koji se koristi [32,203].

Kontaktni par je tokom ispitivanja u trajanju od 10 min bio izloZen normalnom
opterecenju (F,) od 20 N, 40 N i1 60 N pri linearnoj brzini klizanja (v) rotacionog diska
od 0,26 m/s, 0,5 m/s i 1 m/s. Izbor nivoa normalnog kontaktnog opterec¢enja i brzine
klizanja je izvrSen saglasno literaturnim podacima [201,204,205]. Pri tome je ostvaren
maksimalni kontaktni pritisak od 64,7 MPa, 91,5 MPa 1 117 MPa, respektivno.
Kontaktno naprezanje se tokom habanja kontinualno smanjivalo, jer se zbog ,,blok—

disk* konfiguracije para kontaktna povrsina povecavala sa vriemenom habanja.

ANALOGNI
ULAZ

PRIKLJUCNI MODUL

A 4

AD KONVERTOR

9 T

KONTROLA
PROCESA AKVIZICIJE

4 L

LABTECH NOTEBOOK

PODATAKA

PROCES U
REALNOM
VREMENU

MEMORISANJE

©
[T

h 4

ANALIZA | MANIPULACIJA

Slika 8.4. Blok dijagram procesa akvizicije podataka.

Odredeni su osnovni triboloski parametri: koeficijent trenja (f) 1 gubitak
materijala usled habanja. Koeficijent trenja je dobijen raCunskim putem na osnovu
izmerenih vrednosti normalne sile F, i sile trenja F;. Blok dijagram procesa AD

konverzije, akvizicije F, 1 F; signala i1 analize podataka je prikazan na slici 8.4. Za
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akviziciju podataka je koris¢en softver ,,Labtech Notebook version 7.0”, dok je za
pracdenje procesa i zapis signala na disk racunara koris¢ena odgovarajuca korisnicka
aplikacija. Pomocu softvera se sa AD konvertora prikupljaju podaci o vrednostima
merenih veli¢ina (£, i F;) i na osnovu njih kreiraju novi podaci, §to je iskoriS¢eno za
automatsko generisanje koeficijenta trenja u realnom vremenu. Pri tome je primenjena
matematicka operacija deljenja trenutnih podataka sile trenja i normalnog opterecenja.
Takode su formirane srednje vrednosti F, 1 F; primenom metode pokretnih sredina.
Akvizicija signala svih merenih vrednosti je vrSena u trajanju od 60 s brzinom od 100
tac¢aka u sekundi (100 Hz).

Gubitak materijala usled habanja, izraZzen preko zapremine pohabanog materijala
(V), odreden je na osnovu Sirine traga habanja (%) obrazovanog na kontaktnoj povrsini
bloka (slika 8.5). Merenja Sirine traga habanja izvrSena su na univerzalnom mernom
mikroskopu UIM-21. Srednja aritmeticka vrednost pet merenja se koristila kao
merodavna za proradun zapremine materijala (zapremina materijala je izraZena u mm®)
uklonjenog tokom habanja sa kontaktne povrsine bloka.

Ispitivanja su za svaku kombinaciju F, i v ponovljena tri puta. Na osnovu
dobijenih srednjih vrednosti gubitka materijala proracunati su brzina habanja i faktor, tj.
koeficijent, habanja (k) iz odnosa V/s (mm’/m) i V/F,’s (mm’/Nm) [206], respektivno,

gde je s ukupna duZina putanje klizanja.

h, = D hi
) i=1
Slika 8.5. Sirina traga habanja obrazovana tokom triboloskih ispitivanja na povrsini

ispitivanog uzorka (bloka).

Nakon habanja je izvedena SEM 1 rendgenostrukturna analiza tragova habanja
na kontaktnoj povrsini bloka kako bi se odredio mehanizam habanja i priroda nastalih
produkata habanja. Koris¢eni su SEM mikroskop ,, JEOL JSM-5800% 1 difraktometar
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wdiemens D5000 PC* pri istim radnim uslovima kao u slucaju definisanja
mikrostrukture ispitivanih legura. U kojoj meri uslovi habanja utiCu na dubinu
prostiranja plasticno deformisanog sloja u povrSinskoj zoni bloka neposredno ispod
traga habanja odredeno je merenjem mikrotvrdo¢e po Vickers-u (HVy,) na uredaju
,,Buehler Micromet Microindentation Hardness Tester, Model Micromet 5101
Merenje je izvedeno na prethodno metalografski pripremljenom preseku upravnom na
kontaktnu povrsSinu bloka pri optere¢enju od 300 gf. Utiskivanje piramide je trajalo 5 s.
Dubinski profil je dobijen merenjem deset otisaka na razli¢itoj udaljenosti od kontaktne
povrsine bloka, pri ¢emu je rastojanje izmedu dva susedna merna otiska iznosilo 165

pm.

8.3.2. Ispitivanje mikro trenja i habanja

Mikro triboloska ispitivanja su izvedena prema standardu ASTM G133 [207] na
kompjuterski vodenom nanotribometru ,,CSM Nanotribometer Instrument* sa ,,kuglica-
blok” (,,ball-on-flat”) kontaktnom geometrijom (slika 8.6) u uslovima sa i bez
podmazivanja Ringer-ovim rastvorom na sobnoj temperaturi. Kontaktni par se sastojao
od stacionarne Al,O3; kuglice pre¢nika 1,5 mm i pokretnog bloka izradenog od legure
Ti-6Al1-4V ELI dimenzija 6x16x10 mm (slika 8.7). Kontaktna povrSina bloka je

polirana dijamantskom pastom do hrapavosti od 0,07 um.

Slika 8.6. ,,CSM Nanotribometer ftrument“ nanotribometar ,,ball-on-flat” kontaktne

geometrije.

Ispitivanja su izvedena pri normalnom kontaktnom opterecenju od 100 mN, 250
mN, 500 mN, 750 mN 1 1000 mN. Ostvaren je maksimalni kontaktni pritisak od 0,68
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GPa, 0,93 GPa, 1,17 GPa, 1,34 GPa i 1,47 GPa, respektivno. Pri tome je brzina klizanja
iznosila 4 mm/s, 8 mm/s i 12 mm/s, saglasno stvarnoj brzini pomeranja komponenti
kuka pri hodu koja se krece u opsegu 0-50 mm/s [208]. Trajanje svakog testa je iznosilo
30000 ciklusa, pri ¢emu jedan ciklus predstavlja punu amplitudu duzine klizanja (1/2
amplitude = 0,25 mm). Akvizicija signala vrSena je brzinom od 100 tacaka u sekundi

(100 Hz).
Fn

|

Ti-6Al-4V ELI

“—»
0,5 mm

30000 ciklusa
Slika 8.7. Shematski prikaz kontaktnog para.

Tokom ispitivanja je merena sila trenja, odnosno koeficijent trenja, koris¢enjem
softverskog paketa ,, TriboX 2.9.0”. Sva merenja su izvrSena sa tri ponavljanja, pri cemu
je kao merodavna vrednost koeficijenta mikro trenja koriS¢ena njegova srednja vrednost
tokom celog puta klizanja. Nivo oSteenja i mehanizam habanja je utvrden SEM
analizom morfologije habane povrSine bloka pomocu mikroskopa ,JEOL JSM-
6460LV* pri radnom naponu od 25 keV uz koriS¢enje SE 1 BSE slike.

8.4. ELEKTROHEMIJSKA ISPITIVANJA

Koroziona postojanost ispitivanih legura u sredini koja simulira telesne te¢nosti
ljudskog organizma zavisno od mikrostrukturnog stanja konvencionalno izradenih
legura je ispitana primenom potenciodinami¢ke metode i metode spektroskopije
elektrohemijske impedancije (SEI) (engl. electrochemical impedance spectroscopy,
EIS). Sva elektrohemijska ispitivanja su izvedena u prirodno aerisanom Ringer-ovom
rastvoru sastava navedenog u poglavlju 8.3.1. Rastvor je bio sobne temperature (~ 25
°C) ili zagrejan do temperature koja odgovara temperaturi ljudskog tela (37 °C).
Neposredno pre svakog ispitivanja, povrsSina uzoraka obe legure koja se nalazila u
kontaktu sa Ringer-ovim rastvorom je metalografski pripremljena. Nakon mokrog

bruSenja na silicijjumkarbidnim hartijjama do fino¢e 2000 1 zavrSnog poliranja
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suspenzijom glinice fino¢e 0,5 um, uzorci su ultrazvucno ciS¢eni u etanolu a zatim
ispirani destilovanom vodom.
Snimane su polarizacione krive 1 SEI dijagrami. Odredeni su elektrohemijski

parametri, priroda i karakteristike oksidnih slojeva prisutnih na korodiranoj povrsini.
8.4.1. Ispitivanja na sobnoj temperaturi

Ispitivanja su izvedena u trodelnoj elektrohemijskoj ¢eliji. Radnu elektrodu je
¢inio uzorak ispitivanih legura koji je uronjen u rastvor. Pomoc¢na elektroda je bila
platinska mreZica znatno veée specifine povrsine od 1 cm’, koliko je iznosila
pripremljena povrsina radne elektrode izlozena Ringer-ovom rastvoru, dok je referentna
elektroda bila zasi¢ena kalomelova elektroda (ZKE).

Polarizaciona i SEI merenja su izvedena pomocu uredaja ,,Gamry Reference 600
potentiostat/galvanostat/ZRA”. Najpre je pradena promena potencijala otvorenog kola
(Eoxx) sa vremenom. Po uspostavljanju stacionarnog stanja, odnosno stabilnog
korozionog potencijala (Ej,), vrSena su potenciodinamicka merenja u opsegu
potencijala od -0,75 V do 4,0 V. Anodne i katodne polarizacione krive su snimane pri
brzini promene potencijala od 1,0 mV/s. Polarizaciona merenja su ponovljena tri puta.
Ekstrapolacijom linearne oblasti anodne krive polarizacije do preseka sa pravom koja
predstavlja vrednost Ej,- odredena je brzina korozije odnosno gustina struje korozije
(kor)-

Impedansna merenja su izvrSena na potencijalu otvorenog kola u opsegu
frekvencija od 100 kHz do 10 mHz sa amplitudom naizmeni¢nog napona od 10 mV.
Analiza impedansnih dijagrama u kompleksnoj (Nyquist) i Bode-ovoj ravni je izvedena
pomocu ,,Gamry Instruments Echem Analyst version 5.50“ programa za ekstrapolaciju
podataka. Pri tome je koriS¢en model dvoslojnog oksidnog filma, koji se sastoji od
unutrasnjeg kompaktnog sloja i spoljasnjeg poroznog sloja. Odgovarajuée ekvivalentno
elektri¢no kolo je prikazano na slici 8.8, gde Ro predstavlja otpornost elektrolita, R, 1 C,
otpornost odnosno kapacitivnost poroznog sloja, a R, i C, otpornost odnosno
kapacitivnost kompaktnog barijernog sloja. Pri ekstrapolaciji je umesto kapacitivnosti
dvoslojnog filma primenjen element sa konstantnim faznim uglom (CPE), koji direktno
zavisi od frekvencije. Odnos kapacitivnosti i CPE, odreden pre svega sistemom koji se

analizira, je bilo moguce predstaviti izrazom (8.1) [209]:

c, =(cpe- R, (8.12)
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c, =(cPe- Ry ) (8.1b)

gde je n koeficijent koji ima vrednost u opsegu od 0 do 1 [210]. Ako je n = 0, onda je
CPE otpornik. Vrednost od 0,5 predstavlja, pak, Warburg-ovu impedanciju Z,, koja se
odnosi na difuzione procese, dok n = 1 ukazuje na potpunu kapacitivnost C.
Ekstrapolacijom eksperimentalno dobijenih podataka odredene su vrednosti
otpornosti R, kapacitivnosti C i koeficijenta n za oba sloja nastalih oksidnih filmova. Na
kraju su rendgenostrukturnom analizom identifikovani prisutni oksidi. Snimanje
difraktograma na uredaju ,,Siemens D5000 PC* i utvrdivanje prirode oksida je izvrSeno

kao Sto je opisano u poglavlju 8.2.3.

S spoljasnji
1 i slo
porozni sloj
R, c
b

— NN — — unutrasnji
kompaktni sloj

Slika 8.8. Ekvivalentno elektri¢no kolo za dvoslojni film u elektrolitu.

8.4.2. Ispitivanja na temperaturi od 37 °C

Koroziona stabilnost legura izlozenih telesnim te¢nostima povisene temperature
je odredena polarizacionim merenjem u trodelnoj elektrohemijskoj ¢eliji uronjenoj u
vodeno kupatilo pomocu koga je tokom celog ispitivanja odrzavana temperatura Ringer-
ovog rastvora na konstantnom nivou. Valjkasti uzorak legura (precnika 10 mm i visine 1
mm) je bio radna elektroda. U kontaktu sa Ringer-ovim rastvorom je bila povrSina radne
elektrode od 0,28 cm”. Pomoénu elektrodu je &inio ¢ist titan u obliku valjka. Referentna
elektroda je bila Ag/AgCl elektroda u 3M KCI rastvoru. Sva merenja su izvrSena
pomocu potenciostata ,,Bioanalytical Systems, model CV-27* koji je povezan sa X-Y
pisacem.

Odmah po uranjanju radne elektrode u rastvor zapoceto je merenje potencijala
otvorenog kola. Promena potencijala E,; sa vremenom je pracena sve dok se nije
uspostavila relativno stabilna vrednost potencijala. Zatim je izvrSena katodna
polarizacija do -850 mV 1 potenciodinamicka polarizacija iduci od katodnih ka anodnim

potencijalima do 1300 mV. Snimanje anodnih i katodnih polarizacionih kriva je
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izvedeno pri brzini promene potencijala od 0,5 mV/s. Polarizaciona merenja su
ponovljena tri puta. Korozioni potencijal i gustina struje korozije su odredeni

ekstrapolacijom dobijenih kriva.

8.5. MEHANICKA ISPITIVANJA

Mehanicko ponaSanje legura pod dejstvom statickog, udarnog i promenljivog
optereCenja je ispitano na sobnoj temperaturi (= 25 °C). Odredena su osnovna
mehanicka svojstva (tvrdoc¢a, zatezne karakteristike 1 udarna Zzilavost) 1 parametri
mehanike loma (zilavost loma i brzina rasta zamorne prsline). Radi boljeg sagledavanja
uticaja hemijskog sastava i mikrostrukturnih karakteristika na mehanicka svojstva i
proces loma, po zavrSetku ispitivanja je izvrSena fraktografska analiza povrSine preloma

epruveta.

8.5.1. Ispitivanje tvrdoce

Tvrdo¢a legura izradenih kako konvencionalnim tako i savremenim HPT
postupkom je odredena na uzorcima za mikrostrukturnu analizu primenom metode po
Vickers-u (HV). Merenje je izvedeno na uredaju ,,Buehler Identamet Microindentation
Hardness Tester, Model 1114” pod dejstvom opterecenja od 300 gf. Utiskivanje
piramide je trajalo 5 s. Odredivanje veliCine otisaka 1 obrada slike je izvrSena

koris¢enjem programskog paketa ,,Omnimet MHT*.

8.5.2. Ispitivanje zateznih karakteristika

8.5.2.1. Konvencionalno izradene legure

Zatezne karakteristike legura ispitane su na servohidraulickoj kidalici ,,Instron
1255 sa racunarskom konzolom ,,Control Panel 8500 plus* za akviziciju podataka i
»IBM Z-Pro station“ sistemom za numericku analizu 1 3D opticko merenje 1
modelovanje deformacionog polja uz koris¢enje modula ,,Aramis“ licenciranog
proizvodaca ,,GOM GmbH*, Nemacka [211] (slika 8.9a). Ispitivanje je izvedeno na
mikro epruvetama (engl/. micro tension specimen, MTS), ¢ije su dimenzije date na slici

8.10. Na osnovu dobijenih krivih nominalni napon (S)-nominalna deformacija (e)
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konstruisane su krive stvarni napon (o)-stvarna deformacija (¢) prema relaciji (7.12)
Ramberg-Osgood-a [179].

(b)

Slika 8.9. (a) Servohidraulicka kidalica ,,Instron 1255 opremljena racunarskom

konzolom 1 sistemom za numeric¢ku analizu 1 3D opticko merenje i modelovanje

deformacionog polja. (b) CCD kamere rezolucije 2 megapiksela.

Ponasanje legura na mikro nivou praceno je kompjuterskom obradom podataka.
Pri tome je izvrSena precizna analiza naponskog stanja i stanja deformacija. Raspodela
stvarne deformacije pri jednoosnom zatezanju odredena je metodom digitalne
stereometrije, koja se zasniva na poredenju slika rasporeda tacaka na povrSini
odabranog segmenta epruvete za dva uzastopna naponska stanja [212]. U tu svrhu se
unosi mreza tacaka odredene gustine, a nakon toga prati pomeranje oznacenih tacaka sa
promenom opterecenja. Pomeranja svake merne tacke za odredeni nivo opterecenja
meri se 1 proracunava 2D tenzor napona izjednacavanjem deformacija polja pomeranja.
Deformaciono polje se odreduje na osnovu poredenja 3D slika pocetnog stanja i stanja

nakon dejstva opterecenja razli¢itog nivoa.

1 —1

: (z‘/ﬂ
PN

25
Slika 8.10. Mikro epruveta za ispitivanje zatezanjem.
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Slika 8.11. Izgled MTS epruvete (a) na pocetku i (b) na kraju ispitivanja zatezanjem, kao 1

raspodela deformacija na epruveti (c) pre i (d) u toku zatezanja.

Da bi se promene u ponasanju legura kontinualno pratile, povrsina ispitivanih
epruveta je tokom ispitivanja snimana pomoc¢u dve stacionarno postavljene CCD
kamere rezolucije 768x572 piksela (slika 8.9b). Snimana su pomeranja optickih
markera postavljenih na povrSini razmatranog podrucja epruvete (slike 8.11a 1 b) i
vrSeno je njihovo prikupljanje kako bi se 3D koordinate povezale sa koordinatama na
snimku. Zatim je izvrSena analiza naCinjenih snimaka. Polozaj svakog podudarnog para
taCaka odredivan je sa slika za sve tri komponente pomeranja u ravni u pocetnom i
optere¢enom stanju pa su 3D koordinate odredene preko ledne projekcije. Nakon §to su
odredene karakteristicne 3D koordinate tacaka svakog merenja, preko odgovarajuc¢ih
formula izra¢unate su deformacije i naponi. PovrSinske deformacije su odredene preko
transformacije raspodele 3D pomeranja u raspodelu 2D pomeranja, tako da su
deformacije izraCunate u 2D prostoru (prostornom rasporedu). Posmatrane tacke se

projektuju na tangencijalnu ravan u pravcu njenog normalnog vektora pa se problem

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 102



Eksperimentalni postupak i numericko modelovanje

dalje posmatra kao ravanski, dok se raspodela napona izraunava u 2D prostoru
(prostornom rasporedu) (slike 8.11c i d).

Zatezne karakteristike termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELI dodatno su
ispitane i na cilindriénim glatkim epruvetama geometrije prikazane na slici 8.12.
Ispitivanje je izvedeno na servohidraulickoj kidalici ,,Instron 1332 opremljenoj
raCunarskim sistemom ,,Fast Track 8800 za akviziciju podataka. Kao rezultat su

dobijene nominalne krive napon-deformacija.
42.8

a6
R 4 R 4

M10 M10

8.6 ‘ 36 8.6

60

Slika 8.12. Cilindri¢na glatka epruveta za ispitivanje zatezanjem.

U cilju odredivanja mehanizma loma uporedo je na mikroskopu ,, JEOL JSM-T20*
izvrSena SEM analiza morfologije preloma mikro 1 cilindricnih glatkih epruveta.

Snimanje je izvedeno pri radnom naponu od 25 keV i formiranju SE slike.
8.5.2.2. Legure izradene HPT postupkom

Ispitivanje zateznih karakteristika legura podvrgnutih HPT postupku izvrSeno je
na ,,Kammrath and Weiss' ™ kidalici sa radunarskim sistemom za akviziciju podataka.
Iz diskova su iseCene mikro epruvete Cija je geometrija prikazana na slici 8.13. Brzina
uvodenja opterecenja iznosila je 2,5 um/s, dok je izduZenje registrovano pomocu ,,.DD1
Hottinger Baldwin Messtechnik” ekstenziometra. Tokom ispitivanja kontinualno se
pratilo 1 belezilo pomeranje Celjusti kidalice. S obzirom na to da pomeranje nije mereno
na samoj epruveti bilo je neophodno uvesti odredene korekcije kako bi se dobijeni
rezultati mogli porediti sa rezultatima drugih zateznih ispitivanja. Dobijene nominalne
krive napon-deformacija korigovane su numeri¢kim postupkom koji su koristili Dobi i
Junghans [213] pri ispitivanju celika 65Si7 (Celik sastava Fe-0,65C-1,65S1-0,80Mn-
0,0145-0,020P). Da li je doSlo do promene mehanizma loma, ispitano je na SEM
mikroskopu ,,LEO 1525 visoke rezolucije. PovrSine preloma epruveta snimane su pri

radnom naponu od 25 keV i formiranju SE slike.
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Slika 8.13. Mikro epruvete za ispitivanje zatezanjem.

8.5.3. Ispitivanje udarne Zilavosti

Ponasanje legura pri udarnom dejstvu sile ispitano je za konvencionalno
izradenu leguru Ti-6Al1-4V ELL Ispitivanje je izvedeno prema standardu ASTM E23-95
[214] na instrumentiranom Sarpi klatnu ,,Schenck-Trebel 150/300J sa maksimalnom
energijom udara od 300 J. KoriS¢ene su epruvete sa V zarezom, ¢ije su dimenzije date
na slici 8.14. Epruvete su tokom ispitivanja bile izlozene savojnom udarnom
opterecenju u trajanju od 0,5 do 8 ms. Promena udarne sile sa vremenom ispitivanja
(3000 mernih signala po kanalu) kontinualno je registrovana pomocu osciloskopa
povezanog sa racunarom.

Na osnovu dobijene zavisnosti sila-vreme odreden je ugib (deformacija)
epruveta. Formirane su krive sila-deformacija 1 odredene sledece karakteristike: ukupna
energija potrebna za lom (E,), energija za iniciranje odnosno nastanak prsline (£;) kojoj
odgovara povrsina oblasti ispod krive do maksimalne sile, energija za rast prsline (£,)
predstavljena povrSinom preostalog dela oblasti ispod krive i udeo duktilnog loma

(%6DL) u ukupnom procesu loma.
55+0.6 10£0.11

|
l %
'/;/Ro.ino,ozs ””””” A

27.5£0.42

8£0.06 |1040.06

Slika 8.14. Epruveta sa V zarezom za ispitivanje udarne Zilavosti po Sarpiju.

Valjanost izvrSene ocene zastupljenosti pojedinih mehanizama loma utvrdena je

nakon zavrSenog ispitivanja udarne zilavosti fraktografskim ispitivanjem prelomne
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povrsine epruveta na SEM mikroskopu ,,JEOL JSM-5800°. Radni uslovi pri izvedenoj
SEM analizi opisani su u poglavlju 8.2.2.

8.5.4. Ispitivanje mehanike loma

Otpornost konvencionalno izradenih legura prema rastu prsline ispitana je
odredivanjem parametara mehanike loma, koji opisuju ponaSanje materijala pod
dejstvom optere¢enja u prisustvu zamorne prsline. Odredena je brzina rasta zamorne
prsline (da/dN) i zilavost loma. Kao mera zilavosti loma izabrana su dva parametra:

kriti¢no otvaranje vrha prsline (CTOD.,) 1 kriti¢ni faktor intenziteta napona (K.).
8.5.4.1. Odredivanje brzine rasta zamorne prsline

Brzina rasta zamorne prsline (da/dN) u zavisnosti od opsega faktora intenziteta
napona (4K) odredena je za leguru Ti-6Al-4V ELI saglasno standardu ASTM E647-95
[215]. Prema ASTM E647-95 standardu brzina rasta prsline mora biti veéa od 107
m/ciklus, kako bi se izbeglo podrucje praga zamora (4K,), dok amplituda optereéenja
mora biti konstantna.

Ispitivanje je izvedeno metodom savijanja u tri tacke standardnih Sarpi epruveta
sa pocCetnom prslinom (slika 8.14) na rezonantnom visokofrekventnom pulzatoru
,Cracktronic, koji ostvaruje po sinusoidalnom zakonu jednosmerno promenljivo
optere¢enje u opsegu momenta od -70 do 70 Nm. Sve epruvete su zamarane pri istom
odnosu minimalnog i maksimalnog opterecenja R = -1. Pri tome se ostvarena ucestanost
kretala u opsegu od 175 do 195 Hz zavisno od veli¢ine opterecenja. Srednje opterecenje i
amplituda registrovani su sa tacnos¢u = 3 Ncm.

Rast zamorne prsline pracen je tako Sto je pri ciklicnom opterecenju epruveta
registrovan broj ciklusa (N) za svakih 0,05 mm prirastaja prsline. U tu svrhu su na
epruvete nalepljene merne trake Rumul RMF A-5 merne duzine 5 mm (slika 8.15a).
Prirastaj prsline meren je pomocu uredaja ,Fractomat“. Merenje se zasniva na
registrovanju promene elektri¢nog otpora merne trake, koji varira linearno sa promenom
duzine prsline (a). Shema rada sistema za merenje prirastaja prsline prikazana je na slici
8.15b.
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I = const

(a) (b)
Slika 8.15. (a) Sarpi epruveta sa mernom trakom Rumul RMF A-5 i (b) shema rada

sistema za registrovanje rasta prsline mernom trakom.

Dobijeni podaci su iskori§¢eni za formiranje kriva duZina prsline-broj ciklusa
opterecenja, koje su posluzile za izraCunavanje da/dN kao funkcije srednjeg napona i
njegove amplitude. ProraCunate vrednosti da/dN su prikazane u vidu dijagramske
zavisnosti log da/dN-log AK, pri Cemu je za proracun opsega faktora intenziteta napona

koriS¢ena jednacina (8.2):

AF - L a
AK = = 8.2
BAW? f(Wj (8:2)

gde je AF opseg promenljive sile, L raspon oslonaca, B debljina epruvete, W Sirina
(visina) epruvete i a duzina prsline. Geometrijski ¢lan fla/W) jednacine (8.2) dat je

izrazom (8.3):

o il ttfosng s3]
=)

w

(8.3)

Na osnovu krive zavisnosti brzine rasta zamorne prsline od opsega faktora

intenziteta napona odredeni su prag zamora AKj, 1 koeficijenti C i m u jednacini Paris-a
(8.4) [216]:

da _ "
=€ (4K) (8.4)

koja definiSe oblast stabilnog rasta zamorne prsline.
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Morfologija povrSine preloma epruveta ispitana je na SEM mikroskopu ,, JEOL
JSM-5800° pri radnom naponu od 25 keV uz koriS¢enje SE slike. Definisan je model

loma i put Sirenja zamorne prsline.
8.5.4.2. Odredivanje Zilavosti loma

Zilavost loma legure Ti-6Al-4V ELI ispitana je prema standardu ASTM E1820
[217] za odredivanje CTOD. Ispitivanje je izvedeno merenjem otvaranja prsline (COD) u
kontroli pomeranja (I mm/min) na servohidrauli¢koj kidalici ,,Instron 1255, koja je
opisana u poglavlju 8.5.2.1 (slika 8.9a). KoriS¢ene su kompaktne epruvete za zatezanje
(engl. compact tension specimen, CT) geometrije prikazane na slici 8.16. Na
epruvetama su prethodno formirane zamorne prsline propisane duzine, uz ogranicenje

da faktor intenziteta napona pri zamaranju bude najvise 0,8K.

11 10

4 =% 12 24

25
Slika 8.16. CT epruveta za ispitivanje zilavosti loma.

Primenjen je postupak merenja Js, tj. neposrednog otvaranja vrha prsline za
prirastaj duzine prsline od 5 mm, i proracuna vrednosti COD na ustima prsline
(CMOD). Merenje je vrseno kontaktnom metodom i beskontaktnom stereometrijskom
metodom definisanja 3D prostornog polja pomeranja na povrsinskoj mrezi u podrucju
vrha prsline. Postavljena mreza je bila relativno velikih dimenzija u poredenju sa
singularitetom na vrhu prsline. Tokom ispitivanja uporedo su sa zapisivanjem s
vrednosti u zavisnosti od delujué¢eg opterecenja prikupljani podaci prostorne raspodele
deformacija oko vrha prsline (slika 8.17). Merenje deformacija na povrSini epruveta
izvedeno je primenom metode digitalne stereometrije (vidi poglavlje 8.5.2.1) uz

koris¢enje CCD kamera visoke rezolucije (slika 8.9b).
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Na osnovu dobijene zavisnosti sila F~-CMOD odredene su kriticne vrednosti
faktora intenziteta napona pri ravnom stanju deformacije K;. 1 CTOD (CTOD,). Kriti¢ni
faktor intenziteta napona K;. odreden je direktno izracunavanjem vrednosti Ky prema
jednacini (8.5) [187]:

K, -—to_. f(ﬁj (8.5)
o= i T\w

gde je Fp sila koja se ocCitava sa dijagrama F-CMOD, B debljina epruvete, W S§irina

epruvete, a pocetna duzina prsline, a fla/W) geometrijski ¢lan dat izrazom (8.6):

2 3 4
(2+“j O,886+4,64a—13,32(aj +14,7z(“j —5,6(“)
4 W w w w W
f W = (1 4 ja/z

(8.6)

w

Pri tome se odnos (a/W) kretao u opsegu propisanih vrednosti (0,45-0,70). Takode je
uslov male plasticne deformacije ispred vrha prsline F. < 1,1Fp bio ispunjen.
Medutim, epruvete nisu imale dovoljnu debljinu u svim ispitivanjima da bi uslov ravnog

stanja deformacije B > 2,5(Ko/R, ,)* bio zadovoljen tako da u tim sludajevima Ko ne

predstavlja K.

Linfja 1 |
0%t Linfja 2 | -
| Linlja 3 T
o451 Linfja 4 |
Linlja

Linfja 1
1% Linlja 2 | -
Linija 3
|| Linfja 4 |
Linlja § |

85 [mm]
85 Imm]

10 ll) 14
F [kN]

Sage 66

(a) (b)

Slika 8.17. Izgled CT epruvete, povrSinska mreza i raspodela deformacija (a) na pocetku 1

(b) u toku odredivanja krive sila F-otvaranje prsline Js.

Da bi se odredio drugi parametar mehanike loma ¢ija vrednost odgovara pocetku
nestabilnog rasta prsline, CTOD,, bilo je neophodno odrediti krivu otpornosti prema

rastu prsline CTOD-4a, odnosno R-krivu, gde je Aa prirastaj duzine prsline odreden
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merenjem trenutne duzine prsline. Kriva otpornosti CTOD-R odredena je direktno
primenom modifikovane metode normalizacije, koja je opisana detaljno u radu
Gubeljaka 1 saradnika [216]. Za razliku od metode normalizacije, koja se prema standardu
ASTM E1820-01 zasniva na Cetiri koeficijenta ekstrapolacije podataka, ovde je primenjen
koncept tri koeficijenta (b, ¢ 1 d). Prvi korak u proceduri je o€itavanje sa krive F-CMOD
svih vrednosti F; do F,,, koja nije ukljucena, i njihova normalizacija preko jednacine (8.7):
F
P, = : (8.7)
a
B-W-(1——Lyn
( W )

gde je Py; normalizovana vrednost sile u trenutku i, a.; efektivna duZina prsline
predstavljena zbirom a i veli¢ine plasti¢ne zone 7, a # dato izrazom (8.8):

n=2+0,522 (8.8)

W —-a o )
w
Zatim se za svaku mernu ta¢ku odreduje CMOD plasti¢ne deformacije (CMOD,,) i crta
zavisnost Pyi-CMOD,,. Dobijeni parovi podataka se ekstrapoliraju (engl. fitting)

korisc¢enjem jednacine (8.9):
b-CMOD,,; +c-CMOD:;,
Py = : ’ (8.9)
o d+CMOD ,,

pri cemu se do vrednosti koeficijenata b 1 ¢ dolazi preko odgovarajucih izraza, dok se
vrednost koeficijenta d pretpostavlja do uspostavljanja dobrog slaganja pocetnog dela
ekstrapolirane 1 krive Py;-CMOD,,;. Na osnovu ekstrapolirane normalizovane vrednosti

sile u trenutku 7, Pyy,; odreduje se geometrijski faktor a/W iz jednacine (8.10):

. F, [
A B S (8.10)
% Py, -B-W

1 dalje prirastaj duzine prsline 4a preko izraza (8.11):

Aa, =a,—a, (8.11)

Tako dobijene vrednosti prirastaja prsline koreliraju se sa vrednostima CTOD, koje se

izraCunavaju preko izmerenih vrednosti CMOD saglasno standardu ASTM E1820-01
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[217]. 1z preseka krive CTOD-Aa sa vertikalnom osom, odnosno linijjom zatupljivanja,
dobija se vrednost CTOD koja odgovara pocetku (inicijaciji) rasta prsline (CTOD).
Osim veli¢ine CTOD; odreduju se 1 druge kriticne vrednosti CTOD, kao §to su vrednosti
CTOD po dostizanju maksimalnog optere¢enja (CTOD,,x) i CTODjpyy> koja oznacava
otpornost materijala prema pocetku rasta prsline za priraStaj duzine prsline od 0,2 mm a
paralelno liniji zatupljivanja. Merodavna kriti¢na vrednost CTOD odreduje se na osnovu
oblika krive F-CMOD.

44 6.5
22 |

I 4.5 6.5
. /;R/Ro.ss

(a)
2C 3.2
10 |
,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, L“ﬁ 6.5
i R0.35
T
Ra-3f\/ 7/ \{
45¢
(b)

Slika 8.18. SENB epruvete za ispitivanje zilavosti loma.

Ispitivanje zilavosti loma legure Ti-13Nb-13Zr je, pak, izvedeno na epruvetama
za savijanje u tri tacke (engl. single edge-notched bend specimen, SENB) razlicitih
dimenzija koje su date na slici 8.18. Naime, pored SENB epruveta dimenzija prikazanih
na slici 8.18a za ispitivanje na servohidrauli¢koj kidalici ,,Instron 1255 uradene su i
mini SENB epruvete (slika 8.18b). Ispitivanje mini epruveta je izvedeno koris¢enjem
kidalice ,,Zwick, Model 1382“. Brzina uvodenja opterecenja je bila 0,08 mm/min.
Pomoc¢u induktivnog davaca ,,HBM-T3, Model 8724 mereno je pomeranje napadne
tacke sile v;;. Na osnovu dobijene krive sila F-pomeranje napadne tacke sile v;; je

izracunata vrednost K. preko zavisnosti (8.12) [219]:

F.S a
K,=—2% -f(—j (8.12)
° w2 W

gde je S raspon oslonaca. Pri tome je geometrijski faktor fa/W) definisan preko izraza
(8.13):
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AR e Ol
W {aples)

w

(8.13)

Merodavnost faktora intenziteta napona K; i njegove kriticne vrednosti u analizi
otpornosti prema lomu ispitivanih legura pokazana je odredivanjem poluprecnika
plasti¢ne zone ispred vrha prsline (7,) prema Irwin-ovom reSenju za uslove ravnog
stanja deformacije (8.14) [220]:

r, = i(ﬁj (8.14)

gde je g, napon tecenja.

Makroskopske karakteristike prelomne povrSine epruveta ispitane su
koriséenjem ,,Olympus SZX 12 stereo svetlosnog mikroskopa (SSM) sa digitalnim
sistemom za obradu slike. Mikroskopske karakteristike preloma ispitane su koriS¢enjem
SEM mikroskopa ,, JEOL JSM-6460LV* (vidi poglavlje 8.3.2) i ,,LEO 1525° (vidi
poglavlje 8.5.2.2). Detaljnija fraktografska analiza, u cilju odredivanja konac¢ne Sirine
zone razvlacenja (dazg) primenom postupka opisanog u literaturi [179], izvedena je
koris¢enjem SEM mikroskopa ,, JEOL JSM-6460LV*.

8.6. MODELOVANJE ZATEZNIH KARAKTERISTIKA I PARAMETARA
MEHANIKE LOMA

8.6.1. Modelovanje nastanka duktilnog loma primenom MKE

Nastanak i razvoj duktilnog loma konvencionalno izradenih legura modelovan je
primenom CGM modela opisanog izrazima (7.14) i (7.18). Proratuni MKE uradeni su u
programskom paketu ABAQUS [221], koriS¢enjem 20-Cvornih odnosno 8-Evornih
izoparametarskih kona¢nih elemenata sa redukovanom integracijom, zavisno od
geometrije epruveta za ispitivanje zateznih svojstava i zilavosti loma.

Modelovana je jedna osmina MTS epruvete i polovina CT, odnosno SENB,
epruvete uz uvodenje odgovarajué¢ih granicnih uslova. Mreza konac¢nih elemenata za

MTS epruvetu data je na slici 8.19. Spoljasnje optereCenje definisano je preko
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pomeranja ¢vorova na gornjem kraju epruvete u uzduznom pravcu (najveca vrednost

pomeranja bila je 6 mm), §to je oznaceno strelicama na desnoj strani slike 8.20.
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Slika 8.20. Detalj modela KE i zadavanje pomeranja za MTS epruvetu.
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Slika 8.21. Mreza kona¢nih elemenata 2D modela CT epruvete sa detaljima (mesto

zadavanja pomeranja i ligament ispred vrha prsline).
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Mreza konac¢nih elemenata za CT epruvetu, sa uve¢anim delom mesta zadavanja

pomeranja napadne tacke sile i ligamenta ispred vrha prsline, data je na slici 8.21.
Najveca vrednost pomeranja bila je 1 mm.

AT
Sty

Slika 8.22. Mreza kona¢nih elemenata 3D Slika 8.23. Mreza konac¢nih elemenata 3D
modela CT epruvete. modela CT epruvete sa detaljem mreze u

ligamentu ispred vrha prsline.
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Slika 8.24. Mreza kona¢nih elemenata 2D (a) i 3D (b) modela SENB epruvete.

U ovom slucaju je pored 2D modela KE, prikazanog na slici 8.21, razmatran i

3D model kod koga je opterecenje zadato kao u eksperimentalnom ispitivanju, odnosno
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zadavanjem kontakta sa osovinom (slike 8.22 i 8.23). Ovaj model treba da pokaze koliki
je uticaj pojednostavljenog predstavljanja epruvete (slika 8.21), tj. pretpostavke o
ravnom stanju deformacija koja vazi za 2D model i uvodenja optere¢enja zadavanjem
pomeranja ¢vora u modelu. Modelirana je jedna cCetvrtina epruvete, uz zadavanje
odgovarajuc¢ih uslova simetrije u ligamentu i u ravni x-y (slika 8.22).

Na slici 8.24 prikazana je mreza konacnih elemenata za 2D i 3D model SENB
epruvete. Pri numeri¢koj analizi su koriS¢eni uslovi simetrije sliéni onima za CT
epruvetu. Stoga je modelirana jedna polovina 2D geometrije i Cetvrtina 3D geometrije.

Opterecenja i granicni uslovi su zadati preko kontakta sa krutim telom (slika 8.24).

8.6.2. Modelovanje parametara mehanike loma primenom mikromehanickih

modela

Da bi se odredio utacaj mikrostrukturnih promena nastalih tokom termicke 1
termomehanicke obrade na otpornost ispitivanih legura prema rastu prslina, izvedeno je
modelovanje zilavosti loma primenom mikromehani¢kog modela Hahn-a i Rosenfield-a
(7.25) u kome ne figuriSu mikrostrukturni parametri, ali je kroz eksponent
deformacionog ojaCavanja n uzet u obzir i uticaj rastojanja ispred vrha prsline / koje je
proporcionalno sa n°. Valjanost primenjenog modela odredena je na osnovu poredenja
eksperimentalno  dobijenih  vrednosti sa proracunatim vrednostima K, za
konvencionalno izradene legure.

Pogodnost pojedinih mikromehanickih modela, koji razmatraju zavisnost K;. od
mehanickih 1 mkrostrukturnih parametara, za predvidanje otpornosti prema lomu
ispitivanih legura odredena je na osnovu procene zilavosti loma konvencionalno
izradene legure Ti-6Al-4V ELI, kod koje su varirani mikrostrukturni parametri:
zapreminski udeo faza, srednji slobodni put izmedu a lamela odnosno zrna i disperznost
a faze na Cijim grani¢nim povrSinama sa f fazom dolazi do nukleacije Supljina.
Primenjeno je vise poznatih modela 1 to: modeli Hahn-a i Rosenfield-a dati izrazima
(7.26) 1 (7.29), zatim modeli Krafft-a (7.22) i Broberg-a (7.23).

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 114



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

9. REZULTATI

Da bi se uspostavila slozena meduzavisnost hemijskog sastava, mikrostrukturnih
karakteristika 1 ponasanja implantnog materijala, koji je u ljudskom organizmu izlozen
koroziji, mehanickom oSteenju 1 promenljivim optereCenjima, izvedena su
sveobuhvatna istrazivanja dve legure titana (a+f) 1 f tipa razlicitog mikrostrukturnog
stanja. Razlika u mikrostrukturnim parametrima ispitivanih legura, koje su proizvedene
konvencionalnim i HPT postupkom usitnjavanja strukture, ostvarena je termickom i
termomehanickom obradom. Dobijeni rezultati su prikazani u vise celina, koje
obuhvataju kvalitativnu 1 kvantitativnu karakterizaciju mikrostrukture, koroziono
ponasanje 1 otpornost prema trenju 1 habanju legura u uslovima koji odgovaraju onim u
ljudskom organizmu, fraktografiju nastalih oStecenja, osnovna mehanicka svojstva,
eksperimentalno 1 numericko odredivanje parametara mehanike loma primenom MKE,
rast zamornih prslina, mehanizme ostecenja i loma, te modelovanje otpornosti prema
lomu primenom mikromehani¢kih modela. Pri tome su eksperimentalni rezultati

sistematizovani po tipu odabranih legura i postupku njihovog dobijanja.

9.1. KONVENCIONALNI POSTUPAK IZRADE LEGURA
9.1.1. Legura Ti-6Al-4V ELI
9.1.1.1. Mikrostrukturne karakteristike

Karakteristi¢ni izgled mikrostrukture Ti-6Al-4V ELI legure nastale u uslovima
razli¢ite brzine hladenja iz f 1 (atp) oblasti je prikazan na slici 9.1. Podaci o
geometrijskim parametrima mikrostrukture dati su uporedo sa vrednostima tvrdoc¢e u
tabeli 9.1.

Tokom sporog hladenja sa 1000 °C se obrazuje lamelarna mikrostruktura
Widmanstitten-ove morfologije (slika 9.1a). Najve¢i deo mikrostrukture ¢ini a faza
nastala transformacijom f — a. a faza se javlja u vidu kontinualnih traka po granicama
prvobitnih zrna £ faze i lamela Burgers-ove orijentacije [222,223] u odnosu na polaznu
p fazu, koje grade kolonije Sirine 49,75 um. Unutar svakog zrna se uoCava viSe
statistiCki orijentisanih kolonija tako da se lamele a faze medusobno presecaju, kao u
slucaju tipi¢ne strukture pletene korpe (slika 9.2). Zaostala f faza je prisutna u maloj

koli¢ini, = 13 vol.%, 1 nalazi se izmedu lamela o faze u vidu veoma uskih traka.
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Veli¢ina kolonija 1 Sirina naizmeni¢no rasporedenih lamela o 1 S faze je u funkciji
ostvarene brzine hladenja iz £ oblasti i veliine prvobitnih zrna f faze [224,225]. Grubo
zrno f faze i veoma sporo hladenje je uslovilo pojavu relativno krupnih kolonija sa
grubljim lamelama « faze, Sto se mora odraziti na mehanicke karakteristike i put Sirenja
prsline. Pojava krupnog zrna f faze u polaznoj mikrostrukturi se nije mogla spreciti, jer
se izrazito krupno zrno javlja ¢ak i kada je temperatura zagrevanja u S oblasti nesto
iznad f prelazne temperature, a vreme zagrevanja izuzetno kratko [225]. Da tvrdoci
lamelarne mikrostrukture (tabela 9.1) doprinosi prvenstveno a faza, koja dominira u
mikrostrukturi, pokazala je i rendgenostrukturna analiza. Na difraktogramu se jasno
uoCavaju maksimumi o faze Ciji intenzitet ukazuje da je ova faza prisutna u vecoj
kolicini (slika 9.3a). Maksimumi S faze se, takode, identifikuju, ali su mnogo slabijeg
intenziteta usled toga Sto je f faza zastupljena u veoma maloj koli¢ini. Proracunate
vrednosti parametara reSetke obe faze su date u tabeli 9.2. Znatno vece vrednosti
parametara reSetke a faze u odnosu na one ¢istog titana (¢ = 0,2951 nm, ¢ = 0,4670 nm)
ukazuju na vecu koncentraciju supstitucijski rastvorenih atoma aluminijuma velike

sposobnosti ojacavanja.

: © S (d
Slika 9.1. SEM, mikrostruktura Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu (a)

1000 °C/1h + peé, (b) 1000 °C/1h + H,0, (c) 750 °C/1h + peé i (d) 750 °C/1h + H,0.
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Slika 9.2. SM, mikrostruktura Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu
1000 °C/1h + peé.

Brzim hladenjem iz £ oblasti se postiZe martenzitna struktura (slike 9.1b 1 9.3b).
S obzirom da je M, temperatura ispod sobne temperature [1], martenzitni preobrazaj se
ne odvija do kraja. U mikrostrukturi se pored ploCica o’ martenzita heksagonalne
kristalne strukture javlja i1 zaostala f faza prvobitne veli¢ine zrna 183,7 um. To je u
saglasnosti sa zapazanjima drugih autora. Tako, Ahmed i Rack [226] navode da a’
martenzitne plocice sli¢ne acikularne morfologije 1 slozene substrukture nastaju kada se
pri hladenju Ti-6A1-4V legure ostvare brzine > 410 °C/s. Isti autori su utvrdili da u tako
nastaloj mikrostrukturi preovladuju martenzitne plocice sa velikom gustinom dislokacija
i greSkama u redosledu. Pojava presi¢ene metastabilne o’ faze doprinela je poveéanju
tvrdoce zakaljene legure. Kao §to se iz tabele 9.1 vidi, nakon kaljenja sa 1000 °C legura
postize tvrdoc¢u koja je za 4 % veéa od tvrdoce ostvarene obrazovanjem lamelarne
mikrostrukture. Naime, pri hladenju visokotemperaturna f faza skoro potpuno
transformiSe u martenzit tako da novonastala o’ faza sadrzi gotovo sve atome
aluminijuma 1 vanadijuma. Na to ukazuju i ve¢e vrednosti parametara reSetke (tabela
9.2).
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Slika 9.3. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom Ti-6Al-4V ELI legure
termi¢ki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h
+ pec i (d) 750 °C/1h + H,0.

Tabela 9.1. Geometrijski parametri mikrostrukture i tvrdo¢a legure Ti-6Al-4V ELI

zavisno od uslova termicke obrade.

Faza
Tell;ml(clka Mikrostruktura a(a) B l\fllli/
obrada Soawy 2o S Ap [MPa]
[vol.%] [pm] | [vol.%] [pm]

1000 °C/1h+peé Lar?{fgma 87,36 2,97 | 12,64 0,72 394

1000 °C/1h+H,0| a’ martenzitna 90,05 0,858 9,95 0,237 410

750 °C/1h+peé RaV;’fgsna 859 291 14,1 1,10 361
750 °C/1h+ H,O Gl"zﬂlg‘ma 81,8 2,07 18,2 1,19 316
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Tabela 9.2. Parametri reSetke faza u mikrostrukturi termicki obradene legure Ti-6Al-4V

ELL
Termicka obrada Faze Parametri reSetke [nm]
a c

1000 °C/Th+peé ; gﬁggg 0,4_722

1000 °C/1h+H,0 ‘2 gﬁggi 04701

750 °C/1h+peé ; ggg;g 0,4_677

750 °C/1h+H,0 ; gigf; 0,4_668

Mikrostruktura nastala hladenjem iz dvofazne (a+f) oblasti je bitno drugacije
morfologije (slike 9.1c i d). Sastoji se od ravnoosnih zrna primarne o faze i
intergranularne f faze. Martenzit se ne obrazuje Cak ni pri kaljenju (slike 9.3c 1 d), jer je
koncentracija vanadijuma u f fazi na 750 °C dovoljna da stabilizuje £ fazu i snizi M,
temperaturu ispod sobne temperature [1]. Stoga se u mikrostrukturi legure brzo
ohladene sa 750 °C javlja pored zaobljenih zrna a faze i zadrzana f faza izduZene
morfologije (slika 9.1d). Sporo hladenje sa 750 °C dovodi do promene njihovog
koli¢inskog odnosa i ogrubljavanja a faze (slika 9.1c 1 tabela 9.1). Zrna primarne o faze
rastu i1 postaju ravnoosna, dok g faza koagulisSe. Ve¢i udeo a faze u mikrostrukturi
nastaloj pri sporom hladenju nego u mikrostrukturi nastaloj pri kaljenju sa iste
temperature zagrevanja doprinosi vecoj tvrdoc¢i legure (tabela 9.1). Vece vrednosti
parametara reSetke, kako a tako i f faze, ukazuju da se pri sporom hladenju obe faze
obogacuju legiraju¢im elementima. Medutim, zbog preraspodele legiraju¢ih elemenata
izmedu dve faze u (atf) oblasti i difuzije atoma vanadijuma od a ka £ fazi tokom
zagrevanja na 750 °C sadrzaj f stabiliSueg elementa u o fazi je manji nego u «a fazi
nastaloj pri hladenju iz f oblasti, $to ima za posledicu nizu vrednost oba parametra
reSetke (tabela 9.2) 1 manji efekat rastvarajueg ojacavanja. S druge strane, parametar
reSetke S faze se poveCava sa snizenjem temperature zagrevanja usled povecanja
sadrzaja vanadijuma.

Prisustvo o faze acikularne ili izduzene morfologije obezbeduje viSi nivo
tvrdo¢e Ti-6Al-4V ELI legure nego ravnoosna a faza. Naime, tvrdo¢a Ti-6Al-4V ELI
legure razli¢itih mikrostrukturnih stanja se kre¢e u opsegu od 316 do 410 MPa. Veca
tvrdo¢a se postize hladenjem sa temperatuture zagrevanja iznad nego sa temperature

ispod f prelazne temperature. Pri tome, brzina hladenja pokazuje relativno mali uticaj
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na tvrdocu legure. Legura je najvece tvrdoce u stanju nakon kaljenja iz f oblasti, a

najmanje nakon kaljenja iz (a+f) oblasti.

9.1.1.2. TriboloSke karakteristike
9.1.1.2.1. Makro habanje i trenje

Gubitak materijala pri habanju u Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi
zavisno od primenjenog kontaktnog opterecenja, F,, i brzine klizanja, v, prikazan je na
slici 9.4. Uocava se da se sa povecanjem vrednosti oba parametra habanja povecava
zapremina materijala koji se odvoji tokom habanja nezavisno od mikrostrukturnog
stanja legure. Gubitak materijala se kreée u opsegu 0,0106-16,9897 mm’. Medutim, pri
svim kombinacijama kontaknog opterecenja i brzine klizanja legura pokazuje vecu
otpornost prema habanju kada je termicki tretirana u f oblasti. Kao §to se sa 3D
dijagrama na slici 9.5 vidi, gubitak materijala pri habanju legure lamelarne 1 o’
martenzitne mikrostrukture je za dva reda veli¢ine manji nego gubitak materijala u
slu¢aju ravnoosne odnosno globularne mikrostrukture. Pri tome se legura najmanje haba
kada se brzim hladenjem iz S oblasti ostvari martenzitna mikrostruktura. Gubitak
materijala je nesto veci kada se legura sporo hladi sa iste temperature zagrevanja, dok je
najvedi kada se legura brzo hladi iz (a+f) oblasti.

Pokazalo se, takode, da legura razli¢itog mikrostrukturnog stanja ne pokazuje
isti trend promene nivoa habanja sa povecanjem kontaktnog optere¢enja i brzine
klizanja. PonaSanje pri habanju legure ravnoosne i globularne mikrostrukture je sli¢no
(slike 9.4c 1 d 1 9.5¢ i d). Zapremina skinutog materijala se linearno povecava sa
povecanjem kontaktnog optere¢enja. Pri brzinama klizanja od 0,26 i 0,5 m/s gubitak
materijala se postepeno povecava sa povecanjem F, od 20 N do 60 N. Pri najvecoj
brzini klizanja od 1,0 m/s, pak, ta razlika u gubitku materijala postaje znatna. Brzina
klizanja pri istom kontaktnom optere¢enju pokazuje bitno razli¢it uticaj. Pri manjim
kontaktnim optere¢enjima od 20 N 1 40 N gubitak materijala se postepeno povecava sa
povecanjem brzine klizanja do 0,5 m/s da bi pri daljem povecanju brzine doslo do
naglog povecanja gubitka materijala. Trend promene nivoa habanja se menja pri
kontaktnom optere¢enju od 60 N. U tom slucaju se sa povecanjem brzine klizanja

gubitak materijala kontinuirano povecava.

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 120



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

&
£
E
Ko
S
=
2
©
S
K4
1]
=
o
3
Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N
v=0,26 m/s v=0,5 m/s v=1m/s
Uslovi habanja (a)

&
£
E
)
S
=
[
o
©
€
X
©
=
Qo
3
Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N
v=0,26 m/s v=0,5 m/s v=1m/s
Uslovi habanja (b)
"
£
E
it
S
=
[
2
©
£
X
©
=
Q
3
Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N | Fn=20 N | Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N
v=0,26 m/s v=0,5m/s v=1m/s
Uslovi habanja (C)
5
£
E
)
S
=
[
o
©
£
X
©
=
Qo
3
Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N |Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N
v=0,26 m/s v=0,5 m/s v=1m/s
Uslovi habanja (d)

Slika 9.4. Gubitak materijala pri habanju Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po
rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h + peé i (d) 750 °C/1h
+ H,0 u zavisnosti od kontaktnog optereéenja, F, 1 brzine klizanja, v.
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Slika 9.5. 3D dijagrami gubitka materijala pri habanju Ti-6Al1-4V ELI legure termicki
obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h + pe¢ i
(d) 750 °C/1h + H,O u zavisnosti od kontaktnog optereéenja, F,, i brzine klizanja, v.

Karakter promene gubitka materijala pri habanju legure lamelarne i martenzitne
mikrostrukture je, pak, nelinearan (slike 9.4a 1 b 1 9.5a 1 b). Pri tome, kontaktno
optereenje 1 brzina klizanja ne pokazuju isti uticaj na habanje legure razlicite
morfologije. Razlika u promeni gubitka materijala sa povecanjem kontaktnog
opterecenja je posebno izrazena pri manjim brzinama klizanja. Naime, pri habanju
legure lamelarne morfologije dolazi do velikog gubitka materijala ve¢ pri kontaktnim
opterecenjima do 40 N. Sa daljim povecanjem kontaktnog opterecenja gubitak
materijala se znatno ne povecava. Veci uticaj kontaktnog opterecenja se zapaza tek pri

brzini klizanja od 1,0 m/s. Slian uticaj pokazuje i povecanje brzine klizanja. Pri
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konstantnom optere¢enju od 20 N i 40 N gubitak materijala se sa povecanjem brzine
klizanja do 0,5 m/s naglo povecava, a zatim sledi postepeno povecanje gubitka
materijala. Tek pri kontaktnom optere¢enju od 60 N dolazi do kontinuiranog povecanja
gubitka materijlala sa povecanjem brzine klizanja od 0,26 na 1,0 m/s. U slucaju
martenzitne mikrostrukture se, medutim, pri brzini klizanja od 0,26 m/s gubitak
materijala kontinuirano povecava sa povecanjem kontaktnog opterecenja. Pri veéim
brzinama klizanja, 0,5 1 1,0 m/s, nivo habanja je gotovo isti pri kontaktnom opterecenju
od 20 N 1 40 N, da bi pri F,, = 60 N doslo do znatno veceg gubitka materijala. Brzina
klizanja pokazuje veci uticaj pri kontaktnim optere¢enjima od 20 N i 60 N. Sa
povecanjem brzine klizanja gubitak materijala je sve veci. Pri srednjem kontaktnom
opterecenju od 40 N, pak, brzina klizanja ima mali uticaj. Gubitak materijala je sli¢an

pri svim brzinama klizanja do 0,5 m/s, a zatim se naglo povecava pri v = 1,0 m/s.
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Slika 9.6. Brzina habanja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene u (a) £ 1 (b) (a+p)

oblasti u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F),, 1 brzine klizanja, v.
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Dobijeni rezultati jasno pokazuju da brzina habanja Ti-6Al-4V ELI legure u velikoj
meri zavisi od primenjenog rezima termiCke obrade (slika 9.6). Legura se haba
najve¢om brzinom kada se pri brzom hladenju iz (a+f) oblasti obrazuje globularna
mikrostruktura. Habanje se odvija slicnom brzinom i kada je legura ravnoosne
mikrostrukture. Pojava vece koli¢ine a faze izduzene morfologije bitno doprinosi
smanjenju brzine habanja. Tako je brzina habanja legure lamelarne mikrostrukture pri
najmanjem kontaktnom opterecenju i brzini klizanja gotovo 30 puta manja nego brzina
habanja legure globularne mikrostrukture. Razlika u brzini habanja je jo§ veéa pri
ostrijim uslovima habanja. Pri F,, = 60 N i v = 1,0 m/s legura se haba 96 puta veCom
brzinom ako je globularne mikrostrukture. Legura se jo$ sporije haba, ako se brzo hladi
iz f oblasti. To se i moglo ocekivati, s obzirom da pojava martenzita u mikrostrukturi
obezbeduje najvisi nivo tvrdoce legure (tabela 9.1). Prema Archard-ovom zakonu
habanja [227], brzina habanja Wy je obrnuto proporcionalna tvrdo¢i materijala. Treba
zapaziti, medutim, da se brzina habanja legure razli¢ite mikrostrukture ne menja na isti
nacin sa povecanjem kontaktnog opterec¢enja i brzine klizanja. Brzina habanja legure
termicki tretirane u (o+f) oblasti se povecava sa pove¢anjem oba parametra habanja F), i
v, dok se brzina habanja legure termicki tretirane u S oblasti povecava sa povecanjem
F,, ali se smanjuje sa povecanjem v. Mada brzina hladenja sa temperature zagrevanja
legure ne pokazuje veci uticaj na tvrdo¢u legure, morfologija nastale mikrostrukture
znaCajno uti¢e na brzinu habanja legure. Pri malim brzinama klizanja i1 kontaktnom
opterecenju do 40 N, brzina habanja legure lamelarne morfologije je gotovo dva puta
veca nego brzina habanja legure martenzitne mikrostrukture. Sa povecanjem brzine
klizanja do 1,0 m/s i kontaktnog optereenja do 60 N razlika u brzini habanja se
znacajno smanjuje.

Da je razlika u ponaSanju tokom habanja legure razli¢ite mikrostrukture rezultat
razli¢itog mehanizma habanja pokazala su SEM ispitivanja morfologije habanih
povrSina. SEM mikrofotografije tragova habanja tipi¢ne morfologije su prikazane na
slikama 9.7, 9.8 1 9.9. Na svim habanim povrSinama, nezavisno od mikrostrukture i
parametra habanja, se jasno uocCavaju znaci abrazije. Kontinuirane brazde i grebeni
paralelni pravcu klizanja nastaju utiskivanjem abrazivnih Cestica Celi¢nog diska. Dubina
prodiranja abrazivnih Cestica i stepen plasticnog tecenja materijala zavisi od tvrdoce
kontaktne povrSine legure podvrgnute habanju i1 uslova habanja. Medutim, prisustvo
kratera, nalepa i malih prslina karakteristi¢nih za transfer materijala i adhezivno habanje
govori u prilog tome da abrazija nije jedini mehanizam habanja, Sto je saglasno

literaturnim podacima [228-232].
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Dominantni mehanizam habanja legure termicki tretirane u f oblasti je abrazija.
Relativno glatka povrSina legure martenzitne mikrostrukture sa plitkim brazdama i
retkim znacima plasticnog teCenja materijala (slika 9.7) ukazuje na mali stepen plasticne
deformacije 1 gubitak materijala tokom habanja. Retka pojava nalepa skinutog
materijala i malih kratera nastalih delaminacijom materijala kontaktne povrSine legure
je pokazala da je adhezivno habanje, koje doprinosi ve¢em gubitku materijala tokom
habanja, zastupljeno u maloj meri. S obzirom da zastupljenost adhezivnog habanja u
ukupnom procesu habanja odreduje brzinu habanja materijala, mali broj kratera i nalepa
na kontaktnoj povrsini ukazuje da se habanje legure martenzitne mikrostrukture odvijalo
manjom brzinom. Pokazalo se C¢ak da se pri svim kontaktnim optere¢enjima
zastupljenost adhezivnog habanja smanjuje sa povecanjem brzine klizanja. Pri brzini

klizanja od 1,0 m/s ono potpuno izostaje, Sto se manifestuje smanjenjem brzine habanja.

v _ F,,=40N

0,26 m/s

0,5 m/s

1,0 m/s

Slika 9.7. SEM, tragovi habanja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu
1000 °C/1h + H,O.
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v ) F,=40 N

0,26 m/s

0,5 m/s

1,0 m/s

1,0 m/s

Slika 9.8. SEM, tragovi ha‘tjanja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu
1000 °C/1h + peé.
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0,5 m/s

0,5 m/s

1,0 m/s

Slika 9.9. SEM, tragovi habanja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu
(@), (b) 750 °C/1h + pe¢, (c)-(f) 750 °C/1h + H,O.

Habana povrsina legure lamelarne mikrostrukture je hrapavija nego u slucaju
martenzitne mikrostrukture (slika 9.8). Zapazaju se dublje brazde sa izraZenijim
znacima plasti¢nog teCenja materijala, Sto se 1 moglo ocekivati s obzirom na manju
tvrdo¢u legure ostvarene sporim hladenjem iz S oblasti. Adhezivno habanje je
zastupljeno u vec€oj meri i doprinosi znatnom gubitku materijala. Na habanoj povrsini se
zapaza veci broj kratera, finih nalepa i prslina. Veliki krateri se posebno uocavaju pri
manjim kontaktnim opterecenjima i brzini klizanja od 0,5 m/s. Sa daljim povecanjem
vrednosti oba parametra habanja zastupljenost adhezivnog habanja se smanjuje, kao i

kod legure martenzitne mikrostrukture, mada se manji krateri zapazaju i nakon habanja
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pri najvecoj brzini klizanja od 1,0 m/s i kontaknom opterecenju od 60 N (slike 9.8g i h).
Stoga se moze reci da je veca brzina habanja legure lamelarne mikrostrukture rezultat
njene vece sklonosti ka adheziji nego legure martenzitne mikrostrukture.

Morfologija tragova habanja legure termicki tretirane u (o+f) oblasti ukazuje na
veliku brzinu habanja (slika 9.9). Duboke brazde sa izrazitim teCenjem materijala po
ivicama uocavaju se ve¢ pri najmanjem kontaktnom optere¢enju usled male otpornosti
legure ravnoosne odnosno globularne mikrostrukture prema plasti¢noj deformaciji.
Prisustvo brojnih prslina usmerenih u pravcu ili upravno na pravac klizanja su potvrda
velikog kontaktnog naprezanja neposredno ispod tragova habanja. Njihova pojava
narocito dolazi do izrazaja pri srednjoj brzini klizanja, kada se na habanoj povrsini
uocavaju krateri nastali odvajanjem materijala putem intergranularnog loma. lako
ostec¢enje povrSine nakon habanja pri F,, = 20 N i malim brzinama klizanja nije veliko,
ocigledno je da viSe mehanizama habanja deluje istovremeno. Ostecenja su daleko veca
nakon habanja pri najvecoj brzini klizanja posebno kada je legura brzo hladena sa
temperature zagrevanja. Habana povrSina je izrazito hrapava sa velikim kraterima i
nalepima skinutog materijala. Sa povecanjem kontaktnog optere¢enja povecava se i
koli¢ina skinutog materijala, koji se u vidu nalepa nanosi sa ¢elicnog diska.

Veca zastupljenost adhezivnog habanja u procesu habanja legure ravnoosne i
globularne mikrostrukture nego legure lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture navodi
na pretpostavku da se tanki oksidni film, koji se stvara na povrSini legure u kontaktu sa
Ringer-ovim rastvorom, lakse uklanja sa povrSine u tom slucaju, tako da su komponente
triboloskog para vise u direktnom kontaktu, Sto ima za posledicu brze habanje 1 veca
oStec¢enja kontaktne povrSine legure. Rendgenostrukturna analiza tragova habanja je to i
povrdila. Na slici 9.10 su prikazani difraktogrami dobijeni analizom povrSina habanih
pri srednjem kontaktnom optereenju i1 najvecoj brzini klizanja. Uocavaju se
maksimumi koji poti¢u od Fe;O4 prenetog sa Celicnog diska, TiO; 1 Al,O3. Okside TiO,
1 Al,Os nije bilo lako identifikovati zbog njihove male kolicine, ali se pokazalo da su
njihovi maksimumi relativno veceg intenziteta u slucaju lamelarne 1 martenzitne
mikrostrukture nego ravnoosne i globularne. Karakteristicno je i da se maksimumi
Al,O3 lakSe razdvajaju u slucaju lamelarne i1 ravnoosne mikrostrukture, Sto moze biti u
vezi sa preraspodelom atoma aluminijuma tokom sporog hladenja sa temperature

zagrevanja.
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Slika 9.10. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom tragova habanja Ti-
6A1-4V ELI legure termi¢ki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + peé, (b) 1000 °C/1h +
H»0, (¢) 750 °C/1h + pe¢ i (d) 750 °C/1h + H,0. Uslovi habanja: F,, =40 N, v = 1,0 m/s.

Na ponasanje Ti-6Al-4V ELI legure tokom habanja znafajno utice 1
deformaciono ojacavanje materijala u povrsinskom sloju. Tok promene mikrotvrdoce sa
rastojanjem od kontaktne povrSine je prikazan na slici 9.11. Vidi se da tokom habanja
legure lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture dolazi do znatnog ojaCavanja plasticno
deformisanog sloja ispod tragova habanja. Usled velikog naprezanja neposredno uz
kontaktnu povrSinu tvrdo¢a dostize vrednost od 575 MPa i 625 MPa, respektivno.
Povecanje tvrdoce je narocito izrazeno pri veéim brzinama klizanja. Prema Rigney-u
[233] se sa povecanjem brzine klizanja povecava brzina deformacije. Prirastaj tvrdoce
kontaktne povrSine je ve¢i u sluc¢aju martenzitne mikrostrukture (slike 9.11a i b) Sto
ukazuje na veci stepen deformacionog ojacavanja povrsSinskog sloja i ima za posledicu

manju dubinu prodiranja abrazivnih Cestica i manju brzinu habanja. Visok nivo tvrdoce
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se zadrzava do dubine od 200 um. Sa daljim povecanjem rastojanja od kontaktne
povrsine tvrdoca postepeno opada i na dubini od 1350 um se izjednacava sa tvrdo¢om

legure pre habanja.
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Slika 9.11. Promena mikrotvrdoce sa rastojanjem od kontaktne povrsine Ti-6Al-4V ELI
legure termicki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,O, (c)
750 °C/1h + pec i (d) 750 °C/1h + H,O nakon habanja pri F,, = 40 N.

U slucaju lamelarne mikrostrukture znacajno deformaciono ojacavanje se zapaza
do manje dubine. Tako se tvrdo¢a od 450 MPa postize pri brzini klizanja od 0,26 1 1,0
m/s na dubini od 200 pum, a pri srednjoj brzini klizanja od 0,5 m/s 1 na manjoj dubini (~
100 pm), dok se isti nivo tvrdo¢e u sluaju martenzitne mikrostrukture pri svim
brzinama klizanja zadrzava do 400 um dubine. Nagli pad tvrdo¢e na rastojanju vecem
od 400 um, pa ¢ak i omeksavanje do 1200 um ispod habane povrsine legure lamelarne
mikrostrukture navodi na pretpostavku da je u toj zoni povrSinskog sloja doslo do pada

napona tecenja, Sto olakSava delaminaciju materijala.
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Do ojacavanja plasticno deformisanog sloja u slucaju legure ravnoosne
mikrostrukture dolazi samo pri brzini klizanja od 0,26 1 1,0 m/s (slika 9.11c). Medutim,
tvrdo¢a kontaktne povrSine je za svega 20,5 % odnosno 8,0 % veca nego pre habanja.
Pri tome se postepeni pad tvrdoce, koji odrazava vecu otpornost prema stvaranju prslina
1 delaminaciji materijala, zapaza samo pri najmanjoj brzini klizanja. PoviSeni nivo
tvrdoce se u tom slucaju zadrzava sve do 1400 um ispod kontaktne povrSine. Pri brzini
klizanja od 1,0 m/s ve¢ pri dubini od 300 um nastaje omeksSavanje. Pri srednjoj brzini
klizanja, pak, do omekSavanja dolazi na samoj kontaktnoj povrSini. Sli¢an trend
promene tvrdo¢e sa rastojanjem od kontaktne povrSine se zapaza i1 u sluCaju legure
globularne mikrostrukture habane pri brzini klizanja od 0,26 1 1,0 m/s (slika 9.11d).
Tvrdoca kontaktne povrSine je za 7,6 % 1 14,5 %, respektivno, manja nego pre habanja i
postepeno se povecava sa povecanjem rastojanja, Sto ukazuje na gubitak materijala
putem adhezije. PovrSina ojacava, pak, tokom habanja pri brzini klizanja od 0,5 m/s.
Treba zapaziti, medutim, da je tvrdo¢a kontaktne povrSine veca za svega 22 % 1 da se taj
nivo tvrdo¢e odrzava do dubine od ~ 200 pum. To ukazuje na manju otpornost prema
habanju legure termicki tretirane u (o+f) oblasti.

S druge strane, legura ravnoosne ili globularne mikrostrukture pokazuje bolje
frikcione karakteristike. Koeficijent trenja zavisno od primenjenog kontaktnog
opterecenja 1 brzine klizanja je prikazan na slici 9.12. Dobijene vrednosti su relativno
visoke 1 krecu se u opsegu 0,31-0,77. Pokazalo se, medutim, da leguru termicki tretiranu
u f oblasti karakteriSu vece vrednosti koeficijenta trenja (0,40-0,77) pri svim uslovima
trenja. Najmanje vrednosti se postizu pri £, = 20 N 1 v = 0,26 m/s. Koeficijent trenja se
povecava sa povecanjem kontaktnog opterecenja i brzine klizanja, pri ¢emu brzina
klizanja pokazuje veci uticaj Sto se jasno vidi sa 3D dijagrama (slika 9.13).

Pri tome, legura lamelarne mikrostrukture pokazuje bolja frikciona svojsta pri brzini
klizanja od 0,26 m/s, na $ta ukazuju manje vrednosti koeficijenta trenja nego u slucaju
martenzitne mikrostrukture. Treba zapaziti da pri najmanjoj brzini klizanja, nezavisno
od kontaktnog opterecenja, koeficijent trenja legure martenzitne mikrostrukture ima
najvece vrednosti (0,40-0,53) dok je gubitak materijala usled habanja najmanji. Pri
brzini klizanja od 0,5 m/s dolazi do izrazitog porasta vrednosti koeficijenta trenja legure
lamelarne mikrostrukture, posebno pri kontaktnom optere¢enju od 20 N i 60 N. Krecu
se u opsegu 0,56-0,74 1 prelaze vrednosti koeficijenta trenja legure martenzitne
mikrostrukture. Sa daljim povecéanjem brzine klizanja koeficijent trenja nastavlja da
raste 1 pri v = 1,0 m/s postize najvece vrednosti (0,69-0,77). Vrednosti koeficijenta

trenja legure martenzitne mikrostrukture, takode, rastu, ali je pri manjim kontaktnim
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optereCenjima taj prirastaj mali tako da je koeficijent trenja legure lamelarne

mikrostrukture i dalje vec¢i. Medutim, pri F,, = 60 N koeficijent trenja legure martenzitne

mikrostrukture se izjednacava sa koeficijentom trenja legure lamelarne mikrostrukture 1

postize najvecu vrednost od 0,77.

Koeficijent trenja

Koeficijent trenja

Koeficijent trenja

Koeficijent trenja
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(a)

(b)

(©
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Slika 9.12. Koeficijent trenja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu (a)
1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (c) 750 °C/1h + pe¢ i (d) 750 °C/1h + H,O u
zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, 1 brzine klizanja, v.
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(d)
Slika 9.13. 3D dijagrami koeficijenta trenja Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po

rezimu (a) 1000 °C/1h + peé, (b) 1000 °C/1h + H,0, (c) 750 °C/1h + peé i (d) 750 °C/1h

+ H,O u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, 1 brzine klizanja, v.

Vrednosti koeficijenta trenja legure termicki tretirane u (a+f) oblasti se krecu u
opsegu 0,32-0,38 1 ne zavise od brzine hladenja sa temperature zagrevanja. Naime,
koeficijent trenja legure ravnoosne mikrostrukture je gotovo isti koeficijentu trenja
legure globularne mikrostrukture pri svim uslovima trenja. Najvece vrednosti
koeficijenta trenja (0,36-0,38) se postizu pri najvecem kontaktnom opterec¢enju (F, = 60
N) 1 brzini klizanja od 0,5 1 1,0 m/s. U ostalim slu¢ajevima koeficijent trenja ima

vrednost blisku 0,33.

9.1.1.2.2. Mikro habanje i trenje
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(d)

¢ki obradene po rezimu
, 1 brzine klizanja, v, pri linearno
kretanju.

v

naizmeni¢nom

Uslovi ispitivanja

Slika 9.14. Koeficijent trenja Ti-6Al-4V ELI legure termi
(a) 1000 °C/1h + peé, (b) 1000 °C/1h + H,O, (c) 750 °C/1h + pec i (d) 750 °C/1h + H,0O

u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F;
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Koeficijent trenja odreden pri linearno naizmeni¢nom kretanju, odnosno pri
linearnom naizmeni¢nom kretanju legure u prisustvu Ringer-ovog rastvora i bez
prisustva lubrikanta na sobnoj temperaturi u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F),, i
brzine klizanja, v, je prikazan na slici 9.14. Uoceno je da se dobijene vrednosti kre¢u u
Sirokom opsegu nezavisno od mikrostrukturnog stanja legure i prisustva Ringer-ovog
rastvora u zoni kontakta triboloskog para. Pri tome, koeficijent trenja legure razliite
mikrostrukture ne pokazuje isti trend promene sa povecanjem kontaktnog opterecenja i
brzine klizanja.

Najveca razlika u frikcionom ponaSanju legure se zapaza pri kontaktnom
opterecenju do 500 mN. U slucaju trenja bez prisustva Ringer-ovog rastvora vrednosti
koeficijenta trenja se krec¢u u opsegu 0,23-0,80. Najmanji koeficijent trenja (0,23-0,42)
postize legura ravnoosne i1 globularne mikrostrukture pri brzini klizanja od 4 mm/s. Pri
istim uslovima koeficijent trenja legure martenzitne mikrostrukture ima nesto vece
vrednosti (0,54-0,58). Najvece vrednosti (0,41-0,74) ima koeficijent trenja legure
lamelarne mikrostrukture. Medutim, sa povecanjem kontaktnog optere¢enja od 100 mN
na 250 mN koeficijent trenja legure ravnoosne i globularne mikrostrukture se povecava,
a legure lamelarne mikrostrukture se smanjuje. Promena koeficijenta trenja legure
martenzitne mikrostrukture je, pak, neznatana. Pri ve¢im brzinama klizanja koeficijent
trenja se smanjuje sa povecanjem kontaktnog optereCenja nezavisno od
mikrostrukturnog stanja legure (slika 9.15). Brzina klizanja, pak, pri malim kontaktnim
opterecenjima (100 mN i 250 mN) ne pokazuje isti uticaj.

Tako se pri F, = 100 mN koeficijent trenja legure lamelarne mikrostrukture
postepeno smanjuje sa povecanjem brzine klizanja, dok se legure ravnoosne, globularne
1 martenzitne mikrostrukture prvo poveéava a zatim smanjuje. Pri v = 8 mm/s najvecu
vrednost koeficijenta trenja ima legura martenzitne mikrostrukture (0,80), a najmanju
legura lamelarne mikrostrukture (0,67). Pri v = 12 mm/s vrednosti koeficijenta trenja su
ujednacene 1 krecu se u opsegu 0,56-0,64. Pri veCem kontaktnom opterecenju (£, = 250
mN) koeficijent trenja se postepeno smanjuje sa pove¢anjem brzine klizanja od 0,41-
0,54 do 0,32-0,41.

Znatno bolja frikciona svojstva, nezavisno od mikrostrukture i brzine klizanja,
legura postize pri kontaktnom opterecenju od 500 mN. Vrednosti koeficijenta trenja se
kre¢u u opsegu 0,18-0,33 i najmanje su u slucaju legure lamelarne mikrostrukture. Sa

povecanjem brzine klizanja se vrednosti koeficijenta trenja postepeno povecavaju,
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izuzev u slucaju legure martenzitne mikrostrukture koja pri brzini klizanja od 8 mm/s

pokazuje izrazito visoku vrednost koeficijenta trenja od 0,59.
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Slika 9.15. 3D dijagrami koeficijenta trenja Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po

rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (c) 750 °C/1h + pe¢ i (d) 750 °C/1h

+ H,0 u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, 1 brzine klizanja, v, pri linearno
naizmenic¢nom kretanju bez Ringer-ovog rastvora.

Pri ve¢im kontaktnim opterec¢enjima (750 mN i 1000 mN) dolazi do daljeg pada
vrednosti koeficijenta trenja. Vrednosti se kreéu u opsegu 0,05-0,21 i najmanje su pri
brzini klizanja od 4 mm/s (0,05-0,13). Pri tim uslovima trenja najbolja frikciona
svojstva pokazuje legura termicki tretirana u (o+pf) oblasti, odnosno ravnoosne i

globularne mikrostrukture.
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(d)
Slika 9.16. 3D dijagrami koeficijenta trenja Ti-6A1-4V ELI legure termicki obradene po

rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (c) 750 °C/1h + peé i (d) 750 °C/1h

+ H,0 u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, 1 brzine klizanja, v, pri linearno

naizmenic¢nom kretanju u Ringer-ovom rastvoru.

Slican trend promene koeficijenta trenja sa povecanjem kontaktnog opterecenja i
brzine klizanja se zapaza i pri trenju u prisustvu Ringer-ovog rastvora (slike 9.14 1
9.16). Pri svim brzinama klizanja koeficijent trenja se smanjuje sa povecanjem
kontaktnog opterecenja, osim u sluc¢aju legure ravnoosne mikrostrukture. Naime, pri v =
4 mm/s koeficijent trenja se sa povecanjem kontaktnog optereCenja do 250 mN
povecava, a zatim smanjuje. Pri F,, = 100 mN vrednosti koeficijenta trenja se kre¢u u
opsegu 0,42-1,79 zavisno od mikrostrukture legure i brzine klizanja. Najvece vrednosti
ima koeficijent trenja legure martenzitne mikrostrukture (0,82-1,79), a najmanje legura

ravnoosne mikrostrukture (0,42-0,59). U oba slucaja koeficijent trenja se povecava sa
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povecanjem brzine klizanja. Koeficijent trenja legure lamelarne 1 globularne
mikrostrukture se, pak, smanjuje sa povecanjem brzine klizanja i pri v = 12 mm/s
postize vrednost od 0,62 1 0,54, respektivno.

Razlika u frikcionom ponaSanju legure razli¢ite mikrostrukture se sa
povecanjem kontaktnog optereCenja do 500 mN smanjuje, tako da se vrednosti
koeficijenta trenja pri F, = 500 mN krecu u opsegu 0,12-0,27. Pri tome, najbolja
frikciona svojstva pokazuje legura lamelarne mikrostrukture. Pri  kontaktnom
opterecenju F,, > 500 mN vrednosti koeficijenta trenja legure razli¢ite mikrostrukture su
ujednacene i1 najmanje su pri £, = 1000 mN 1 v = 4 mm/s (0,10-0,13). Pri najve¢em
kontaktnom opterec¢enju i svim brzinama klizanja najbolja frikciona svojstva pokazuje
legura ravnoosne (0,10-0,16) i globularne mikrostrukture (0,11-0,18).

Medutim, uticaj Ringer-ovog rastvora na frikciono ponasanje legure razli¢itog
mikrostrukturnog stanja nije jednoznacan (slika 9.14). Koeficijent trenja legure termicki
tretirane u (a+f) oblasti se pri kontaktnom opterecenju F, <250 mN i pri v = 4 mm/s
povecava u prisustvu Ringer-ovog rastvora. Pri tome su frikciona svojstva znatno losija
pri £, = 100 mN, narocito u slucaju brzog hladenja legure sa temperature zagrevanja
kada nastaje globularna mikrostruktura. Pri veéim brzinama klizanja i kontaktnim
optere¢enjima F, < 500 mN frikciona svojstva legure se poboljSavaju pri trenju u
Ringer-ovom rastvoru. Pri ve¢im kontaktnim optere¢enjima (750 mN 1 1000 mN) i svim
brzinama klizanja prisustvo Ringer-ovog rastvora ne utice na frikciono ponasanje legure
sporo hladene iz (at+f) oblasti, dok se u slucaju brzog hladenja koeficijent trenja
neznatno povecava. Prisustvo Ringer-ovog rastvora sli¢no utice i na frikciono ponasanje
legure sporo hladene iz f oblasti, odnosno legure lamelarne mikrostrukture, pri v = 4
mm/s 1 v =12 mm/s. Naime, koeficijent trenja se u slu¢aju v = 4 mm/s povecava pri F,
< 250 mN, a smanjuje pri F, > 250 mN. U slucaju v = 12 mm/s, pak, vrednosti
koeficijenta trenja su manje pri F, < 500 mN, dok su pri ve¢im kontaktnim
opterecenjima iste kao pri trenju bez prisustva Ringer-ovog rastvora. Medutim,
prisustvo Ringer-ovog rastvora utice na pojavu znatno losijih frikcionih svojstva legure
lamelarne mikrostrukture pri v = 8 mm/s i kontaktnim optere¢enjima od 100 mN, 250
mN 1 1000 mN. Ipak, prisustvo Ringer-ovog rastvora pokazuje najve¢i uticaj na
frikciono ponasanje legure martenzitne mikrostrukture. Ne samo da koeficijent trenja
ima znatno vecu vrednost pri najmanjoj brzini klizanja 1 F,, = 100 mN, nego do pojave
znacajno losijih frikcionih svojstava dolazi i pri ve¢im brzinama klizanja i kontaktnim

opterecenjima. Tako se pri najvecoj brzini klizanja koeficijent trenja povecava za sva
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kontaktna opterecenja do 1000 mN. Pri tome do najveéeg pogorSanja frikcionih
svojstava dolazi pri F,, = 100 mN i1 F,, = 250 mN.

Frikciono ponaSanje legure jasno ukazuje da procesi, odnosno mehanizmi
habanja, u slucaju Ti-6Al-4V ELI/Al,Os triboloskog sistema u velikoj meri zavise od
mikrostrukturnog stanja legure 1 prisustva Ringer-ovog rastvora u zoni kontakta, $to se
manifestuje razli¢itom geometrijom traga habanja i stepenom oSte¢enja kontaktne
povrsine legure. Tragovi habanja elipsoidnog oblika sa duzom osom u pravcu linearno
naizmeni¢nog klizanja se najcesce javljaju pri habanju legure lamelarne mikrostrukture.
U slucaju habanja bez prisustva Ringer-ovog rastvora udubljenja tragova nastalih
habanjem su uglavnom glatkih zidova sa znacima abrazivnog habanja, izrazite plasticne
deformacije 1 delaminacije materijala (slika 9.17). Pri brzini klizanja od 4 mm/s i
kontaktnom optere¢enju F, < 250 mN tragovi habanja su izduzeniji (odnos duze i krace
ose iznosi 6,7) 1 relativno plitki sa Sirokim trakama plasti¢no deformisanog materijala
(slike 9.17a 1 9.18a). Na krajevima tragova se zapaza pojava delaminacije materijala
(slika 9.18b). Plitki krateri nastaju odvajanjem materijala putem adhezije. Produkti
habanja se ne zapaZaju, S$to ukazuje na to da materijal pri transferu dobro prijanja uz
kontaktnu povrSinu Al,O; triboloskog para. S obzirom da je transfer materijala
neznatan, kontaktne povrsine triboloskog para su u direktnoj vezi. Dong i Bell [234]
navode da u tom slucaju treba ocekivati visoke vrednosti koeficijenta trenja, Sto su
dobijeni rezultati 1 potvrdili (slika 9.14a). Pri srednjem kontaktnom opterecenju (500
mN) nastaje dublje oStecenje oblika elipsoida (odnos osa je 3,2) sa uskim brazdama i
znacima plasti¢nog tecenja materijala (slika 9.17c). Medutim, mali krateri u centralnom
delu traga habanja (slika 9.18c) i Sira zona delaminacije materijala na krajevima traga
(slika 9.18d) ukazuju na to da je adhezivno habanje zastupljeno u znatno vecoj meri.
Lokalna pojava produkata habanja u vidu aglomerata krupnijih Cestica dalje od traga
habanja navodi na pretpostavku da materijal, koji usled adhezije prijanja uz kontaktnu
povrsinu AL,Oj3 para, trpi velika naprezanja, odvaja se i nagomilava iza traga habanja.
Sa daljim povecanjem kontaktnog opterec¢enja oStecenje povrSine se znatno povecava
(slika 9.17e). Mada se Sire plasticno deformisane brazde, kao znaci abrazije, jasno
uocavaju (slika 9.18e), zapazaju se 1 veca podrucja delaminacije materijala, narocito uz
nepravilne krajnje ivice traga habanja (slika 9.18f). Ve¢i transfer materijala smanjuje
povrsinu direktnog kontakta legure 1 Al,O; para, Sto znacajno smanjuje koeficijent
trenja. Medutim, pri tom kontaktnom naprezanju dolazi do jo§ veceg ljuspanja

materijala sa povr§ine Al,O5 para. Cak se na pojedinim mestima traga habanja zapaZaju
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Cestice svetlijeg kontrasta, verovatno nastale odvajanjem zrna Al,Os triboloSkog para
[234].

F, v= 8 mm/s
100 mN
500 mN
1000 mN|
X158 TPBnm ::-.1513-

Slika 9.17. SEM, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora.
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Slika 9.18. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obraé?ne po rezimu 1000
°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora. Uslovi
habanja: (a), (b) F,, = 100 mN, v =4 mm/s, (¢), (d) £, = 500 mN, v =4 mm/s, (e), (f) F,
= 1000 mN, v =4 mm/s.

Sa povecanjem brzine klizanja povecava se 1 stepen oSteCenja kontaktne
povrsine legure sporo hladene iz £ oblasti (slike 9.17b, d i f). Tragovi habanja su dublji i
Sir1 (odnos osa je 2,7 1 1,9 pri v = 8 mm/s 1 kontaktnom opterec¢enju od 100 mN 1 1000
mN, respektivno), tako da se pri ve¢im kontaktnim optereCenjima javljaju tragovi
priblizno kruznog oblika. Dublje brazde sa znacima plasticnog teCenja materijala
ukazuju da se proces abrazije odvija i pri ostrijim uslovima habanja. Takode je uocena i
veca zastupljenost adhezivnog habanja 1 prisustvo aglomerata produkata habanja
neposredno ispred i iza traga habanja pri svim kontaktnim optere¢enjima, a narocito pri

najvecoj brzini klizanja (slika 9.19). Pri brzini klizanja od 8 mm/s produkti ljuspanja
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Al,O3 para se mogu zapaziti 1 u centralnom delu traga u vidu krupnijih nalepa (slika
9.19a). Pri vecoj brzini klizanja i kontaktnom optere¢enju F, > 250 mN produkti
ljuspanja se lome 1 usitnjavaju. Veci deo tih Cestica se zadrzava u zoni kontakta
tribolosSkog para (slike 9.19¢ i e) i doprinosi daljem oSte¢enju povrSine putem procesa
abrazije. Na krajevima traga habanja veoma nepravilnih ivica (slike 9.19d i f) se mogu
zapaziti 1 krupnije Cestice produkata habanja nastale usled delaminacije materijala (slika
9.19f). Prema Niinomi-u i saradnicima [235] Al,O; pokazuje relativno veéi afinitet
prema legurama titana nego drugi materijali, koji se koriste za izradu vestackih
zglobova. S druge strane, on je krt Sto moze biti jedan od razloga ljuspanja Al,O3

triboloskog para.

1,088  18m
\..‘ = -

6]
Slika 9.19. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora. Uslovi
habanja: (a), (b) F,, =250 mN, v =8 mm/s, (¢), (d) £, =250 mN, v= 12 mm/s, (e), (f)
F,=500 mN, v=12 mm/s.
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Slika 9.20. SEM, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750
°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora.

Pojava sloja usitnjenih Cestica produkata habanja, koji odvaja kontaktnu
povrsinu legure od povrSine Al,O3 para i tako smanjuje stvarnu povrSinu kontakta, je
naroCito izrazena u slucaju legure globularne mikrostrukture 1 to pri kontaktnim
optere¢enjima F,, < 500 mN. Tipican izgled tragova habanja legure u stanju nakon brzog
hladenja iz (a+p) oblasti je prikazan na slici 9.20. Sa SEM mikrofotografija se uocava
da ostecenja nisu iste geometrije pri svim uslovima habanja i da se bitno razlikuju od
elipsoidnih tragova habanja u sluc¢aju legure lamelarne mikrostrukture nastale sporim
hladenjem legure iz S oblasti. Pri kontaktnom opterecenju od 100 mN i v = 4 mm/s

nastaju duge brazde (~ 410 um), koje ukazuju na pojavu abrazije tokom klizanja (slika
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9.20a). Mali krateri rasporedeni duz celog traga habanja (slika 9.21a) su nastali
delaminacijom materijala. Takode se sporadi¢no, po celoj povrsini traga, javljaju i fine
Cestice produkata habanja. Sa povecanjem kontaktnog opterecenja do 500 mN se
povecava 1 oStecenje kontaktne povrsSine (slika 9.20c). Trag nastao cikli¢nim klizanjem
je sfericnijeg oblika (odnos duze i1 krace ose je 1,7) sa izraZenim znacima abrazije 1
delaminacije materijala po krajevima traga i potpuno je prekriven sitnim cesticama
produkata habanja (slika 9.21b). Sa daljim povecanjem kontaktnog opterecenja trag se
smanjuje (slika 9.20e) 1 po geometriji postaje slican tragu nastalom pri najmanjem
kontaktnom opterecenju. Zapaza se, medutim, da se brazde savijaju od centralnog dela
traga habanja gde je primecena akumulacija brojnih Cestica produkata habanja (slika
9.21c). Izgled traga habanja na BSE mikrofotografiji (slika 9.21d) navodi na
pretpostavku da su usitnjene Cestice produkata habanja oksidisale.

Prema istrazivanju drugih autora [234,236] tokom habanja pri ve¢im kontaktnim
opterecenjima ili ve¢im brzinama klizanja moZe do¢i do stvaranja oksida titana na
kontaktnoj povrSini Ti-6AI-4V/Al,O3 triboloskog para, ¢ija pojava znacajno smanjuje
koeficijent trenja. Povecanje brzine klizanja dovodi do nagomilavanja usitnjenih Cestica
preko cele povrSine traga habanja ve¢ pri kontaktnom optere¢enju od 100 mN (slika
9.20b). Da je dominantan mehanizam habanja adhezija pokazuju vece povrSine, uz
krajnje ivice traga habanja, sa znacima delaminacije materijala. Sa povecanjem
kontaktnog opterecenja prekrivenost traga produktima habanja se smanjuje (slike 9.20d
i f), ali se produkti habanja ipak uocavaju i pri najveCem kontaktnom opterecenju od
1000 mN. U slucaju najvece brzine klizanja koli¢ina produkata habanja na povrSini
traga je znatno manja pri svim kontaktnim opterecenjima, tako da se pri F, > 500 mN
zapazaju samo pojedine krupnije Cestice ili aglomerati sitnijih ¢estica u centralnom delu
traga habanja (slika 9.21¢ i f), Sto ukazuje na manji gubitak materijala pri habanju ali i
na manje odvajanje sloja legure sa povrsine kontaktnog para.

Slicno ponasanje pri ciklicnom klizanju bez prisustva Ringer-ovog rastvora
pokazuje 1 legura ravnoosne mikrostrukture (slika 9.22). Znaci abrazije sa izrazitim
teCenjem materijala se zapazaju pri v =4 mm/s i kontaktnim opterec¢enjima od 100 mN i
1000 mN. Delaminacija materijala se pri F, = 100 mN retko javlja, ali je uceSce
adhezivnog habanja sve veée sa porastom kontaktnog opterecenja do 1000 mN kada
opada. Sa povecanjem brzine klizanja povecava se i1 stepen plasticne deformacije
materijala $to je naroCito izraZeno pri manjim kontaktnim optere¢enjima. Pri manjim

kontaktnim opterecenjima se takode zapazaju i produkti habanja na povrsini traga. Pri
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tome je koli¢ina oksidisanih Cestica relativno mala, dok je pri ve¢im kontaktnim

opterecenjima gotovo zanemarljiva.

Slika 9.21. SEM, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obraggne po rezimu 750
°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora. Uslovi
habanja: (a) F,, = 100 mN, v =4 mm/s, (b) F,, = 500 mN, v =4 mm/s, (c) F,, = 1000 mN,
v=4mm/s, (d) BSE, F,, = 1000 mN, v =4 mm/s, () F,, = 500 mN, v =12 mm/s, (f) F,
= 1000 mN, v= 12 mm/s.
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Slika 9.22. SEM-BSE, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750
°C/1h + peé nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora.

Isti mehanizmi deluju i pri habanju legure martenzitne mikrostrukture. Medutim,
povrSina izloZzena habanju je relativno glatka sa smanjenim prisustvom produkata
habanja (slika 9.23). U slucaju male brzine klizanja kontaktno optere¢enje ne pokazuje
vedi uticaj (slike 9.23a, ¢ i e). Pri najmanjem optereéenju se zapazaju trake plasticno
deformisanog materijala sa retkim ravnomerno rasporedenim krupnijim Cesticama za
koje se moze pretpostaviti da su zrna Al,Os triboloskog para (slika 9.24a). Sa
povecanjem kontaktnog opterecenja se povecava povrSina traga habanja nastala

delaminacijom materijala, odnosno povecava se gubitak materijala. Udubljenja nastala
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odvajanjem materijala su veoma plitka sa sitnijim Cesticama produkata habanja

grupisanim blize bo¢nim ivicama traga (slika 9.24b).

F, - v=4m/s _ vy =8 mm/s
100 mN
500 mN
1000 mN

Slika 9.23. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora.

To navodi na pretpostavku da pri datim uslovima habanja ne dolazi do deformacije sloja
materijala prenetog sa kontaktne povrsine legure na povrSinu traga u toj meri da bi doslo
do ljuspanja i stvaranja vece koli¢ine produkata habanja. Obrazovanje tog sloja na
povrsini Al,O3 para §titi kontaktnu povrSinu legure od vec¢eg habanja i smanjuje trenje u
kontaktnoj zoni. Pri najve¢em optereéenju se zapaza i pojava vecih oksidisanih delova
traga (slika 9.24c), koji doprinose znatnom smanjenju koeficijenta trenja. Naime,

najnizu vrednost koeficijenta trenja (0,05) ima legura brzo hladena iz f oblasti pri F,, =
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100 mN 1 v = 4 mm/s. Sa povecanjem brzine klizanja tribo sloj trpi ve¢a kontaktna
naprezanja, Sto dovodi do ljuspanja i pojave krupnijih Cestica produkata habanja na
plasti¢no deformisanoj povrSini traga i pri opterecenjima F,, <250 mN (slika 9.24d). Do
najvece delaminacije materijala dolazi pri kontaktnom opterecenju od 500 mN, ali se
produkti habanja ne nagomilavaju na povrsini traga sve do najvece brzine klizanja (slika
9.24e). Veca kontaktna opterecenja dovode do promene dominantnog mehanizma
habanja i pojave mikropslina u centralnom delu traga (slika 9.24f), ¢ijim spajanjem
moze do¢i do delaminacije materijala i stvaranja vecih kratera na mestu najveéeg

kontaktnog naprezanja.

Slika 9.24. SEM, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000
°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja bez Ringer-ovog rastvora. Uslovi
habanja: (a) F,, = 100 mN, v =4 mm/s, (b) F;, = 500 mN, v =4 mm/s, (c) F,, = 1000 mN,
v=4 mm/s, (d) F, =250 mN, v=8 mm/s, () F;, = 500 mN, v =12 mm/s, (f) F,, = 1000

mN, v= 8 mm/s.
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U prisustvu Ringer-ovog rastvora stepen oSte¢enja kontaktne povrsSine legure se
znaCajno menja. Osim $§to deluje kao lubrikant, Ringer-ov rastvor uzrokuje
elektrohemijske reakcije na kontaktnoj povrsini legure, koje mogu uticati na mehanizam
1 brzinu habanja. Tako se na kontaktnoj povrSini legure lamelarne mikrostrukture
zapazaju veCa oStecenja nastala plasticnom deformacijom, adhezivnim habanjem 1

transferom materijala (slika 9.25).

F, v =4 mm/s v=12 mm/s
100 mN
500 mN
1000 mN

Slika 9.25. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru.

Adhezivne brazde prisutne u pravcu klizanja se zapazaju ve¢ pri kontaktnom
opterecenju od 100 mN nezavisno od brzine klizanja (slike 9.25a i b). Brazde su

relativno uske sa znacima teCenja materijala i malim kraterima (slika 9.26a). Krupniji
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produkti habanja se ne zapazaju. Samo manja koli¢ina sitnih Cestica popunjava plitke
brazde na krajevima traga (slika 9.26b), Sto ukazuje na dobru adheziju materijala u zoni
kontakta. Isti mehanizmi habanja deluju 1 pri ve¢im brzinama klizanja. Medutim, pri
veéim brzinama klizanja trag se suzava, brazde su dublje 1 bez znakova veceg tecenja

materijala (slika 9.26c).

Slika 9.26. SEM, povrsina Ti-6Al-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000
°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru. Uslovi
habanja: (a), (b) F,, = 100 mN, v =4 mm/s, (c) F,, = 100 mN, v= 12 mm/s, (d) F,, = 500
mN, v=4 mm/s, (e) F,, =250 mN, v =8 mm/s, (f) BSE, F,, = 500 mN, v =8 mm/s.

Sa povecanjem kontaktnog opterecenja menja se geometrija traga (slike 9.25¢, d, e i f).
Ostecenja su u obliku elipsoida pri svim kontaktnim optere¢enjima. Pri tome dolazi do

vece delaminacije materijala (slika 9.26d). Mada plitke adhezivne trake, sa znacima koji
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ukazuju na stvaranje zamorne prsline (slika 9.26¢), su veoma Siroke. Da ipak ne dolazi
do veéeg gubitka materijala pokazuju male nakupine vecih Cestica produkata habanja.
Pojava delova traga habanja drugacije prirode (slika 9.26f) navodi na pretpostavku da se
na kontaktnoj povrsini legure stvara oksidni film, koji se lako uklanja. Pri manjim
brzinama klizanja odvojeni delovi se ne zadrzavaju u kontaktnoj zoni para, jer ih
Ringer-ov rastvor odnosi u periodu izmedu dva kontakta. Pri najvecoj brzini klizanja
nema dovoljno vremena za obnovu oksidnog filma i uklanjanje produkata habanja, na

Sta ukazuju 1 aglomerati krupnijih ¢estica u blizini traga (slika 9.25f).

F, = 12m/s .
100 mN
500 mN
1000 mN

Slika 9.27. SEM, povrsina Ti-6A1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750
°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru. (c), (€)
BSE.
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Pojava vece koli¢ine produkata habanja u okolini traga habanja na kontaktnoj
povrsini legure ravnoosne mikrostrukture (slika 9.27) ukazuje na to da oksidni film, koji
se stvara tokom habanja, ne pokazuje dobra mehanicka svojstva, §to ima za posledicu
odvajanje filma i slabu zastitu kontaktne povrSine od daljeg habanja. Stvaranje oksidnog
filma se najbrze odvija pri najmanjoj brzini klizanja i kontaktnim optere¢enjima F, <
250 mN. Medutim, mala otpornost legure sporo hladene iz (a+p) oblasti prema
plasti¢noj deformaciji, ¢ak 1 pri tako malim kontaktnim optere¢enjima, dovodi do loma
oksidnog sloja, njegovog usitnjavanja i ravnomerne raspodele finih Cestica produkata
habanja (slika 9.27a), Sto ima za posledicu povecéanje trenja. Sa povecanjem kontaktnog
opterecenja 1 brzine klizanja trag se Siri, elipsoidnog je oblika i relativno je glatke
povrsine sa znacima plasticne deformacije materijala (slike 9.28a i b). Pri v = 4 mm/s
produkti habanja se nagomilavaju neposredno iza traga i samo poneka krupna Cestica se
zapaza na povrsini traga (slika 9.27c). Pri srednjem kontaktnom optereéenju Cestice su
krupnije 1 odgovaraju malim kraterima koji su nastali adhezivnim habanjem. Pri
najvecem kontaktnom optere¢enju produkti habanja su sitniji i uglavnom nagomilani iza
traga (slika 9.27¢), ali je oStecenje povrSine i dalje relativno glatko Sto ukazuje na manje
trenje. Zapaza se, medutim, da je ukupna koli¢ina produkata habanja manja nego kada
se ciklicno klizanje odvija bez prisustva Ringer-ovog rastvora, §to je verovatno
posledica vece adhezivne ¢vrstoce u datim uslovima. To posebno dolazi do izrazaja pri
vec¢im brzinama klizanja nezavisno od kontaktnog opterecenja (slike 9.28c, d, e 1 f). Na
povrsini traga habanja se uocavaju plitke trake plastiéno deformisanog materijala sa
znacima delaminacije i ravnomerno rasporedenim cesticama produkata habanja. Sa
povecanjem kontaktnog opterecenja se povecava zastupljenost adhezivnog habanja, a
Cestice su sitnije 1 popunjavaju sve vece kratere.

Koroziono habanje je, pak, u ve¢oj meri zastupljeno kod legure martenzitne

mikrostrukture (slika 9.29).
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Slika 9.28. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750
°C/1h + pe¢ nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru. Uslovi
habanja: (a) BSE, F,, = 100 mN, v = 8 mm/s, (b) F,, =750 mN, v =8 mm/s, (c) F,, = 100
mN, v= 12 mm/s, (d) F, = 500 mN, v= 12 mm/s, (e) F,, = 750 mN, v =12 mm/s, (f) F),
= 1000 mN, v= 12 mm/s.

Vece ostecenje kontaktne povrsine sa nagomilanim Cesticama produkata habanja
se zapaza ve¢ pri kontaktnom optere¢enju od 100 mN 1 brzini klizanja od 4 mm/s (slika
9.29a). Uocavaju se plitke brazde plasticno deformisanog materijala, velike prsline i
aglomerati usitnjenih Cestica, koje dodatno doprinose abrazivnom habanju kontaktne
povrsine legure (slika 9.30a). Relativno glatka povrSina traga habanja moze biti rezultat
brzog stvaranja oksidnog filma na kontaktnoj povrsini legure [201], koji se tokom
ponovljenih kontakata lomi, ali se ne odvaja u potpunosti na §ta ukazuju i1 prisutne

prsline. Odvojeni delovi sloja se usitnjavaju i nagomilavaju na povrsini traga habajuci
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pojedine delove kontaktne povrSine. Sa povecanjem kontaktnog optere¢enja do 500 mN
povecava se i oStecenje povrsine, ali su tragovi habanja pli¢i sa slabo izrazenim znacima
abrazije, S§to ukazuje na manju vrednost koeficijenta trenja. Oksidni sloj nastao tokom
habanja je tanji, lakSe se odvaja i usitnjava. Tako usitnjene Cestice se nagomilavaju oko
krajeva traga sve do F, = 500 mN kada prekrivaju centralni deo traga (slike 9.29c 1
9.30c).

F, v=8mm/s _

100 mN

500 mN

1000 mN

Slika 9.29. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru.

Pri najve¢em kontaktnom optereCenju veliina traga habanja se smanjuje i
dominantni mehanizam habanja se menja (slike 9.29¢ 1 9.30¢). PovrSina traga je neravna

sa znacima plasticne deformacije i delaminacije materijala. Produkti habanja su prisutni
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u maloj koli¢ini 1 udaljeniji su od traga, Sto navodi na pretpostavku da je stvaranje
oksidnog filma otezano usled ¢ega dolazi do transfera materijala na kontaktnu povr§inu
Al,O3 para. Pri srednjoj brzini klizanja povrSina traga je manja i prekrivena sitnim
Cesticama produkata habanja (slika 9.30b), osim u sluc¢aju kontaktnih optereéenja od
250 mN 1 500 mN kada dolazi do intenzivnog habanja (slike 9.29b, d 1 f). Velika
koli¢ina produkata habanja i glatka povrSina traga sa veoma plitkim plasticno
deformisanim trakama (slika 9.30d) ukazuje na to da je osnovni mehanizam habanja

abrazija.

F, _ v=mm/s

100 mN

500 mN

1000 mN

Slika 9.30. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 1000

°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru.

Moze se pretpostaviti da se kontaktna povrSina brzo repasivizira, ali da je

oksidni film manje kohezivne Gvrstoée zbog Cega se lako lomi i uklanja. Sto je

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 155



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

kontaktno opterecenje vece oksidni film se teze obnavlja pa se ve¢ pri F,, = 500 mN
zapazaju prvi znaci adhezije. Pri najve¢em kontaktnom opterecenju dominira adhezivno
habanje usled manjeg dejstva Ringer-ovog rastvora kao lubrikanta. Mali krateri nastali
delaminacijom materijala se jasno uocavaju u centralnom delu traga habanja (slika
9.30f). Sa daljim povecanjem brzine klizanja se smanjuje kontaktno opterecenje pri kom
dolazi do promene dominantnog mehanizma habanja, Sto se manifestuje manjom
brzinom habanja odnosno manjom koli¢inom produkata habanja nastalih pri kontaktnim

optere¢enjima F, > 250 mN.

F, v =4 mm/s v=12 mm/s

100 mN

500 mN

{1000 mN|

Slika 9.31. SEM, povrsina Ti-6A1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750

°C/1h + H,O nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru.

Ocigledno da brzo hladenje sa temperature zagrevanja ima za posledicu brze
habanje legure u Ringer-ovom rastvoru. Negativni uticaj metastabilne mikrostrukture
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posebno dolazi do izraZzaja kada je legura brzo hladena iz (a+f) oblasti. Kao $to se sa
slike 9.31 vidi pri svim brzinama klizanja 1 kontaktnim opterecenjima F, < 500 mN
dolazi do znatno veceg oStec¢enja kontaktne povrSine legure nego u slucaju klizanja bez
prisustva Ringer-ovog rastvora u zoni kontakta. Stvaranje sloja usitnjenih cestica
produkata habanja preko cele povrSine traga i oko njega se zapaza pri najmanjem
kontaktnom opterecenju 1 brzini klizanja od 4 mm/s (slika 9.31a). Rezultat toga je
veliko trenje, na Sta ukazuje gotovo 3 puta veca vrednost koeficijenta trenja. Sa
povecanjem kontaktnog opterec¢enja (slike 9.32a 1 b) i1 brzine klizanja (slike 9.31b 1
9.32¢) smanjuje se koli¢ina oksidisanih Cestica, tako da se na povrSini traga habanja
jasno zapazaju zone plasti¢no deformisanog materijala.

()
Slika 9.32. SEM, povrsina Ti-6Al1-4V ELI legure termicki obradene po rezimu 750

°C/1h + H,0 nakon linearno naizmeni¢nog kretanja u Ringer-ovom rastvoru. Uslovi
habanja: (a) BSE, F,, =250 mN, v =4 mm/s, (b) F,, =250 mN, v=4 mm/s, (¢) F,, =100
mN, v= 12 mm/s, (d) F, = 500 mN, v= 12 mm/s, (e), (f) BSE, F,, =500 mN, v=4
mm/s.
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Plitke brazde, nastale abrazijom, postaju sve uze sa povecanjem brzine klizanja (slike
9.32b i ¢). Smanjenje ukupnog gubitka materijala se ogleda i u manjoj koli¢ini sitnih
Cestica prisutnih u okolini traga habanja, u vidu aglomerata grupisanih uz vodece ivice
traga. Pri F,, = 500 mN sitne Cestice ponovo prekrivaju celu povrSinu kontaktne zone
(slike 9.31c 1 d). Medutim, sitne Cestice se pri najmanjoj brzini klizanja nagomilavaju i
izvan traga. Javljaju se u vidu oreola (slika 9.32¢), koji je od sloja Cestica na povrsini
traga odvojen uskom glatkom zonom plasticnog tecenja materijala u pravcu klizanja
(slika 9.32f). Pri ve¢im brzinama klizanja ta spoljna zona plasticno deformisanog
materijala je Sira, dok je ucesce oksidisanih Cestica u ukupnom procesu habanja manje
(slika 9.32d). Sa daljim povecanjem kontaktnog optereenja, povrsina traga prekrivena
produktima habanja se smanjuje da bi pri F,, = 1000 mN gotovo izostala abrazija
oksidisanim cesticama (slike 9.31e i f). Pokazalo se da pri velikim kontaktnim
optere¢enjima (F, > 750 mN) brzina klizanja 1 prisustvo Ringer-ovog rastvora ne

pokazuju veci uticaj.

9.1.1.3. Elektrohemijske karakteristike
9.1.1.3.1. Karakterizacija na sobnoj temperaturi

Krive anodne 1 katodne polarizacije legure Ti-6Al-4V ELI razlicite
mikrostrukture u Ringer-ovom rastvoru prikazane su na slici 9.33, a vrednosti
korozionog potencijala Ej,, 1 gustine struje korozije ji,, odredene iz nagiba Tafel-ove
krive (slika 9.33a), date su u tabeli 9.3. Moze se uociti da je oblik 1 polozaj
potenciodinamickih polarizacionih krivih za razmatrana termicki obradena stanja legure
slican (slika 9.33b). Sa pozitiviranjem potencijala do priblizno 600-850 mV (ZKE),
zavisno od mikrostrukturnog stanja legure, gustina struje raste do 4,0-4,7-10° A/cm?, a
zatim se ne menja sve do priblizno 1400 mV (ZKE) kada dolazi do prekida pasivnosti 1
ponovnog porasta gustine struje. Pri potencijalu od priblizno 1750 mV (ZKE) dolazi do
izrazitog pada gustine struje i pojave strujnog pika verovatno usled oksidacije Ti*" jona,
koji difunduju kroz pasivni film do rastvora, u Ti* jone [237] ili oksidacije drugih jona
iz rastvora [238,239]. Iznad 1900 mV (ZKE) se javlja drugi zastoj u porastu gustine
struje. Medutim, gustina struje ne ostaje konstantna do kraja anodne polarizacije ve¢ pri

odredenom potencijalu ponovo naglo raste. Pri tome se veliCina strujnog pika, opseg
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potencijala 1 gustina struje sekundarne pasivacije za razli¢ita mikrostrukturna stanja

bitno razlikuju.
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Slika 9.33. Tafel-ove (a) i potenciodinamicke (b) polarizacione krive termicki obradene
legure Ti-6A1-4V ELI u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj

temperaturi.

Tabela 9.3. Elektrohemijski parametri za termicki obradenu leguru Ti-6Al-4V ELI u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

Termic¢ka obrada Mikrostruktura [mVL;kZoi(E)] n li'/“’c’m 2
1000 °C/1h+peé Lamelarna -120 1,12
1000 °C/1h+H,0 Martenzitna -200 1,95
750 °C/1h+ped Ravnoosna -10 7,1
750 °C/1h+ H,0 Globularna -107 4,6

Naime, krive anodnog rastvaranja legure za razli¢ita mikrostrukturna stanja se
gotovo poklapaju do potencijala od priblizno 1750 mV (ZKE). Razlika se zapaza u
potencijalu pocetka pasivacije 1 opsegu potencijala pasivne oblasti. Tako je legura u
stanju nakon hladenja iz (a+f) oblasti pasivna u opsegu potencijala od 610-1445 mV
(ZKE) odnosno 690-1380 mV (ZKE), dok u stanju nakon hladenja iz f oblasti pasivira
u opsegu potencijala od 800-1360 mV (ZKE) odnosno 850-1300 mV (ZKE), zavisno od
ostvarene brzine hladenja.

Mikrostrukturne promene nastale hladenjem iz (a+f) oblasti dovode do promena
u anodnoj polarizaciji legure tek pri viSim potencijalima. Ove promene se ogledaju u
znatnom smanjenju strujnog pika i gustine struje u celom opsegu potencijala pasivne
oblasti iznad 1900 mV (ZKE). Gustina struje pri potencijalu strujnog pika od priblizno
1740 mV (ZKE) iznosi 3,4-10° A/em’ za razliku od 1,3-10* A/em? i 3,6:10” A/em® u
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slu¢aju martenzitne odnosno lamelarne mikrostrukture pri potencijalu strujnog pika od
1760 mV (ZKE). Anodna polarizaciona kriva legure ravnoosne odnosno globularne
mikrostrukture pokazuje, takode, da je gustina struje pasivacije za jedan do dva reda
veli¢ina manja (6,7-9,0-10'6 A/cm® u odnosu na 1,8-10° A/cmz), Sto ukazuje na vecu
korozionu otpornost legure u stanju nakon hladenja iz (a+f) oblasti. U prilog tome
govori i Cinjenica da je korozioni potencijal legure u stanju nakon hladenja iz (a+f)
oblasti pozitivniji nego kada je legura hladena iz f oblasti (tabela 9.3). Pri tome, legura
ravnoosne mikrostrukture pokazuje nesto bolju korozionu postojanost. Oblast
sekundarne pasivnosti ne menja svoj polozaj na krivoj anodne polarizacije, gustine
struje su priblizno iste i reda veli¢ina 10° A/cm?, ali se javlja u §irem opsegu potencijala
(2000-3000 mV (ZKE)) nego u slucaju globularne mikrostrukture (1870-2700 mV
(ZKE)). Takode se pri potencijalima iznad 1750 mV (ZKE) ne javlja postepeni pad
gustine struje 1 pojava dva zastoja, koja su karakteristi¢na za anodnu polarizacionu krivu
legure globularne mikrostrukture. Naime, pri anodnoj polarizaciji legure brzo hladene iz
(at+p) oblasti prvo dolazi do malog pada gustine struje u opsegu potencijala od 1740-
1870 mV (ZKE) koji je pracen zastojem do potencijala od 2200 mV (ZKE). Sa daljim
pozitiviranjem potencijala gustina struje nastavlja da se smanjuje do 6,7-10° A/cm?, a
zatim odrzava konstantnom do potencijala od 2700 mV (ZKE) kada naglo raste,
verovatno usled izdvajanja kiseonika mada uzrok moze biti i nedovoljna otpornost
prema piting koroziji [239,240]. LoSija koroziona postojanost legure globularne
mikrostrukture moze se objasniti manjim udelom o faze nego u ravnoosnoj
mikrostrukturi, koji je pracen odgovaraju¢om preraspodelom legiraju¢ih elemenata.

Da koroziona otpornost Ti-6Al-4V ELI legure zavisi od primenjene termicke
obrade je potvrdila i anodna polarizacija legure lamelarne mikrostrukture sa najveéim
udelom a faze. Veca gustina struje u oblasti sekundarne pasivnosti izmedu potencijala
2300 mV (ZKE) 1 3350 mV (ZKE) nego u slu¢aju mikrostrukture nastale hladenjem iz
(o+p) oblasti ukazuje na pogorSanje otpornosti ove legure prema koroziji u Ringer-
ovom rastvoru sa povisSenjem temperature rastvarajuceg zarenja, mada je znatno bolja
postojanost prema pitingu. Promena mikrostrukture usled brzog hladenja iz f oblasti
dovodi do jos$ negativnijeg korozionog potencijala 1 pogorSanja otpornosti u odnosu na
ostale primenjene rezime termicke obrade i to u oblasti sekundarne pasivnosti. Zastoj u
porastu gustine struje se javlja u veoma uskom opsegu potencijala, a do izrazitog rasta
gustine struje dolazi ve¢ pri potencijalu od 2200 mV (ZKE). Medutim, taj porast gustine

struje nije toliko izrazit kao u slucaju legure hladene iz (a+f) oblasti.
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Iako neSto veca gustina struje pasivne oblasti ukazuje na manju stabilnost
oksidnog filma nastalog tokom anodne polarizacije legure lamelarne i martenzitne
mikrostrukture, gustina struje pasivacije legure u sva Cetiri termicki obradena stanja je
relativno mala. To potvrduje da je legura veoma otporna prema koroziji u Ringer-ovom
rastvoru nezavisno od mikrostrukture. Na malu brzinu korozije ove legure titana

ukazuju i veoma male gustine struje korozije (reda veli¢ina nA/cm?).
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Slika 9.34. Bode-ovi dijagrami za termicki obradenu leguru Ti-6Al1-4V ELI u prirodno

aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.
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Slika 9.35. Nyquist-ovi dijagrami za termicki obradenu leguru Ti-6A1-4V ELI u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

Vise podataka o debljini pasivnog filma, njegovoj kompaktnosti i stabilnosti

pruzila su SEI merenja. Impedansni dijagrami su prikazani na slikama 9.34 1 9.35.
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Bode-ovi dijagrami (modul impedanse |Z] 1 fazni ugao & u funkciji frekvencije f) za
razli¢ita mikrostrukturna stanja legure su sli¢ni (slika 9.34) i ukazuju na veliku
kapacitivnost, §to je tipicno za metale podlozne pasivaciji. Visoke vrednosti modula
impedanse (reda veli¢ina 10° Q-cm?) pri niskim frekvencijama i fazni ugao blizak -80 °
u opsegu niskih 1 srednjih frekvencija od 0,1-10 Hz ukazuju da je u svim sluc¢ajevima
pasivni film veoma stabilan. Na dobra zaStitna svojstva oksidnog filma ukazuje i
polukruzni oblik Nyquist-ovih dijagrama (slika 9.35).

Pad vrednosti |Z] 1 0 sa frekvencijom oznacava dvoslojnost pasivnog filma
[241]. Na Bode-ovim dijagramima se jasno uocavaju dve vremenske konstante u
razli¢itim oblastima frekvencija. U oblasti visokih frekvencija (1-100 kHz), koja se
odnosi na spoljasnji porozni sloj, vrednosti |Z| (< 10* Q-cm?) su konstantne a fazni ugao
oko 0 °. Linearni deo krive log |Z| - log f velikog nagiba (= -0,90) i maksimalni fazni
ugao u Sirem opsegu niskih 1 srednjih frekvencija se odnose na unutrasnji kompaktni
sloj. Treba uociti da je maksimalni fazni ugao za leguru brzo hladenu iz § oblasti u
neSto uzem opsegu frekvencija, Sto ukazuje na neSto slabija zaStitna svojstva
kompaktnog barijernog sloja pasivnog filma na povrSini legure martenzitne
mikrostrukture. Osim toga, smanjenje faznog ugla do -70 ° u oblasti niskih frekvencija
usled doprinosa polarizacione otpornosti je vece nego za ostala termicki obradena
stanja, na Sta ukazuje i1 izvesno smanjenje vrednosti |Z| u oblasti niskih frekvencija
(slika 9.34b). Nyquist-ovi dijagrami (slika 9.35), takode, pokazuju najmanje vrednosti
impedanse za leguru martenzitne mikrostrukture. S druge strane, fazni ugao u opsegu
frekvencija od 0,01-10 kHz pokazuje isti trend promena kao za leguru hladenu iz (a+p)
oblasti. Medutim, fazni ugao za leguru lamelarne mikrostrukture nastale sporim
hladenjem iz £ oblasti je veci u istom opsegu frekvencija (slika 9.34a), Sto znaci da je
porozni sloj pasivnog filma deblji. U opsegu frekvencija od 10-100 kHz je, pak, manji i
pri 100 kHz oko 0 °, dok je za ostala mikrostrukturna stanja legure blizak -20 °. Na
deblji porozni sloj oksidnog filma ukazuju i vrednosti |Z] u opsegu frekvencija od 1-100
kHz, koje su najmanje za leguru lamelarne mikrostrukture i iznose ~ 50 Q-cm” (slika
9.34b).

Impedansni parametri dobijeni ekstrapolacijom eksperimentalnih podataka
pokazali su da debljina poroznog sloja ne uti¢e bitno na otpornost legure prema koroziji
u Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi. Kao $to se iz tabele 9.4 vidi, otpornost
unutrasnjeg kompaktnog sloja pasivnog filma na povrsini legure lamelarne, martenzitne
i globularne mikrostrukture R, je velika (10° Q-cm?) i za jedan do dva reda veligina veéa

od otpornosti spoljasnjeg poroznog sloja ukazujuéi na bolja zastitna svojstva barijernog
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sloja. Takode, kapacitivnost poroznog sloja C, je veca od kapacitivnosti barijernog sloja
Cp, posebno za leguru lamelarne mikrostrukture, Sto govori u prilog pretpostavke da
korozionu otpornost legura titana odreduju svojstva barijernog sloja pasivnog filma
[241,242].

Tabela 9.4. Impedansni parametri za termicki obradenu leguru Ti-6Al-4V ELI u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

Spoljasnji porozni sloj Unutras$nji kompaktni sloj

Termicka obradd R, C R, G

[Q-cm’] [F/cfnz] "p [@cm?]  [Flem?] s

1000 °C/1h+peé¢ | 2,10- 10" 2,0-10° 0890 | 331-10° 24-10° 0,986

1000 °C/1h+H,0[ 5,90-10° 3,1-10° 0,900 | 1,43-10° 14-10° 0,930

750 °C/1h+pe¢ | 3,05-10° 2,1-10° 0923 | 6,55-10° 8,1-10" 0,560

750 °C/1h+ H,O | 2,51-10° 2,5-10° 0,910 | 467-10° 1.4-10° 0,510

Najbolja barijerna svojstva ima pasivni film na povrSini legure lamelarne
mikrostrukture. Na to ukazuje velika otpornost R, 1 kapacitivnost Cp, reda veli¢ina 10°°
F/cm®. Vrednost koeficijenta n, je veoma bliska 1 (1, =~ 0,99) i pokazuje da je unutrasnji
sloj pasivnog filma u ovom slucaju potpune kapacitivnosti. Tanji barijerni sloj pasivnog
filma na povrSini legure martenzitne mikrostrukture (vrednost za Cj, je veca za red
veli¢ina) ima loSija zastitna svojstva, iako pokazuje skoro potpunu kapacitivnost (1, =
0,93). Naime, debljina oksidnog sloja d je obrnuto proporcionalna kapacitivnosti C 1
moze se odrediti iz izraza C = g¢,4/d, gde je ¢ dielektricna konstanta oksida, &,
dielektri¢na permitivnost vakuuma (8,85-10"'% F/m), a 4 povrsina oksidnog sloja [241].
Dakle, sa povec¢anjem debljine oksidnog sloja smanjuje se njegova kapacitivnost. Tako
je kompaktni sloj pasivnog filma na povrsini legure lamelarne mikrostrukture najdeblji,
a na povrsini legure ravnoosne mikrostrukture najtanji.

Vrednosti koeficijenta n, za leguru hladenu iz (a+pf) oblasti su manje nego za
leguru hladenu iz S oblasti 1 bliske su vrednosti 0,5, Sto ukazuje na odvijanje difuzionih
procesa. Moze se pretpostaviti da je razlog tome dvofazna mikrostruktura i veéi udeo S
faze bogatije vanadijumom nego u mikrostrukturi lamelarne morfologije. Naime,
Vasilescu 1 saradnici [243] su pokazali da u slu¢aju (a+f) mikrostrukture dolazi do vece
difuzije metalnih jona u okolni fizioloski rastvor. Prema Tamilselvi-ju i saradnicima
[210] difuzioni procesi u pasivnom filmu se odvijaju usled rastvaranja oksida
vanadijuma, $to dovodi i do pojave difuzije praznina u oksidnom sloju legure. Ovo je u

saglasnosti sa zapazanjima drugih autora [244], koji navode da vanadijum difunduje ka

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 163



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

povrsini legure titana gde oksidiSe i gradi male koli¢ine V,0s, VO, 1 V,03 oksida na
spoljasnjoj povrSini pasivnog filma. Velika otpornost R, tankog unutraSnjeg sloja
pasivnog filma na povrSini legure globularne mikrostrukture, koja je veca 1 od
otpornosti unutrasnjeg sloja filma na povrsini legure lamelarne mikrostrukture, ukazuje
da pasivni film 1 u ovom slucaju pokazuje dobra barijerna svojstva 1 §titi leguru od
korozije. Najslabija zastitna svojstva pokazuje barijerni sloj pasivnog filma na povrsini
legure ravnoosne mikrostrukture. Otpornost R, ovog veoma tankog barijernog sloja je
za dva reda veli¢ina manja u odnosu na otpornost koju pruza oksidni sloj najboljih
barijernih svojstava, §to je u saglasnosti sa 7 puta veCom gustinom struje korozije ji,,
(tabela 9.3), iako su one za sva mikrostrukturna stanja legure izuzetno male.

Otpornost spoljaSnjeg poroznog sloja R, pasivnog filma na povrSini legure
hladene iz (a+p) oblasti je, medutim, velika (reda veli¢ina 10° Q-cm?) i za jedan do dva
reda veli¢ina veca od otpornosti spoljas$njeg sloja pasivnog filma na povrsSini legure
hladene iz S oblasti. Pokazalo se, takode, da je velike kapacitivnosti (n, > 0,90), Sto
ukazuje na sporije odvijanje difuzionih procesa i manju poroznost sloja. Vecu otpornost
R, 1 kapacitivnost (n, = 0,923) pokazuje spoljasnji sloj oksidnog filma na povrSini
legure ravnoosne mikrostrukture, koji je deblji od unutrasnjeg barijernog sloja, ali i
poroznog sloja filma na povrSini legure globularne mikrostrukture. Najdeblji je
spoljasnji porozni sloj pasivnog filma najmanje otpornosti (10* Q-cm?) i kapacitivnosti
(n, = 0,89), koji se stvara na povrSini legure lamelarne morfologije. Prema vrednostima
C,, naime, debljina spoljasnjeg sloja pasivnog filma opada slede¢im redom: lamelarna >
ravnoosna > globularna > martenzitna mikrostruktura. Uprkos tome Sto se najdebl;ji
pasivni film obrazuje na povrSini legure lamelarne mikrostrukture ovaj film nije
najboljih zastitnih svojstava. Ranija istrazivanja [245,246] su pokazala da do smanjenja
otpornosti poroznog sloja moze do¢i usled adsorpcije pojedinih komponenata (na
primer, fosfatnih jona) fizioloskog rastvora kompleksnog sastava, kao $to su Hank-ov i
MEM rastvor, i obrazovanja njihovih jedinjenja na povrsini oksidnog filma. Kako je
Ringer-ov rastvor manje kompleksnog sastava, do smanjenja stabilnosti poroznog sloja
moze do¢i samo usled adsorpcije jona CI i stvaranja rastvorljivih produkata. Prema
nekim autorima [210,244] oksidi vanadijuma nisu stabilni kao oksidi titana. Lako se
rastvaraju i reaguju sa jonima CI iz rastvora. Medutim, Marino i saradnici [247] nisu
otkrili prisustvo jona vanadijuma i titana u rastvoru, ve¢ Al jona.

Rendgenostrukturna analiza je pokazala da se povrSinski film sastoji od TiO,,
Al O3 1 V,0;5 oksida (slika 9.36). Izrazeni maksimumi TiO; na difraktogramu legure

lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture ukazuju da ovaj oksid, koji gradi unutrasnji
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kompaktni sloj [248], preovladuje (slike 9.36a 1 b). Neki autori [248-250] navode da je
moguce prisustvo i suboksida TiO i Ti,O3 u malim koli¢inama neposredno uz grani¢nu
povrsinu metal/kompaktni sloj pasivnog filma, ali ovi oksidi nisu identifikovani.
Maksimumi Al,O; su znatno slabijeg intenziteta i jedva se uocavaju, posebno u slucaju
legure lamelarne mikrostrukture. To ukazuje da je zastupljenost Al,O3; u pasivnom filmu
mala, odnosno gotovo zanemarljiva. Prema udelu a faze u lamelarnoj mikrostrukturi i
ravnomernijoj raspodeli aluminijuma u martenzitnoj mikrostrukturi, oksidni film bi
trebao biti obogaéen AI’" jonima. Naime, prisustvo legiraju¢ih elemenata u oksidnom
filmu na povrsini legure je uslovljeno faznim sastavom i morfoloskim karakteristikama
legure. Tako se Al,O; stvara iznad a faze bogate aluminijumom, dok se oksid
vanadijuma javlja u pasivnom filmu iznad f faze bogate vanadijumom. Medutim, prema
Pourbaix-ovom dijagramu za sistem Al-H,O [251], aluminijum je pasivan u vrlo uskoj
oblasti potencijala tako da se sastav pasivnog filma menja zavisno od vrednosti
potencijala oksidacije. MiloSev i saradnici [248] su pokazali da je sadrzaj titana u TiO;
pasivnom filmu manji od ocekivanog (33 at.%) 1 da se krece u opsegu od 21,5-23,6 at.%
usled prisustva aluminijuma u koncentraciji 4,0-8,4 at.% zavisno od primenjenog
potencijala. Pri odredenom potencijalu Al,O; se rastvara i oslobadaju se joni
aluminijuma, koji mogu da grade kompleksne anjone kao $to su Al[(OH)4]-nH,0 [251].
Na mestu rastvaranja Al,Os iznova se aktivira povrSina, ali novonastali oksidni sloj je
manje kompaktnosti i neujednacene debljine. S druge strane, V,03 se lako identifikuje,
Sto je u saglasnosti sa zapazanjima pojedinih autora [244,249]. Naime, vecina autora
navodi obogacenje oksidnog filma atomima vanadijuma [250,252,253], ali ne 1 pojavu
oksida vanadijuma u spoljasnjem sloju pasivnog filma.

Pasivni film na povrSini legure ravnoosne i1 globularne mikrostrukture, pak,
sadrzi vece koli¢ine Al,O3 1 V,0; oksida. Na to ukazuje intenzitet njihovih maksimuma,
koji se pored maksimuma karakteristicnih za TiO, jasno uocavaju na difraktogramima
(slike 9.36¢ 1 d). Pri tome je Al,O3; u znatno vecoj meri zastupljen u pasivnom filmu na
povrsini legure ravnoosne mikrostrukture, §to se i moglo oc¢ekivati s obzirom na veci
udeo a faze u mikrostrukturi nastaloj pri sporom hladenju iz (a+f) oblasti. Veca
koroziona otpornost o faze u odnosu na korozionu otpornost S faze [254] doprinosi
vecoj otpornosti spoljasnjeg sloja pasivnog filma na povrSini legure ravnoosne
mikrostrukture. Razli¢ita brzina stvaranja oksidnog filma iznad a 1 f faze, medutim,
dovodi do loma povrSinskog filma na mestu a/f medufaznih granica i naruSavanja

njegove pasivnosti.
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Slika 9.36. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom povrsine Ti-6Al-4V
ELI legure termicki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,O,
(c) 750 °C/1h + pec¢ i (d) 750 °C/1h + H,0 izloZene anodnoj polarizaciji u Ringer-ovom

rastvoru na sobnoj temperaturi.

9.1.1.3.2. Karakterizacija na 37 °C

Promena potencijala otvorenog kola E,; sa vremenom izlaganja termicki
obradene legure Ti-6Al-4V ELI Ringer-ovom rastvoru na 37 °C je prikazana na slici
9.37a. Dobijene krive su tipi€ne za stvaranje pasivnog filma na povrSini metala u
aerisanim rastvorima [242]. Potencijal raste sa vremenom izlaganja usled povecanja
korozione otpornosti legure i postaje stabilan nakon odredenog vremena izlaganja
Ringer-ovom rastvoru. Pozitiviranje E,; pri kra¢im vremenima, a zatim i1 uspostavljanje
stacionarnog stanja, ukazuje na brzo stvaranje zastitnog oksidnog filma i smanjenje
brzine korozije. Vrednosti £, za stacionarno stanje su priblizno iste (tabela 9.5) i1 krec¢u

se u uskom opsegu od 70-80 mV (Ag/AgCl) zavisno od mikrostrukturnog stanja legure.
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Nesto pozitivnije vrednosti E,; u sluc¢aju legure hladene iz f oblasti, medutim, ukazuju
da je pasivni film veée otpornosti i stabilniji nego pasivni film na povrsini legure

hladene iz (a+f) oblasti. Pri tome se stacionarno stanje ne uspostavlja istom brzinom.
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Slika 9.37. Promena potencijala otvorenog kola E,; sa viemenom (a) i
potenciodinamicke polarizacione krive (b) za termicki obradenu leguru Ti-6Al1-4V ELI

u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na 37 °C.

Tabela 9.5. Elektrohemijski parametri za termicki obradenu leguru Ti-6Al-4V ELI u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na 37 °C.

ew . Eok Ekor .kor
Termicka obradal] Mikrostruktura [mV (Ag/AgCl]|[mV (Ag/AgcD| [n A{ /cm2]
1000 °C/1h+peé Lamelarna 80 -10 5,8
1000 °C/1h+H,0 Martenzitna 80 86 2,8
750 °C/1h+peé Ravnoosna 70 90 2,6
750 °C/1h+ H,O Globularna 70 70 3,2

Tako legura brzo hladena iz (a+p) oblasti postiZze pasivno stanje gotovo odmah
nakon potapanja u Ringer-ov rastvor. Vrednost E, od = 80 mV (Ag/AgCl) je
konstantna tokom prvih 60 min delovanja rastvora, a zatim postepeno opada da bi se
nakon 230 min ustalila na 70 mV (Ag/AgCl). Ovakva promena vrednosti E,; ukazuje da
se tokom vremena odvijaju procesi rastvaranja i repasivacije filma [243]. Spontano
stvaranje oksidnog filma na povrS$ini legure brzo hladene iz f oblasti se, takode, brzo
odvija ali neSto sporije nego u slucaju legure brzo hladene iz (a+f) oblasti. Odmah
nakon potapanja u Ringer-ov rastvor uspostavlja se potencijal od -450 mV (Ag/AgCl).

Sa vremenom izlaganja rastvoru potencijal naglo raste i ve¢ nakon 70 min postize
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vrednost od = 100 mV (Ag/AgCl). U narednih 60 min potencijal lagano opada do 80
mV (Ag/AgCl) i dalje se ne menja, Sto znac¢i da se debljina oksidnog filma viSe ne
povecava.

U slucaju sporo hladene legure se, pak, zapaza drugaciji trend promene E,y.
Potencijal se kontinuirano povecava sa vremenom izlaganja sve do uspostavljanja
stacionarnog stanja, $to ukazuje na sporije stvaranje oksidnog filma bez odvijanja
repasivacije. Mada se na samom pocetku spontanog stvaranja oksida na povrsini legure
sporo hladene iz (a+pf) oblasti uspostavlja potencijal od -150 mV (Ag/AgCl), dalje
povecanje potencijala do 70 mV (Ag/AgCl), kada se uspostavlja stacionarno stanje,
odvija se postepeno tokom 100 min delovanja rastvora. Oksidni film na povrSini legure
sporo hladene iz £ oblasti se joS sporije stvara. U tom slucaju se ubrzo nakon potapanja
u Ringer-ov rastvor postize potencijal od -250 mV (Ag/AgCl), koji se veoma sporo
povecava sa vremenom delovanja rastvora pa se stacionarno stanje uspostavlja tek
nakon 300 min. Assis i Costa [241] su pokazali da se debljina barijernog sloja pasivnog
filma na povrsini legure Ti-6Al-4V neznatno povecava sa vremenom delovanja Hank-
ovog rastvora na 25 °C. Medutim, prema Alves-u i saradnicima [255] morfologija
pasivnog filma na povrsini titana i legure Ti-6Al1-4V zavisi od temperature. Porozni sloj
pasivnog filma brZe se stvara na temperaturi ljudskog tela. Cak se smatra da porozni sloj
filma na povrSini legure Ti-6Al-4V nastaje na samom pocetku izlaganja fizioloSkom
rastvoru na 37 °C [255]. Otuda se mozZe pretpostaviti da se na povrsini legure lamelarne
mikrostrukture spontano stvara oksidni film debljeg poroznog sloja. Medutim,
pozitivnija vrednost E,; u tom slucaju (tabela 9.5) ukazuje da ovaj film ima bolja
zaStitna svojstva nego oksidni film obrazovan na povrsini legure ravnoosne i globularne
mikrostrukture, ¢emu verovatno doprinosi otporniji barijerni sloj filma.

Krive anodne i katodne polarizacije termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELI u
Ringer-ovom rastvoru na 37 °C prikazane su na slici 9.37b. Anodne polarizacione krive
pokazuju da se sa pozitiviranjem potencijala gustina struje povecava sve do kraja
anodne polarizacije (1300 mV (Ag/AgCl)) bez pasivacije legure. Pri tome se kriva
anodnog rastvaranja legure lamelarne mikrostrukture bitno razlikuje po obliku i
poloZaju u odnosu na ostale anodne krive. Naime, na krivoj anodne polarizacije legure
lamelarne mikrostrukture zapazaju se dve oblasti razliitog nagiba. Takode, gustina
struje je pri svim potencijalima veca, S§to ukazuje na manju korozionu otpornost legure u
stanju nakon sporog hladenja iz f oblasti. Razlika u gustini struje posebno je izrazena
pri ve¢im potencijalima. Tako pri potencijalu od 600 mV (Ag/AgCl) gustina struje

iznosi 90 pA/cm’ za razliku od = 30 pA/cm® u sludaju ostalih mikrostrukturnih stanja
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legure. Sa daljim pozitiviranjem potencijala do 750 mV (Ag/AgCl) gustina struje naglo
raste do 250 pA/cm’, dok se u sludaju legure ravnoosne, globularne i martenzitne
mikrostrukture gotovo ne menja i iznosi 32, 40 i 42 pA/cm?, respektivno. U opsegu
potencijala od 750-1300 mV (Ag/AgCl), pak, oksidni film na povrSini legure lamelarne
mikrostrukture dovoljne je debljine da kompenzira porast potencijala, pa gustina struje
ostaje ista skoro do kraja anodne polarizacije. Blagi porast gustine struje (300 pA/cm?
pri potencijalu od 1300 mV (Ag/AgCl)) zapaza se tek pri potencijalima iznad 1000 mV
(Ag/AgCl).

S druge strane, anodne krive legure hladene iz (a+/) oblasti se pri potencijalima
do 600 mV (Ag/AgCl) gotovo poklapaju sa krivom legure brzo hladene iz f oblasti. Na
veoma malu razliku u brzini korozije ukazuju, takode, vrednosti korozionog potencijala
Eior 1 gustine struje korozije ji, (tabela 9.5). Medutim, manje gustine struje, kako
anodne tako 1 katodne, u slucaju legure ravnoosne i martenzitne mikrostrukture
pokazuju da je oksidni film kompaktniji nego u slucaju legure globularne
mikrostrukture. Pri tome je oksidni film na povrSini legure ravnoosne mikrostrukture
stabilniji. Do promena u anodnoj polarizaciji legure dolazi pri daljem pozitiviranju
potencijala kada se rast gustine struje usporava. Dok se na anodnoj krivi legure
globularne mikrostrukture javlja zastoj pri potencijalu od 800 mV (Ag/AgCl), debljina
oksidnog filma na povrsini legure ravnoosne 1 martenzitne mikrostrukture nije dovoljna
da se kompenzira porast potencijala. Gustina struje postepeno raste, nesto brze u slucaju
legure martenzitne mikrostrukture, do potencijala od 1000 mV (Ag/AgCl). Tada se u
slucaju legure ravnoosne mikrostrukture dalji porast gustine struje usporava, pa se na
kraju anodne polarizacije postize gustina struje od 50 pA/cm’. U sluaju legure
martenzitne mikrostrukture, pak, dolazi do izrazitog porasta gustine struje, koja pri
potencijalu od 1300 mV (Ag/AgCl) iznosi 100 pA/cm®.

9.1.1.4. Mehanicke karakteristike
9.1.1.4.1. Zatezna svojstva

Srednje vrednosti zateznih karakteristika legure Ti-6Al-4V ELI (modula
elasti¢nosti, £, napona tec¢enja, R, », zatezne ¢vrstoce, R,,, maksimalno suZenje preseka,
em, 1zduZenja pri lomu, 4, i eksponenta deformacionog ojacavanja, n), zavisno od
primenjenog rezima termicke obrade, date su u tabeli 9.6. Eksperimentalno odredene

krive sila-izduzenje i sila-suzenje preseka su prikazane na slici 9.38. Na istoj slici dat je
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1 prikaz raspodele deformacija u epruveti ispitivanoj zatezanjem u trenutku koji je

prethodio lomu. Krive stvarni napon-stvarna deformacija prikazane su na slici 9.39.

Tabela 9.6. Zatezne karakteristike legure Ti-6A1-4V ELI zavisno od uslova termicke

obrade.
Termicka . E Ry> R, Em A
obrada Mikrostruktura| \p . [MPPa] (MPa] | [%] |[%] | "
1000 °C/Th+peé¢ | Lamelarna | 1248 | 737 | 773 | 925 | 54 |0,030
1000 °C/1h+H,0| Martenzitna | 1202 | 1002 | 1101 | 3,54 | 3.1 {0,030
750 °C/1h+pe¢ | Ravnoosna | 136,0 | 1063 | 1119 | 27,14 | 15,1 | 0,040
750 °C/1h+H,0 | Globularna | 131,0 | 979 | 1190 | 24,97 | 12,5 | 0,073

Sila [kN] 5

s lzduzenje [ Izduzenje [%:
D E P I 10
Stage 5 s [%] Stage 105 Suzenje [%]
ARAMIS e gom ——  ARAMIS 3 som
(a) (b)
" rduzeme " = t taduzene
& o N a.
b I 1;‘. .'-f‘ I-" l-'J -'| -] s 30 23 ] 15 10
Stage 198 Suzenje [%] Stage 177 Suzenje [%]
na0 S —
ARAMIS 3om ARAMIS sw’
(c) (d)

Slika 9.38. Krive zatezanja i raspodela deformacija u zavrSnoj fazi zatezanja pred lom
MTS epruveta legure Ti-6Al-4V ELI termicki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + peé,
(b) 1000 °C/1h + H,0, (c¢) 750 °C/1h + pe¢ i (d) 750 °C/1h + H,0.

Uocava se da morfologija mikrostrukture bitno uti¢e na ponaSanje legure pri
jednoosnom zatezanju. Sa poviSenjem temperature termickog rastvaranja legure dolazi

do smanjenja vrednosti svih zateznih karakteristika. Najnize vrednosti napona tecenja i
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zatezne Cvrstoce ima legura lamelarne mikrostrukture. Mada se brzim hladenjem iz f
oblasti postiZze drastiCan porast vrednosti R,p> 1 R,, one su nize nego u slucaju
ravnoosne 1 globularne mikrostrukture. Pri tome dolazi do smanjenja modula
elasticnosti 1 plasti¢nosti, pa se najmanje vrednosti £ i 4 dobijaju kada je legura
martenzitne mikrostrukture. Medutim, razlike u vrednostima ¢vrsto¢e za martenzitnu i
ravnoosnu mikrostrukturu nisu velike. Tako je napon teenja legure sporo hladene iz
(at+p) oblasti veci za svega 6,1 %. Razlika u vrednostima zatezne ¢vrstoce jo$ je manja i
iznosi 1,6 %, S$to se moze objasniti znatno veé¢im ojacavanjem u slucaju martenzitne
mikrostrukture. Naime, razlika u vrednostima zatezne ¢vrstoce 1 napona tecenja veca je
za leguru martenzitne (R,-R,0> = 99 MPa) nego ravnoosne mikrostrukture (R,,-R,o> =
56 MPa). Do najveceg ojacavanja (R,-R,p> = 211 MPa), pak, dolazi nakon brzog
hladenja iz (o+f) oblasti, na Sta ukazuje izgled stvarne krive napon-deformacija (slika
9.39) 1 najveca vrednost Ramberg-Osgood-ovog parametra n (tabela 9.6). Legura
globularne mikrostrukture ima najvecu zateznu ¢vrstocu, koja je za 6,3 % veca nego u
slucaju sporog hladenja, ali je napon tecenja u tom slucaju manji za 7,9 %. S druge
strane, vrednosti modula elasti¢nosti za globularnu i ravnoosnu mikrostrukturu su
veoma bliske 1 za 11 GPa odnosno 16 GPa, respektivno, ve¢e nego za martenzitnu
mikrostrukturu. Ipak, temperatura termickog rastvaranja pokazuje najveci uticaj na
duktilnost legure. I pored velikog napona teCenja i zatezne Cvrstoce, legura hladena iz
dvofazne (a+pf) oblasti ima za 4-5 puta vece procentualno izduzenje u odnosu na ono
legure martenzitne mikrostrukture. Na slici 9.38 uzduznog preseka epruveta jasno se
uocava nastanak vrata u srediSnjoj zoni epruveta 1 homogeno polje deformacija sa
izrazenom plasticnom deformacijom materijala u zoni vrata, dok je u slucaju
martenzitne mikrostrukture raspodela deformacija neravnomerna sa lokalnom pojavom
velike deformacije na jednoj polovini epruveta (slika 9.38). Najvece izduzenje od 15,1
% postize se kod legure ravnoosne mikrostrukture.

Na vecéu duktilnost legure termicki tretirane u (a+p) oblasti ukazuje i
morfologija povrSine preloma epruveta za zatezanje. Prelomne povrSine su
makroskopski relativno ravne (slika 9.40), $to je tipicno za krti mehanizam loma.
Medutim, detaljnija SEM analiza pri ve¢im uvecanjima pokazala je da se na povrsini
preloma javljaju oblasti kako krtog tako i duktilnog loma, ¢ija zastupljenost u ukupnom
lomu zavisi od mikrostrukturnih karakteristika. Tako se na povrSini preloma legure
lamelarne mikrostrukture jasno zapaZaju vece oblasti krtog transkristalnog loma
cepanjem sa sekundarnim prslinama (slike 9.41a i b), grebeni interkristalnog loma

odnosno mesta gde prslina menja ravan kretanja koji su prekriveni finim jamicama
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(slike 9.41c 1 d) 1 podru¢ja duktilnog loma sa ravnoosnim i izduzenim jamicama

najces¢e duz o/f medufaznih grani¢nih povrsina (slika 9.41d).
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Slika 9.39. Krive stvarni napon-stvarna deformacija za termicki obradenu leguru Ti-
6Al-4V ELL

(b)

() " )
Slika 9.40. SEM fraktografije povrSine preloma cilindri¢nih glatkih epruveta za

zatezanje legure Ti-6A1-4V ELI termicki obradene po rezimu (a) 1000 °C/1h + peé, (b)
1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h + peé¢ i (d) 750 °C/1h + H,0.
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(d)
Slika 9.41. SEM fraktografije povrSine preloma cilindri¢nih glatkih epruveta za

zatezanje legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu 1000 °C/1h+peé.

Na povrsini preloma legure martenzitne mikrostrukture, takode, preovladuje krti
transkristalni 1 krti interkristalni lom (slika 9.42). Medutim, pravi znaci cepanja se retko
zapazaju. Prelomna povrSina je najve¢im delom veoma razudena, jer se lome pojedine
martenzitne plocice. Krta podru¢ja nastala cepanjem martenzitnih plocica javljaju se
lokalno i okruzena su oStrim grebenima koji su nastali duktilnom dekohezijom zaostale
B faze. Cesto se vide i mikroSupljine rasporedene duZ grani¢ne povriine martenzitnih
plocica.

Morfologija preloma legure ravnoosne i globularne mikrostrukture bitno se
razlikuje (slike 9.43 1 9.44). Lom je transkristalni sa duktilnim i kvazikrtim
karakteristikama. Uocavaju se jamice, male krte pljosni 1 duktilni grebeni. Jamice su u
slucaju legure globularne mikrostrukture pli¢e, ravnoosnije i razli¢ite veliine (slika
9.44). Vise su zastupljene fine jamice manjeg precnika nego Sto su jamice na povrsSini
preloma legure ravnoosne mikrostrukture (slika 9.43), Sto se moZe povezati sa
sitnozrnijom mikrostrukturom legure brzo hladene iz (a+f) oblasti. Takode je uocen i

veci broj grebena, mikroSupljina i sekundarnih prslina.
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, © et / - @
Slika 9.42. SEM fraktografije povrSine preloma cilindri¢nih glatkih epruveta za
zatezanje legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu 1000 °C/1h + H,O.
P - — o g "i':h.";' ; . o miE - —
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(d)
Slika 9.43. SEM fraktografije povrSine preloma cilindri¢nih glatkih epruveta za

zatezanje legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu 750 °C/1h + pe¢.
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Slika 9.44. SEM fraktografije povrSine preloma cilindri¢nih glatkih epruveta za
zatezanje legure Ti-6A1-4V ELI termicki obradene po rezimu 750 °C/1h + H,O.

9.1.1.4.2. Udarna Zilavost

Rezultati ocene ponaSanja termicki obradene legure Ti-6A1-4V ELI pri udarnom

opterecenju dati su u tabeli 9.7. Dijagrami zavisnosti sile odnosno energije udara od

vremena ispitivanja prikazani su na slici 9.45.

Tabela 9.7. Rezultati ispitivanja udarne zilavosti legure Ti-6Al-4V ELI zavisno od

uslova termicke obrade.

.. |Energija|Energija| Udeo
ox Udarna | Energija v
Termicka . v nastanka| rasta | Zilavog
Mikrostruktura| zilavost | udara . .
obrada [J-cm?] ] prsline | prsline | loma
[J] [J] [%]
1000 °C/1h+peé Lamelarna 26,07 21,88 10,71 11,17 22,20
1000 °C/1h+H,O| Martenzitna 11,30 8,99 6,13 2,86 13,75
750 °C/1h+peé Ravnoosna 56,59 43,63 15,87 27,76 50,80
750 °C/1h+H,0 Globularna 24,08 20,31 13,71 6,60 18,58
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Slika 9.45. Krive sila-vreme i energija udara-vreme za leguru Ti-6Al-4V ELI termicki
obradenu po rezimu (a) 1000 °C/1h + peé, (b) 1000 °C/1h + H,O, (c¢) 750 °C/1h + peé i
(d) 750 °C/1h + H,O0.

Udarna zilavost legure je najmanja kada se brzim hladenjem iz /£ oblasti
obrazuje martenzitna mikrostruktura, Sto se moglo 1 oCekivati s obzirom na to da je
tvrdo¢a legure u tom stanju najveca (tabela 9.1) a izduzenje najmanje (tabela 9.6).
Ukupna energija udara, E,, je svega 8,99 J. Pri tome je energija rasta prsline, £,
izuzetno mala (2,86 J) i ¢ak 2 puta manja od energije nastanka prsline, £;. Na vecu
krtost legure martenzitne mikrostrukture ukazuje i prilicno strmi pad sile na krivoj sila-
vreme (slika 9.45b).

SniZzenje temperature termickog rastvaranja i1 obrazovanje dvofazne (a+p)
mikrostrukture globularne morfologije doprinosi poboljSanju udarne zilavosti. Ukupna
energija udara je za faktor 2,26 veca nego u slucaju legure martenzitne mikrostrukture.
Medutim, dijagrami zavisnosti sile od vremena, koji se dobijaju pri ispitivanju legure
martenzitne (slika 9.45b) i globularne mikrostrukture (slika 9.45d), veoma su sli¢ni (vise

energije se utrosi za nastanak prsline nego za njen rast) i tipicni su za krtije materijale.
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Jos bolja udarna Zilavost postize se kada je legura lamelarne mikrostrukture (£,
iznosi 21,88 J u odnosu na 20,31 J za globularnu mikrostrukturu). U tom slucaju je,
medutim, povecanje energije rasta prsline ve¢e nego energije nastanka prsline tako da
su vrednosti E; 1 E, gotovo izjednaCene. Karakter krive sila-vreme se menja (slika
9.45a). Pad sile sa vremenom ispitivanja je manje strm, $to znaci da je lom zilaviji.
Udeo duktilnog loma, odreden na osnovu veli¢ine pada sile u odnosu na druge
karakteristicne veli¢ine sile, ve¢i je nego kada je legura globularne mikrostrukture
(tabela 9.7).

Slika 9.46. SEM fraktografije povrSine preloma epruveta za ispitivanje udarne Zilavosti
legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu (a), (c), (€) 750 °C/1h+pec i (b), (d),
(f) 750 °C/1h + H,O.
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Ipak, najvecu udarnu zilavost legure obezbeduje dvofazna (a+f) mikrostruktura
ravnoosne morfologije. Energija udara, u skladu sa najveéim izduzenjem, gotovo je 5
puta veca nego u sluaju martenzitne mikrostrukture, a 2 puta u odnosu na ostale dve
mikrostrukture. Pri tome, veéi deo energije se troSi za rast prsline, a manji za njen
nastanak, Sto se vidi i po obliku krive sila-vreme (slika 9.45¢). Saglasno tome je 1
zastupljenost duktilnog loma u ukupnom lomu veca (tabela 9.7), §to je potvrdila SEM

fraktografska analiza povrSine preloma.

©

Slika 9.47. SEM fraktografije povrSine preloma epruveta za ispitivanje udarne zilavosti
legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu (a), (c), (¢) 1000 °C/1h+pecé i (b),
(d), (f) 1000 °C/1h + H,O.
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Kao $to se sa slika 9.46a, ¢ i e vidi, prelom legure ravnoosne mikrostrukture pretezno je
duktilan. Uocavaju se jamice karakteristicne za duktilno Cupanje, ali i glatke pljosni
koje su veoma male i tipicne za kvazicepanje. MikroSupljine i prsline su fine 1 rede se
zapazaju nego na povrSini preloma legure globularne mikrostrukture, koju prekrivaju
male krte pljosni povezane podru¢jima sitnih jamica (slike 9.46b, d i f). Duktilni
transkristalni 1 interkristalni lom zapaZa se i na povrSini preloma legure lamelarne
mikrostrukture (slike 9.47a, c 1 €). Medutim, preovladuju podrucja krtog transkristalnog
loma sa ravnim povrSinama lamelarnog oblika i rasta prsline stvaranjem veoma sitnih
jamica na povrsini Sirine lamela. Lokalno se javljaju 1 veée glatke povrSine, koje
ukazuju da morfologija povrSine preloma u velikoj meri zavisi od toga pod kojim uglom
se nalaze kolonije lamela u odnosu na pravac prostiranja prsline. MikroSupljine su
veoma fine 1 rasporedene duz medufaznih grani¢nih povrSina. S druge strane, prelom
legure martenzitne mikrostrukture skoro je potpuno krt sa ravnima cepanja pod velikim
uglom, koje su oivicene uskim grebenima prekrivenih sitnim jamicama (slike 9.47b, d i
f). UocCavaju se recne Sare 1 brojne mikroprsline, $to ukazuje da energija za rast prsline

nije bila velika.

9.1.1.4.3. Otpornost prema rastu zamorne prsline

Dijagram zavisnosti brzine rasta zamorne prsline, da/dN, od opsega faktora
intenziteta napona, 4K, za termicki obradenu leguru Ti-6Al-4V ELI razlicite
mikrostrukture prikazan je na slici 9.48. Vrednosti praga zamora, 4K, parametara
Paris-ove jednacine (koeficijenta C i eksponenta m) i brzine rasta zamorne prsline pri
vrednosti 4K = 15 MPa-Vm date su u tabeli 9.8.

Dobijene krive da/dN-AK imaju sigmoidni oblik karakteristican za komercijalne
(atp) legure titana [256-258]. Brzina rasta zamorne prsline se, pri svim nivoima
napona, povecava sa promenom morfologije mikrostrukture od ravnoosne preko
globularne 1 lamelarne do martenzitne mikrostrukture. Najmanja razlika u brzinama
rasta zamorne prsline zapaza se u prvom stadijumu rasta pri opsegu faktora intenziteta
napona AK bliskih pragu zamora AK,, koji se kreée u opsegu 5,8-6,7 MPa-Vm.
Najmanju vrednost 4K, ima legura martenzitne mikrostrukture. Ogrubljavanje
mikrostrukture doprinosi povecanju vrednosti 4Ky, 1 smanjenju brzine rasta zamorne
prsline. Medutim, taj uticaj je mali. Vrednost 4K}, za grubo lamelarnu mikrostrukturu je

svega 7 % veca (= 6,2 MPa-Vm). Obrazovanjem dvofazne (a+f) mikrostrukture
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globularne morfologije se, pak, znatno smanjuje i1 vrednost 4K, (veca je za 15,5 % u

odnosu na onu legure martenzitne mikrostrukture) i brzina rasta zamorne prsline. U

slucaju legure ravnoosne mikrostrukture brzina rasta zamorne prsline je ¢ak za red

veli¢ina manja, mada se prag zamora bitno ne menja i iznosi 6,0 MPa-Vm.

1| = 1000°C+pec’
0] 1000°C+H,0
1 A 750°C+pec’
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2
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—_ Y |A
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= 1 e vv A
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10’ 10'
AK [ MPa m"’]
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Slika 9.48. Dijagram zavisnosti da/dN-AK za termicki obradenu leguru Ti-6A1-4V ELL

Tabela 9.8. Parametri rasta zamorne prsline zavisno od uslova termicke obrade legure
Ti-6Al1-4V ELI

N . da/dN [m/ciklus]
Termicka ry AKy, Koeficijent | Eksponent pri
obrada [pm]  [[MPa-Vm] C m AK=15 MPa-vim
1000 °C/1h+peé 3,7 6,2 3,63-107"° 3,63 6,71:10”
1000 °C/1h+H,0 1,7 5,8 1,72:107" 4,34 2,18:10°
750 °C/1h+peé 1,6 6,0 8,34-10" 2,45 6,38:10"°
750 °C/1h+H,0 2.4 6,7 1,62:107"2 2,78 2,97:107

Razlika u brzini napredovanja zamorne prsline jo§ vise je izrazena u drugom

stadijumu rasta, koji se odvija po Paris-ovom zakonu u opsegu srednjih vrednosti 4K.

Naime, sredi$nji deo dijagrama zavisnosti da/dN-AK, koji odgovara stabilnom rastu
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prsline, sve je strmiji sa promenom morfologije mikrostrukture od ravnoosne ka
martenzitnoj, $to znaci da prslina brze napreduje. Najveca razlika u brzini rasta zamorne
prsline je izmedu ravnoosne i1 martenzitne mikrostrukture. Na to ukazuju 1 vrednosti
parametara Paris-ove jednacine, koeficijent C i1 ekspnent m (tabela 9.8). Tako je u
slucaju legure martenzitne mikrostrukture brzina rasta zamorne prsline pri 4K = 15
MPa-Vm za dva reda veli¢ina veéa nego u sludaju ravnoosne mikrostrukture, dok je u
odnosu na globularnu i1 lamelarnu mikrostrukturu veéa za red veli¢ina. Pri tome,
zamorna prslina napreduje 2 puta veéom brzinom ako je legura lamelarne
mikrostrukture (tabela 9.8).

U treem stadijumu dolazi do naglog rasta zamorne prsline nezavisno od
morfologije mikrostrukture. Medutim, nestabilni rast zamorne prsline se ne odvija istom
brzinom u svim slucajevima $to je u saglasnosti sa dobijenim vrednostima zilavosti
loma, koje su date u narednom poglavlju. Morfologija povrsine preloma u zoni zavr§nog
loma, takode, ukazuje na razliku u ponasanju pri lomu legure razli¢ite mikrostrukture i
odgovara izgledu povrSine preloma epruveta za odredivanje zilavosti loma na osnovu
koga se moZze objasniti razlika u Kj. vrednostima.

Na slici 9.49 je prikazan izgled zamornog loma legure lamelarne mikrostrukture.
Jasno se uocavaju tri zone: zona nastanka zamorne prsline blizu zareza (slika 9.49a),
zona zamaranja (slika 9.49c) 1 zona zavrSnog loma (slike 9.49c 1 e). Skup radijalnih
grebena u zoni neposredno uz zarez ukazuje na mesto nastanka zamorne prsline, koja se
prostire u dubinu inter- i transkristalno (slika 9.49b). U oblasti niskih i1 srednjih 4K
vrednosti dominiraju velike ravne povrsi kvazicepanja duz a/f kolonija, ¢ije dimenzije
odgovaraju veli¢ini kolonija a lamela iste orijentacije. Pojava grebena u pravcu
prostiranja glavne prsline ukazuje da na granicama kolonija dolazi do skretanja prsline 1
njenog napredovanja u susednoj koloniji drugacije orijentacije. Pri tome se javljaju
sekundarne prsline 1 menja pravac pruzanja brazdica zamaranja, koje su uocljivije na
veéem rastojanju od mesta nastanka prsline (slike 9.49d i f). Prelaz od zone zamaranja
ka zoni zavrSnog loma je oStar sa pojavom sekundarnih stepenica i naglim porastom
hrapavosti povrSine (slika 9.49e). Zapaza se veci broj grebena i duktilne jamice u
podr¢jima oko ravni cepanja.

Prelomna povrsina legure martenzitne mikrostrukture u blizini zareza je izrazito
glatka (slike 9.50a i b), Sto ukazuje na ravniji front prsline 1 manji prag zamora 4Ky,
legure brzo hladene iz f oblasti. Koliki je uticaj finijih ploCica martenzita ukazuje
veli¢ina plasti¢ne zone ispred vrha zamorne prsline 7, koja je gotovo 2 puta manja nego

u slucaju lamelarne mikrostrukture (tabela 9.8). Pri ve¢em opsegu faktora intenziteta

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 181



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

napona mehanizam loma se menja od transkristalnog do interkristalnog po granicama
prvobitnih zrna £ faze (slike 9.50b i ¢). Karakteristi¢ni znaci zone zamaranja, koja se
prostire do manje dubine, se ne zapazaju. Ravne povrsSine su relativno glatke bez
vidljivih brazdica zamaranja. Na rastucu brzinu prostiranja zamorne prsline ukazuje deo
povrsine preloma vece hrapavosti, koji razdvaja zonu zamaranja od zone zavrSnog
loma. Na tom delu preloma se javlja veliki broj stepenica lokalno prac¢enih dubljim

sekundarnim prslinama (slika 9.50d).

© o (M
Slika 9.49. SEM fraktografije zamornog loma legure Ti-6Al-4V ELI termicki obradene

po rezimu 1000 °C/1h+pe¢. (a), (b) Povrsina preloma blizu zareza, (c), (¢) prelaz od

zone zamaranja ka zoni zavrSetka loma, (d) i (f) detalj iz zone zamaranja.
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Slika 9.50. SEM fraktografije zamornog loma legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene
po rezimu 1000 °C/1h+H,O0. (a), (b) Povrsina preloma blizu zareza, (c) prelaz od zone

zamaranja ka zoni zavrSetka loma, (d) detalj iz zone zavrSetka loma.

Izgled zamornog loma legure hladene iz dvofazne (a+f) oblasti je bitno drugaciji (slike
9.51 1 9.52). PovrSina preloma je manje hrapava sa duktilnim brazdicama u zoni
zamaranja i jamicama oko malih ravni kvazicepanja u zoni zavr$nog loma. PovrSina
preloma u blizini zareza je, u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture, prilicno glatka
(slike 9.51a 1 b) jer veli€ina 1 oblik zrna o faze ne utie na brzinu prostiranja zamorne
prsline pri niskom nivou opterecenja zbog vrlo male plasticne zone ispred vrha zamorne
prsline (= 1,6 um). U zoni zamaranja, koja se prostire znatno u dubinu, zapazaju se
manje oblasti transkristalnog cepanja sa duktilnim brazdicama i grebeni, koji ukazuju na
ceSce skretanje glavne zamorne prsline (slike 9.51b, ¢ i d). Brazdice su veoma fine i
lakSe se uoCavaju na ve¢em rastojanju od zareza, gde se usled relaksacije javlja i veci
broj sekundarnih prslina paralelnih brazdicama (slika 9.51d). U zoni zavrSnog loma
najces¢e se uocavaju oblasti sa duktilnim jamicama razdvojene glatkim ravnima
kvazicepanja kroz zrna a faze (slike 9.51¢ i f). Fine mikroSupljine su veoma brojne tako

da se njihovim spajanjem lokalno grade mikroprsline.
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Slika 9.51. SEM fraktografije zamornog loma legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene
po rezimu 750 °C/1h+peé. (a), (b) Povriina preloma blizu zareza, (¢), (d) zona

zamaranja, (e) i (f) zona zavrSnog loma.

Povrsina preloma legure globularne mikrostrukture je veoma sli¢na (slika 9.52).
Zapaza se, medutim, da je usled sitnozrnije mikrostrukture mnogo ravnija (slika 9.52a).
Zamorna prslina se prostire transkristalno, a male ravni kvazicepanja pra¢ene niskim
grebenima se uo&avaju veé u oblasti blizu zareza (slika 9.52b). Sire brazdice zamaranja
(slike 9.52¢ 1 d) ukazuju na vecu brzinu rasta zamorne prsline nego u slucaju grublje

ravnoosne mikrostrukture. Osim toga, sekundarne prsline se rede javljaju kao i
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mikroSupljine u zoni zavrSnog loma, koju karakteriSu finije 1 pliCe jamice oko ravni

kvazicepanja kroz sitnija zrna a faze (slike 9.52e¢ 1 f).

©
Slika 9.52. SEM fraktografije zamornog loma legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene

po rezimu 750 °C/1h+H,O. (a) Prelaz od zone zamaranja ka zoni zavrSetka loma, (b)

povrsina preloma blizu zareza, (c),(d) detalj iz zone zamaranja, (e) 1 (f) zona zavrSetka

loma.

9.1.1.4.4. Zilavost loma

Dijagrami zavisnosti F-0s 1 F-CMOD, na osnovu kojih su dobijene krive

otpornosti prema rastu prsline termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELI razlicitog
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mikrostrukturnog stanja, prikazani su na slikama 9.53-9.56 1 9.57, respektivno. Oblik

krivih jasno ukazuje na razliku u otpornosti prema lomu legure razli¢ite mikrostrukture.

Linija 1
05011 Linija 2

Linija 3
04571 Linija 4

Linija 5
0.40— ;

(b) (c)
Slika 9.53. Kriva sila F-otvaranje prsline ds za leguru Ti-6A1-4V ELI termicki obradenu

po rezimu: 1000 °C/1h + pe¢. Izgled CT epruvete i raspodela deformacija (a) pri

optere¢enju < Fp, (b) pre dostizanja F,,. 1 (¢) u zavrsnoj fazi pred lom.
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Slika 9.54. Kriva sila F-otvaranje prsline 5 za leguru Ti-6Al-4V ELI termicki obradenu

po rezimu: 1000 °C/1h + H,0. Izgled CT epruvete i raspodela deformacija (a) pri

opterecenju < Fy, (b) pre dostizanja F,,. 1 (c) u zavrs$noj fazi pred lom.
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Slika 9.55. Kriva sila F-otvaranje prsline d5 za leguru Ti-6Al-4V ELI termicki obradenu

po rezimu: 750 °C/1h + pe¢. Izgled CT epruvete i raspodela deformacija (a) pri

opterecenju < Fy, (b) pre dostizanja F,,.. 1 (c) u zavrs$noj fazi pred lom.

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 188



Rezultati: Konvencionalni postupak izrade legura

0.40
E Linija 1
E o5l Linija 2
- Linija 3
10 Linija 4
0.30— e L|n|ja5

0.20

L 1 i . s e

0.10

0.05+

0.00—
0 2 4 6 8 10 12

(b) (c)
Slika 9.56. Kriva sila F-otvaranje prsline 5 za leguru Ti-6Al-4V ELI termicki obradenu

po rezimu: 750 °C/1h + H,O. Izgled CT epruvete i raspodela deformacija (a) pri

opterecenju < Fy, (b) pre dostizanja F,,.. 1 (c) u zavrs$noj fazi pred lom.
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Slika 9.57. Krive sila F-otvaranje usta prsline CMOD za termicki obradenu leguru Ti-

6Al-4V ELI.

Da morfologija mikrostrukture ima veliki uticaj na zilavost loma legure pokazale
su CTOD-R krive za leguru acikularne i zrnaste mikrostrukture prikazane uporedo sa
dijagramima Py;-CMOD,; na slikama 9.58 1 9.59, respektivno. Vidi se da je legura
nakon primenjene termicke obrade veoma otporna prema nastanku duktilnog loma.
Krive otpornosti, medutim, kao i vrednosti faktora intenziteta napona, K; koje su
zajedno sa kriticnim vrednostima C7TOD date u tabeli 9.9, pokazuju da legura u stanju
nakon hladenja iz f oblasti ima vecu otpornost prema nastanku i rastu prsline nego ako
je hladena iz dvofazne (a+p) oblasti, §to je saglasno podacima iz literature [259].

Vrednosti CTOD, koje odgovaraju pocetku rasta prsline, krecu se u opsegu od
0,07-0,187 mm, s tim S$to su za leguru lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture gotovo
dva puta vece nego za leguru ravnoosne i globularne mikrostrukture. Odredene su iz
preseka vertikalne ose sa R-krivom uzimaju¢i u obzir da je konacna Sirina zone
razvlacenja Adazx = Aap, gde je Aap prirastaj duzine prsline nastao usled njenog
zatupljivanja (engl. blunting, BL), izuzetno mala. Naime, detaljna fraktografska analiza
povrsine preloma CT epruveta pokazala je da se zona razvlacenja (relativno glatka traka
duz fronta prsline koja se na povrSini preloma istice neSto tamnijom bojom) teSko
uocCava, posebno u slucaju legure acikularne mikrostrukture (slika 9.60). To $to se u
pojedinim slucajevima zona razvlacenja ne uoCava moze biti stoga Sto se proces
zatupljivanja pocetne prsline odvija u maloj meri tako da je zona razvlacenja veoma
uska, ali 1 stoga Sto granice koje odvajaju zonu razvlacenja od oblasti zamorne prsline i

oblasti stabilnog rasta prsline nisu uvek jasne. Tako, srednja vrednost 4azz izmerena na
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prelomnoj povrsini legure martenzitne mikrostrukture iznosi svega 13,55 um, dok je u
slu¢aju globularne mikrostrukture, gde je do zatupljivanja prsline doslo u najvecoj meri,
Aazg = 22,18 pm.

Vrednosti CTODgry, za sva Cetiri mikrostrukturna stanja pokazuju vecéu
otpornost prema nastanku prsline nego §to je realna otpornost legure, ali odrazavaju isti
trend promene sa morfologijom mikrostrukture. Prslina se mnogo teze inicira u
mikrostrukturi acikularne morfologije. Pri tome, vecu otpornost prema nastanku prsline
pokazuje legura martenzitne mikrostrukture. S druge strane, oblik R-krive ukazuje na
vecu otpornost legure lamelarne mikrostrukture prema rastu prsline (slike 9.58b 1 d).
Razlika u nagibu R-krivih, posebno na pocetku rasta prsline, je ocigledna. Otpornost
prema rastu prsline povecava se sa promenom morfologije o faze od zrnaste u

acikularnu i ogrubljavanjem acikularne faze.
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Slika 9.58. Krive Py-CMOD,, (a), (¢) i CTOD-4a (b), (d) za leguru Ti-6Al-4V ELI
termicki obradenu po rezimu (a), (b) 1000 °C/1h + pe¢, (¢), (d) 1000 °C/1h + H,O.
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Slika 9.59. Krive Py;-CMOD,,; (a), (¢) i CTOD-4a (b), (d) za leguru Ti-6Al-4V ELI
termi¢ki obradenu po rezimu (a), (b) 750 °C/1h + peé, (c), (d) 750 °C/1h + H,0.

Tabela 9.9. Kriticne vrednosti CTOD 1 faktor intenziteta napona K; legure Ti-6Al-4V

ELI zavisno od uslova termic¢ke obrade.

Termicka Mikrostruktura CTOD; |CTODgiro:| CTOD,yr| 1y K.
obrada [mm] [mm] [mm] [mm] [[MPa-Vm]

1000 °C/1h+pe¢| Lamelarna 0,158 0,182 0,293 | 0,884 95,1*
000 °C/1h+H,0| Martenzitna 0,187 0,201 0,354 | 0,358 | 82,3*
750 °C/1h+pe¢ | Ravnoosna 0,090 0,104 0,312 | 0,156 57,6
750 °C/1h+H,0| Globularna 0,070 0,075 0,343 | 0,219 62,9

* nije ispunjen uslov debljine 1 dobijena vrednost predstavlja Ko
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(2
Slika 9.60. SSM (a),(c),(e) 1 (g) 1 SEM (b),(d),(f) 1 (h) fraktografije povrSine preloma CT

epruveta za ispitivanje Zilavosti loma legure Ti-6Al-4V ELI termicki obradene po
rezimu: (a),(b) 1000 °C/1h + pe¢, (¢),(d) 1000 °C/1h + H,0, (e),(f) 750 °C/1h + pec i
(g),(h) 750 °C/1h + H,0.
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To su potvrdile i dobijene vrednosti faktora intenziteta napona K; Legura
ravnoosne mikrostrukture ima najmanju zilavost loma (tabela 9.9). Proracunata vrednost
Ko iznosi 57,5 MPa-Vm i moZe se uzeti da je kriti¢na, s obzirom da je uslov za debljinu
uzorka ispunjen. Vece otvaranje prsline pri maksimalnom opterecenju, pak, ukazuje da
se nakon iniciranja prsline odvija stabilni rast prsline mehanizmom duktilnog loma.
Nesto veca vrednost K;. za leguru globularne mikrostrukture moze biti posledica manjeg
udela i sitnijeg zrna a faze. U prilog tome govori i ¢injenica da je vrednost poluprecnika
plasti¢ne zone ispred vrha prsline 7, dobijena koriS¢enjem izraza (8.14) veca nego u
slucaju ravnoosne mikrostrukture (tabela 9.9). Kao $to se iz tabele 9.9 vidi, plasti¢na
zona pri nestabilnom rastu prsline je u svim sluajevima znatno ve¢a u odnosu na
dimenzije zrna 1 lamela o faze (tabela 9.1), Sto znaci da put Sirenja prsline izuzetno
zavisi od geometrijskih parametara mikrostrukture. Osim toga, veéa otpornost prema
rastu prsline nego u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture ukazuje da iniciranje
mikroprsline nema velikog uticaja na CTOD 1 zilavost loma legure. Sa promenom
morfologije a faze u acikularnu povecava se vrednost CTOD,,,, 1 otpornost prema rastu
prsline, a time 1 zilavost loma legure. Tako je vrednost Ky za leguru martenzitne
mikrostrukture veéa za 31 % nego u sluéaju globularne mikrostrukture. Zilavost loma
legure se dalje poboljSava obrazovanjem lamelarne mikrostrukture. Naime, najvecu
vrednost Ky (95,1 MPa-Vm) legura postize nakon sporog hladenja iz f oblasti tokom
koga se odvija ogrubljavanje acikularne a faze. Da se faktor intenziteta napona K; moze
koristiti za analizu Zilavosti loma legure, pokazalo je odredivanje priblizne vrednosti
polupre¢nika plastiéne zone r,. Mada je vrednost r, dobijena za leguru lamelarne
mikrostrukture najveca (tabela 9.9), ona je ipak mala u poredenju sa dimenzijama
ispitivane epruvete.

Prema nekim autorima [259,260] do znacajnog poboljsanja zilavosti loma (a+p)
legura titana dolazi kada nastaje veci broj mikroSupljina (sekundarne prsline) 1
mikroprslina ispred vrha pocetne prsline ili kada mikroprslina meandrira (cik-cak
kretanje mikroprsline). Da bi se razjasnilo razli¢ito ponasanje legure acikularne i zrnaste
mikrostrukture, posmatrana je geometrija prsline na pocetku i u toku njenog rasta, kao i
morfologija prelomne povrSine CT epruveta. Kako zatupljivanje pocetne prsline
razli¢ito utice na raspodelu napona i deformacija od prsline koja raste, uporedo je
prac¢ena i promena polja deformacija u okolini prsline.

Pokazalo se da izgled plasti¢ne zone ispred vrha prsline zavisi od nacina loma
legure. Najveca razlika u veli¢ini 1 obliku stvarne zone plasti¢ne deformacije javlja se

pri promeni acikularne morfologije a faze (slike 9.53 1 9.54) u zrnastu (slike 9.55 i
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9.56). Za sluc¢aj lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture do pojave vece oblasti izrazene
plasti¢ne deformacije dolazi pri optere¢enjima daleko manjim od Fp. Sa povecanjem
opterecenja zona plasticne deformacije naglo se povecava, posebno u sluc¢aju lamelarne
mikrostrukture (slika 9.53). Uporedo se menja i oblik plasti¢ne zone. Pri tome, poloZzaj
najvece dimenzije zone (rymqy) Nije u pravcu rasta prsline nego pod odredenim uglom u
odnosu na osu simetrije. S obzirom da stvarni oblik plasticne zone i njena merodavna
dimenzija nisu kao kod Irwin-ovog reSenja, pri analizi loma legure treba imati u vidu da
proraunate vrednosti poluprecnika plasticne zone ne odgovaraju stvarnim
dimenzijama. Medutim, odnos vrednosti 7, dobijene primenom Irwin-ovog izraza za
leguru razli¢ite mikrostrukture u saglasnosti je sa promenom realne veli€ine zone
izrazene plasti¢ne deformacije. Kao $to se sa slike 9.54 vidi, oblik ove zone pri nastanku
prsline u leguri martenzitne mikrostrukture priblizno je isti kao kod legure lamelarne
mikrostrukture, ali su joj dimenzije manje.

Izrazita razlika u veliCini i obliku plasti¢ne zone postoji pri nastanku prsline u
leguri ravnoosne mikrostrukture (slika 9.55). Sli¢an izgled plasti¢ne zone zapaza se 1
kod legure globularne mikrostrukture (slika 9.56), s tim §to je zona izrazene plasti¢ne
deformacije u tom slucaju nesto veca. Naime, primetno je za obe zrnaste mikrostrukture
da polozaj najvece dimenzije zone nije isti kao kod acikularne mikrostrukture, ve¢ je
ugao izmedu pravca 7y,qc 1 pravea rasta prsline manji. Na osnovu toga 1 uZe plastiCne
zone nego u slucaju legure acikularne mikrostrukture moze se pretpostaviti da se legure
acikularne i zrnaste mikrostrukture ne ponasaju isto pri lomu.

Analiza izgleda povrSine CT epruveta u okolini pocetne prsline tokom
optere¢ivanja pokazala je da kod legure ravnoosne i globularne mikrostrukture, koju
karakteriSu male vrednosti CTOD, nema pojave stabilnog rasta prsline sve do
optere¢enja bliskog F,... Mada se zapaza zatupljivanje vrha pocetne prsline, do
nestabilnog rasta prsline i loma dolazi neposredno nakon $to se spajanjem mikroSupljina
ispred vrha pocetne prsline razvije glavna prslina (slike 9.55 i 9.56). Kod legure
acikularne mikrostrukture sa relativno visokim vrednostima CTOD, pak, pri opterecenju
< Fp obrazuje se mikroprslina koja se od vrha pocetne prsline dalje ne Siri sve do
opterecenja bliskog F... Tokom delovanja vecih optereCenja dolazi do rasta
mikroprsline, koja se u leguri martenzitne mikrostrukture krece gotovo linearno (slika
9.54), dok se stabilni rast prsline u leguri lamelarne mikrostrukture odvija po cik-cak
putanji (slika 9.53) Sto usporava nastanak zavr§nog loma.

Do sli¢nih rezultata dosli su Horiya i Kishi [259] ispitivanjem otpornosti prema

lomu standardne legure Ti-6Al-4V i legure Ti-6Al-4V izuzetne Cistoce (ELI kvalitet)
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razli¢ite mikrostrukture ostvarene promenom parametara termicke obrade. Oni su tokom
odredivanja CTOD na 0 °C, ispitivanjem SENB epruveta optere¢enih do razli¢itog
nivoa, pratili nastanak prsline i njen rast primenom LM i SEM mikroskopije. Uoceno je
da u slucaju ravnoosne mikrostrukture ve¢ pri optereenjima < Fyp dolazi do pojava
mikroSupljina 1-2 pm u pre¢niku na a/f medufaznim grani¢nim povrSinama, s tim da ne
dolazi do njihovog spajanja sa vrhom pocetne prsline sve do postizanja vrednosti skoro
maksimalnog opterecenja, kada nastaje mikroprslina koja se kre¢e duz medufaznih
grani¢nih povrsina. Pri tome se oko glavne prsline javljaju elipsoidne mikrosupljine 2-3
um u precniku 1 kratke sekundarne prsline duzine 20-30 pum. U istom broju
mikroSupljine nastaju i kod legura acikularne mikrostrukture. Medutim, one se mnogo
lakSe stvaraju i brze spajaju grade¢i mikroprslinu. Cik-cak kretanje mikroprsline duz
grani¢nih povrsina lamela ili paketa lamela iste orijentacije, pojava sekundarnih prslina
u blizini vrha mikroprsline, kao 1 grananje glavne prsline, pak, doprinose boljoj zilavosti
loma legure Ti-6Al-4V ELI.

(d)

Slika 9.61. SEM fraktografije povrSine preloma CT epruveta za ispitivanje zilavosti loma
legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu (a), (b) 1000 °C/1h + pe¢ i (¢), (d)
1000 °C/1h + H,O.
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SEM fraktografska analiza je pokazala da se morfologija prelomne povrSine
ispitivanih CT epruveta legure acikularne mikrostrukture (slika 9.61) bitno razlikuje od
one legure zrnaste mikrostrukture (slika 9.62). Povrsina je izrazito neravna sa dugackim
1 visokim stepenicama neposredno uz zonu razvlacenja, posebno u slucaju martenzitne
mikrostrukture, 1 brojnim sekundarnim prslinama. Fine, dublje jamice karakteristicne za
zavr$ni lom mehanizmom duktilnog loma javljaju se na veéim povrSinama, koje su
okruzene grebenima gde prslina menja pravac kretanja i po veli¢ini odgovaraju
kolonijama lamela ili prvobitnim g zrnima. Na medufaznim o/f 1 a’/f grani¢nim
povrSinama javlja se veci broj mikroSupljina, ¢esto u nizu, ukazujuci na putanju kretanja
prsline. Nepravilno kretanje prsline duz lamela odnosno plo¢ica martenzita i skretanje
na grani¢nim povr§inama kolonija produzava putanju prsline i doprinosi vecoj zilavosti
loma. Grube lamele a faze na putu glavne prsline predstavljaju ve¢u prepreku za njeno
pravolinijsko kretanje u odnosu na fine plofice martenzita usled cega se troSi vise
energije 1 postize znatno veca otpornost prema rastu prsline kada je legura sporo
hladena iz f oblasti.

(d
Slika 9.62. SEM fraktografije povrsine preloma CT epruveta za ispitivanje zilavosti loma
legure Ti-6Al1-4V ELI termicki obradene po rezimu (a), (b) 750 °C/1h + peé i (¢), (d) 750

°C/1h + H,0.
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Povrsina preloma CT epruveta legure ravnoosne i globularne mikrostrukture je,
pak, relativno ravna i sa vidljivom zonom razvlacenja (slike 9.60c 1 d) iza koje se
prostire oblast sa duktilnim jamicama i malim ravnima kvazicepanja (slika 9.62), Sto je
u skladu sa dobijenim dijagramima sila-otvaranje prsline. Vece ravni kvazicepanja na
povrSini preloma legure ravnoosne mikrostrukture odgovaraju krupnijim zrnima
primarne o faze. Fine mikroSupljine i1 kratke sekundarne prsline se ¢eSce zapazaju u
slucaju globularne mikrostrukture, $to uz ve¢u medufaznu «/f grani¢nu povrsinu, koju
prslina na svom putu nastoji da sledi, doprinosi vecoj otpornosti prema lomu legure
brzo hladene iz (a+f) oblasti. Medutim, pri interakciji fronta prsline sa zrnima a faze
rede dolazi do veceg skretanja prsline kao u sluCaju acikularne o faze. Stoga se
prostiranje prsline ne usporava tako efikasno kao u slucaju legure lamelarne i
martenzitne mikrostrukture, Sto se manifestuyje manjom zilavoS¢u loma legure

ravnoosne i globularne mikrostrukture.

9.1.1.5. Modelovanje i proracun Zilavosti loma

Imaju¢i u vidu rezultate eksperimentalnog odredivanja zilavosti loma,
pristupilo se numerickom proracunu otpornosti prema rastu prsline termicki obradene
legure Ti-6A1-4V ELI primenom lokalnog pristupa duktilnom lomu i mikromehanickih
modela za predvidanje kriti€nog faktora intenziteta napona. Primenom CGM modela
lokalnog pristupa duktilnom lomu analiziran je nastanak prsline i njen stabilan rast na
epruvetama izradenim od legure termicki obradene po rezimu: (a) 750 °C/1h + H,O i (b)
1000 °C/1h + peé. Pokazalo se, naime, da pri jednoosnom zatezanju legure globularne
mikrostrukture koja nastaje pri brzom hladenju iz (a+p) oblasti dolazi do znatne
plasti¢ne deformacije pre konac¢nog gubitka nosivosti. Osim toga, jamice na prelomnoj
povrsini MTS 1 CT epruveta nastale rastom i spajanjem Supljina jasno su ukazale da do
oStecenja legure dolazi mehanizmom duktilnog loma. S druge strane, leguru lamelarne
mikrostrukture, koja nastaje pri sporom hladenju iz f oblasti, odlikuje meSoviti karakter
loma. Nastanak prsline je analiziran na MTS epruvetama za ispitivanje zateznih
svojstava legure jer proces oSte¢enja materijala mehanizmom duktilnog loma u maloj
meri zavisi od geometrije epruveta [179], dok je modelovanje pocetka rasta prsline 1
njenog stabilnog rasta izvedeno za CT epruvete koje su koriS¢ene u eksperimentalnom

odredivanju Zilavosti loma.
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9.1.1.5.1. Primena lokalnog pristupa u analizi nastanka duktilnog loma

Parametri CGM modela koris¢eni u numerickoj analizi nastanka duktilnog loma
na MTS epruveti su dati u tabeli 9.10. Vrednost pocetnog zapreminskog udela Supljina
fo je odredena saglasno Zhang-u [261] primenom numerickih proracuna. Pocetna
vrednost f je varirana i usvojena ona koja najbolje opisuje ponasanje CT epruvete pod
dejstvom opterec¢enja. Pri tome je uzeta u obzir koli¢ina medufaznih o/f grani¢nih
povrsina duz kojih dolazi do pocetka stvaranja Supljina. Kako u analizi nije razmatran
nastanak sekundarnih Supljina, vrednost fy = 0. Ostali parametri modela (g;, ¢> 1 g3 pri
gemu je g3 = ¢;°) imaju vrednosti koje se najée$ée koriste u numeri¢kim proradunima
[183,262].

Tabela 9.10. Parametri CGM modela primenjenog u analizi nastanka i stabilnog rasta

prsline.
[ Termitka obrada | Mikrostruktura fo SN q1 q2 qs3
[ 750 §/1h+qu Globularna 0.02 0 15 | 1o | 225
|| 1000 "C/1h+pe¢ Lamelarna

Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o, 1 ekvivalentne plasticne

., y . . . .
deformacije ¢, na poCetku plasticnog te¢enja legure globularne mikrostrukture data je

na slici 9.63.

Vidi se da je raspodela ove dve veli¢ine na srediSnjem, mernom, delu epruvete
ravnomerna i da nema znatnije koncentracije napona. Pri izduzenju od 1,13 mm, pak,
dolazi do stvaranja vrata na srediSnjem delu epruvete i koncentracije napona i
ekvivalentne plasticne deformacije u zoni pojave vrata (slika 9.64). S obzirom na to da
na duktilnost loma pored plastiéne deformacije veliki uticaj ima i srednji napon o,
odnosno sferni deo tenzora napona, pradena je 1 njegova promena sa povecanjem
optereCenja. Na slici 9.65 je prikazana raspodela hidrostatickog pritiska, kao
promenljive u softverskom paketu ABAQUS koja je jednaka negativnoj vrednosti
srednjeg napona (- g,,), pri pojavi vrata. Vidi se da g,, dostize najvecu vrednost u samom
srediStu epruvete, gde je lokalizacija izrazite ekvivalentne plasticne deformacije.
Imajuéi u vidu da upravo ove dve veli¢ine odreduju razvoj duktilnog loma materijala,
moze se zakljuciti da prslina nastaje u srediStu epruvete kao kod cilindri¢nih epruveta za

zatezanje.
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Krive nominalni napon S-nominalna deformacija e odredene primenom CGM
modela za leguru globularne i lamelarne mikrostrukture prikazane su na slici 9.66. Na
istim dijagramima su prikazane i1 krive S-e dobijene eksperimentalnim putem 1
primenom von Mises-ovog kriterijuma plasticnog tecenja (nespregnuti pristup). Moze se
videti da nezavisno od mikrostrukturnog stanja legure eksperimentalno 1 numericki
dobijene krive pokazuju veoma dobro slaganje sve do naglog pada sile odnosno naglog
gubitka nosivosti. Pri tome, kriva dobijena primenom CGM modela pokazuje manje
odstupanje od eksperimentalno dobijene krive. Von Mises-ov kriterijum u toj oblasti
predvida nesto vece vrednosti nominalnog napona, jer ne uzima u obzir razvoj oste¢enja
u materijalu pod dejstvom opterecenja.

Sa povecanjem opterec¢enja, poprecni presek epruvete na mestu nastanka vrata se
menja na karakteristi¢ni nacin, tako Sto se pored suZenja javlja i smanjenje debljine
epruvete. Numericka analiza MKE daje oblik poprecnog preseka vrata epruvete (slika
9.67), koji odgovara onom u radovima Zhang-a i saradnika [263] i Scheider-a i
saradnika [264], gde su razmatrane epruvete iste geometrije. Zbog ove 3D promene
oblika suzenog dela, geometriju ispitivane MTS epruvete nije moguée na odgovarajuci

nacin predstaviti pojednostavljenim 2D modelom KE.

PEEQ

[fwg: TEW)
+4.023=-1
+1 EBRs -]
+1.183=-0]

+1.018=-D]
+2.682=-0]

#5143 402
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+2.7720 402 /

+5.110=+02
+E8.11E=+D2
+7 525=+D02
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+1.2EQ=+D02
+1.1EE= 402

(a) (b)

Slika 9.63. Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o, (a) 1 ekvivalentne

o N : . ..
plasti¢ne deformacije &/, (b) pri dostizanju napona teCenja.
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Slika 9.64. Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o, (a) 1 ekvivalentne

o N . . »
plasti¢ne deformacije &/, (b) pri nastanku vrata. (c) Uvecani prikaz raspodele &/ u

zoni pojave vrata.
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(a) (b)

Slika 9.65. Raspodela hidrostati¢kog pritiska (- 6,,) pri nastanku vrata (a) 1 uvecani

prikaz te raspodele u zoni pojave vrata (b).
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Slika 9.66. Krive nominalni napon S-nominalna deformacija e dobijene eksperimentalno

1 primenom MKE za leguru (a) globularne i (b) lamelarne mikrostrukture.
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Slika 9.67. Deformisana mreza KE u zoni pojave vrata.
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9.1.1.5.2. Primena lokalnog pristupa u analizi pocetka rasta prsline i njenog stabilnog

rasta

Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o, 1 hidrostati¢kog pritiska
(- on) pri pomeranju napadne taCke sile pre pocetka rasta prsline data je za leguru
globularne mikrostrukture na slici 9.68. Oc¢igledna je koncentracija ovih veli¢ina u zoni
oko vrha prsline, pri ¢emu se tacke njihovih najvecih vrednosti ne poklapaju. Zona

izraZzenog o, odnosno plasti¢nog deformisanja ima oblik karakteristi¢an za materijale

koji deformaciono ojacavaju [265]. Naime, pravac maksimalne ¢/ nije pod pravim

uglom u odnosu na ravan prsline. Tacka u kojoj je vrednost o,, najveca se, pak, nalazi

ispred samog vrha prsline.

—

%, Pressure
(Avg: 100%)
+2

2220402
*7.908e+01
-E.404u+01
~2.0724402
«2.503e402
-4.3344+02
-6.365e+02
-7.7960402
=9, 22Te+02
-1.0660403
-1,2094+03
~1.3524403
-1.4954403

f\frh prsline erh prsline
() (b)

Slika 9.68. Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o, (a) i srednjeg napona

5, Migas
(Awgr 100%)

on (b) pre pocetka rasta prsline.

Izrazena koncentracija napona, kao i plasticna deformacija, u blizini vrha prsline
dovodi do naglog porasta vrednosti parametra oStecenja — zapreminskog udela Supljina
f. Zbog toga je promena vrednosti f'sa povecanjem optere¢enja pracena u elementu koji
se nalazi ispred vrha prsline i to u integracionoj tacki najblizoj vrhu prsline. Pri tome je
proracun primenom CGM modela izveden za vrednosti parametara koje su date u tabeli

9.10. Na slici 9.69 je prikazan dijagram zapreminski udeo Supljina f~pomeranje napadne
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tacke sile v, dobijen tim proracunom. Vidi se da usled delovanja spoljnog opterecenja
u elementu ispred vrha prsline dolazi do povecanja vrednosti parametra osStecenja f.
Raspodela parametra oSte¢enja odnosno zapreminskog udela Supljina f dobijena
primenom 3D modela je prikazana na slici 9.70, gde se vidi karakteristi¢an izgled fronta
prsline. Do najintenzivnijeg oSte¢enja dolazi u unutraSnjosti epruvete (donja strana
epruvete na slici 9.70 lezi u ravni simetrije), zbog izraZene troosnosti napona o,,/c., U toj
oblasti [266,179].

0.20

0.18—-
0.16—-
0.14—-
0.12—-
0.10—-

f[-]

0.08
0.06
0.04

0.02

0.00 T T T T T T T T T T T
0.000 0.025 0.050 0.075 0.100 0.125 0.150

v, [mm]
Slika 9.69. Promena zapreminskog udela Supljina f'u elementu ispred vrha prsline sa

povecanjem spoljnjeg opterecenja.

SoWz
(Aug: 7596)
+2,390e-01

Slika 9.70. Raspodela zapreminskog udela Supljina fispred vrha prsline dobijena

primenom 3D modela KE.
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Slika 9.71. Konacni element ispred vrha prsline sa 2 x 2 numerickom integracijom.
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Slika 9.72. Promena vrednosti promenljive SDV4 u integracionim tatkama (I.T.)

elementa ispred vrha prsline sa povecanjem spoljnog opterecenja.

Vrednost CTOD koja odgovara pocetku stabilnog rasta prsline je odredena
primenom 2D i 3D modela. Kriva otpornosti prema lomu C7TOD-4a je dobijena preko
numericki odredene krive sila F-pomeranje napadne taCke sile v;;, odnosno krive F-
CMOD, s obzirom da je kod CT epruvete v, = CMOD [179]. Pri modelovanju stabilnog
rasta prsline pomo¢u 2D modela koriS¢en je konacni element ispred vrha prsline sa 4
integracione (Gauss-ove) tacke odnosno numerickom integracijom 2 x 2 (slika 9.71).
Primenjena je tehnika oslobadanja ¢vorova, prema kojoj do pocetka rasta prsline dolazi
kada zapreminski udeo Supljina dostigne kriti¢nu vrednost f. u svim integracionim tackama
konacnog elementa ispred vrha prsline. Po ispunjenju tog uslova, nastaje razdvajanje
¢vorova konacnih elemenata oko vrha prsline. U razmatranom modelu kona¢nih elemenata
se zbog simetrije ovo razdvajanje izvodi tako Sto se ¢vor na vrhu prsline odvaja od ose
simetrije. Nakon oslobadanja prvog ¢vora, tj. vrha pocetne prsline, sledeci ¢vor u ligamentu

postaje trenutni vrh prsline 1 postupak se ponavlja. Tada pocinje drugi korak numericke
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analize tokom kog se prati vrednost / u kona¢nom elementu ispred trenutnog vrha prsline.
Razvoj oste¢enja tokom analize je pra¢en koriS¢enjem pomocne promenljive SDV4, koja
ima vrednost 0 u posmatranoj integracionoj tacki sve dok parametar ostec¢enja f ne dostigne
kriticnu vrednost. Tada dolazi do naglog skoka vrednosti SDV4. Kada dode do skoka
vrednosti SDV4 u sve cetiri integracione tacke u elementu (slika 9.72) aktivira se
razdvajanje Cvorova, §to odgovara prirastu duzine prsline koji je jednak duzini ivice
konacnog elementa. Ovaj postupak je za prva tri ¢vora u ligamentu ispred vrha prsline
ilustrovan na slici 9.73. U trenutku razdvajanja ¢vorova je neophodno promeniti i grani¢ne

uslove simetrije, Sto je prikazano na istoj slici.
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Slika 9.73. Tehnika razdvajanja ¢vorova - prva tri ¢vora u ligamentu ispred vrha prsline.
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Slika 9.74. Krive F-v;; (a) 1 CTOD-4a (b) dobijene eksperimentalno i primenom CGM
modela razlicite veli¢ine KE.
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Numericki proracun je znatno sloZeniji sa primenom tehnike oslobadanja ¢vorova.
Medutim, bolji rezultati se dobijaju ukoliko se u numerickoj analizi koristi ovaj kriterijum
rasta prsline. Krive F~-CMOD dobijene eksperimentalno i primenom 2D modela razlicite
veli¢ine KE ispred vrha prsline uzimajuci u obzir stabilan rast prsline su prikazane na
slici 9.74a. Uticaj veli¢ine KE ispred vrha prsline na pocCetak rasta prsline je ispitan
proracunom za dve veli¢ine KE: 0,2 x 0,2 mm i 0,3 x 0,3 mm. Kao $to se sa slike 9.74a
vidi, CGM model predvida gubitak nosivosti materijala usled oSte¢enja mehanizmom
duktilnog loma. Pri tome, veli¢ina kona¢nog elementa ispred vrha prsline pokazuje
veliki uticaj na predvidanje stabilnog rasta prsline. Smanjenjem veli¢ine KE dolazi do
naglog gubitka nosivosti, $to utice i na nizu predvidenu otpornost prema lomu.

Krive otpornosti prema lomu dobijene eksperimentalno 1 primenom CGM
modela su prikazane na slici 9.74b. U numeri¢kim proracunima, vrednost CTOD je
odredena pracenjem pomeranja prvog ¢vora iza vrha pocetne prsline (¢vor levo od ¢vora
1 na slici 9.73) saglasno radovima [267-269]. Dobijene vrednosti CTOD su manje u
odnosu na eksperimentalne posebno u pocetnoj fazi rasta prsline. Bolje slaganje sa
eksperimentalnim vrednostima se dobija za ve¢e duZine prsline, pri ¢emu treba imati u
vidu da se 1 eksperimentalni rezultati za dve epruvete medusobno razlikuju. Medutim, sa
napredovanjem prsline poveéava se razlika u vrednostima CTOD dobijenih koris¢enjem
KE razli¢ite veli¢ine (slika 9.74b). Pokazalo se da korisS¢enje manjih KE dovodi do
veceg odstupanja vrednosti predvidenih CGM modelom od eksperimentalno odredenih
vrednosti CTOD.

Tabela 9.11. Vrednosti CTOD; dobijene eksperimentalno i primenom CGM modela

lokalnog pristupa za razlicite veli¢ine KE ispred vrha prsline.

CTOD; (mm)
Termicka . cGM
obrada Mikrostruktura Eksperiment 2D model D
KE KE model
0,2x0,2 mm 0,3x0,3 mm
750 °C/1h+H,0 Globularna 0,075 0,034 0,043 0,060

U tabeli 9.11 su date vrednosti CTOD; dobijene eksperimentalno i primenom
CGM modela. Pri tome jr koriS¢en priraStaj duZine prsline od 0,2 mm, paralelno liniji
zatupljivanja. Ovako odredena vrednost CTODgpy,> je dobijena primenom 2D i1 3D
modela. Vrednosti CTOD na pocetku rasta prsline dobijene primenom 2D modela su

znatno manje u odnosu na vrednost dobijenu primenom 3D modela, nezavisno od
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veli¢ine koriS¢enog KE. Vrednosti CTOD; izraCunate primenom 2D modela su
o¢ekivano manje, imajuci u vidu pretpostavku o ravnom stanju deformacija 2D modela,

Sto doprinosi smanjenju predvidene otpornosti prema lomu legure.

9.1.1.5.3. Predvidanje Zilavosti loma primenom mikromehanickih modela

Za predvidanje zilavosti loma primenom viSe mikromehani¢kih modela su
koriS¢eni podaci dobijeni odredivanjem zateznih svojstava i geometrijskih parametara
mikrostrukture termicki obradene legure, koji su navedeni u prethodnom tekstu.
Vrednosti mikrostrukturnih parametara primenjenih mikromehanic¢kih modela su date u
tabeli 9.12, dok su proracunate vrednosti K;. uporedo sa eksperimentalno odredenim

vrednostima date u tabeli 9.13.

Tabela 9.12. Vrednosti mikrostrukturnih parametara mikromehanickih modela za
predvidanje zilavosti loma legure Ti-6Al-4V ELI zavisno od uslova

termicke obrade.

Termicka Mikrostruktura Mikrostrukturni parametar d [um]
obrada 220 + Ap) L*
1000 °C/1h+peé Lamelarna 9,42 49,75
1000 °C/1h+H,0 Martenzitna 2,76 183,70
750 °C/1h+ped Ravnoosna 9,78 -
750 °C/1h+H,0 Globularna 7,54 -

* L = §irina kolonija lamela a faze (Lk,) odnosno veli¢ina prvobitnog zrna f faze (L)

Pokazalo se da model Hahn-a i Rosenfield-a dat izrazom (7.25), koji uzima u
obzir samo mehanicke parametre, predvida vrednosti K;. koje znatno odstupaju od
eksperimentalnih. Izracunate vrednosti K. su u slu¢aju legure acikularne mikrostrukture
skoro dva puta manje od realnih, dok su te vrednosti u sluc¢aju legure zrnaste
mikrostrukture 2,5-3,5 puta ve¢e. Mada su vrednosti K;. dobijene za leguru hladenu iz
(a+p) oblasti u skladu sa rezultatima modelovanja drugog autora [189], njegov proracun
vrednosti K. za otkovke legure Ti-6Al-4V starene 8 h na 510 °C nakon kaljenja sa 800,
8751 950 °C daje, takode, 2,5 puta vece vrednosti Kz u poredenju sa eksperimentalnim
vrednostima. To ukazuje da u datom modelu uticaj mikrostrukturnih parametara izrazen
preko eksponenta deformacionog ojacavanja n nije uzet na adekvatan nacin. Stoga su u

ostalim modelima primenjenim za proraun K. vrednosti uvrSteni razli¢iti
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mikrostrukturni parametri kako bi na odgovaraju¢i nacin predvidali promenu zilavosti

loma legure Ti-6Al-4V ELI sa uslovima termicke obrade.

Tabela 9.13. Mikrostrukturni parametar d, eksperimentalne i proracunate vrednosti

zilavosti loma legure Ti-6Al1-4V ELI zavisno od uslova termicke obrade.

Mikro- Kie
Termicka strukturni [MPa-Vm|
obrada parametar ) : Model
d Eksperiment | Hahn i Rosenfield Krafft IBroberg-
(7.25) | (7.26) | (1.29)
- 539 | - _ _ _
1000 °C/1h+pe¢ | \22a, + 4| 951 - | 418 [529%] 288 | 282
Lg, - 96,0 |88,2**| 66,2 65,0
; 469 | - : _ i
1000 °C/1h+H,0 \/2(220(’ + Ap) 82,3 - 259 | 342* | 15,0 10,5
Ly - 211,6 |193,3*%% 122,6 | 86,0
) , ] 1471 | - i _ i
70 Cipee [ et i 070 - 535 [66,5% | 42,6 | 689
- - 231,7 | - _ _ _
750 /L0 224, + ig) 62,9 - | 442 | 52,7%| 658 | 53.8

* f, = zapreminski udeo S faze
*%* f, = zapreminski udeo a odnosno o’ faze

S obzirom na to da su fraktografska ispitivanja (poglavlje 9.1.1.4.4) pokazala da
se mikroSupljine iniciraju na medufaznim a/f grani¢nim povrSinama a da se njihov rast
odvija u S osnovi, kao polazni mikrostrukturni parametar je usvojen parametar d =
224, + /p) predlozen od strane Richards-a [189] koji uzima u obzir debljinu plocica
acikularne a (a”) odnosno veli¢inu zrna ravnoosne a faze (4q») 1 srednji slobodni put
kroz osnovu (45). U tom slucaju se za leguru zrnaste mikrostrukture nastale hladenjem iz
(o+f) oblasti postize znatno bolje slaganje rezultata. ProraCunate vrednosti su
maksimalno vece odnosno manje za faktor 1,2 i 1,4, respektivno. Tako se proracunate
vrednosti K. za leguru ravnoosne mikrostrukture kre¢u u opsegu od 42,6-68,9 MPa-Vm,
pri ¢emu se veoma dobro slaganje rezultata postize primenom modela Hahn-a i
Rosenfield-a predstavljenog izrazom (7.26). Naime, dobijena vrednost je za = 7,0 %
manja od eksperimentalne vrednosti. Drugi model Hahn-a i Rosenfield-a dat izrazom
(7.29) u kome figuriSe zapreminski udeo f faze f,5, pak, predvida vecu vrednost za 15,4
%. Najvece odstupanje od realnih vrednosti Kj. se postize primenom modela Krafft-a

(proracunate vrednosti su manje za = 26,0 %). S druge strane, primenom ovog modela
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se postize najbolje slaganje rezultata u sluCaju legure globularne mikrostrukture.
Proracunate vrednosti su za svega 4,6 % vece od eksperimentalnih vrednosti Kj.. Ostali
modeli predvidaju vrednosti koje su za 14,5-30,0 % manje. Pri tome, model Hahn-a i
Rosenfild-a predstavljen izrazom (7.29) daje priblizno isto odstupanje od realnih
vrednosti (16,3 %) kao u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture. Medutim, nijedan od
razmatranih modela ne daje dobru procenu zilavosti loma legure acikularne
mikrostrukture. Proracunate vrednosti su znatno manje od eksperimentalnih i kre¢u se u
opsegu od 10,5-52,9 MPa-Vm. Odstupanje rezultata je posebno izrazeno u sluéaju legure
martenzitne mikrostrukture. Dobijene vrednosti K;. su 2,4-8 puta manje od realnih. Pri
tome se najvece odstupanje rezultata dobija primenom modela Broberg-a.

Da bi se povecala tacnost ovih modela kao mikrostrukturni parametar je
uvrStena Sirina kolonija lamela a faze (Lg,) u slucaju legure lamelarne mikrostrukture
odnosno veli¢ina prvobitnog zrna S faze (Lg) u slu¢aju martenzitne mikrostrukture.
Pokazalo se da modeli Hahn-a i Rosenfield-a daju izuzetno dobru procenu Zilavosti
loma legure lamelarne mikrostrukture. Uzimaju¢i u obzir zapreminski udeo a faze, f,,,
model dat izrazom (7.29) predvida manju vrednost od eksperimentalne za 7,2 %. Drugi
model predstavljen izrazom (7.26) daje jos bolju procenu vrednosti K;.. Proracunata 1
eksperimentalna vrednost se razlikuju za svega 0,9 MPa-Vm, $to iznosi = 1,0 %. U
slucaju legure martenzitne mikrostrukture, pak, dobru procenu vrednosti K;. daje model
Broberga-a. Dobijene vrednosti su za samo 4,5 % vece od eksperimentalnih. Ostali
modeli ne pokazuju istu valjanost. Naime, primenom modela Krafft-a, Hahn-a i

Rosenfield-a se dobijaju vrednosti K. koje su vece od realnih 1,5-2,6 puta.
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9.1.2. Legura Ti-13Nb-13Zr

9.1.2.1. Mikrostrukturne karakteristike

(a) . - L T 2 r ¥ (b)
Slika 9.75. SM, mikrostruktura Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon livenja.

(d)
Slika 9.76. Mikrostruktura Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon: (a), (b) hladnog

valjanja, (¢), (d) toplog valjanja i kaljenja sa 760 °C. (a), (¢) SM, (b), (d) SEM.
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Karakteristi¢ni izgled mikrostrukture Ti-13Nb-13Zr legure u polaznom livenom
stanju 1 nakon termomehanicke obrade je prikazan na slikama 9.75 i 9.76. Podaci o
geometrijskim parametrima mikrostrukture i parametrima reSetke faza prisutnih u
mikrostrukturi livene, termicki i termomehanicki obradene legure dati su uporedo sa

vrednostima tvrdoée u tabeli 9.14.

Tabela 9.14. Geometrijski parametri mikrostrukture, parametri reSetke faza i tvrdoca
legure Ti-13Nb-13Zr u polaznom livenom i stanju nakon termicke i

termomehanicke obrade.

Termicka i Parametri reSetke
ow f;)a’ j-a’ HV
termomehanicka Faza [vol.%] [um] [nm] [MPa]
obrada | : a c
Liveno o - - 0,2997 0,4709 237
B ; : 0,3301 :
. o’ - - 0,2994 0,4722
900 °C/30 min/H,O ’ ’ 236
R B : ! 0,3255 :
900 °C/30 min/H,O a’ _ _ 0,2996 0,4719
+ 285
hladno valjano p - - 0,3281 -
900 °C/30 min/H,0O
+ o’ 92,82 1,333 0,2977 0,4726
toplo valjano na 680 °C 305
+ B 7,18 0,258 | 0,3367 -
760 °C/1h/H,O

Polazna livena mikrostruktura je dvofazna (slika 9.75). Rendgenostrukturnom
analizom je utvrdeno da se sastoji od a i f faze (slika 9.77a), Sto je u saglasnosti sa
navodima Geetha i saradnika [270]. U mikrostrukturi preovladuje o faza acikularne
morfologije u osnovi f faze. Poznato je da niobijum kao f izomorfni legirajuci element i
pri manjim koncentracijama u leguri (2,5 mas.%) stabilizuje izvesnu koli€inu
visokotemperaturne f faze [223]. Cirkonijum, pak, kao legiraju¢i element koji se
rasporeduje u obe faze, pokazuje mali uticaj na temperaturu faznog preobrazaja, tako da
se velika koli¢ina niskotemperaturne a faze zadrZzava na sobnoj temperaturi. Proracunate
vrednosti parametara reSetke obe faze su bliske vrednostima koje su odredili Geetha 1
saradnici [270]. Ve¢im vrednostima parametara a i1 ¢ nego §to su one Cistog titana
prvenstveno doprinosi vec¢i sadrzaj cirkonijuma u leguri. Naime, poluprecnici atoma
titana (0,2 nm) i niobijuma (0,208 nm) su gotovo isti, dok je poluprecnik cirkonijuma

(0,216 nm) znatno veci.
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Slika 9.77. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom Ti-13Nb-13Zr legure
u stanju nakon: (a) livenja, (b) termi¢ke obrade po rezimu 900 °C/30 min + H,O, (c)
hladnog valjanja, (d) toplog valjanja na 680 °C i termi¢ke obrade po rezimu 760 °C/1h +
H,O0.

Odlivena legura je podvrgnuta kaljenju iz § oblasti i zatim hladno valjana ili
toplo valjana u (a+p) oblasti i zavrsno kaljena sa 760 °C. Pri brzom hladenju sa 900 °C
nastaje martenzitna struktura. Da je u pitanju heksagonalni o’ martenzit jasno ukazuju
maksimumi na difraktogramu (slika 9.77b). U mikrostrukturi legura titana sa f
izomorfnim legirajuéim elementima se mogu, zavisno od sadrzaja legirajucih
elemenata, javiti pri kaljenju dve vrste martenzita - o’ heksagonalne i o’ ortorombicne
kristalne strukture [271]. o’ martenzit se obrazuje pri ve¢im sadrzajima f izomorfnih
elemenata. Kriticna koncentracija niobijuma za pojavu a’’ martenzita u dvojnoj Ti-Nb
leguri iznosi 11,0 mas.%. Pojava a’ martenzita u mikrostrukturi trojne legure sa 13,0

mas.% Nb ukazuje da prisutni atomi cirkonijuma pomeraju o ’/a’’ granicu ka vecim
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sadrzajima niobijuma. Geetha 1 saradnici [270] smatraju da je kriticna koncentracija
niobijuma izmedu 13,0 i 16,0 mas.%. Usled veée presic¢enosti o.” martenzita dolazi do
povecanja parametara reSetke (tabela 9.14). Medutim, f faza nije u potpunosti
transformisala u a’ fazu (slika 9.77b), $to se odrazilo i na postignuti nivo tvrdoce (tabela
9.14). Naime, pored toga Sto a’ martenzit, kao presi¢eni supstitucijski ¢vrsti rastvor, ne
dovodi do znatnijeg povecanja tvrdoc¢e legura titana, prisutna f faza manje tvrdoce od
obe a1 a faze [1] doprinosi relativno niskoj vrednosti tvrdo¢e zakaljene legure. Veoma
fina acikularna mikrostruktura legure u livenom stanju doprinosi povecanju tvrdoce,
koja je bliska tvrdo¢i legure nakon brzog hladenja iz /5 oblasti.

Tvrdoc¢a legure kaljene iz f oblasti se dalje pove¢ava hladnom deformacijom
(tabela 9.14). Mikrostruktura je martenzitna sa finim plo¢icama a’ faze acikularne
morfologije (slike 9.76a i b). Prema rendgenostrukturnoj analizi (slika 9.77¢) mala
koli¢ina p faze zadrzane kaljenjem je jo§ uvek prisutna u mikrostrukturi. Pod uticajem
primenjenog naprezanja dolazi samo do izvesnog izduzenja prvobitnih zrna f faze
veli¢ine 267,7 pum.

Toplim valjanjem u (a+p) oblasti postize se tipicna dvofazna mikrostruktura sa
izduzenom a fazom u osnovi S faze [199,270]. Nakon zagrevanja toplo valjane legure
na 760 °C i brzog hladenja u mikrostrukturi se javljaju masivnije plo¢ice (slike 9.76¢ i
d), c¢ija morfologija ukazuje da su nastale martenzitnom transformacijom.
Rendgenostrukturna analiza je to i1 potvrdila (slika 9.77d). Na difraktogramu se
uocavaju maksimumi koji, kao i u sluaju hladno valjane legure, odgovaraju o’
martenzitu. Maksimumi S faze su, pak, nesto jaeg intenziteta, Sto moze biti posledica
veée koli¢ine zadrzane S faze u mikrostrukturi. Proracuni parametara reSetke su
pokazali da je pri transformaciji visokotemperaturne S faze doSlo do znacajnije
preraspodele cirkonijuma i obogacenja f faze ovim legiraju¢im elementom. Kao §to se
iz tabele 9.14 vidi, najvec¢u vrednost parametra reSetke S faze legura postize u stanju
nakon toplog valjanja i kaljenja iz § oblasti. U tom stanju legura ujedno postize i1 najvisi
nivo tvrdoce (tabela 9.14).

9.1.2.2. TriboloSke karakteristike

Gubitak materijala pri habanju hladno valjane i zakaljene toplo valjane legure u
Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi zavisno od primenjenog kontaktnog

opterecenja, F, i brzine klizanja, v, je prikazan na slici 9.78.
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Slika 9.78. Gubitak materijala pri habanju Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon (a)
hladnog valjanja, (b) toplog valjanja na 680 °C i termi¢ke obrade po rezimu 760 °C/1h +
H,O u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F),, 1 brzine klizanja, v.

Pokazalo se da je u oba slucaja veliki gubitak materijala pri svim uslovima
habanja. Zapremina skinutog materijala se poveéava sa povecanjem kontaktnog
optereenja i brzine klizanja (slika 9.79) i kre¢e se u opsegu 2,11-32,68 mm’. Gubitak
materijala hladno valjane legure se pri svim brzinama klizanja linearno povecava sa
povecanjem kontaktnog opterecenja. Pri tome je uticaj veci Sto je brzina klizanja veca.
Tako je gubitak materijala sa pove¢anjem kontaktnog optere¢enja od 20 N na 60 N veci
za 2,5 puta pri v = 0,26 m/s, a ¢ak 4 puta pri v = 1,0 m/s. Slican trend promene gubitka
materijala se zapaZza i sa povecanjem brzine klizanja. Medutim, uticaj je mnogo ve¢i pri
kontaktnom opterecenju od 40 N i 60 N. Gubitak materijala pri F,, =60 Niv=1,0 m/s
je priblizno 12 puta veéi nego pri F, = 20 N'i v = 0,26 m/s i iznosi 32,68 mm’. Gubitak
materijala toplo valjane legure u kaljenom stanju je manji nego u slucaju hladno valjane
legure pri manjim kontaktnim opterecenjima i brzini klizanja od 0,26 m/s, mada brzina
klizanja pri tim kontaktnim opterecenjima pokazuje najveci uticaj. Pri brzini klizanja od
0,5 m/s uticaj kontaktnog optereéenja je znatno veci, tako da se pri tim uslovima toplo
valjana legura u stanju nakon kaljenja viSe haba nego hladno valjana legura. Uticaj

kontaktnog opterecenja se sa daljim povecanjem brzine klizanja smanjuje, pa iako je
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gubitak materijala pri najostrijim uslovima habanja (F,, = 60 N, v = 1,0 m/s) veliki
(22,60 mm®) manji je za 31 % nego u sludaju hladno valjane legure. Tome doprinosi

veca brzina habanja hladno valjane legure.

Slika 9.79. 3D dijagrami gubitka materijala pri habanju Ti-13Nb-13Zr legure u stanju
nakon (a) hladnog valjanja, (b) toplog valjanja na 680 °C i termi¢ke obrade po rezimu

760 °C/1h + H,O u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, i brzine klizanja, v.
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Slika 9.80. Brzina habanja Ti-13Nb-13Zr legure razli¢itog mikrostrukturnog stanja u

zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F,, 1 brzine klizanja, v.

Naime, brzina habanja hladno valjane legure se pri svim brzinama klizanja
povecava sa povecanjem kontaktnog opterecenja i dostize najvecu vrednost od 5,45 - 107
> mm’/m pri F, = 60 N i v = 1,0 m/s (slika 9.80). Osim toga, brzina habanja se pri F, =

60 N povecava sa povecanjem brzine klizanja, dok se pri manjem kontaktnom
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opterecenju brzina habanja smanjuje. Brzina habanja toplo valjane i zatim kaljene
legure se, takode, pri svim brzinama klizanja poveéava sa povecanjem kontaktnog
opterecenja. Medutim, pri manjim brzinama klizanja 1 kontaktnom opterec¢enju od 20 N
je manja nego brzina habanja hladno valjane trake. Sa povecanjem kontaktnog
opterecenja toplo valjana i zatim kaljena legura se brze haba nego hladno valjana legura,
da bi pri najvecoj brzini klizanja doSlo do promene ponasanja legure. Kao Sto se sa slike
9.80 vidi, brzina habanja je najveca pri F, = 60 N i v = 0,5 m/s i iznosi 6,69 - 107
mm>/m, da bi pri istom kontaktnom optereéenju i brzini klizanja od 1,0 m/s bila skoro

dva puta manja.

[(0,26 m/s

0,5 m/s

1,0 m/s

Slika 9.81. SEM, tragovi habanja Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon hladnog valjanja.
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Veliki gubitak materijala pri habanju, nezavisno od mikrostrukturnog stanja
legure, ukazuje da je dominantan mehanizam habanja adhezija. Tipicne SEM
mikrofotografije tragova habanja su prikazane na slikama 9.81, 9.82 1 9.83. Pored
Sirokih tragova abrazije u pravcu klizanja sa izraZenim plasticnim teCenjem materijala,
Sto je karakteristicno za materijal manje tvrdoce, zapazaju se 1 ve¢a podrucja sa tipi¢nim
znacima delaminacije materijala. U slu¢aju hladno valjane legure velika oStecenja
kontaktne povrSine nastala adhezivnim habanjem se uocavaju ve¢ pri malim kontaktnim
opterecenjima 1 brzini klizanja od 0,26 m/s (slika 9.81). Usled intergranularnog loma
dolazi do odvajanja materijala 1 stvaranja vecih kratera. Da se habanje brzo odvija
ukazuje i mreza finih prslina na povrsini, koje u sprezi sa oSte¢enjem u povrSinskom
sloju mogu dovesti do velikog gubitka materijala. Sa povecanjem brzine klizanja
kontaktna povrSina postaje sve viSe neravna, da bi se pri brzini klizanja od 1,0 m/s
pored plasticno deformisanih brazdi i1 kratera javile i nakupine produkata habanja, Sto
navodi na pretpostavku da se materijal prenet sa kontaktne povrSine legure na Celini
disk naglo odvaja sa diska. Sa povecanjem kontaktnog optereCenja povecava se i
koli¢ina adhezijom prenetog materijala, koji se odvaja od ¢eli¢nog diska i u vidu slojeva

nanosi na kontaktnu povrsinu legure (slika 9.82).

v _ F,=60N

1,0 m/s

() )

Slika 9.82. SEM, tragovi habanja Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon hladnog valjanja.
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Habana povrSina toplo valjane i zatim kaljene legure je slicne morfologije (slika
9.83). Jasno se zapazaju plasticno deformisane brazde u pravcu klizanja, koje su plice i
sa manje izrazenim znacima plasti¢nog tecenja materijala nego u slucaju hladno valjane
legure. Takode se znaci delaminacije materijala rede uocavaju sve do najostrijih uslova
habanja kada se umesto finih nalepa na kontaktnoj povrSini legure javljaju slojevi
nanetog materijala. Stoga se moze pretpostaviti da do intenzivnijeg transfera materijala
dolazi tek pri ve¢im kontaktnim opterec¢enjima i brzini klizanja > 0,5 m/s. Da bi se to
potvrdilo neophodno je izvrSiti SEM analizu kontaktne povrSine ¢eli¢nog diska, mada u
prilog navedene pretpostavke govore i rezultati rendgenostrukturne analize tragova
habanja legure (slika 9.84).

10,26 m/s

0,5 m/s

1 m/s

(e)
Slika 9.83. SEM, tragovi habanja Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon toplog valjanja na
680 °C i termi¢ke obrade po rezimu 760 °C/1h + H,0.
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Otkriveno je, naime, da se u mehanickoj smeSi sa materijalom kontaktne
povrsine legure nalazi oksid koji moze da poti¢e samo sa povrSine ¢elicnog diska. Na
difraktogramu se zapazaju maksimumi koji odgovaraju metalnoj osnovi i Fe;O4, TiO; 1
Nb,Os oksidima. Moguce je prisustvo 1 ZrO, oksida, ali u koli€ini koja nije dovoljna za
pouzdano razdvajanje maksimuma. Intenziteti maksimuma, koji odgovaraju TiO, i
Nb,Os oksidima, ukazuju da su navedeni oksidi, ¢ije prisustvo na kontaktnoj povrSini
legure (posebno Nb,Os oksida) poboljsava otpornost legure prema habanju, prisutni u
veoma maloj koli¢ini. Pretpostavka je da se tanki oksidni film usled slabe adhezije lako
odvaja od kontaktne povrSine i gubi tokom habanja. Pri tome je repasivizacija povrsine
otezana, jer su komponentne triboloskog para stalno u kontaktu tokom habanja. S
obzirom da se oksidni film ne zadrzava duze na kontaktnoj povrSini, nastaju veca
oStecenja saglasno tvrdo¢i legure. Kako je legura u hladno valjanom stanju manje

tvrdoce, brze se haba $to ima za posledicu vec¢i gubitak materijala.
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Slika 9.84. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom tragova habanja Ti-
13Nb-13Zr legure u stanju nakon (a) hladnog valjanja, (b) toplog valjanja na 680 °C i
termi¢ke obrade po rezimu 760 °C/1h + H,O. Uslovi habanja: F,, =40 N, v= 1,0 m/s.

Merenja mikrotvrdo¢e na razli¢itim rastojanjima od kontaktne povrSine hladno
valjane legure su pokazala da pri svim brzinama klizanja (kontaktno opterecenje je isto
40 N) dolazi do omekSavanja materijala u povrSinskom sloju (slika 9.85a). Tvrdoca
habane povrSine se kre¢e u opsegu 209-232 MPa i1 najmanja je nakon habanja pri brzini

klizanja od 0,26 m/s. Pad tvrdo¢e je manji pri ve¢im brzinama klizanja, ali i pri brzini
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od 1,0 m/s tvrdo¢a habane povrSine je za 53 MPa manja od tvrdoc¢e legure pre habanja.
Tvrdoca se sa povecanjem rastojanja od kontaktne povrSine povecava, ali se nizi nivo
tvrdo¢e zadrzava sve do dubine od 1050-1520 pum. Pri tome do naglog porasta tvrdoce
dolazi na dubini od ~ 200 pm. Medutim, uocava se da pri brzini klizanja od 0,5 m/s na
rastojanju > 400 pm ponovo dolazi do omekSavanja. OmekSavanje u povr§inskom sloju
neposredno ispod tragova habanja se vezuje za pojavu delaminacije materijala [205],

koja je u slucaju hladno valjane legure narocito izrazena pri brzini klizanja od 0,5 m/s.
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Slika 9.85. Promena mikrotvrdoce sa rastojanjem od kontaktne povrsine Ti-13Nb-13Zr
legure u stanju nakon (a) hladnog valjanja, (b) toplog valjanja na 680 °C i termicke
obrade po rezimu 760 °C/1h + H,O. Uslovi habanja: F,, = 40 N.

OmekSavanje povrSinskog sloja u sluc¢aju toplo valjane i zatim kaljene legure se
zapaza samo pri brzini klizanja od 0,26 1 1,0 m/s (slika 9.85b). Do pada tvrdoce za 25
MPa i 50 MPa, respektivno, dolazi na samoj kontaktnoj povrsini. Na rastojanju > 100
um dolazi do naglog porasta tvrdoc¢e, koja na 200 um od kontaktne povrSine postize
vrednost od 360 MPa. Sa daljim povecanjem rastojanja tvrdoca postepeno opada sve do
dubine od ~ 1500 pum, pri ¢emu se veci stepen deformacionog ojacavanja postize pri
brzini klizanja od 0,26 m/s. Pri brzini klizanja od 0,5 m/s, pak, dolazi do znatnog
deformacionog ojacavanja kontaktne povrSine legure. Tvrdo¢a neposredno uz samu
kontaktnu povrsinu je veca za 50 % 1 iznosi 455 MPa. Postepeni pad tvrdo¢e do ~ 1000
um u dubinu ukazuje na vecu otpornost prema delaminaciji materijala. SEM analiza

morfologije traga habanja je to i potvrdila.
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Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N

v=0,26 m/s v=0,5 m/s v=1m/s

Uslovi ispitivanja

(a)

Koeficijent trenja
o
-y

Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N| Fn=20 N| Fn=40 N| Fn=60 N

v=0,26 m/s v=0,5 m/s v=1m/s

Uslovi ispitivanja (b)
Slika 9.86. Koeficijent trenja Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon (a) hladnog valjanja,

(b) toplog valjanja na 680 °C i termi¢ke obrade po rezimu 760 °C/1h + H,O u zavisnosti

od kontaktnog opterecenja, F, 1 brzine klizanja, v.

Manji transfer materijala pri habanju toplo valjane i zatim kaljene legure se
negativno odrazava na frikciono ponaSanje legure (slika 9.86). Vrednosti koeficijenta
trenja su pri svim uslovima trenja ve¢e nego u slucaju hladno valjane legure i kre¢u se u
opsegu 0,37-0,55. Najmanji koeficijent trenja se postize pri F,, =20 Niv=0,26 m/s. Sa
povecanjem kontaktnog optereCenja i1 brzine klizanja postepeno se povecava i
koeficijent trenja. Pri tome brzina klizanja pokazuje veéi uticaj pri kontaktnom
opterecenju od 20 N (slika 9.87). Sa povecanjem brzine klizanja do 0,5 m/s koeficijent
trenja se naglo povecava i postize vrednost 0,48. Promena vrednosti koeficijenta trenja
sa povecanjem brzine klizanja je pri ve¢im kontaktnim optere¢enjima neznatna. Tako se
koeficijent trenja pri F,, = 40 N krece u opsegu 0,50-0,52, a pri F,, = 60 N u opsegu 0,52-
0,55. Koeficijent trenja hladno valjane legure se krece u opsegu 0,34-0,50 1 pokazuje isti
trend promene sa povecanjem kontaktnog opterecenja i brzine klizanja. Pri tome,
kontaktno opterecenje pokazuje veci uticaj, naroCito pri brzini klizanja od 1 m/s kada

koeficijent trenja postize najvecu vrednost od 0,50.
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Slika 9.87. 3D dijagrami koeficijenta trenja Ti-13Nb-13Zr legure u stanju nakon (a)
hladnog valjanja, (b) toplog valjanja na 680 °C i termicke obrade po rezimu 760 °C/1h +

H,0 u zavisnosti od kontaktnog opterecenja, F, i brzine klizanja, v.

9.1.2.3. Elektrohemijske karakteristike

9.1.2.3.1. Karakterizacija na sobnoj temperaturi

13Zr u Ringer-ovom rastvoru prikazane su na slici 9.88.
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Slika 9.88. Tafel-ove (a) i potenciodinamicke (b) polarizacione krive termomehanicki

obradene legure Ti-13Nb-13Zr u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj

temperaturi.
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Vrednosti korozionog potencijala Ej,, 1 gustine struje korozije ji,, odredene iz
nagiba Tafel-ove krive (slika 9.88a), date su u tabeli 9.15. Kao $to se sa slike 9.88b vidi,
gustina struje raste sa pozitiviranjem potencijala polarizacije, ali se legura Ti-13Nb-
13Zr u stanju nakon razli¢ite termomehani¢ke obrade ne ponaSa isto pri anodnom
rastvaranju. Kada je legura hladno valjana nakon kaljenja iz f oblasti gustina struje se
postepeno povecava sa pozitiviranjem potencijala i pri potencijalu od 1500 mV (ZKE)
iznosi 2,5-10° A/em’. Pri daljem pozitiviranju potencijala gustina struje prvo naglo raste
do 1,6:10° A/em?, a zatim opada do 6,3-10 A/cm? tako da se pri potencijalu od 2000
mV (ZKE) javlja manji strujni pik. Iznad 2200 mV (ZKE) dolazi do zastoja u porastu
gustine struje sve do potencijala od 3000 mV (ZKE), kada gustina struje ponovo ima
vrednost koja odgovara strujnom piku 1 ostaje konstantna do kraja anodne polarizacije.

Koroziona otpornost legure brzo hladene iz £ oblasti nakon toplog valjanja je
mnogo manja. Gustina struje je pri svim potencijalima za red veli¢ina ve¢a nego u
slu¢aju hladno valjane legure. Tako pri potencijalu od 200 mV (ZKE) iznosi 3,9-107
A/em?, da bi se sa poveéanjem potencijala do 1500 mV (ZKE) poveéala do 2,5-10™
A/em®. Sa daljim pozitiviranjem potencijala gustina struje se sporije menja, ali je i dalje
veca nego u slucaju hladno valjane legure tako da na kraju anodnog rastvaranja iznosi
3,2:107 A/cm?. Na manju otpornost prema koroziji toplo valjane legure ukazuju, takode,
znatno negativnija vrednost korozionog potencijala i veca gustina struje korozije nego u
slucaju hladno valjane legure (tabela 9.15). Osim toga, na krivoj anodne polarizacije se
ne javlja strujni pik niti prvi plato. Zastoj u porastu gustine struje se zapaza tek pri
potencijalima ve¢im od 3000 mV (ZKE).

Tabela 9.15. Elektrohemijski parametri za termomehanicki obradenu leguru Ti-13Nb-

13Zr u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

v . Ekor jkor
Termomehanicka obrada Mikrostruktura [mV (ZKE)| A Jem?’]
900 °C/30 min/H,O . .
hladno valjano
900 °C/30 min/H,O
+ Masivni
toplo valjano na 680 °C asivin -560 1,0
n martenzit
760 °C/1h/H,0O
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Slika 9.89. Bode-ovi dijagrami za termomehanicki obradenu leguru Ti-13Nb-13Zr u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.
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Slika 9.90. Nyquist-ovi dijagrami za termomehanicki obradenu leguru Ti-13Nb-13Zr u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

Da se na povrsini hladno valjane legure stvara stabilniji pasivni film pokazala su
1 SEI merenja. Impedansni dijagrami prikazani su na slikama 9.89 1 9.90, a vrednosti
impedansnih parametara odredene ekstrapolacijom eksperimentalnih podataka date su u
tabeli 9.16. Bode-ovi dijagrami za leguru u oba termomehanic¢ki obradena stanja
pokazuju, saglasno zapazanjima nekih autora [241,242], dve vremenske konstante
vezane za dvoslojnost pasivnog filma (slika 9.89), ali se medusobno bitno razlikuju. U
slu¢aju hladno valjane legure fazni ugao od -60 ° u uskom opsegu srednjih frekvencija
(slika 9.89a) ukazuje na kompaktni barijerni sloj pasivnog filma male kapacitivnosti.

Veliko smanjenje faznog ugla u oblasti niskih frekvencija oznacava veliki doprinos
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polarizacione otpornosti smanjenju vrednosti modula impedanse |Z| (slika 9.89b).
Vrednosti |Z] reda veli¢ina 10* Q-cm?” pri niskim frekvencijama i linearni deo krive log
|Z] - log f malog nagiba (-0,66) ukazuju na difuzione procese i pasivni film manje
stabilnosti. Konstantne vrednosti |Z] u opsegu frekvencija 1-100 kHz za fazni ugao
blizak 0 ° u iznosu od 10* Q-cm” pokazuju da je spoljasnji porozni sloj pasivnog filma
znatne debljine. Bode-ovi dijagrami za toplo valjanu leguru pokazuju, pak, fazni ugao
blizak -45 ° u uskom opsegu niskih frekvencija i za red veli¢ina manju vrednost |Z|.
Linearni deo krive log |Z| - log f je, takode, mali 1 nagiba -0,48, §to je karakteristicno za
odvijanje difuzionih procesa i1 stvaranje barijernog sloja slabijih zaStitnih svojstava.
Nyquist-ovi dijagrami (slika 9.90), koji su u oba slucaja polukruznog oblika, pokazuju
manje vrednosti impedanse za toplo valjanu leguru. Pored toga, manji fazni ugao u
oblasti srednjih frekvencija nego u slucaju hladno valjane legure (slika 9.89a) ukazuje
na tanji barijerni sloj. S druge strane, manje vrednosti |Z] u opsegu frekvencija
spoljasnjeg sloja filma od 0,2-100 kHz (slika 9.89b) odgovaraju poroznijoj strukturi
ovog sloja, mada fazni ugao u toj oblasti frekvencija pokazuje isti trend promena kao u
slu¢aju hladno valjane legure. Medutim, ve¢i fazni ugao u oblasti niskih frekvencija
nego u sluc¢aju hladno valjane legure moze se objasniti intenzivnijem odvijanju

korozionih procesa na nivou pora u slucaju hladno valjane legure.

Tabela 9.16. Impedansni parametri za termomehanicki obradenu leguru Ti-13Nb-13Zr u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.

Termomehanitka Spoljasnji porozni sloj Unutra$nji kompaktni sloj
R C R C
obrada 4 P b b
[Q-cem?] | [Flem?] | "7 | [@em?] | [Flem?] | ™
900 °C/30 min/H,0
+ 2,20-10* | 1,05:10" | 0,93 | 5,610 | 3,55:10"% | 0,69
hladno valjano
900 °C/30 min/H,0
+
toplo valjano na 680 °C| 2,25-10* | 6,7-10"" | 0,67 | 1,410 | 2,1-107 | 0,61
+
760 °C/1h/H,0

Ekstrapolacija eksperimentalnih podataka pokazalo je da otpornost barijernog
sloja Ry, nije velika, ali je u oba slucaja za dva reda veli¢ina veca od otpornosti poroznog

sloja R, (tabela 9.16). Pri tome je vrednost R, za hladno valjanu leguru Cetiri puta veca
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nego za toplo valjanu leguru, a time je veca i stabilnost barijernog sloja u uslovima
delovanja Ringer-ovog rastvora. Daleko manja vrednost kapacitivnosti C, nego u
slutaju toplo valjane legure (10"? Q-cm” u odnosu na 107 Q-cm?) ukazuje da je
barijerni sloj pasivnog filma na povrsini hladno valjane legure znatno deblji. Medutim,
vrednosti koeficijenta n, < 1 (= 0,6-0,7) u oba slucaja su jo$ jedna potvrda nepotpune
kapacitivnosti barijernog sloja filma stvorenog na povrSini termomehanicki obradene
legure Ti-13Nb-13Zr, a otud i slabijih zaStitnih svojstava unutrasnjeg sloja. Porozni sloj
pasivnog filma, koji je deblji kako od barijernog sloja tako i poroznog sloja filma na
povrsini toplo valjane legure, pak, pokazuje skoro potpunu kapacitivnost (n, = 0,93), a
time 1 malu poroznost. To ukazuje da je u pasivnom filmu na povrsini hladno valjane
legure veca zastupljenost Nb,Os oksida, koji je teZe rastvorljiv i doprinosi povecanju
stabilnosti pasivnog sloja [237]. Naime, prisustvo jona Nb’* u oksidnom filmu poveéava
koncentraciju jona kiseonika koji smanjuju broj anjonskih praznina nastalih
oslobadanjem metalnih jona sa povrSine oksidnog filma, $to ga ¢ini homogenijim i vece
otpornosti prema koroziji [244]. Difuzioni procesi se brze odvijaju u pasivnom filmu na
povrsini toplo valjane legure (n, = 0,67), Sto se moZe objasniti krupnozrnijom
rekristalisanom mikrostrukturom toplo valjane legure. Znacajnija preraspodela
niobijuma 1 cirkonijuma usled veéeg udela zadrzane f faze i smanjenje presic¢enosti
martenzitnih ploc¢ica ovim legiraju¢im elementima doprinosi pojavi nehomogenog

oksidnog filma 1 galvanske korozije.
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Slika 9.91. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom povrsine Ti-13Nb-
13Zr legure termomehani¢ki obradene po rezimu (a) 900 °C/30 min/H,O + hladno
valjano i (b) 900 °C/30 min/H,O + toplo valjano na 680 °C + 760 °C/1h/H,0 izloZene

anodnoj polarizaciji u Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi.
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Rendgenostrukturnom analizom je utvrdeno da se Nb,Os oksid javlja u
pasivnom filmu, koji se obrazuje na povrsini legure termomehanicki obradene po oba
rezima (slika 9.91). Difraktogrami jasno pokazuju da je dominantan oksid TiO,.
Maksimumi Nb,Os su slabije izrazeni, posebno u slucaju toplo valjane legure, ali se
mogu identifikovati. Prisustvo ZrO, se ne zapaza, iako se prema nekim autorima
[237,272,273] moze javiti u tragovima. Ukoliko je ZrO, i prisutan teSko ga je

identifikovati zbog male koli¢ine.

9.1.2.3.2. Karakterizacija na 37 °C

Promena potencijala otvorenog kola E,; sa vremenom izlaganja hladno valjane

legure Ti-13Nb-13Zr Ringer-ovom rastvoru na 37 °C prikazana je na slici 9.92a.

200 1400 :
1200 hladno valjano
100 |
1000
o 800
o 600
3 3
< -100- < 400
=3 =}
< < 200
g 201 S
> >
-200 |
-§- -300 E
w W 400
-400 hladno valjano -600 1
-800 |
-500 T T T T T T T T -1000 ~————r LR | T T T
4100 0 100 200 300 400 500 600 700 800 1 10 100
t [min] ilpA cm?
(a) (b)

Slika 9.92. Promena potencijala otvorenog kola E,; sa viemenom (a) i
potenciodinamicka polarizaciona kriva (b) za hladno valjanu leguru Ti-13Nb-13Zr u

prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na 37 °C.

Potencijal raste sa vremenom izlaganja do uspostavljanja stacionarnog stanja, sto
je karakteristi¢no za stvaranje stabilnog oksidnog filma. Pri tome se rast oksidnog filma
sporo odvija. Nakon potapanja u Ringer-ov rastvor uspostvlja se potencijal od -370 mV
(Ag/AgCl), koji odmah raste do -300 mV (Ag/AgCl) a zatim se postepeno povecava sa
vremenom delovanja rastvora, tako da se potencijal od -150 mV (Ag/AgCl) postize tek
nakon 170 min. Tada potencijal ponovo naglo raste do -50 mV (Ag/AgCl), a onda se u
narednih 180 min kontinualno povec¢ava do 60 mV (Ag/AgCl). Nakon 500 min dolazi
do laganog opadanja potencijala, Sto ukazuje da se odvija proces rastvaranja.
Stacionarno stanje se uspostavlja nakon 600 min, kada potencijal opadne do 50 mV
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(Ag/AgCl). Ovakvo ponasanje hlado valjane legure pri delovanju Ringer-ovog rastvora
ukazuje da se nakon spontanog stvaranja TiO, filma njegova struktura menja usled
pojave Nb,Os 1 ZrO, oksida, koji doprinose poboljSanju stabilnosti pasivnog filma
[32,97].

Potenciodinamicka polarizaciona kriva, prikazana na slici 9.92b, pokazuje da se
sa pozitiviranjem potencijala gustina struje povecava, ali da se pasivacija legure ne
uspostavlja sve do kraja anodne polarizacije. Pri tome, gustina struje naglo raste sa
pozitiviranjem potencijala do 600 mV (Ag/AgCl) kada iznosi 50 pA/ecm?, §to znagi da
se debljina oksidnog filma povecava jer nije dovoljna da kompenzira porast potencijala.
Sa daljim pozitiviranjem potencijala porast gustine struje se usporava tako da pri
potencijalu od 1300 mV (Ag/AgCl) iznosi 100 pA/cm?. Da je legura martenzitne
mikrostrukture u stanju nakon hladnog valjanja ipak koroziono postojana ukazuje
pozitivna vrednost korozionog potencijala (Ej,, = 63 mV (Ag/AgCl)). Medutim,
relativno velika gustina struje korozije (jror = 5,0 pA/cm?) ukazuje da se na povrsini
hladno valjane legure Ti-13Nb-13Zr stvara pasivni film manje kompaktnosti, a time 1

manje stabilnosti.
9.1.2.4. Mehanicke karakteristike
9.1.2.4.1. Zatezna svojstva

Kriva zatezanja legure Ti-13Nb-13Zr brzo hladene iz £ oblasti nakon toplog
valjanja prikazana je na slici 9.93 uporedo sa raspodelom napona u epruveti neposredno
pre zavr$nog loma. Na slici 9.94 prikazana je kriva stvarni napon-stvarna deformacija, a

vrednosti osnovnih zateznih karakteristika date su u tabeli 9.17.

Tabela 9.17. Zatezne karakteristike termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr.

Termomehanicka . E Rp,2 R, Em A
obrada Mikrostruktural \op. | imipa)| (MPay| [%] | [%]

900 °C/30 min/H,O
+

[oplo valjano na 680 °(] Martenzitna 55,6 | 420 683 | 10,69 11,9 |0,245

+
760 °C/1h/H,0

Pokazalo se da martenzitna mikrostruktura, nastala pri kaljenju toplo valjane
legure, ne obezbeduje visok nivo ¢vrstoce, mada je ojacavanje znatno (R,-R,o> = 263
MPa, n = 0,245). Dobijene vrednosti R,> 1 R,, mnogo su manje nego kada je legura

plasti¢cno deformisana i starena [113,274]. Livenu leguru martenzitne mikrostrukture,
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takode, odlikuje veca Cvrstoca (R, = 656 MPa, R, = 945 MPa) [275] §to se moze
objasniti disperznijim martenzitnim plo¢icama koje nastaju pri brzom hladenju
odlivaka. Medutim, vrednost modula elasti¢nosti toplo valjane i kaljene legure je
izuzetno mala i veéa od vrednosti modula elasti¢nosti ljudske kosti (£ = 17-28 GPa
[274]) za maksimalno 39 GPa. To ukazuje da se primenjenom termomehani¢kom
obradom moZe znatno poboljsati biokompatibilnost legure. Pri tome je procentualno
izduzenje legure = 12 % 1 krece se u opsegu vrednosti izduzenja (10-17 % [274,275])
koje ova legura postize nakon razli¢itog postupka izrade i naknadne obrade. Raspodela
deformacija u zavr$noj fazi loma pokazuje da lokalno dolazi do veceg plasticnog
deformisanja materijala (slika 9.93), ali se ne zapaZza pojava izrazenog vrata na epruveti.
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Slika 9.93. Kriva zatezanja i raspodela deformacija u zavrSnoj fazi zatezanja pred lom
MTS epruveta legure Ti-13Nb-13Zr termomehanicki obradene po rezimu: 900 °C/30

min/H,O + toplo valjano na 680 °C + 760 °C/1h/H,0.
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Slika 9.94. Kriva stvarni napon-stvarna deformacija za leguru Ti-13Nb-13Zr

termomehanicki obradenu po rezimu: 900 °C/30 min/H,O + toplo valjano na 680 °C +
760 °C/1h/H,0.
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(e)
Slika 9.95. SEM fraktografije povrSine preloma MTS epruveta za zatezanje legure Ti-

13Nb-13Zr termomehanicki obradene po rezimu: 900 °C/30 min/H,O + toplo valjano na
680 °C + 760 °C/1h/H,0.

SEM fraktografije povrSine preloma prikazane su na slici 9.95. Jasno se vidi da
nije doslo do veceg suzenja preseka (slika 9.95a). PovrSina preloma je makroskopski
ravna, ali se pri veéim uvecanjima otkrivaju jamice, visoki grebeni i ravni kvazicepanja
(slike 9.95b-f), koje ukazuju na mesoviti karakter loma. Jamice su veoma fine, plitke 1
lokalno nastale smicanjem. Grebeni su Cesto prekriveni izuzetno finim jamicama i
praceni mikroSupljinama (slika 9.95¢). MikroSupljine koje se u velikom broju javljaju

na ostalim delovima povrSine preloma su mnogo finije i rasporedene na medufaznim
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grani¢nim povrSinama martenzitna plocica/f faza. Medutim, sekundarne prsline su
kratke i retko se zapazaju (slika 9.95d).

9.1.2.4.2. Zilavost loma

Dijagram zavisnosti sila F-pomeranje napadne tacke sile v;; sa skokom sile
(pop-in), dobijen ispitivanjem mikro SENB epruvete (slika 9.96), ukazuje na veoma
krto ponaSanje toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr u stanju nakon brzog hladenja iz f
oblasti. Veliku krtost legure martenzitne mikrostrukture potvrdila je 1 dobijena vrednost
K. (ispunjeni su uslovi za Kp = Kj.), koja iznosi 15,46 MPa-Vm. To je u skladu sa
izuzetno malim polupre¢nikom plasti¢ne zone ispred vrha prsline (r, = 0,072 mm), koji
je pokazao da plasténo deformisanje ispred vrha prsline nije veliko i da se zilavost loma
legure moze adekvatno opisati faktorom intenziteta napona. Morfologija povrSine
preloma je u skladu sa dobijenom krivom F-v;; (slika 9.97). Jasno se zapaza
transkristalno kretanje krte prsline. Pri promeni pravca kretanja prsline odnosno ravni
cepanja na prelomnoj povrsini se stvaraju grebeni sa finim jamicama. Zapazaju se re¢ne

Sare 1 fine mikroSupljine.
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Slika 9.96. Kriva sila F-pomeranje napadne tacke sile v;; za za leguru Ti-13Nb-13Zr
termomehani¢ki obradenu po rezimu: 900 °C/30 min/H,O + toplo valjano na 680 °C +
760 °C/1h/H,0.
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Ispitivanjem SENB epruvete vec¢ih dimenzija dobijena je joS manja vrednost K.
od 13,6 MPa-Vm. Do nestabilnog loma je doglo pri maksimalnoj sili od F = 0,6 kN.
Medutim, SEM fraktografska ispitivanja su ukazala na bolju zilavost loma legure date
mikrostrukture. Naime, brzom stvaranju prsline i njenom naglom rastu, $to dovodi do
nestabilnog loma pri malom optere¢enju, doprinosi poroznost livene mikrostrukture

koja se nasledno prenosi na mikrostrukturu legure pri daljoj preradi (slika 9.98).

(b)
Slika 9.97. SEM fraktografije povrSine preloma mikro SENB epruvete za ispitivanje
zilavosti loma legure Ti-13Nb-13Zr termomehani¢ki obradene po rezimu: 900 °C/30
min/H,O + toplo valjano na 680 °C + 760 °C/1h/H,O0.

(a) (b)
Slika 9.98. SEM fraktografije povrsine preloma SENB epruvete za ispitivanje zilavosti

loma legure Ti-13Nb-13Zr termomehanicki obradene po rezimu: 900 °C/30 min/H,O +
toplo valjano na 680 °C + 760 °C/1h/H,0.

9.1.2.5. Modelovanje i proracun Zilavosti loma

Numericka analiza otpornosti legure Ti-13Nb-13Zr prema rastu prsline je

izvedena za toplo valjanu traku brzo hladenu iz £ oblasti. Modelovan je pocetak rasta
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prsline na SENB epruveti 1 proracunata vrednost K;. primenom MKE (CGM) odnosno
mikromehani¢kih modela, respektivno. Pri tome su koriS¢ene vrednosti zateznih

karakteristika date u tabeli 9.17.

9.1.2.5.1. Primena lokalnog pristupa u analizi pocetka rasta prsline

Elasto-plasti¢éni prorac¢un primenom MKE (CGM modela) je izveden ne
uzimaju¢i u obzir pojavu oSteCenja, jer je na samom pocetku eksperimentalnog
odredivanja zilavosti loma doSlo do nestabilnog loma. Stoga je zavisnost sile F od
pomeranja napadne tacke sile v;; dobijena primenom MKE linearna (slika 9.99) i ne
pokazuje gubitak nosivosti materijala usled nastanka duktilnog loma. Imaju¢i u vidu da
je tokom eksperimentalnog odredivanja kriti¢nog faktora intenziteta napona doslo do
nestabilnog loma pri £ = 0,6 kN, 2D 1 3D numeric¢ki prora¢un naponskog stanja je

uraden za to spoljno opterecenje.

0.8

sila pri lomu 0,6 kN

— MKE

. . . . . . .
0.0 0.1 0.2 0.3 0.4 0.5
v,, [mm]

Slika 9.99. Kriva F-v;; dobijena primenom CGM modela na SENB epruveti.

Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o,, 1 napona u pravcu x
(normalno na ravan prsline) je data na slikama 9.100 i1 9.101, respektivno. Kao §to se
vidi, u blizini vrha prsline je doSlo do velike koncentracije napona. Najveca vrednost
napona, koja u oba slucaja prelazi 600 MPa, je dobijena neposredno uz sam vrh prsline.
Ako se uzme u obzir napon tecenja i zatezna Cvrstoca legure (tabela 9.17), na mestu
osteCenja bi pre zavrSnog loma trebalo da dode do znatne plastine drformacije.
Vrednosti napona dobijene primenom MKE, pak, ukazuju da je ispred vrha prsline

jedva vidljiva plasti¢na zona, §to znaci da nestabilni rast prsline treba da se odvija pri
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znatno vecoj koncentraciji napona. Naime, prisutna poroznost koja predstavlja oSte¢enje
na mikro nivou je tokom eksperimentalnog odredivanja kritinog faktora intenziteta
napona uticala na povecanje vrednosti napona odnosno jo§ izrazitiju koncentraciju
napona u blizini vrha prsline nego $to to predvida numericki prorac¢un primenom MKE,

koji razmatra materijal bez inicijalnih oStecenja.

5, Meex
(Avg: 75%)

+6.000e+02
+5.500e+D2
+5.000=+D2
+4.500e+02
+4.0D0=+D2
+1.5DD=+D2
o+ +).00D=+D2

(a) (b)
Slika 9.100. Raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o,, za 2D (a) 1 3D (b)
model SENB epruvete pri vrednosti sile 0,6 kN.

+6.00D=+D2
+5.500= + 02
+5.000= +D2
+4.500e +D2
+4.00De+D2
+1.500=+D2
+1.00De +D2

(a) (b)
Slika 9.101. Raspodela napona u pravcu x (normalno na ravan prsline) za 2D (a) 1 3D
(b) model SENB epruvete pri vrednosti sile 0,6 kN.
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Slika 9.102. Numericki i eksperimentalno dobijene krive F-v;; (a) i konture za
izraCunavanje faktora intenziteta napona na mikro SENB epruveti (b).

Vrednost faktora intenziteta napona K; koja odgovara pocetku rasta prsline je
odredena numerickim ispitivanjem mikro SENB epruvete uz primenu 2D i 3D modela.
Numericki odredene krive sila F-pomeranje napadne tacke sile vz, preko kojih su
odredene vrednosti K; tokom povecavanja spoljnog optereCenja, uporedo sa
eksperimentalno dobijenom krivom su prikazane na slici 9.102a. Vidi se da su vrednosti
sile dobijene primenom MKE ne$to manje u odnosu na eksperimentalno izmerene.
Zavisnost faktora intenziteta napona od spoljnog optere¢enja je u numerickom
proracunu odredena metodom integrala po domenu. Konture za izra¢unavanje vrednosti
K; su prikazane na slici 9.102b. Da bi se potvrdila nezavisnost rezultata od izabranih
domena, vrednost K; je odredena na jednom domenu koji je u blizini vrha prsline (engl.

tip) 1 jednom koji je udaljen od vrha (engl. far). Vidi se da su dobijene vrednosti gotovo
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identicne (slika 9.103), a veoma slicna zavisnost se dobija 1 za 3D model. Kriticna
vrednost faktora intenziteta napona K. je numericki odredena sa dijagrama izraCunate
vrednosti K;-pomeranje napadne tacke sile v;; oCitavanjem vrednosti koja odgovara
pomeranju napadne tacke sile u momentu dostizanja maksimalne sile tokom
eksperimentalnog ispitivanja (slika 9.103). Dobijena vrednost je manja od
eksperimentalno odredene vrednosti K;. i iznosi 12,6 MPa-\/m, Sto je posledica manje

vrednosti sile odredene numeri¢kim prorac¢unom.

25

| =———2D model, tip
—— 2D model, far
20 3D model, tip

15

K, [MPa m"]

0 < T T T T T T T T T
0.00 0.02 0.04 0.06 0.08 0.10

v, [mm]
Slika 9.103. Numericki dobijene krive faktor intenziteta napona K;- pomeranje napadne

tacke sile vy;.

9.1.2.5.2. Predvidanje Zilavosti loma primenom mikromehanickih modela

Vrednosti  mikrostrukturnih  parametara koji figuriSu u primenjenim
mikromehanickim modelima su date u tabeli 9.18, dok su proraunate vrednosti K.

uporedo sa eksperimentalno odredenim vrednostima date u tabeli 9.19.

Tabela 9.18. Vrednosti mikrostrukturnih parametara mikromehanickih modela za

predvidanje zilavosti loma termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-
13Zr.

Termomehanicka Mikrostruktura Mikrostrukturni parametar d [pm]

obrada 220, + Ag) Ly

900 °C/30 min/H,O
+
toplo valjano na 680 °C Martenzitna 4,13 267,7
+
760 °C/1h/H,0O
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Model Hahn-a i Rosenfild-a koji se bazira samo na mehanickim parametrima
(izraz (7.25)) ne daje dobru procenu zilavosti loma toplo valjane i kaljene legure.
Odstupanje proracunate vrednosti K;. u odnosu na eksperimentalno dobijenu vrednost je
izuzetno veliko. Pokazalo se, medutim, da modeli Hahn-a i Rosenfield-a koji opisuju
zavisnost Zilavosti loma od mikrostrukturnih parametara \/2(2/10(’ + Ap) 1 fip (1zrazi (7.26)
1(7.29)) daju najbolju procenu vrednosti K;.. Pri tome, vrednost proracunata primenom
modela (7.26) manje odstupa od eksperimentalne vrednosti. Niza je za 10 %, dok model
(7.29) predvida Zilavost loma koja je za 25 % veca od eksperimentalno odredenog K.
Jo$ vele odstupanje rezultata se postize primenom modela Broberg-a. Proraunata
vrednost K. je manja od eksperimentalne za 34 %. Ipak, najmanje validan rezultat daje
model Krafft-a.

Koreliranjem Zzilavosti loma sa veli¢inom prvobitnog zrna S faze se, pak, dobija
izuzetno loSa procena vrednosti Kj., nezavisno od primenjenog modela. Medutim,
najvece odstupanje rezultata se 1 u tom slucaju dobija primenom modela Krafft-a, koji
kao 1 model Hahn-a i Rosenfield-a predstavljenog izrazom (7.25) polazi od toga da je

zilavost loma direktno proporcionalna n’.

Tabela 9.19. Mikrostrukturni parametar d, eksperimentalne i proracunate vrednosti

zilavosti loma termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr.

Mikro- " If('c |
Termomehanicka | strukturni [MPa-Vm]
obrada parametar . : Model
d Eksperiment|Hahn i Rosenfield Krafft IBroberg-
(7.25)|(7.26)| (7.29)
900 °C/30 min/H,0O - 326,77 - - - -
+
toplo valjano na 680 °C \/2(2,1,1, + 2p)| 15,46 - 139 19,4* 69,4 10,2
+
760 "C/IVH0 Ly - 112,40102,2" 559,0 | 82,5

*® . .
f» = zapreminski udeo £ faze
ok . . B
/v = zapreminski udeo o’ faze
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9.2. HPT POSTUPAK IZRADE LEGURA

9.2.1. Legura Ti-6Al-4V ELI

Da bi se ispitao uticaj polazne mikrostrukture na sposobnost usitnjavanja
mikrostrukture i time na poboljSanje mehanickih svojstava legure izradene savremenim
SPD postupkom, legura Ti-6Al-4V ELI je podvrgnuta razli¢itoj termickoj obradi pre
nego Sto je jako plasticno deformisana tokom HPT procesa. Primenjeni su isti rezimi
termiCke obrade kao u slucaju konvencionalno izradene legure (vidi poglavlje 8.1.1.1.),
koji obezbeduju razvoj lamelarne, martenzitne, ravnoosne i globularne mikrostrukture.
Kako se legure titana teze plasticno deformisu u odnosu na cist titan, HPT postupak je
primenjen uporedo na sobnoj temperaturi (25 °C) i 500 °C. Visa temperatura HPT
procesa je izabrana na osnovu eksperimentalnih ispitivanja imajuci u vidu kompromis

izmedu deformabilnosti legure i stepena usitnjavanja mikrostrukture.

9.2.1.1. Mikrostrukturne karakteristike

9.2.1.1.1. HPT deformacija na sobnoj temperaturi

Karakteristi¢ni izgled mikrostrukture HPT deformisane legure Ti-6Al-4V ELI
razli¢itog polaznog mikrostrukturnog stanja je prikazan na slikama 9.104-9.107. Tokom
procesa HPT deformacije dolazi do wusitnjavanja mikrostrukture nezavisno od
morfoloskih karakteristika prvobitne mikrostrukture termicki obradene legure, na Sta
ukazuju 1 proSireni maksimumi na difraktogramu (slika 9.108). Pokazalo se, medutim,
da mikrostrukturno stanje legure pre deformacije veoma mnogo uti¢e na sitnozrnost i
homogenost HPT deformisane mikrostrukture.

Kao §to se sa slike 9.104 vidi, HPT mikrostruktura legure prethodno sporo
hladene iz f oblasti je nehomogena. Uocavaju se oblasti sa blago savijenim ili gotovo
nepromenjenim lamelama i one sa sitnim zaobljenim zrnima/subzrnima a 1 f faze
veli¢ine 98,8-150 nm (slika 9.104¢), mada se lokalno u tim oblastima mogu zapaziti i
pojedina krupna zrna o faze izduzenog oblika. Dakle, tokom procesa HPT deformacije
legure lamelarne mikrostrukture ne dolazi do promene faznog sastava legure.
Mikrostruktura se sastoji od a 1 f faze (slike 9.104d i 9.108a) izmenjene morfologije.
Pod dejstvom naprezanja dolazi do usitnjavanja i sferoidizacije a 1 f lamela. Lokalna

pojava gotovo nepromenjenih lamela u deformisanoj mikrostrukturi ukazuje da
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usitnjavanje mikrostrukture tokom HPT procesa jako zavisi od orijentacije lamela u

polaznoj mikrostrukturi, $to su pokazali i drugi autori [276,277].

Uniw

(e)
Slika 9.104. SEM, mikrostruktura legure Ti-6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na

sobnoj temperaturi nakon termi¢ke obrade po rezimu 1000 °C/1h + peé. (a), (b), (¢), (€)
SE, (d) BSE slika.
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Vece promene u mikrostrukturi i homogenija mikrostruktura se postize kada se
HPT deformiSe legura metastabilne mikrostrukture nastale pri brzom hladenju iz S
oblasti (slika 9.105). Acikularna morfologija se menja 1 mikrostruktura postaje
ravnoosna sa zrnima/subzrnima a i1 f faze. Da se pri naprezanju menja fazni sastav
legure ukazuje difraktogram prikazan na slici 9.108b. SEM analiza pri veéim

uvecanjima je pokazala da su submikronska zrna velic¢ine =~ 120-160 nm (slika 9.105¢).

Slika 9.105. SEM, mikrostruktura legure Ti-6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na

sobnoj temperaturi nakon termi¢ke obrade po rezimu 1000 °C/1h + H,O.

HPT mikrostruktura legure sporo hladene iz (a+f) oblasti je dvofazna (slike
9.106 1 9.108c). Zrna primarne o faze unutar kojih se javljaju izuzetno fine Cestice f

faze su deformisana i usmerena u pravcu tecenja materijala. Intergranularna f faza je
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usitnjena do submikronskih veli¢ina i razli¢ite morfologije. Cestice su ve¢inom
izduZene i u pojedinim oblastima savijene. Prema nekim autorima, medutim, tokom
HPT deformacije legure Ti-6Al-4V dolazi do rastvaranja f faze. Tako, Sergueeva i
saradnici [278] navode da legura ravnoosne mikrostrukture sa zrnima o faze pre¢nika 10

um u S osnovi postaje jednofazna nakon HPT deformacije na sobnoj temperaturi.

-

%28, 808 & Na . | . K58, 888 8. Sum
-, g e ¥

Slika 9.106. SEM, mikrostruktura legure Ti-6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na

sobnoj temperaturi nakon termi¢ke obrade po rezimu 750 °C/1h + pe¢.
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U HPT mikrostrukturi legure brzo hladene iz (a+f) oblasti se, pak, javljaju
aglomerati sitnih ravnoosnih zrna (slika 9.107). Granice zrna a 1 f faze nisu dovoljno
vidljive, ali se na osnovu izgleda difraktograma (slika 9.108d) moze pretpostaviti da su
zrna obe faze usitnjena. Druga karakteristika usitnjene mikrostrukture legure polazne
globularne mikrostrukture je da se za razliku od ostalih polaznih mikrostrukturnih stanja
tokom HPT deformacije ne stvaraju Supljine na grani¢nim povrSinama ili se one javljaju

u malom broju tako da se tesko otkrivaju.

o ¥ : _ o
Slika 9.107. SEM, mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI podvrgnute HPT postupku na

sobnoj temperaturi nakon termicke obrade po rezimu 750 °C/1h + H,O.

Opisane razlike u mikrostrukturi su prac¢ene i odgovaraju¢om tvrdocom HPT
deformisane legure (tabela 9.20). Najvecu tvrdocu ima legura polazne martenzitne
mikrostrukture, a najmanju ona globularne mikrostrukture. Medutim, razlika nije velika
1 iznosi svega 31 MPa. Tvrdoc¢e legura polazne lamelarne 1 ravnoosne mikrostrukture su
veoma bliske tvrdo¢i legure martenzitne mikrostrukture. Pri tome, vecu tvrdocu ima

legura polazne ravnoosne mikrostrukture.
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Slika 9.108. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom legure Ti-6Al-4V

ELI podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi nakon termicke obrade po rezimu
(a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h + pe¢ i (d) 750 °C/1h + H,O.

Tabela 9.20. Tvrdoca legure Ti-6Al1-4V ELI razli¢itog mikrostrukturnog stanja zavisno
od temperature HPT procesa.

Temperatura HV [MPa]
[°C] 1000 °C/1h+pe¢ | 1000 °C/1h+H,0 | 750 °C/1h+peé¢ | 750 °C/1h+H,0
25 396 410 403 379
500 440 455 437 433

9.2.1.1.2. HPT deformacija na 500 °C
Karakteristini izgled HPT mikrostrukture legure Ti-6Al-4V ELI jako
deformisane na poviSenoj temperaturi nakon $to je termicki obradena po razli¢itom

rezimu je prikazan na slikama 9.109-9.112. Vidi se da je mikrostruktura legure nakon
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HPT deformacije na 500 °C bitno drugacija kako u odnosu na polaznu mikrostrukturu

tako 1 mikrostrukturu nastalu pri HPT deformaciji na sobnoj temperaturi.

122 |

Xo8. 888 O.5Mm

(c)
Slika 9.109. SEM, mikrostruktura legure Ti-6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na

500 °C nakon termicke obrade po rezimu 1000 °C/1h + pe¢.

HPT mikrostruktura legure polazne lamelarne mikrostrukture je homogena sa
globularnim zrnima/subzrnima a 1 f faze submikronske veliCine (slika 9.109).
Lamelarna morfologija faza se ne zapaza. Tokom deformacije na toplo dolazi do rasta
zrna, na Sta ukazuje i1 difraktogram prikazan na slici 9.108a. Ipak, veli¢ina globularnih
zrna/subzrna u  mikrostrukturi nastaloj pri HPT deformaciji na 500 °C je u
submikronskoj oblasti odnosno krece se u opsegu od 100-165 nm (slika 9.109¢). To jeu
saglasnosti sa rezultatima ispitivanja Zherebtsov-a i saradnika [277], koji su uocili da se

ravnoosna zrna ili subzra « 1 f faze submikronske veli¢ine javljaju u mikrostrukturi
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legure Ti-6Al-4V brzo hladene iz S oblasti ukoliko je legura podvrgnuta deformaciji na
temperaturi < 650 °C.

Metastabilna mikrostruktura legure nastala brzim hladenjem iz /S oblasti se,
takode, usitnjava tokom HPT procesa na povisenoj temperaturi (slika 9.110). Dolazi do
izdvajanja finih Cestica f faze i transformacije o’ martenzita u a fazu (slika 9.108b).
Fazna transformacija se, pak, ne odvija do kraja. Pojedine ploCice o’ martenzita
acikularne morfologije se 1 dalje zapazaju, jer je efekat smicajne deformacije veci §to je

niza temperatura deformacije [277].

Slika 9.110. SEM, mikrostruktura legure Ti-6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na
500 °C nakon termi¢ke obrade po rezimu 1000 °C/1h + H,O.

Sitnozrnija mikrostruktura nastaje i pri HPT deformaciji legure hladene iz (a+p)
oblasti (slike 9.111 i 9.112). Homogena HPT mikrostruktura sa globularnim
zrnima/subzrnima o i S faze se obrazuje u oba slucaja polazne mikrostrukture. Uporedo
sa promenom morfologije intergranularne f faze odvija se i transformacija o faze, koja
postaje usitnjena i1 ravnoosnije morfologije. Pri tome su zrna u mikrostrukturi legure
polazne ravnoosne mikrostrukture nesto krupnija (slike 9.108c i d), Sto se mora odraziti

na tvrdoc¢u 1 zatezna svojstva HPT deformisane legure.

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 246



Rezultati: HPT postupak izrade legura

Slika 9.112. SEM, mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI podvrgnute HPT postupku na
500 °C nakon termicke obrade po rezimu 750 °C/1h + H,O: (a), (b), (¢) SE, (d) BSE slika.
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Zaista, nakon HPT deformacije na 500 °C legura postize veliku tvrdoéu
nezavisno od polaznog mikrostrukturnog stanja (tabela 9.20). Legura polazne
martenzitne mikrostrukture i u ovom slucaju ima najvecu tvrdoc¢u, zatim lamelarne i
ravnoosne mikrostrukture. Najmanju tvrdo¢u ima legura globularne mikrostrukture, ali
je razlika u odnosu na najvecu tvrdo¢u manja (22 MPa) nego u slu¢aju HPT deformacije

na sobnoj temperaturi.

9.2.1.2. Mehanicke karakteristike

9.2.1.2.1. Zatezna svojstva
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Slika 9.113. Krive nominalni napon-nominalna deformacija za leguru Ti-6Al-4V ELI
podvrgnutu HPT postupku na sobnoj temperaturi i 500 °C nakon termi¢ke obrade po
rezimu (a) 1000 °C/1h + pe¢, (b) 1000 °C/1h + H,0, (¢) 750 °C/1h + peé i (d) 750 °C/1h
+ H,O0.
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Srednje vrednosti zateznih karakteristika legure Ti-6Al-4V ELI termicki
obradene po rezimu koji obezbeduje polaznu mikrostrukturu razli¢ite morfologije u
zavisnosti od temperature HPT procesa su date u tabeli 9.21. Krive nominalni napon S-
nominalna deformacija e su prikazane na slici 9.113. Kao §to se vidi, krive ojaavanja
legure pre 1 nakon HPT deformacije se bitno razlikuju po obliku. Promene u
mikrostrukturi nastale tokom HPT procesa su dovele do znac¢ajnog povecanja ¢vrstoce i

plasti¢nosti legure uz istovremeno smanjenje modula elasticnosti.

Tabela 9.21. Zatezne karakteristike legure Ti-6Al-4V ELI razli¢itog mikrostrukturnog

stanja zavisno od temperature HPT procesa.

Temperatura Termicka E Ry, R, A n
[°C] obrada |GPa] [MPa] [MPa] [%]
1000 °C/1h+peé 68,1 1045,4 1208,2 11,3 |f 0,685
25 1000 °C/1h+H,0 73,9 1189,5 1313,1 16,5 |f 0,513
750 °C/1h+pet 73,8 935.,4 1168,3 14,0 | 0,604
750 °C/1h+H,0 70,3 973,8 1142,6 16,4 | 0,586

1000 °C/1h+peé 75,4 1377,0 1506,6 18,6 | 0,610

500 1000 °C/1h+H,0 78,6 1396,0 1546,1 18,8 | 0,729

750 °C/1h+peé 76,5 1110,7 1357,9 16,1 | 0,579

750 °C/1h+H,0 83,3 12274 1450,5 16,3 | 0,688

Nivo ostvarenog poboljSanja mehanic¢kih svojstava, pak, veoma zavisi od
polaznog mikrostrukturnog stanja legure i1 temperature HPT deformacije. Tako se veca
¢vrsto¢a 1 plastiCnost postizu kada je polazna mikrostruktura legure lamelarna ili
martenzitna odnosno acikularne morfologije 1 HPT deformacija se izvodi na toplo. Pri
tome, najveée vrednosti napona teCenja, zatezne cvrsto¢e i izduZenja pri lomu ima
legura polazne martenzitne mikrostrukture nezavisno od temperature HPT deformacije.
Najve¢i porast c¢vrstoe se, medutim, zapaza kod legure polazne lamelarne
mikrostrukture (tabela 9.21). Naime, nakon HPT deformacije na sobnoj temperaturi
legura polazne martenzitne mikrostrukture ima vrednosti R, 1 R,, vece za = 19 % dok
ta razlika u slucaju legure polazne lamelarne mikrostrukture iznosi 42 % 1 36 %,
respektivno. Osim toga, legura polazne lamelarne mikrostrukture viSe ojacava §to se
moze zakljuciti na osnovu razlike u vrednostima zatezne ¢vrstoce 1 napona teCenja (R,,-
Ry0> = 163 MPa u odnosu na = 124 MPa za martenzitnu mikrostrukturu) odnosno
vrednosti eksponenta deformacionog ojacavanja (tabela 9.21). Do jo$ veceg povecanja
¢vrstoce dolazi kada se legura HPT deformiSe na 500 °C. Mada nastale promene u

mikrostrukturi legure sporo hladene iz £ oblasti doprinose drastiécnom povecanju napona
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teCenja 1 zatezne CvrstoCe (vrednosti R,p> 1 R, su u odnosu na polazno termicki
obradeno stanje vece za 87 % 1 95 %, respektivno), razlike u vrednostima ¢vrstoce za
leguru polazne lamelarne i martenzitne mikrostrukture nisu velike.

Vrednosti napona teCenja i zatezne Cvrsto¢e legure polazne ravnoosne i
globularne mikrostrukture su nakon HPT deformacije na sobnoj temperaturi, takode,
bliske (razlikuju se za = 38 MPa i 26 MPa, respektivno) i gotovo se ne razlikuju od
vrednosti R,)> 1 R,, koje legura ima pre deformacije. Zatezna ¢vrstoca je u oba slucaja
veca za svega 4 % u odnosu na polazno termicki obradeno stanje. Vrednosti napona
teCenja su, pak, manje nego pre deformacije. Vec¢i pad vrednosti R,, se zapaza u
slucaju ravnoosne mikrostrukture, $to znaci da je vece ojacavanje legure ravnoosne
mikrostrukture (R,-Ryp> = 233 MPa u odnosu na = 169 MPa za globularnu
mikrostrukturu). Nakon HPT deformacije na 500 °C legura obe zrnaste mikrostrukture
ima znatno vecu ¢vrstou nego u polaznom termicki obradenom stanju, narocito u
slu¢aju globularne mikrostrukture ¢ije usitnjavanje doprinosi povecanju vrednosti R,,> 1
Ry za 25 % 1 22 %, respektivno. Visi nivo Cvrstoce se postize u slucaju polazne
globularne mikrostrukture, ali su vrednosti R,y> 1 R, manje za 169 MPa i 96 MPa,
respektivno, od maksimalnih vrednosti napona tecenja 1 zatezne Cvrstoce koje ima
legura polazne martenzitne mikrostrukture.

Pokazalo se, takode, da mikrostrukturne promene nastale tokom HPT
deformacije doprinose povecanju plasti¢nosti legure nezavisno od morfologije polazne
mikrostrukture. Medutim, najmanji priraStaj procentualnog izduzenja se postize u
slucaju legure ravnoosne mikrostrukture. Pri tome je izduzenje pri lomu vece ako se
HPT deformacija izvodi na 500 °C i iznosi 16 %, $to je za 6,6 % veca vrednost nego u
stanju pre deformacije. Isto procentualno izduzenje se postize 1 kod legure polazne
globularne mikrostrukture nezavisno od temperature HPT deformacije, ali je plasti¢nost
legure u tom slucaju veca za 31 % u odnosu na polazno termicki obradeno stanje. Do
izrazitog povecanja plasticnosti, pak, dolazi kada je legura polazne acikularne
mikrostrukture odnosno hladena iz S oblasti. Nakon HPT deformacije na sobnoj
temperaturi izduZenje pri lomu legure polazne lamelarne mikrostrukture je 2 puta vece.
I pored toga, plasticnost HPT deformisane legure je najmanja u tom slucaju. Izduzenje
pri lomu A4 iznosi 11,3 %. Vece poboljSanje plasti¢nosti pri istim uslovima HPT procesa
se postize ako je legura polazne martenzitne mikrostrukture. Procentualno izduzenje je
vece 5,5 puta u odnosu na nedeformisano stanje i dostize vrednost od 16,5 % koju ima
legura polazne zrnaste mikrostrukture nastale pri hladenju legure iz (a+f) oblasti. Pri

HPT deformaciji na vi$oj temperaturi nastaju promene u lamelarnoj i martenzitnoj
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mikrostrukturi koje ne samo da dovode do velikog povecanja ¢vrstoce legure nego 1
njene plasti¢nosti. Tako se u oba slucaja postize maksimalno izduZenje pri lomu od = 19
%.

S druge strane, sitnozrnija mikrostruktura HPT deformisane legure dovodi do
smanjenja modula elasti¢nosti za skoro 2 puta. Vrednosti se kre¢u u opsegu od 68-74
GPa kada se legura razlicite polazne mikrostrukture HPT deformiSe na sobnoj
temperaturi, dok su te vrednosti nesto vece (75-83 GPa) ako se deformacija izvodi na
500 °C. Pri tome najmanju vrednost £ ima legura polazne lamelarne mikrostrukture
nezavisno od temperature HPT postupka, dok najvecu vrednost ima legura polazne
martenzitne mikrostrukture odnosno globularne mikrostrukture u sluc¢aju HPT

deformacije na toplo.

9.2.1.2.2. Mehanizam loma

Morfologija prelomne povrSine epruveta za zatezanje HPT deformisane legure
Ti-6A1-4V ELI je prikazana na slikama 9.114-9.117. Makroskopski posmatrano
povrsina preloma je relativno neravna sa pojavom nagiba na periferiji preloma (slike
9.114a1b,9.115a1b,9.116a1b, 9.117a 1 b). Uocava se, medutim, da prslina ne nastaje
uvek na istom mestu, §to je narocito izraZzeno u slucaju legure HPT deformisane na
sobnoj temperaturi. Takode se zapaza da odnos povrSina ravnog i perifernog dela
preloma pod uglom nije isti u svim slu¢ajevima.

Povr$ina preloma legure polazne lamelarne mikrostrukture koja je deformisana
na sobnoj temperaturi je najve¢im delom ravna (slika 9.114a), Sto ukazuje na malo
suzenje preseka 1 vecu krtost legure. Mikroskopski posmatrano lom je meSovitog
karaktera (slike 9.114c, e 1 g). Zapazaju se ravni kvazicepanja okruzene uskim
grebenima i podrucja finih plitkih jamica koje nastaju kada zavrSnom lomu prethodi
mala plasticna deformacija. U tim podru¢jima se uocavaju brojne mikroSupljine i
pojedine sekundarne prsline koje se javljaju duz grebena. Medutim, sa poviSenjem
temperature HPT deformacije suzava se presek epruvete odnosno stvara se vrat i na
prelomu se jasno uocava periferni deo pod nagibom (slika 9.114b), Sto je u skladu sa
ve¢im procentualnim izduzenjem legure deformisane na 500 °C. Prslina se inicira na
povrsini epruvete i $iri ka centru transkristalno (slike 9.114d i f). U tom delu preloma se
zapazaju fine jamice 1 brojne mikroSupljine spojene u mikroprsline duz ostrih grebena

ve¢inom usmerenih upravno na pravac kretanja glavne prsline (slika 9.114h), §to se
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pozitivno odrazava na ponasanje legure pri lomu. Sa udaljavanjem od mesta iniciranja
prsline povecava se medusobno rastojanje grebena i broj sekundarnih prslina. U blizini
povrsine epruvete prslina naglo menja pravac kretanja u odnosu na osu zatezanja tako
da periferni deo preloma izgleda kao u sluc¢aju zavr$nog loma smicanjem.

Slican je izgled preloma i HPT deformisane legure polazne martenzitne
mikrostrukture (slika 9.115).

Suzenje preseka epruvete legure deformisane na sobnoj temperaturi je malo
(slika 9.115a), periferni deo pod nagibom se ne uocava a povrsina je relativno neravna
sa izraZzenim jamicama 1 grebenima (slike 9.115c, e 1 g), Sto ukazuje na veci stepen
plasticne deformacije pre zavrsnog loma nego u slucaju polazne lamelarne
mikrostrukture. Takode se javlja veliko suzenje preseka usled stvaranja vrata epruvete 1
periferni deo pod nagibom kada je legura nakon brzog hladenja iz f oblasti HPT
deformisana na toplo (slika 9.115b). Medutim, prslina se za razliku od legure polazne
lamelarne mikrostrukture stvara spajanjem Supljina u srediSnjem delu preseka i sa
povecanjem stepena deformacije se Siri od centra ka periferiji. Pri tome, ve¢i deo
povrsine preloma je pod nagibom §to odgovara vecoj plasti¢nosti legure date polazne
mikrostrukture. U srediSnjem delu preloma se pri ve¢im uvecanjima uocavaju izuzetno
fine jamice nastale stvaranjem mikroSupljina na submikronskim Cesticama 1 kratki
grebeni na mestu gde prslina menja ravan kretanja (slike 9.115d, f 1 h). Sekundarne
prsline su brojne 1 javljaju se duz grebena.

Prelomna povrSina legure podvrgnute pre HPT deformacije termickoj obradi u
cilju dobijanja ravnoosne mikrostrukture je, pak, drugacije morfologije (slika 9.116). Na
prelomu legure deformisane na sobnoj temperaturi se uoc¢avaju tri oblasti: (I) Sira ravna
oblast na jednom kraju preseka, (II) relativno neravna oblast u uskom sredisSnjem delu 1
(II) siroka relativno ravna oblast zavrSnog loma (slika 9.116a). Prslina se krece
transkristalno iz centra, ali je rast praen veoma malim stepenom plasti¢ne deformacije
Sto se manifestuje slabo razudenom povrSinom preloma (slike 9.116¢, e 1 g). S druge
strane, lom epruvete legure HPT deformisane na 500 °C zapocinje na povrsini suzenog
dela (slika 9.116b). Rast prsline se odvija prema drugom kraju preseka i zavrSno lomi
stvaranjem nagiba na prelomnoj povrSini. Strelaste Sare ukazuju na krtije ponasanje
legure polazne ravnoosne mikrostrukture. Uocavaju se male ravni kvazicepanja
okruzene finim jamicama 1 uskim grebenima duz kojih se u oblasti prema delu zavr$nog

loma javljaju fine mikrosSupljine u nizu (slike 9.116d, f1i h).
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30

6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (¢), (g) i 500 °C
(b), (d), (f), (h) nakon termicke obrade po rezimu 1000 °C/1h + ped.
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(b)

(d)

()

' (g 2 (h)
Slika 9.115. SEM fraktografije povrSine preloma mikro epruveta za zatezanje legure Ti-
6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (¢), (g) i 500 °C

(b), (d), (f), (h) nakon termi¢ke obrade po rezimu 1000 °C/1h + H,O.
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Slika 9.116. SEM fraktografije povrSine preloma mikro epruveta za zatezanje legure Ti-
6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (¢), (g) i 500 °C
(b), (d), (f), (h) nakon termicke obrade po rezimu 750 °C/1h + pe¢.
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(b)

(& (h)

Slika 9.117. SEM fraktografije povrSine preloma mikro epruveta za zatezanje legure Ti-
6A1-4V ELI podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (¢), (g) i 500 °C
(b), (d), (f), (h) nakon termi¢ke obrade po rezimu 750 °C/1h + H,O.
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Stvaranje prsline na povrSini epruvete se zapaza i u sluCaju legure polazne
globularne mikrostrukture koja je HPT deformisana na sobnoj temperaturi (slika
9.117a). Neravnu povrsinu preloma nastalu transkristalnim rastom prsline karakteriSe
pojava ravni kvazicepanja, uski grebeni i oblasti plitkih jamica (slike 9.117¢c, e 1 g).
Pokazalo se, takode, da se istim mehanizmom rasta i spajanja mikroSupljina odvija 1
zavr$ni lom u delu preloma pod nagibom. Naime, plitke jamice razliite veliCine se
mogu uociti i na kosom perifernom delu preloma. Nakon deformacije na 500 °C legura
polazne globularne mikrostrukture se ponasa drugacije pri lomu. Prslina nastaje u
srediSnjem delu suzenog preseka epruvete kao u slucaju legure polazne martenzitne
mikrostrukture 1 S§iri se transkristalno prema periferiji gde nastaje zavrSni lom
stvaranjem kosine u uzem perifernom delu (slika 9.117b). Na razudenoj povrSini
srediSnjeg dela preloma se uocavaju brojne fine jamice, kratki grebeni i sekundarne
prsline rasporedene duz grebena (slike 9.117d, f 1 h), Sto ukazuje na duktilni karakter

loma.

9.2.2. Legura Ti-13Nb-13Zr

Legura Ti-13Nb-13Zr je podvrgnuta HPT deformaciji na sobnoj temperaturi 1
500 °C neposredno nakon livenja tako da se polazna mikrostruktura legure sastoji od a i
p faze (vidi poglavlje 9.1.2.1). Veca brzina hladenja tokom ocvrS¢avanja je doprinela
pojavi o faze acikularne morfologije 1 izvesne koliCine metastabilne f faze, koja tokom
hladenja do sobne temperature nije transformisala. S obzirom da je polazna
mikrostruktura legure neravnotezna, tokom izrazite plasticne deformacije moze doci do
mikrostrukturnih promena koje bitno uticu na mehani¢ko ponasanje HPT deformisane

legure.
9.2.2.1. Mikrostrukturne karakteristike

Karakteristi¢ni izgled mikrostrukture HPT deformisane legure Ti-13Nb-13Zr je
prikazan na slici 9.118. HPT mikrostruktura se, nezavisno od temperature HPT
deformacije, znatno razlikuje od polazne mikrostrukture. Naime, acikularna morfologija
mikrostrukture se ne zapaza. Tokom deformacije se odvija fazni preobrazaj i proces
usitnjavanja mikrostrukture, §to se manifestuje pojavom globularnih zrna/subzrna o i S
faze izmenjenog koli¢inskog odnosa. Na difraktogramu se jasno uocavaju proSireni

maksimumi o faze, dok se oni S faze jedva uocavaju posebno nakon HPT deformacije
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na sobnoj temperaturi (slika 9.119). Veli¢ina submikronskih zrna/subzrna zavisi od
temperature na kojoj se izvodi HPT postupak. Tako su zrna/subzrna u mikrostrukturi
legure HPT deformisane na sobnoj temperaturi (slike 9.118a, c, e 1 g) veli¢ine 50-115
nm. U mikrostrukturi legure HPT deformisane na 500 °C se, pak, zapaZaju zrna/subzrna
veli¢ine 100-190 nm Sto ukazuje na njihov rast tokom procesa (slike 9.118b, d, i h).
Medutim, tvrdoca legure HPT deformisane na toplo je ve¢a za 38 MPa (tabela 9.22), Sto

moze biti posledica razli¢itog koli¢inskog odnosa faza.

(b)

i (d)

5

) _ A A (2) i Ree i g M (h)
Slika 9.118. SEM, mikrostruktura livene legure Ti-13Nb-13Zr podvrgnute HPT

postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (¢), (g) i 500 °C (b), (d), (f), (h).
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Slika 9.119. Difraktogrami dobijeni rendgenostrukturnom analizom livene legure Ti-
13Nb-13Zr podvrgnute HPT postupku.

9.2.2.2. Mehanicke karakteristike

9.2.2.2.1. Zatezna svojstva

Srednje vrednosti zateznih karakteristika HPT deformisane legure Ti-13Nb-13Zr

u zavisnosti od temperature HPT procesa su date u tabeli 9.22, dok su krive nominalni

napon S-nominalna deformacija e prikazane na slici 9.120. Pokazalo se da jaka plasticna

deformacija doprinosi bitnom pobolj$anju napona tecenja i zatezne cvrstoce legure, ali i

povecanju modula elasti¢nosti uz istovremeni pad plasti¢nosti.

Tabela 9.22. Tvrdo¢a 1 zatezne karakteristike legure Ti-13Nb-13Zr zavisno od

temperature HPT procesa.

Temperatura Hv E Ry R, A n
[°C] [MPa] [GPa] [MPa] [MPa] [%]
25 345 82,9 1065,2 1234,5 8,6 0,718
500 383 79,7 905.,9 1100,3 8,0 0,757

Vrednosti R,p> 1 R, su za 2-2,5 1 1,6-1,8 puta, respektivno, ve¢e nego za

konvencionalno izradenu leguru u toplo valjanom i kaljenom stanju (tabela 9.17).

Postignuti efekat je manji u odnosu na vrednosti napona teCenja i zatezne Cvrstoce
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legure u polaznom livenom stanju (vidi poglavlje 9.1.2.4.1), ali je 1 u tom slucaju
poboljSanje znatno. Pri tome se visi nivo ¢vrstoce postize HPT deformacijom na sobnoj
temperaturi. Kao Sto se iz tabele 9.22 vidi, vrednosti Ryp> 1 R, su za 159 MPa 1 134
MPa, respektivno, veée nego u slucaju HPT deformacije na 500 °C. Medutim,
ojacavanje legure je vece pri HPT deformaciji na toplo, na Sta ukazuju veca vrednost

parametra n i razlika u vrednostima Ry, 1 Ry,2.

1600

1 —— HPT deformisan na 25 °C
14004 _____ HpT deformisan na 500 °C

1200
1000 —
800 —
600 —

400

Nominalni napon, S [MPa]

200

o777 T T T T
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Nominalna deformacija, e [%]

Slika 9.120. Krive nominalni napon-nominalna deformacija za livenu leguru Ti-13Nb-

13Zr podvrgnutu HPT postupku.

Primena HPT postupka dovodi, takode, do povecanja vrednosti modula
elasti¢nosti. One se kre¢u u opsegu od 80-83 GPa i za = 1,5 put su vece nego vrednosti
E za konvencionalno izradenu leguru u toplo valjanom i kaljenom stanju. S druge
strane, nominalne krive sila-izduzenje tipicne za krto ponasanje (slika 9.120) jasno
pokazuju da se plasti¢nost legure smanjuje nakon HPT deformacije. Procentualno
izduzenje legure HPT deformisane na sobnoj 1 poviSenoj temperaturi je manje za 28 % i
33 %, respektivno, u odnosu na vrednost 4 za za konvencionalno izradenu leguru u

toplo valjanom i kaljenom stanju.

9.2.2.2.2. Mehanizam loma

SEM fraktografije povrSine preloma epruveta za zatezanje HPT deformisane

legure Ti-13Nb-13Zr su prikazane na slici 9.121.
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Sllka 9.121. SEM fraktografl je povrsme preloma mikro epruveta za zatezanjellvene
legure Ti-13Nb-13Zr podvrgnute HPT postupku na sobnoj temperaturi (a), (c), (e), (Q) i
500 °C (b), (d), (), (h).
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Moze se videti da je prelomna povrSina relativno ravna, a suZenje preseka malo.
Na prelomnoj povrsini legure HPT deformisane na sobnoj temperaturi se jasno uocavaju
zone iniciranja prsline na povrsini epruvete 1 njenog rasta do zavrSnog loma sa ravnima
kvazicepanja, grebenima i jamicama razlicite veli¢ine (slike 9.121a, ¢, e i1 g). Pri tome se
oblasti mnostva manjih jamica koje se nalaze u zoni lokalnog plasti¢nog deformisanja
izmedu vecih Supljina, $to je karakteristicno za zavr$nu fazu zilavog loma, zapazaju na
periferiji preloma (slika 9.121g).

Duktilne jamice na povrSini preloma legure HPT deformisane na povisenoj
temperaturi su, medutim, pli¢e, ujednacenije po veli€ini i rasporedene na vecem delu
preseka (slike 9.121b, d, f i h). SrediSnji deo preseka je viSe razuden i sa ravnima
kvazicepanja, koje su okruZzene manjim oblastima sa jamicama jasno ograni¢enih uskim

grebenima. Fine mikrosupljine su brojnije i lakSe se zapazaju.
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10. DISKUSIJA

PoboljSanje svojstava komercijalne i Siroko primenjivane legure Ti-6Al-4V, kao
1 razvoj novih implantnih legura titana boljih funkcionalnih svojstava zahteva
poznavanje uticaja brojnih faktora na ponaSanje ovih biomaterijala izlozenih dejstvu
korozione sredine 1 mehanickih oStec¢enja nakon Sto su ugradeni u ljudski organizam. To
podrazumeva odredivanje mehanickih svojstava date legure titana, njene otpornosti
prema razliitim vrstama oSte¢enja i lomu zavisno od uticajnih faktora, kao Sto su
mikrostrukturni parametri, vrsta optere¢enja, temperatura i sastav okolne sredine.

Pored biokompatibilnosti mehanic¢ka svojstva legura titana su vazan kriterijum
njihove upotrebljivosti u medicinske svrhe posebno za primenu u ortopedskoj hirurgiji.
Pozeljno je da se legure za tu namenu odlikuju visokom ¢vrsto¢om, dobrom
plasticnos¢u 1 §to je moguce manjim modulom elasti¢nosti uporedivim sa modulom
elasti¢nosti ljudske kosti [32,113]. S druge strane, od metalnih biomaterijala se zahteva
velika otpornost prema zamoru 1 prslinama, izuzetna koroziona postojanost 1 otpornost
prema habanju. Takva kombinacija svojstava se ne moze lako ostvariti, §to uslovljava
bolje razumevanje mehanizama nastalih oStecenja 1 numericko modelovanje ponasanja
materijala pri razvoju oStecenja.

Bolja biokompatibilnost i mehani¢ka svojstva (prvenstveno mali modul
elasti¢nosti) se mogu obezbediti korigovanjem sastava standarnih ili projektovanjem
sastava novih legura titana. Tako su razvijene kompleksne legure koje sadrze
biokompatibilne elemente kao $to su niobijum, tantal, molibden, cirkonijum, paladijum
1 kalaj [17,235]. Modul elasti¢nosti ovih legura titana, pre svega legura S tipa, je znatno
manji u odnosu na modul elasti¢nosti klasicne a+f legure Ti-6Al-4V, koji je = 4-10 puta
veci od modula elasti¢nosti ljudske kosti [113], mada se izradom legure Ti-6A1-4V ELI
izuzetne Cistoce (maksimalni sadrzaj intersticijski rastvorenog kiseonika = 0,13 mas.%)
moze poboljsati biomehanicka kompatibilnost [113,279]. Pri tome je najveci efekat u
pogledu smanjenja modula elasti¢nosti postignut razvojem legura Ti-Nb-Zr 1 Ti-Nb-Zr-
Ta.

Legura novije generacije Ti-13Nb-13Zr je od posebnog interesa =za
biomedicinsku primenu, jer pored izuzetne biohemijske kompatibilnosti, koja se postize
dodatkom netoksi¢nog niobijuma i cirkonijuma, ovu leguru titana odlikuje mali modul
elasticnosti. Naime, niobijum kao p-stabilizator znatno smanjuje modul elasti¢nosti

legure ako se doda u odgovarajucoj koli¢ini [17,113,274]. Pokazalo se da legura Ti-
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13Nb-13Zr u stanju nakon starenja ima modul elasti¢nosti koji je za 25-30 % manji od
modula elasti¢nosti zarene legure Ti-6Al1-4V (110-114 GPa) [274]. Na primer, nakon 5
h starenja na 500 °C modul elasti¢nosti iznosi 82 GPa [280].

Medutim, za primenu u ortopedskoj hirurgiji je pozeljnija jo§ niza vrednost
modula elasti¢nosti. S obzirom na to da modul elasti¢nosti zavisi ne samo od hemijskog
sastava legure nego i od kristalne strukture i zapreminskog udela prisutnih faza,
kontrolom mikrostrukture legure Ti-13Nb-13Zr moze se posti¢i optimalna vrednost
modula elasti¢nosti. PoSlo se od pretpostavke da martenzitna mikrostruktura, kao i u
slucaju legura Ti-Nb, moZe obezbediti manji modul elasti¢nosti nego mikrostruktura
nastala pri starenju legure [199]. Baptista i saradnici [280] navode da se kaljenjem
legure u vodi postize modul elasti¢nosti od 65 GPa. Pri tome je zatezna Cvrstoca legure
martenzitne mikrostrukture (732 MPa) manja u poredenju sa zateznom cvrstoCom
starene legure (963 MPa), ali ima vrednost koja ne ograni¢ava primenu ove legure u
izradi ortopedskih implanata.

Osim toga, otpornost pasivnog filma koji se stvara na povrsini legura Ti-xNb-
13Zr (x = 5, 13 1 20) izloZenih dejstvu sredine koja simulira telesne te¢nosti je veca od
otpornosti oksidnog filma koji se stvara na povrsini Cistog titana i1 legure Ti-6Al-4V
[242], Sto ukazuje na veéu otpornost prema koroziji ovih legura novije generacije.
Geetha 1 saradnici [17] su, medutim, pokazali da otpornost prema Kkoroziji
termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr u velikoj meri =zavisi od
mikrostrukturnih karakteristika. Do slicnih rezultata su dosli 1 Yu 1 Scully [237] pri
ispitivanju elektrohemijskih karakteristika legure Ti-15Mo-3Nb-3Al. Naime, legura
rastvarajuci zarena u S oblasti pokazuje vecu otpornost prema koroziji nego u stanju
nakon starenja, Sto je posledica preraspodele legiraju¢ih elemenata tokom odvijanja
procesa starenja.

Ispitivanja korozione postojanosti drugih legura titana su, takode, pokazala da
njihovo ponaSanje u korozionoj sredini odreduje tekstura, kristalna struktura, sastav i
morfologija faza prisutnth u mikrostrukturi nastaloj pri odredenim uslovima
termomehanickog tretmana [281]. Poznato je, medutim, da na postojanost pasivnog
filma utice habanje tokom eksploatacije vestackog zgloba, koje dovodi do oStec¢enja
oksidnog filma i napredovanja korozije [282]. Stoga je adherentnost zastitnih oksidnih
filmova i mogucnost repasivacije povrsine od posebnog znacaja za implante izloZenih
trenju i habanju. Utvrdeno je da tvrdoca implantnog materijala, koju odreduje sastav i

mikrostrukturno stanje legure, znatno utice na abraziju oksidnih filmova [201,231,232].
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Brzina kojom se obnavljaju mehanicki oSte¢eni oksidni filmovi, takode, pokazuje
izrazitu zavisnost od faznog sastava i geoetrijskih parametara mikrostrukture [32].

Napred navedeno jasno ukazuje da se zahtevana svojstva implantnih legura
titana najefikasnije postizu kontrolom mikrostrukture. Promene u mikrostrukturi o+4 i
legura titana, koje nastaju zahvaljuju¢i difuzionim i bezdifizionim transformacijama
tokom termicke odnosno termomehanicke obrade, obezbeduju svojstva koja se kre¢u u
Sirokim granicama. Zavisno od temperature rastvaraju¢eg Zarenja mikrostruktura moze
biti ravnoosna, bimodalna ili acikularna [283,284]. Ravnoosna 1 bimodalna
mikrostruktura nastaju pri rastvaraju¢em zarenju u a+p oblasti, dok se a faza acikularne
morfologije obrazuje pri rastvaraju¢em Zarenju u £ oblasti. Geometrija acikularne o faze
zavisi od brzine hladenja sa temperature rastvarajuéeg zarenja. Sto je veéa brzina
hladenja finije su ploc¢ice a faze, a morfologija mikrostrukture se menja od potpuno
lamelarne sa kolonijama isto orijentisanih lamela a faze, preko mikrostrukture pletene
korpe 1 Widmanstitten-ove do martenzitne [285]. Fazni sastav 1 morfologija
mikrostrukture brzo hladene legure se menjaju tokom ponovnog zagrevanja, a na taj
nacin i svojstva legure podvrgnute starenju.

Mikrostruktura sa ravnoosnim zrnima primarne o faze obezbeduje visoku
¢vrstocu 1 plasti¢nost uz relativno malu zilavost loma [283-287]. Legure acikularne
mikrostrukture, pak, odlikuje izuzetna specificna Cvrstoca, velika Zilavost loma 1
otpornost prema rastu prsline. Medutim, legure lamelarne mikrostrukture imaju malu
otpornost prema visokociklicnom zamoru. S druge strane, legure bimodalne
mikrostrukture pokazuju, osim bolje kombinacije ¢vrstoce 1 plastiCnosti, 1 veliku
otpornost prema visokociklicnom zamoru. Kritiéni mikrostrukturni parametri, koji
odreduju ponasanje implanta, su veli¢ina prvobitnog zrna f faze, Sirina kontinuirane o
faze po granicama f zrna, zapreminski udeo faza, veli¢ina kolonija lamela a faze, Sirina
acikularne o faze, veliCina zrna primarne a faze, odnos osa ploc¢ica odnosno zrna a faze,
veli¢ina 1 raspodela Cestica faza izdvojenih tokom starenja. Sa smanjenjem veliine
kolonija lamela a faze povefava se napon teCenja, plastiCnost, otpornost prema
stvaranju prslina i otpornost prema Sirenju mikro prslina [224]. Grube kolonije i lamele
o. faze usporavaju, pak, kretanje glavne prsline i doprinose povecanju zilavosti loma
legure. Fina acikularna morfologija i smanjenje odnosa osa plo€ica o faze, pak,
pogorSavaju zilavost loma. Pokazalo se, medutim, da ogrubljavanje prvobitnog zrna f
faze poboljSava zilavost loma legure rastvarajuci Zarene u S oblasti [286]. Kako je
prvobitno zrno S faze u slucaju potpuno lamelarne mikrostrukture mnogo vece od zrna

faze u slucaju bimodalne mikrostrukture, kolonije lamela o faze ¢e pri istoj brzini
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hladenja sa temperature iznad f prelazne temperature (lamelarna mikrostruktura) i
temperature rekristalizacije (bimodalna mikrostruktura) biti finije u bimodalnoj
mikrostrukturi [224]. Osim toga, negativni uticaj kontinuiranog sloja a faze po
granicama zrna f faze na mehani¢ka svojstva (pre svega na plasticnost) se gotovo
eliminiSe kod legura bimodalne mikrostrukture. Medutim, efekat preraspodele
legiraju¢ih elemenata karakteristican za bimodalnu mikrostrukturu doprinosi manjoj
¢vrsto¢i lamelarne a faze u odnosu na potpuno lamelarnu mikrostrukturu. Takode, utice
na smanjenje visokocikliéne zamorne ¢vrstoce i otpornosti prema puzanju. S obzirom na
to da se uticaj efekta preraspodele legirajucih elemenata povecava sa povecanjem udela
primarne a faze, njen zapreminski udeo u bimodalnoj mikrostrukturi treba da je = 15
vol.%. Finija mikrostruktura bilo koje morfologije, pak, doprinosi poboljSanju
visokociklicne zamorne ¢vrstoce [283]. S druge strane, zilavost loma a+f legure Ti-
4.5A1-3V-2Mo-2Fe ravnoosne mikrostrukture je manja Sto je udeo i odnos osa primarne
o faze manji [286]. Eksperimentalni rezultati su pokazali da K;. ima najmanju vrednost
kada je udeo primarne o faze u mikrostrukturi 50 %, Sto je posledica velikog
unutra$njeg naprezanja koje doprinosi smanjenju Zilavosti loma.

Na osnovu navedene analize se moze zakljuciti da je uticaj rezima termicke
obrade na nivo mehanickih, korozionih i triboloskih svojstava a+f i S legura titana
veliki. Mikrostruktura je veoma osetljiva na male promene u brzini hladenja,
temperaturi 1 vremenu zagrevanja, Sto omogucava postizanje svojstava od interesa za
proizvodnju razli¢itih implantnih detalja. Tako se termickom obradom odlivaka mogu
posti¢i uporediva ili Cak superiorna svojstava u odnosu na svojstva legura titana
podvrgnutih plasti¢noj deformaciji [284]. Medutim, prisutna poroznost ¢esto negativno
uti¢e na otpornost prema lomu i zamoru livenih proizvoda [275]. S obzirom na Cinjenicu
da se pojava poroznosti ne moze u potpunosti spreciti, neophodno je ostvariti uslove
livenja koji obezbeduju manji broj finijih pora.

Tokom termomehanicke obrade (deformacija na hladno/toplo + termicka
obrada) dolazi do promene kristalografske teksture i1 geometrijskih parametara
mikrostrukture  [197,224,243,285,288].  Stroga  kontrola uslova  celokupnog
termomehanickog procesa doprinosi obrazovanju pogodne teksture i mikrostrukture,
koji obezbeduju najbolju kombinaciju svojstava gotovog proizvoda. Tako se poboljSanje
otpornosti prema Sirenju prslina 1 lomu moze ostvariti plasticnom deformacijom u f
oblasti, dok se plasticna deformacija u (at+f) oblasti izvodi u cilju optimalne
kombinacije otpornosti prema lomu i plasticnosti legure uz odgovaraju¢u otpornost

prema zamoru [281]. Pravilan izbor procesnih parametara, kao Sto su temperatura
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plasti¢ne prerade, stepen deformacije, temperatura 1 vreme zavr$ne termicke obrade, se
izvodi na osnovu mapa procesiranja (engl. processing maps) [197]. Pri tome, treba imati
u vidu da na Sirinu “opsega procesiranja” (engl. “processing windows*), takode, utice
hemijski sastav legure i struktura polaznog zrna, koju odreduje postupak livenja legure i
homogenizacija odlivka.

Uvodenjem novih proizvodnih postupaka, koji imaju za cilj postizanje sitnozrne
mikrostrukture 1 promenu morfologije faza putem jake plasticne deformacije,
omoguceno je dalje poboljsanje biokompatibilnosti, mehanickih svojstava i korozione
postojanosti legura titana [32,283]. Mogucnost dobijanja materijala mikrostrukturnih
karakteristika dimenzija 10-1000 nm pobudila je veliko interesovanje, tako da se u
literaturi mogu naci brojni podaci o rezultatima ispitivanja mehanickih svojstava
(¢vrstoce, plasti¢nosti 1 otpornosti na zamor) materijala proizvedenih razli¢itim SPD
postupcima. Medutim, vecina tih istrazivanja se odnosi na Ciste metale (Cu, Ni, Al, Ta,
Ti) 1 jednofazne (model) legure [289-292]. O dobijanju viSefaznih legura primenom
SPD postupaka nema mnogo podataka. Sto se ti¢e legura titana ispitivana je uglavnom
legura Ti-6Al-4V [276-278,283,293,294]. Doprinos SPD postupaka poboljSanju
svojstava ove legure je razliCit i zavisi od datog svojstva legure, primenjenog SPD
postupka, procesnih parametara i polazne mikrostrukture, koja bitno uti¢e na kinetiku
usitnjavanja o 1 f faze i1 nastanak homogene sferoidizirane mikrostrukture. Prema tim
podacima zatezna Cvrsto¢a SPD deformisane legure Ti-6Al-4V je veca najmanje za 20
% u poredenju sa onom iste klasicno proizvedene legure u zarenom stanju sa
minimalnim gubitkom plasticnosti, koja je 1 dalje veca od zahtevane (= 10 %)
[283,293]. Takode, ima podataka da je trajna zamorna (dinamicka) ¢vrstoca sitnozrne
legure Ti-6Al1-4V ELI ve¢a za 70 MPa nego ona krupnozrne legure, $to je uslovljeno
visokom statickom ¢vrstocom postignutom SPD deformacijom legure [294]. Pokazalo
se, medutim, da je uticaj SPD postupka izrade na triboloska svojstva legure Ti-6Al-4V
relativno mali [283]. Podataka o modulu elasti¢nosti implantnih legura titana sitnozrne
mikrostrukture, pak, nema.

Da bi se ispunio zahtev u pogledu potpunog iskoris¢enja svojstava implanta
ugradenog u ljudski organizam neophodno je, dakle, poznavati njegovo ponasanje pri
opterecenju u odredenim uslovima korozione sredine, Sto zahteva detaljnu analizu
uticaja kako pojedinih faktora tako 1 njihovog medudejstva. To podrazumeva
odredivanje otpornosti prema trenju, habanju i koroziji, op$tih mehanickih
karakteristika 1 parametara mehanike loma zavisno od uticajnih faktora uz poznavanje

mehanizama oSte¢enja koja dovode do degradacije i prevremenog loma implanta, $to je
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izuzetno slozen zadatak 1 ne moze se izvesti bez detaljnih eksperimentalnih istrazivanja
1 modelovanja. Pri tome se ovakva analiza mora sprovesti posebno za svaku leguru
titana uzimajuci u obzir njen hemijski sastav, nac¢in izrade i naknadne prerade.

Imajudi to u vidu, sveobuhvatna analiza je izvedena na jo$ uvek aktuelnoj leguri
Ti-6A1-4V ELI 1 leguri Ti-13Nb-13Zr koja od legura novije generacije za primenu u
biomedicini najviSe obeéava. Proizvedene su u razli¢itim uslovima, kako bi se
kontrolom njihove termicke i/ili termomehanicke obrade ostvarila kontrola
mikrostrukture i sagledala optimalna mikrostruktura, koja uz $to bolju otpornost prema
koroziji i habanju, obezbeduje minimalni modul elasti¢nosti 1 zadovoljavajucu otpornost
prema rastu prslina i lomu. Saglasno dobijenim rezultatima izvedenih eksperimenata i
numeriCkih proracuna, diskusija uticaja hemijskog sastava 1 pojedinih proizvodnih
parametra na razvoj mikrostrukture i ostvarena svojstva bi¢e izvedena za svaki uticajni
parametar. Tamo gde nije moguce razdvojiti njihovo pojedinacno dejstvo razmatrace se
ukupni efekat. Na kraju ¢e se diskutovati valjanost primenjenih mikromehanickih
modela za predvidanje zilavosti loma i dati predlog njihove modifikacije u cilju bolje

procene.

10.1. RAZVOJ MIKROSTRUKTURE

Cinjenica da u odredenim uslovima dato mikrostrukturno stanje obezbeduje
superiornost pojedinih svojstva, a u isto vreme nepovoljno uti¢e na ostala svojstva
predstavlja ozbiljnu poteSkocu pri izboru optimalne mikrostrukture. Stoga je razmatrana
mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI razli¢ite morfologije razvijena primenom cetiri
rezima zavr$ne termicke obrade nakon Sto je legura oblikovana plastiénom
deformacijom na toplo. Promenom temperature rastvaraju¢eg zarenja i brzine hladenja
dobijena je mikrostruktura acikularne i zrnaste morfologije razliCite zastupljenosti i
disperzije faza (slika 9.1).

Druga legura Ti-13Nb-13Zr je termomehani¢ki obradena po rezimu koji
obezbeduje acikularnu mikrostrukturu martenzitnog tipa (slika 9.76), optimalnu u
pogledu modula elasti¢nosti. Nakon homogenizacije odlivaka u f oblasti i toplog
valjanja u (a+f) oblasti na temperaturi 75-55 °C izvedeno je rastvarajue Zarenje u 8
oblasti 1 brzo hladenje u vodi sa temperature neposredno iznad 7y kako bi se sprecilo

ogrubljavanje zrna f faze. Da bi se obezbedila martenzitna mikrostruktura drugacije
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disperzije 1 odnosa osa ploCica martenzita, odlivci su nakon brzog hladenja u vodi sa
temperature homogenizacije znatno iznad T (75+165 °C) hladno valjani.

Do promene morfoloSkih karakteristika 1 ujednacenosti mikrostrukture obe
legure dolazi pri daljoj plasti¢noj preradi na hladno i toplo. Izuzetno visok stepen
deformacije u toku prerade HPT postupkom dovodi do usitnjavanja mikrostrukture
legure Ti-6Al-4V ELI prethodno termicki obradene po rezimu koji obezbeduje
mikrostrukturu napred navedene morfologije i1 livene legure Ti-13Nb-13Zr acikularne
morfologije (slike 9.104-9.107, 9.109-9.112 i 9.118). Nakon plasti¢ne deformacije HPT
postupkom legure nisu termicki obradivane. U kojoj meri su polazne mikrostrukture
pretrpele promenu pri jakoj plasti¢noj deformaciji na sobnoj temperaturi i 500 °C, kao i
kog su karaktera te promene zavisi od sastava legure, mikrostrukrurnih karakteristika

legure pre HPT deformacije i temperature HPT deformacije.
10.1.1. Uticaj parametara termicke i termomehanicke obrade

Dvofazna a(a’)+f mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI, razli¢itog udela faza 1
morfologije, nastaje pri termickoj obradi u £ i (a+f) oblasti. Acikularna mikrostruktura
se obrazuje pri razli€itoj brzini kontinuiranog hladenja sa temperature rastvarajuceg
Zarenja u f oblasti. Pri brzini hladenja < 1,2-1,5 °C/s [226,287] razvija se lamelarna
mikrostruktura difuziono kontrolisanom transformacijom f — a (slike 9.1a 1 9.2).
Kolonije lamela a i1 S faze su relativno fine sa lamelama a faze Sirine = 3 um (tabela
9.1). Sirina lamela je u najveéoj meri odredena ostvarenom brzinom hladenja sa
temperature rastvarajueg zarenja [285,295]. Prema Ding-u 1 saradnicima [285]
optimalna Sirina lamela o faze, koja obezbeduje optimalnu otpornost prema rastu prsline
i zilavost legure, kreée se u granicama 2-5 pm.

Finija acikularna mikrostruktura nastaje pri brzini hladenja > 410 °C/s [226]
ostvarenoj kaljenjem u vodi. Velikom brzinom hladenja sa temperature rastvarajuceg
zarenja sprecena je difuzija 1 pojava alotriomorfa a faze po granicama prvobitnog zrna f8
faze sa grubljim lamelama o faze unutar f zrna (slika 9.1b). Odvija se bezdifuziona
transformacija f — a’ 1 obrazuju plocice martenzita acikularne morfologije 1 Sirine 0,86
pm (slika 9.3b). S obzirom na to da martenzit u legurama titana ima istu gustinu kao
polazna f faza, pri martenzitnoj transformaciji ne dolazi do vecih zapreminskih
promena [296] tako da se sa povecanjem finoce acikularne faze za 3,5 puta tvrdoca
legure povecala za svega 16 MPa (tabela 9.1). Vecoj tvrdo¢i martenzitne mikrostrukture

u odnosu na lamelarnu mikrostrukturu doprinosi pored presi¢enosti metastabilne o’ faze
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1 manji udeo netransformisane f faze. Naime, f faza ima manju tvrdo¢u kako u odnosu

na o fazu tako 1 heksagonalni o’ martenzit [1].

650
1 I bez HPT deformacije TAV1 - 1000C/1h+pec’
600 o HPT na 25 °C TAV2 - 1000C/1h+H,0
550 o TAV3 - 750C/1h+pec’
500 ] [ HPT na 500 °C TAV4 - 750C/1h+H,0
1 TNZ1 - liveno stanje
450 TNZ2 - hladno valjano
400 TNZ3 - toplo valjano
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>° 250 -
T 200
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0-

TAV1 TAV2 TAV3 TAV4 TNZ1 TNZ2 TNZ3

Ti-6Al-4V ELI (mas.%) Ti-13Nb-13Zr (mas.%)
Ispitivana legura
Slika 10.1. Tvrdo¢a HV ispitivanih legura zavisno od uslova izrade, termicke i

termomehanicke obrade.

Tvrdoc¢a legure Ti-6A1-4V ELI se dalje smanjuje sa povecanjem zapreminskog
udela f faze u mikrostrukturi (tabela 9.1 i slika 10.1). Medutim, veca koli¢ina mekse f
faze, koja se lakSe deformiSe u odnosu na o fazu [197], moze doprineti povecanju
plasti¢nosti legure. Ve¢i udeo S faze za 1,5-8,25 vol.% nego u slucaju acikularne
mikrostrukture postize se rastvaraju¢im zarenjem u (a+p) oblasti. Pri tome se, takode,
menjaju morfoloske karakteristike o 1 f faze. Mikrostruktura postaje zrnasta sa
primarnom o fazom i intragranularnom S fazom, koja tokom hladenja sa temperature
rastvarajueg Zzarenja nije transformisala (slike 9.1c i1 d). Naime, temperatura
rastvarajuceg zarenja je u donjoj temperaturnoj oblasti tako da dolazi do obogacenja
faze vanadijumom i njene stabilizacije [1]. Kontrola koli¢inskog odnosa primarne « i S
faze, njihove veli¢ine 1 morfologije se dalje postize brzinom hladenja sa temperature
rastvarajueg zarenja. Brzim hladenjem se zadrzava fina globularna mikrostruktura

nastala pri zarenju (slika 9.1d). Zrna primarne «a faze, izdvojene u koli¢ini manjoj za 6,5
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% nego lamelarna o faza, su zaobljena 1 manjeg odnosa osa. Intergranularna f faza nije
viSe u vidu tankih slojeva. Sa promenom morfologije i poveéanjem njenog udela u
mikrostrukturi povecava se i1 rastojanje izmedu zrna primarne o faze, Sto se moze
odraziti na brzinu rasta mikro prslina. Najve¢i udeo f faze u globularnoj mikrostrukturi,
pak, doprinosi najmanjoj tvrdo¢i legure. Osim toga, veca preraspodela a 1 f stabiliSuc¢ih
elemenata izmedu dve faze moze imati za posledicu drugacije mehanicko i koroziono
ponasanje.

Pri sporom hladenju sa temperature rastvarajueg zarenja potpunije se odvija
fazna transformacija f — a, Sto dovodi do povecanja udela o faze 1 promene
koli¢inskog odnosa tvrde a i mekse S faze od 1 : 4,5 do 1 : 6 (tabela 9.1). Zrna a faze
ogrubljavaju na racun S faze i postaju ravnoosna (slika 9.1c). Zbog toga se povecava
srednji slobodni put kroz a fazu 4, od 2 pum, koliko iznosi u sluc¢aju globularne
mikrostrukture, na 2,9 um 1 priblizava Sirini lamela o faze u lamelarnoj mikrostrukturi.
U tako nastaloj ravnoosnoj mikrostrukturi se, takode, usled rasta zrna o faze povecava
koli¢ina a/a grani¢nih povrSina, §to ima za posledicu smanjenje srednjeg slobodnog
puta kroz f fazu Az B faza, prisutna u manjoj ravnoteznoj koli¢ini, preteZno je
rasporedena na uglovima (engl. triple-points) zrna o« faze, Sto je tipiCno za
mikrostrukturu legura tretiranih u (a+f) oblasti i lagano hladenih kako bi se obezbedilo
dovoljno vremena za preraspodelu legiraju¢ih elemenata tokom rasta zrna a faze
[224,295]. Rendgenostrukturnom analizom i proraunom parametara resetke obe faze
(tabela 9.2) to je i potvrdeno.

Brzim hladenjem legure Ti-13Nb-13Zr rastvarajuci zarene u S oblasti i kaljene u
vodi se, takode, dobija acikularna mikrostruktura nezavisno od polaznog
mikrostrukturnog stanja legure. Pokazalo se, medutim, da prethodna topla deformacija u
(o+f) oblasti i temperatura rastvarajuc¢eg zarenja uti€u na finocu i odnos osa plocica
heksagonalnog o’ martenzita (slike 9.76). Mikrostrukturu legure hladno valjane nakon
rastvaraju¢eg Zzarenja karakteriSu duge, ortogonalno orijentisane plo€ice o’ faze
acikularne morfologije. Obrazovanje martenzitne mikrostrukture ne doprinosi vecoj
tvrdodi legure, kao Sto je to slucaj kod celika, jer se radi o presi¢enom supstitucijskom
¢vrstom rastvoru [1]. Medutim, hladnom deformacijom kaljene legure unose se
naprezanja, koja doprinose povecanju tvrdoce za 21 % (tabela 9.14). Pri kaljenju nakon
toplog valjanja se, pak, obrazuju Sire plocice o’ martenzita manjeg odnosa osa, $to je
posledica procesa koji se odvijaju pri plasticnoj deformaciji na toplo i nize temperature
rastvarajuceg zarenja. Pri tome je tvrdoca termomehanicki obradene legure veca za 29

% od tvrdoce postignute samo rastvaraju¢im Zarenjem i kaljenjem iz /8 oblasti.
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I pored toga, termomehanicki obradena legura Ti-13Nb-13Zr je znatno manje
tvrdoce nego termicki obradena legura Ti-6Al-4V ELI martenzitne mikrostrukture (slika
10.1). Mada je stepen transformacije £ faze u slucaju legure Ti-13Nb-13Zr veci (udeo
zadrzane f faze je manji za 2,8 vol.%), tvrdo¢a je manja za 34,4 %. To se moze
objasniti ¢injenicom da su martenzitne plocice u mikrostrukturi legure Ti-13Nb-13Zr
masivnije (Sirina ploc¢ica iznosi 1,33 um) i manje napregnute. Naime, supstitucijski
rastvoreni atomi niobijuma su male sposobnosti ojacavanja tako da tvrdo¢a martenzita
zavisi od koncentracije rastvorenih atoma cirkonijuma, koji se rasporeduju u obe faze.
Vrednosti parametara reSetke martenzita odredene rendgenostrukturnom analizom
manje su nego vrednosti, koje su Geetha i saradnici [199,270] odredili za martenzit u
mikrostrukturi iste legure termomehanicki obradene po rezimu: toplo valjanje na 680 °C
sa redukcijom preseka od 65 % + 760 °C/1h/H,0, gde je S faza potpuno transformisala.
To ukazuje na preraspodelu cirkonijuma 1 obogacenje f faze Sto je praceno

odgovaraju¢om tvrdo¢om martenzita.

10.1.2. Uticaj parametara HPT deformacije

HPT postupak je jedan od najSire koriS¢enih SPD postupaka za izradu cCistih
metala maksimalne usitnjenosti zrna [291]. Primenom ovog postupka moze se posti¢i
zrno veli¢ine < 100 nm. Nedavna istrazivanja Al-Zn legura sa 10, 20 1 30 mas.% Zn
pokazala su da pri HPT deformaciji istovremeno dolazi do drasti¢nog usitnjavanja zrna i
razlaganja presi¢enog Cvrstog rastvora na bazi aluminijuma [297]. Pri tome se postize
skoro ravnotezno stanje na sobnoj temperaturi bez pojave metastabilnih faza (na primer,
GP 11 GP 1II zone), koje se inacCe javljaju pri konvencionalnoj izradi ovih legura. Doslo
se do zakjlucka da je HPT proces u stvari ,topla” deformacija na sobnoj temperaturi.
Drugim re¢ima, praznine unete tokom HPT deformacije ubrzavaju proces difuzije do te
mere da se paralelno sa usitnjavanjem zrna obrazuju faze ravnotezne na temperaturi i
pritisku HPT postupka. Stoga se na taj nacin mogu dobiti nanocesticni materijali veoma
stabilne strukture, a otud i stabilnih svojstava tokom njihove upotrebe. To je podstaklo
istrazivanja moguce primene HPT postupka za dobijanje stabilnih struktura i drugih
nanocesti¢nih legura. Tako je zapazeno da se tokom HPT deformacije smanjuje koli¢ina
cementita u mikrostrukturi ¢elika ili da on ¢ak potpuno nestaje.

Primenom SPD postupaka u izradi dvofazne legure Ti-6Al-4V moze se, takode,
posti¢i veliko usitnjavanje zrna (= 0,3 um) [277,298]. Medutim, tako dobijeni proizvod

ima jako deformisanu mikrostrukturu heterogene morfologije i odredene teksture, Sto
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dovodi do anizotropije mehanickih svojstava. Nakon izrade ECAP postupkom ova
legura titana ima ¢vrsto¢u = 1510 MPa uz zadovoljavajucu plasticnost od 7 % [293], ali
je kompleksne strukture zrna/subzrna sa velikom gustinom dislokacija i unutras$njim
elastiénim naprezanjem. Da bi se postigla velika staticka ¢vrstoca, plasti¢nost (Zilavost),
zamorna Cvrstoc¢a i superplasti¢nost, neophodan je postupak plasticne deformacije koji
¢e obezbediti homogenu, ultrafinu, ravnoosnu mikrostrukturu bez prisutnih gresaka kao
Sto su dislokacije [298]. U tu svrhu se ECAP proces mora odvijati u viSe provlaka, Sto
se kod plasticnih metala postize na sobnoj temperaturi. U slucaju legure Ti-6Al-4V se,
pak, zbog male deformabilnosti legure i brzog loma, usitnjavanje mikrostrukture ECAP
postupkom mora izvoditi na temperaturama > 650 °C [293,294,298]. Prema Weiss-u i
Semiatin-u [299] topla deformacija ovih legura u dvofaznoj oblasti ispod S prelazne
temperature pracena je uglavnom dinamickim oporavljanjem i stvaranjem subzrna, $to
ometa obrazovanje mikrostrukture sa ve¢im udelom granica pod velikim uglom. Stoga
se pristupilo ispitivanju uticaja temperature ECAP procesa i geometrije alata na stepen
usitnjavanja legure polazne globularne mikrostrukture [293]. Pokazalo se da pravilan
izbor parametara procesa moze da obezbedi ¢vrstocu vecu za 20 %. Dalje poboljSanje
¢vrstoce do = 1510 MPa postize se kombinovanjem ECAP i klasi¢nog postupka zavrsne
plasti¢ne prerade.

Zherebtsov 1 saradnici [277] su pokuSali da primenom izotermalnog kovanja u
tri ortogonalna pravca, tzv. ,,abc” postupkom na razli¢itim temperaturama (450-800 °C)
odrede optimalne parametre procesa i polaznu mikrostrukturu legure Ti-6Al-4V, koja
doprinosi ve¢em usitnjavanju i homogenosti SPD mikrostrukture. Utvrdeno je da se
veci efekat postize ukoliko je polazna struktura martenzitna ili globularna a/f. U tom
slu¢aju se ,,abc” postupkom na 550 °C i pri brzini deformacije od 107/s moZe postiéi
homogena mikrostruktura sa zrnom/subzrnom veli¢ine < 0,5 pum, koja obezbeduje
zateznu ¢vrstocu od 1360 MPa i ukupno izduzenje od 7 %. Do sli€nih rezultata dosli su
1 Matsumoto 1 saradnici [298] toplim presovanjem legure Ti-6Al-4V polazne
martenzitne mikrostrukture. Veliko usitnjavanje mikrostrukture (dobijeno je zrno
veli¢ine = 0,2 um) nastaje usled brzog preobrazaja martenzita u dvofaznu (a+p)
mikrostrukturu. Pri tome se postize ¢vrsto¢a od 1306 MPa.

Medutim, malo je istrazivanja koja se odnose na dobijanje legura titana
primenom HPT postupka, iako se njegovom primenom moze posti¢i veéi efekat nego
drugim SPD postupcima. Pazljivim pregledom literature doslo se do jednog primera
uspesne primene ovog postupka u izradi legure Ti-6Al-4V izuzetne superplasti¢nosti.

Sergueeva i saradnici [278] su pokazali da se HPT obradom toplo valjane legure na
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sobnoj temperaturi moze dobiti veoma usitnjena mikrostruktura, koja obezbeduje veliko
izduZenje (> 500 %) na relativno niskoj temperaturi ispitivanja zatezanjem (650 °C-725
°C) i pri velikoj brzini deformacije. Prema njihovom istrazivanju, pri HPT deformaciji
menja se polazna ravnoosna mikrostruktura sa 95 vol.% primarne a faze veli¢ine zrna =
10 um u jednofaznu veoma deformisanu mikrostrukturu sa o fazom veli¢ine 100-200
nm 1 velikom gustinom greSaka razli¢itog tipa. Tokom zagrevanja u temperaturnom
intervalu 300 °C-600 °C intenzivno se odvija proces oporavljanja da bi se pri zagrevanju
na temperaturi superplasticnog ponasanja legure pojavila zrna veli¢ine 300 nm 1 dalje
ravnoosnog oblika uprkos velikom izduzenju legure. Takode se izdvaja S faza, koja iako
prisutna u maloj koli¢ini doprinosi stabilnosti legure na temperaturi deformacije i
superplasticnom ponasanju legure. Nakon deformacije na temperaturi superplasticnog
ponasanja HPT izradena legura pokazuje izvanrednu ¢vrstocu na sobnoj temperaturi od
~ 1500 MPa, jer nije doSlo do izrazitog porasta zrna i pojave kavitacije Sto je
karakteristi¢no za mikrocesti¢ne legure titana.

Izvedenom HPT obradom legure Ti-6Al-4V ELI na sobnoj temperaturi ostvaren
je isti efekat usitnjavanja mikrostrukture kao u radu [278]. Nastala mikrostruktura je
dvofazna sa zrnima/subzrnima o i f faze veli¢ine 90-160 nm, zavisno od morfologije
polazne mikrostrukture. Pojava obe faze u polaznoj ravnoosnoj mikrostrukturi je
verovatno posledica nepotpunog rastvaranja S faze na pocetku HPT procesa i njenog
ponovnog izdvajanja iz presi¢ene a faze, Sto je saglasno procesima koji se odvijaju pri
HPT deformaciji drugih viSefaznih legura [297,300]. Na to ukazuje razlicita
morfologija, veli¢ina i raspodela Cestica f faze u deformisanoj HPT mikrostrukturi
(slika 9.106). Difuzioni procesi se usled kretanja neravnoteznih praznina ka svojim
ponorima jo$ brze odvijaju tokom deformacije metastabilne globularne mikrostrukture,
tako da fine intragranularne Cestice f faze nestaju a obrazuju se zrna na granicama i
uglovima a zrna (slika 9.107).

Da se odvijanjem fazne transformacije a — a + f moZe posti¢i izuzetno
usitnjavanje 1 globularizacija HPT mikrostrukture, potvrdilo se ispitivanjem HPT
obradene legure polazne martenzitne mikrostrukture. Homogenom stvaranju
submikronskih ravnoosnih zrma a 1 f faze (slika 9.105) doprinose greSke unete u
velikom broju pri obrazovanju martenzitne mikrostrukture. Da na proces usitnjavanja
mikrostrukture pre svega utice finoc¢a acikularne faze pre deformacije, potvrdilo se HPT
obradom legure Ti-13Nb-13Zr (slike 9.118a, c, e i g). Nezavisno od sastava legure, fine
plocice acikularne morfologije se usitnjavaju i sferoidiziraju. Uporedo se odvija i

rastvaranje S faze izmedu plocica, §to dovodi do promene njene morfologije i disperzije.
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Proces stvaranja ravnoosnih zrna/subzrna se, medutim, neSto sporije odvija u slucaju
legure Ti-13Nb-13Zr tako da su ona finija i veli¢ine 50-115 nm.

Sa ogrubljavanjem acikularne faze otezava se usitnjavanje tako da u slucaju
legure Ti-6Al-4V ELI polazne lamelarne mikrostrukture nastaje nehomogena HPT
mikrostruktura sa zonama neizmenjenih ili samo savijenih lamela (slika 9.104).
Subzrna, odnosno granice pod malim uglom, stvaraju se pod dejstvom naprezanja samo
u pogodno orijentisanim lamelama o faze [276,277]. Ukoliko orijentacija lamela malo
odstupa od idealne lamele se pri odredenom stepenu smicajne deformacije savijaju, Sto
dovodi do stvaranja granica razliitog ugla dezorijentacije. Sa povecanjem naprezanja
povecava se ugao dezorijentacije, $to dovodi do stvaranja granica pod velikim uglom.
Uporedo sa stvaranjem subzrna menja se karakter o/ff medufaznih grani¢nih povrSina
koje postaju nekoherentne, Sto dovodi do usitnjavanja i sferoidizacije a 1 f lamela.
Stferoidizacija lamela tvrde orijentacije se najsporije odvija tako da one ostaju skoro ne
izmenjene.

Nastale promene u mikrostrukturi su se odrazile na tvrdocu HPT deformisane
legure (slika 10.1). Pri tome, ostvareni nivo tvrdo¢e zavisi od hemijskog sastava legure i
dominantnog procesa koji se odvija tokom HPT deformacije. Najveca tvrdoca se postize
nakon deformacije legure Ti-6Al-4V ELI martenzitne mikrostrukture. Medutim, ona je
nepromenjena u odnosu na polaznu mikrostrukturu, jer preovladuje uticaj procesa
razlaganja martenzita odnosno omeksavanje. Naime, o” martenzit je vece tvrdoc¢e kako
od stabilne a tako i f faze, $to znaci da se sa otvrdnjavanjem legure usled usitnjavanja
mikrostrukture istovremeno odvija i njeno omekSavanje. S obziron na to da je stepen
globularizacije mali, smicajna deformacija legure lamelarne mikrostrukture, takode, ne
dovodi do znacajnog porasta tvrdoce. Do bitnog povecanja tvrdoce, pak, dolazi u
slucaju polazne ravnoosne i globularne mikrostrukture. Tvrdo¢a HPT deformisane
legure je za 12 % 1 20 %, respektivno, ve¢a u odnosu na tvrdo¢u legure pre deformacije.
Visi nivo tvrdo¢e, koja dostize tvrdoéu HPT deformisane legure martenzitne
mikrostrukture, postize legura ravnoosne mikrostrukture mada je efekat otvrdnjavanja
veéi u slucaju legure globularne mikrostrukture. Jo§ vece otvrdnjavanje postize se u
slucaju legure Ti-13Nb-13Zr. Nakon HPT obrade livene legure tvrdoca je veca za 46 %,
ali ne dostize tvrdocu HPT obradene legure Ti-6Al-4V ELI i manja je za 9-16 %,
zavisno od polazne mikrostrukture legure Ti-6A1-4V ELI.

Proces usitnjavanja mikrostrukture legure Ti-6Al-4V ELI lamelarne (slika
9.109), ravnoosne (slika 9.111) i1 globularne (slika 9.112) morfologije potpunije se

odvija ukoliko se HPT deformacija izvodi na 500 °C. Pri tome, dolazi do sferoidizacije
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obe, 1 a 1 f, faze Cak 1 kada je u pitanju polazna lamelarna mikrostruktura. Mada ima
grubljih zrna f faze izduzenih u pravcu teenja materijala, usitnjavanjem se dobijaju
submikronska zrna/subzrna veli¢ine 100-165 nm. Ve¢a homogenost postize se pri HPT
deformaciji legure ravnoosne i globularne mikrostrukture sa nesto krupnijim zrnom u
slucaju ravnoosne mikrostrukture. Medutim, fazni preobrazaj martenzita u o fazu se
sporije odvija zbog manjeg broja potencijalnih mesta za nukleaciju f faze tako da su
pored submikronskih zrna/subzrna a 1 f faze u HPT mikrostrukturi jo$ uvek prisutne
plo¢ice (a’ martenzita) a faze neizmenjene acikularne morfologije (slika 9.110). U
slucaju legure Ti-13Nb-13Zr polazne acikularne mikrostrukture dolazi do potpunog
usitnjavanja plocica a faze i meduslojeva f faze, koje sferoidiziraju i rastu do veli¢ine
100-190 nm (slike 9.118b, d, f1i h).

HPT deformacija na 500 °C dovodi do znatnog povecanja tvrdoce obe legure,
kako u odnosu na tvrdo¢u legure pre deformacije tako i na onu nakon HPT obrade na
sobnoj temperaturi (slika 10.1). Pri tome se najveci efekat u odnosu na tvrdocu legure
HPT obradene na sobnoj temperaturi postize kod legure Ti-6Al-4V ELI globularne
mikrostrukture (14,2 %). Nesto manje povecanje tvrdoce postize se u slucaju acikularne
morfologije polazne mikrostrukture (= 11 % nezavisno od tipa legure 1 finoce
mikrostrukture). Najmanje povecanje tvrdoce (8,4 %) uocava se kod legure polazne
ravnoosne mikrostrukture, $to je u skladu sa nesto grubljim zrnima/subzrnima nego u
mikrostrukturi nastaloj HPT obradom legure polazne globularne mikrostrukture.
Uopsteno gledano, tvrdoca legure Ti-6Al-4V ELI jako plasticno deformisane na toplo
veca je za 11,5-16 % u odnosu na leguru Ti-13Nb-13Zr podvrgnutu HPT obradi po
istom rezimu. Najvecu tvrdocu ima legura polazne martenzitne mikrostrukture, ali je
postignuti efekat otvrdnjavanja u odnosu na tvrdo¢u legure pre deformacije manji.
Tvrdoca legure HPT deformisane na toplo veéa je za = 11 % u poredenju sa tvrdo¢om
nedeformisane legure. SliCan je efekat otvrdnjavanja 1 u slucaju legure polazne
lamelarne mikrostrukture. Medutim, do izuzetnog povecanja tvrdo¢e dolazi u slucaju
legure polazne ravnoosne i globularne mikrostrukture. Sitnozrnija HPT mikrostruktura
doprinosi povecanju tvrdoée za =~ 21 % 1 37 %, respektivno, mada je nivo postignute
tvrdoce isti kao u slucaju polazne lamelarne mikrostrukture. Tvrdoc¢a legure Ti-13Nb-
13Zr u livenom stanju se, pak, moze povecati HPT obradom na toplo za ¢ak 61 %, Sto
ukazuje da se istovremeno sa procesom omeksSavanja usled ogrubljavanja zrna/subzrna
odvija i proces otvrdnjavanja usled preobrazaja S faze tokom hladenja sa temperature

HPT procesa.
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10.2. UTICAJ MIKROSTRUKTURE NA TRIBOLOSKA SVOJSTVA

Polazec¢i od toga da tribolosko ponaSanje implantnih legura titana zavisi ne samo
od tipa legure 1 njene mikrostrukture nego i od uslova in vitro ispitivanja, koji treba da
odredivanju triboloSkih svojstava 1 mehanizma oSteéenja nastalog pri linearno
naizmeni¢nom kretanju na mikro nivou u sredini koja simulira telesne tecnosti. Imajuéi
u vidu da se za izradu odredenih komponenti ortopedskih proteza koje se nalaze u
kontaktu sa implantom od metala sve viSe koriste keramicki materijali, koris¢en je
triboloSki par termicki obradena legura Ti-6Al-4V ELI/Al,O;3. Pri tome je izvedeno
uporedo ispitivanje na suvo bez lubrikanta i sa Ringer-ovim rastvorom na kontaktnoj
povrsini triboloskog para. Cilj ispitivanja na vazduhu bio je da se odredi uticaj Ringer-
ovog rastvora, upotrebljenog da simulira korozionu sredinu u ljudskom organizmu, na
mehanizam habanja od koga zavisi gubitak materijala i stepen oStecenja.

Poredenje otpornosti prema habanju i1 trenju nove legure Ti-13Nb-13Zr i
standardne legure Ti-6Al-4V ELI je, pak, izvedeno ispitivanjem na makro nivou sa
kontaktnim parom legura titana/Celik. Mada se Celik u kontaktu sa legurom Ti-6Al1-4V
manje haba nego Al,O;, Sto utiCe na tribolosko ponaSanje legure titana [234],
odredivanje makro triboloSkih svojstava sa kontaktnim parom metal/metal se najcesce
izvodi pri poredenju razli¢itih materijala, rezima termicke obrade 1 postupaka tretiranja
povrSine komada [201]. Medutim, upotrebljen je Ringer-ov rastvor istog sastava i
temperature (sobne) kao u slucaju odredivanja mikro triboloSkih svojstava legure Ti-
6Al-4V ELIL

10.2.1. Makro triboloska svojstva
10.2.1.1. Brzina i mehanizam habanja

Na osnovu rezultata odredivanja gubitka materijala pri habanju (slike 9.4, 9.5,
9.78 1 9.79) 1 brzine habanja (slike 9.6 1 9.80) moze se reci da pri datim uslovima vecu
otpornost prema habanju pokazuje termicki obradena legura Ti-6Al-4V ELI, nezavisno
od mikrostrukturnog stanja. Najve¢i gubitak materijala je dva puta manji, a brzina
habanja izrazena preko specificne brzine habanja odnosno koeficijenta habanja £ (slika
10.2) kreée se u opsegu 3,4:10°-5,0-10* mm?/N'm zavisno od mikrostrukturnog stanja,
kontaktnog opterecenja i brzine klizanja i za jedan do tri reda veli¢ina je manja nego

brzina habanja termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr. Pri tome se legura Ti-
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6Al1-4V ELI brze haba kada je hladenjem iz (a+f) oblasti nastala zrnasta mikrostruktura.
Brzina habanja legure globularne mikrostrukture kreée se u opsegu 3,8-5,0-107
mm’/N-m, dok je ta brzina u slutaju ravnoosne mikrostrukture nesto manja i iznosi 3,4-
4,7-10* mm’/N'm. Medutim, legura je mnogo otpornija prema habanju kada se
hladenjem iz S oblasti postigne acikularna mikrostruktura veée tvrdoce (slika 10.1).
Pored toga Sto je gubitak materijala izuzetno mali (< 0,175 mm’), habanje se odvija
brzinom koja se kreée u opsegu 3,4-10°-1,8:10° mm’/N'm i manja je (3,4:10°-9,2-10°°
mm*/N'm) u sludaju martenzitne mikrostrukture najveée tvrdoée. To je u skladu sa
Archard-ovim zakonom habanja [227]. Prema ovom autoru, gubitak materijala je manji
Sto je veca tvrdoca legure. Naime, brzina habanja je direktno proporcionalna veli€ini
stvarne povrSine kontakta. Kako je zbog velike tvrdoce kontaktna povrSina legure
martenzitne mikrostrukture mala, to je i1 specificna brzina habanja legure mala i
verovatno najpribliZnija prose¢nom koeficijentu habanja kuka ili kolena ¢oveka.

Mada pojava tvrde a(a’) faze u vecoj koli€ini i acikularne morfologije doprinosi
znatnom poboljSanju otpornosti legure Ti-6A1-4V ELI prema habanju, legura Ti-13Nb-
13Zr martenzitne mikrostrukture se triboloski ponaSa sli¢no leguri Ti-6Al-4V ELI
zrnaste mikrostrukture. Naime, koeficijent habanja termomehanicki obradene legure Ti-
13Nb-13Zr kreée se u opsegu 6,3-10-1,1-10° mm*/N-m i veoma je blizak koeficijentu
habanja legure Ti-6Al-4V ELI ravnoosne 1 globularne mikrostrukture (slika 10.2). Pri
tome je razlika u brzini habanja hladno i toplo valjane legure relativno mala, $to ukazuje
da promene u mikrostrukturi i tvrdo¢i legure nastale pri razlic¢itoj termomehanickoj
obradi ne doprinose bitnoj promeni triboloSkog ponasanja legure. Majumdar i saradnici
[201] su dosli do sli¢nih rezultata ispitivanjem habanja termomehanicki obradene legure
Ti-13Nb-13Zr razli¢ite mikrostrukture u kontaktu sa ¢elikom tvrdo¢e HR. 69. Pri tome
je kao lubrikant koris¢en Hank-ov rastvor i FBS serum sobne temperature. Utvrdeno je
da pri opterecenju od 50 N, Sto odgovara kontaktnom pritisku od 1 MPa, i brzini
klizanja od 1 m/s pojava martenzita u mikrostrukturi ove legure toplo valjane i kaljene
sa 800 °C dovodi do habanja brzinom od 7,5~10"4 mm>/N'm i 1,5~10'3 mm3/N-m,
respektivno. Pokazalo se, medutim, da pri istim uslovima habanja mikrostruktura
nastala pri sporom hladenju sa temperature rastvarajueg zarenja ili tokom starenja
kaljene legure na 500 °C u trajanju od 5 h doprinosi vecoj otpornosti legure prema
habanju. Uopsteno, brze hladenje sa temperature rastvaraju¢eg zarenja (na vazduhu, u
vodi), posebno nakon plasticne deformacije na temperaturi ispod 7p, dovodi do
povecanja brzine habanja legure Ti-13Nb-13Zr [201]. Razlog tome je verovatno finija

mikrostruktura i pojava o faze izduzene morfologije. Prema istim autorima, zavisnost
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brzine habanja od tvrdoc¢e legure nije jednoznacna. Veca brzina habanja u Hank-ovom

rastvoru rezultat je istovremenog delovanja abrazije i1 korozionog habanja.
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Slika 10.2. Koeficijent habanja & pri kontaktnom opterec¢enju F,, od 20 N (a), 40 N (b) i

60 N (c) 1 korozioni potencijal Ey,, ispitivanih legura razlicitog mikrostrukturnog stanja.
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Koroziono habanje karakteriSe kontinuirano stvaranje oksidnog filma na
povrSini veoma reaktivnih legura titana i njegovo odvajanje od kontaktne povrSine
tokom habanja. Pri prvom kontaktu triboloSkog para habanje zapocinje uklanjanjem
neravnina na povrsini i oksidnog sloja koji nastaje u kontaktu sa korozionom sredinom.
Ukoliko oksidni film ima odgovaraju¢u kohezionu ¢vrstocu i1 dobro prijanja uz povrsinu
teze se uklanja i sprecava dalju degradaciju materijala. Adherentnost filma je veca §to je
materijal tvrdi, tako da se deblji oksidni film moze duze zadrzati na kontaktnoj povrSini.
Kod meksih materijala zastitni oksidni film se lako lomi i odvaja od kontaktne povrSine.
Usled toga se smanjuje kompaktnost filma i ako se on brzo ne obnovi komponente
triboloSkog para dolaze u direktan kontakt, Sto dovodi do brzeg habanja 1 veéeg
oStec¢enja kontaktne povrSine materijala. Sa poostravanjem uslova habanja smanjuje se
povrSina zaStiCena kompaktnim oksidnim filmom, §to ima za posledicu veéu
degradaciju materijala. Pri tome, stepen oStecenja zavisi od tvrdo¢e materijala.

Na povrsini legure Ti-6Al-4V stvara se film oksida titana u obliku TiO, manje
kompaktnosti usled ugradnje Al,Os 1 V,0s5 oksida [32]. Pojava Nb,Os 1 ZrO, oksida
(posebno Nb,Os) na povrsini legure Ti-13Nb-13Zr ¢ini, pak, zastitni film TiO,
kompaktnijim. Stoga se ocekivalo da je veca otpornost prema habanju legure Ti-13Nb-
13Zr. Pokazalo se, medutim, da se hladno i toplo valjana legura Ti-13Nb-13Zr vise haba
od termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELI. Pri tome je razlika u gubitku materijala
veca Sto je vece kontaktno opterecenje 1 brzina klizanja (slike 9.5 1 9.79). Prisustvo TiO,
1 Al,O3 oksida u mehanickoj smesi sa materijalom kontakne povrSine legure Ti-6Al-4V
ELI 1 nakon habanja pri najvecoj brzini klizanja od 1 m/s (slika 9.10) govori u prilog
tvrdnji da je oksidni film deblji i vece adherentnosti na povrSini materijala vece tvrdoce.
Pri tome, preraspodela atoma aluminijuma i vanadijuma u mikrostrukturi zrnaste
morfologije 1 obogacenja primarne o faze aluminijumom doprinosi nehomogenosti
filma, §to ima za posledicu brze odvajanje oksidnog filma i manju zastupljenost
korozionog habanja u ukupnom procesu habanja legure ravnoosne i globularne
mikrostrukture. Oksid V,0s nije identifikovan, verovatno stoga S§to je prisutan u
izuzetno maloj koli¢ini. Na pretpostavku da je oksidni film na povrSini termomehanicki
obradene legure Ti-13Nb-13Zr jo$ tanji 1 slabije adherentnosti ukazuje retka pojava
TiO, 1 NbyOs oksida na habanoj povrSini (slika 9.84). Veéi gubitak materijala pri
habanju hladno valjane legure u odnosu na toplo valjanu saglasno je manjoj tvrdoci
legure u tom stanju kao i slabijem zastitnom svojstvu povrSinskog oksidnog filma.

Razli¢itom ponasanju legura pri habanju doprinosi ne samo njihova manja ili

veca sposobnost stvaranja zastitnih oksidnih filmova nego i mehanizam habanja koji
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preovladava. Naime, kod obe legure istovremeno deluje viSe mehanizama habanja.
Pored korozionog habanja odvija se abrazija, adhezija i transfer materijala (slike 9.7-9.9
1 9.81-9.83). Tako se znaci abrazivnog habanja (plasticno teCenje materijala,
kontinuirane brazde i grebeni u pravcu klizanja) uo€avaju na svim habanim povrsinama.
U kojoj meri je abrazivno habanje zastupljeno zavisi od sastava legure, njenog
mikrostrukturnog stanja, kontaktnog opterecenja i brzine klizanja. Abrazija, koja
doprinosi manjem gubitku materijala, je dominantan mehanizam habanja u slucaju
legure Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture. Usled vece tvrdoce i sposobnosti
deformacionog ojacavanja legure martenzitne 1 lamelarne mikrostrukture dubina
prodiranja abrazivnih Cestica kontaktnog para je mala, pa je i gubitak materijala mali.
Lin 1 saradnici [301] su pokazali da se habanjem legure Ti-6Al-4V tvrdoce 345 HV u
vakuumu 1 Celikom, kao triboloskim parom, usitnjava mikrostruktura u povrSinskom
sloju. Takode se povecava gustina dislokacija 1 dvojnika, §to doprinosi vecoj otpornosti
prema stvaranju prslina u povrSinskom sloju i otezava delaminacija koja dovodi do
veceg gubitka materijala. S obzirom na to da tokom habanja povrSinski sloj legure
martenzitne mikrostrukture deformaciono ojaava u vec¢em stepenu (tvrdo¢a kontaktne
povrsine je veca za 52,4 % u odnosu na tvrdocu pre habanja) 1 do ve¢e dubine nego u
slucaju lamelarne mikrostrukture (slike 9.11a i b), abrazivne cCestice skidaju manje
materijala sa kontaktne povrSine pa je i brzina habanja martenzitne mikrostrukture
manja. Pri manjem kontaktnom opterec¢enju koroziono habanje je viSe zastupljeno 1 sa
povecanjem brzine klizanja poveéava se brzina habanja. Medutim, pri veéim
opterecenjima dominantni mehanizam se menja 1 brzina habanja se smanjuje sa
povecanjem brzine klizanja. PovrSinski sloj se brze deformise, ojacavanje je vece i
povr§ina se manje haba abrazijom. Adhezivno habanje, koje se manifestuje
delaminacijom materijala i stvaranjem nalepa, je malo zastupljeno i potpuno se gubi pri
najvecoj brzini klizanja. Gubitak materijala adhezivnim habanjem je ve¢i u slucaju
lamelarne mikrostrukture, naroCito pri manjem optere¢enju i brzini klizanja. Iako se sa
povecanjem kontaktnog optereCenja i brzine klizanja smanjuje zastupljenost ovog
mehanizma habanja, do delaminacije materijala dolazi i pri najoStrijim uslovima
habanja, $to doprinosi brzem habanju nego u slu¢aju martenzitne mikrostrukture.

Velika brzina habanja legure Ti-6Al-4V ELI zrnaste mikrostrukture i vece
oStecenje kontaktne povrSine, nego kada je legura acikularne mikrostrukture, su
posledica izrazenog adhezivnog habanja. Prema teoriji delaminacije predlozene od
strane Suh-a [302], tokom klizanja se povecava plasticna deformacija kontaktne

povrsine legure i akumulira naprezanje, koje pri nekoj kriticnoj vrednosti dovodi do
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stvaranja prsline ispod kontaktne povrSine. Sa ponavljanjem kontakata prslina se Siri
paralelno kontaktnoj povrSini i dolazi do odvajanja materijala, koji usled adhezije
prijanja uz kontaktnu povrsinu triboloSkog para. Na kontaktnoj povrsini legure stvaraju
se krateri, a odvojeni materijal delom ostaje na povr$ini druge komponente triboloskog
para a delom nanosi na kontaktnu povrSinu legure u vidu manjih ili vecih nalepa.
Kriticno naprezanje zavisi od plasticnosti legure odnosno koli¢ine o/f medufaznih
grani¢nih povrsina u slucaju legure titana [303]. S obzirom na ¢injenicu da je legura Ti-
6Al-4V ELI zrnaste mikrostrukture plastcnija od one acikularne morfologije, vece je i
sklonosti ka adhezivnom habanju. Da se habanje odvija uz vece ucesc¢e adhezije ukazuje
1 manji stepen ojacavanja povrSinskog sloja. Pri ve¢im brzinama klizanja na odredenoj
dubini od kontaktne povrSine ili ¢ak uz samu povrsSinu dolazi do pada tvrdoce (slike
9.11c 1 d), Sto odrazava manju otpornost prema stvaranju prslina i delaminaciji
materijala posebno kada je u pitanju legura globularne mikrostrukture. Prema
Straffelini-ju 1 Molinari-ju [205] do omekSavanja, odnosno pada napona tecenja
materijala u kontaktnoj zoni, 1 veceg habanja delaminacijom materijala dolazi zbog
toplotnog efekta koji se javlja pri velikim brzinama klizanja. Kako se brzina habanja
legure Ti-6Al1-4V ELI zrnaste mikrostrukture pri manjim optere¢enjima ne povecava
znatno sa poveéanjem brzine klizanja (slika 10.2) moze se pretpostaviti da zagrevanje
kontaktne povrSine legure usled trenja nije veliko. Pri najve¢em opterecenju, pak, dolazi
do znatnog transfera materijala i pojave vece koli¢ine nalepa posebno pri velikoj brzini
klizanja, $to ukazuje da se pri ostrim uslovima habanja sa povrsine ¢eli¢nog diska naglo
odvaja materijal prenet adhezijom. U mehanickoj smeSi sa odvojenim materijalom
nalazi se i oksid Fe;O4 (slika 9.10), Sto je potvrda da se u isto vreme haba i povrSina
Celicnog kontaktnog para. To je saglasno rezultatima istrazivanja drugih autora
[304,305], koji navode da je pri malim brzinama klizanja (na primer 0,3 m/s) osnovni
mehanizam habanja legure Ti-6Al-4V na vazduhu koroziono habanje ali da se sa
povecanjem brzine klizanja povecava zastupljenost delaminacije materijala. Medutim,
oni navode da je adhezivno habanje jedini mehanizam gubitka materijala pri brzini
klizanja > 0,8 m/s, S§to ovde nije slucaj. Oc¢igledno da prisustvo lubrikanta bitno utice na
ponasanje ove legure pri habanju 1 trenju.

Saglasno teoriji delaminacije materijala, adhezija je dominantan mehanizam
habanja termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr manje tvrdo¢e. Manivasagam 1i
saradnici [306] su, takode, dosli do istih saznanja. OmekSavanje legure u povrSinskom
sloju (slika 9.85) jasno ukazuje da je veliki gubitak materijala nastao usled adhezivnog

habanja. Pojava delaminacije je posebno izrazena u slucaju hladno valjane legure. Pri
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vec¢em kontaktnom opterecenju transfer materijala je toliko veliki da se deo skinutog
materijala nanosi na kontaktnu povrsinu legure u slojevima (slika 9.82). Pri tome se sa
povecanjem brzine klizanja povecava i deo odvojenog materijala, koji se uklanja iz zone
kontakta. U slucaju toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr do veée adhezije dolazi pri
znatno oStrijim uslovima habanja (slika 9.83). Usled vece sposobnosti deformacionog
ojaCavanja abrazija i koroziono habanje preovladuju pri manjim opterecenjima i brzini
klizanja. S obzirom na to da se oksidni film lako odvaja sa kontaktne povrSine,

obnavljanje zastitnog filma doprinosi ve¢em gubitku materijala.

10.2.1.2. Koeficijent trenja
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Slika 10.3. Koeficijent trenja legura razlicitog mikrostrukturnog stanja pri kontaktnom
opterec¢enju F,, od 20 N (a), 40 N (b) 1 60 N (c).

Vedi transfer materijala sa kontaktne povrSine legure Ti-6Al-4V ELI zrnaste
mikrostrukture i hladno valjane legure Ti-13Nb-13Zr doprinosi njihovim boljim

frikcionim svojstvima (slike 9.12, 9.13, 9.86 1 9.87). Nezavisno od kontaktnog
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opterecenja 1 brzine klizanja najmanji koeficijent trenja ima legura Ti-6Al-4V ELI
zrnaste mikrostrukture (slika 10.3). Vrednosti su ve¢e od vrednosti koeficijenta trenja
kosti [32], ali su relativno male i krecu se u opsegu 0,32-0,38. Materijal prenet na
celicni kontaktni par deluje kao lubrikant, pa trenje zbog boljeg podmazivanja nije
veliko. Sa povecanjem opterecenja i brzine klizanja preneti materijal pocinje da se
odvaja, $to ima za posledicu manji broj kontakata Ti-6A1-4V ELI/Ti-6Al-4V ELI i nesto
veci koeficijent trenja koji je 1 dalje manji nego u ostalim slucajevima 1 uporediv sa
koeficijentom trenja legure Co-28Cr-6Mo habane u Hank-ovom rastvoru na temperaturi
od 37 °C [115]. U istoj literaturi [115] se navodi, bez podataka o nacinu izrade ili
mikrostrukturi legure, da koeficijent trenja legure Ti-6Al-4V ima vrednost 0,46.

Pri malom optereCenju hladno valjana legura Ti-13Nb-13Zr ima gotovo iste
vrednosti  koeficijenta trenja (0,34-0,36) kao legura Ti-6Al-4V ELI zrnaste
mikrostrukture. Tome najverovatnije doprinosi kompaktni oksidni film, koji se pri tim
uslovima ne odvaja u potpunosti sa kontaktne povrSine. Medutim, sa povecanjem
kontaktnog opterecenja pogorSavaju se frikciona svojstva hladno valjane legure Ti-
13Nb-13Zr, mada je transfer materijala veliki. To je u saglasnosti sa istrazivanjima
drugih autora, koji navode da kontakti legura o/a 1 a+f/a+f postizu manji koeficijent
trenja od kontakta S/ [307]. Pri najvecoj brzini klizanja dolazi do veceg odvajanja
prenetog materijala sa ¢elicnog kontaktnog para, ne ostvaruje se podmazivanje duz cele
kontaktne povrSine i1 koeficijent trenja dostize vrednost 0,50. Ipak, koeficijent trenja ima
manje vrednosti (0,34-0,50) nego u slucaju toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr (0,37-
0,55), sto je direktna posledica zastupljenosti pojedinih mehanizama habanja. Naime,
pri malom kontaktnom optreéenju oksidni film odreduje frikciona svojstva. Cinjenica da
koeficijent trenja toplo valjane legure ima gotovo istu vrednost kao u slucaju hladno
valjane legure samo pri najmanjoj brzini klizanja ukazuje na slabija zaStitna svojstva
oksidnog filma. Sa povecanjem brzine klizanja oksidni film se odvaja sa kontaktne
povrsine toplo valjane legure, dolazi vise do direktnog kontakta Ti-13Nb-13Zr/Celik 1
abrazije, S§to povecava koeficijent trenja do 0,48. Pri veCem kontaktnom opterecenju
veca je zastupljenost adhezivnog habanja, ali je transfer materijala relativno mali. Osim
toga, preneti materijal se lako odvaja od ¢eli¢nog kontaktnog para, Sto ima za posledicu
veci koeficijent trenja (0,50-0,55). Pri tome, brzina klizanja ne pokazuje ve¢i uticaj. To
je u saglasnosti sa podacima, koje navode drugi autori [201,115]. Pri habanju u Hank-
ovom rastvoru koeficijent trenja legure Ti-13Nb-13Zr ima vrednost 0,46 [201] odnosno
0,48 [115], dok su te vrednosti u slucaju FBS seruma vece 1 krecu se u opsegu 0,37-0,50
[201].
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U slucaju legure Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture koeficijent trenja ima
uporedive vrednosti (0,31-0,53) samo pri najmanjoj brzini klizanja (slika 10.3). Pri
tome, manje vrednosti koeficijenta trenja (0,31-0,43) ima legura lamelarne
mikrostrukture, $to je povezano sa stvaranjem oksidnih filmova na kontaktnoj povrsini.
Medutim, nezavisno od fino¢e acikularne mikrostrukture sa pove¢anjem brzine klizanja
povecava se vrednost koeficijenta trenja, koji pri najveéem optere¢enju ima vrednost
0,68-0,77. Relativno visoke vrednosti koeficijenta trenja su posledica dominantne
abrazije 1 kontakata Ti-6Al-4V ELI/Celik, koji preovladuju zbog malog transfera
materijala posebno u slucaju legure martenzitne mikrostrukture. Odvajanje prenetog
materijala sa kontaktne povrsine legure lamelarne mikrostrukture i stvaranje veceg broja
nalepa nego u slucaju martenzitne mikrostrukture doprinosi nesto ve¢em trenju i loSijim
frikcionim svojstvima legure lamelarne mikrostrukture. Tek pri najostrijim uslovima
habanja koeficijent trenja legure martenzitne mikrostrukture ima istu vrednost kao 1
koeficijent trenja legure lamelarne mikrostrukture (0,77). Tako visoke vrednosti
koeficijenta trenja (0,4-0,7) ima titan u kontaktu sa Al,O; na sobnoj temperaturi [113].
Mercer 1 Hutchings [308], pak, navode da koeficijent trenja legure Ti-6Al-4V tokom
abrazivnog habanja u kontaktu sa Al,O3; ima vrednost 0,6.

Iz svega izloZenog sledi da triboloSka svojstva i stepen oSteCenja ispitivanih
legura Ti-6A1-4V ELI 1 Ti-13Nb-13Zr usled habanja i trenja kontroliSu karakteristike
zaStitnih oksidnih filmova koji se stvaraju tokom habanja, stepen deformacionog
ojaCavanja kontaktne povrSine i transfer materijala na kontaktnu povrSinu para. Pri
tome, veliki uticaj ima nacin ostvarivanja medusobnog kontakta komponenata

triboloskog para, vrsta materijala triboloskog para i sastav lubrikanta za podmazivanje.
10.2.2. Mikro triboloska svojstva
10.2.2.1. Brzina habanja

Da uslovi habanja i trenja bitno uticu na triboloSko ponasanje legura titana,
pokazali su rezultati odredivanja brzine habanja i frikcionih svojstava termicki obradene
legure Ti-6Al-4V ELI pri linearno naizmeni¢nom kretanju, koje simulira pokrete pri
hodu. Dobijene vrednosti specificne brzine habanja na mikro nivou (kontaktno
opterecenje 100-1000 mN, linearna brzina klizanja 4-12 mm/s) u prisustvu i bez Ringer-
ovog rastvora kao lubrikanta prikazane u literaturi [309] su manje za red veli¢ina (107-

10 mm*/N'm) nego u slutaju habanja na makro nivou. Pri tome se legura haba manjom
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brzinom u prisustvu Ringer-ovog rastvora, nezavisno od mikrostrukturnog stanja.
Takode, pri svim datim kombinacijama optere¢enja i brzine klizanja, nezavisno od
prisustva Ringer-ovog rastvora, u kontaktu sa Al,O; se najsporije haba legura ravnoosne
mikrostrukture, $to nije slu¢aj pri makro habanju. Koeficijent habanja & je reda veli¢ina
107-10° mm’/N'm, $to je za red do tri reda veli¢ina manje nego u slu¢aju metal/metal
triboloskog para. Tome doprinosi velika razlika u primenjenom opterecenju i brzini
klizanja, ali se ne moze zanemariti ni uticaj ciklicnog kretanja i vrste materijala
kontaktnog para.

Naime, Qu 1 saradnici [310] navode da se legura Ti-6Al-4V pri opterecenju od
10 N i brzini klizanja od 0,3 ili 1 m/s haba na vazduhu brzinom reda veli¢ina 10™*
mm’/N'm nezavisno od toga da li je druga komponenta triboloskog para od &elika ili
Al,Os, ali da je habanje legure u kontaktu sa celicnim parom vece $to je naroCito
izrazeno pri manjoj brzini klizanja. Osim toga, Al,O3 par se neo¢ekivano, s ozirom na to
da je Al,O; vece tvrdoce od celika, brze haba od ¢eli¢nog para (koeficijent habanja je
reda veli¢aina 10 i 10°® mm®/N-m, respektivno). Dong i Bell [234], takode, navode da
je koeficijent habanja triboloskog para Al,O3/Ti-6Al-4V veéi za red veli¢ina nego
triboloskog para cCelik/Ti-6A1-4V. To se objasnjava veCom zilavosti loma celika 1
stvaranjem tribo sloja pri kontaktu legure Ti-6Al-4V sa keramickim parom [310]. Tribo
sloj, koji prijanja uz kontaktnu povrSinu Al,O; doprinosi degradaciji mehanickih
svojstava kontaktne povrsine. Rezultat je veliko habanje Al,O; para. Medutim, stvaranje
tribo sloja utic¢e i na ponasanje legure Ti-6Al-4V pri klizanju [234,304,307], o ¢emu ¢e
biti vise reci kasnije.

Od parametara habanja kontaktno opterecenje ima ve¢i uticaj na specifi¢nu
brzinu habanja. Naime, brzina habanja se povecava sa povecanjem brzine klizanja pri
malim kontaktnim optere¢enjima (< 500 mN), ali je taj uticaj gotovo zanemarljiv pri
najvecem opterecenju. S druge strane, brzina habanja se sa povecanjem opterecenja pri
maloj brzini klizanja prvo povecava, a zatim od 250 mN ili 500 mN smanjuje da bi pri
najve¢em kontaktnom optere¢enju imala najmanju vrednost. Nagla promena
koeficijenta habanja sa optere¢enjem posebno je izrazena pri habanju u Ringer-ovom
rastvoru. Medutim, pri ve¢im brzinama klizanja dolazi do velikog habanja pri malom

opterec¢enju da bi se sa porastom opterecenja brzina habanja naglo smanjila.

10.2.2.2. Trenje i mehanizam oStecenja
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Slika 10.4. Koeficijent trenja legure Ti-6Al1-4V ELI razli¢itog mikrostrukturnog stanja

pri linearno naizmeni¢nom kretanju.

Slican trend zapaza se i pri promeni frikcionog ponaSanja legure razlicite
mikrostrukture (slike 9.14-9.16). Koeficijent mikro trenja se pri podmazivanju Ringer-
ovim rastvorom kre¢e u opsegu od 0,10-1,78 1 ima najvece vrednosti (0,42-1,78) pri
najmanjem opterecenju. Sa povecanjem opterecenja do 500 mN vrednost koeficijenta

trenja se naglo smanjuje do 0,12-0,27, a zatim se do maksimalnog optere¢enja gotovo
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ne menja (0,10-0,19). Brzina klizanja ne pokazuje vec¢i uticaj osim pri najmanjem
opterecenju (slike 10.4a, c i e). Pri tome se najveée promene u frikcionom ponasanju
zapazaju u slucaju legure martenzitne mikrostrukture. Naime, pri brzini klizanja od 12
mm/s dolazi do izrazitog porasta vrednosti koeficijenta trenja koja je dva puta ve¢a nego
pri najmanjoj brzini klizanja 1 iznosi 1,79.

Najbolja frikciona svojstva pri datim uslovima, kao 1 u slucaju triboloskog para
Ti-6A1-4V ELI/Celik, ima legura ravnoosne mikrostrukture. Koeficijent trenja ima
vrednosti, koje se kre¢u u opsegu od 0,10-0,59 i najmanje su pri brzini klizanja od 4
mm/s, nezavisno od kontaktnog optereCenja. Sa povecanjem opterecenja do 250 mN
koeficijent trenja se povecava a zatim smanjuje, Sto nije sluc¢aj kod ostalih
mikrostruktura. Pri brzinama klizanja od 8 mm/s i 12 mm/s koeficijent trenja se
kontinuirano smanjuje sa povecanjem kontaktnog opterecenja tako da se pri £, = 1000
mN postizu vrednosti 0,14 1 0,16, respektivno, koje su veoma bliske vrednosti dobijene
pri najmanjoj brzini klizanja (0,10). Mada se koeficijent mikro trenja menja u Sirem
opsegu nego koeficijent makro trenja u slucaju celicnog kontaktnog para, pri svim
brzinama klizanja i optere¢enjima > 250 mN se postizu vrednosti koje su manje 1,5-3
puta. Koeficijenti trenja legure globularne i lamelarne mikrostrukture (0,11-0,82 1 0,12-
0,81, respektivno) su uporedivi i veéi nego u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture,
naroCito pri najmanjem optereCenju i brzini klizanja od 4 mm/s 1 § mm/s. Ipak,
najslabija frikciona svojstva pri navedenim uslovima mikro trenja ima legura
martenzitne mikrostrukture, ¢iji koeficijent trenja postize vrednosti 0,98 i 0,82,
respektivno.

Takvom frikcionom ponasanju legure pri linearno naizmeni¢nom kretanju u
Ringer-ovom rastvoru doprinosi dominantni mehanizam habanja, koji se saglasno
istrazivanjima drugih autora [205,234,304,307,310] menja sa promenom kontaktnog
opterecenja i brzine klizanja. Prema Dong-u i1 Bell-u [234] stvaranje oksida na
kontaktnoj povrsini Ti-6Al-4V para smanjuje silu trenja izmedu Al,Os i legure Ti-6Al-
4V, jer oksidi titana uglavnom imaju manji koeficijent trenja od legura titana. Sta vise,
sloj oksida deluje kao difuziona barijera izmedu AlLO; i legure Ti-6Al-4V, §to pri
velikim optere¢enjima i brzinama klizanja doprinosi smanjenju koeficijenta trenja.
Drugi autori [307], pak, smatraju da stvaranje TiO, oksida na kontaktnoj povrSini legure
titana ne pokazuju tako veliki uticaj na brzinu habanja i silu trenja.

Izgled kontaktne povrSine legure nakon klizanja (slike 9.25-9.32) pokazao je da
tokom habanja dolazi do oksidacije kontaktne povrSine legure nezavisno od morfologije

mikrostrukture, ali da koroziono habanje kontroliSe samo triboloSko ponaSanje legure
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martenzitne i1 globularne mikrostrukture i to pri malom optere¢enju i brzini klizanja.
Morfologija kontaktne povrSine nakon habanja, kao i1 srednje vrednosti koeficijenata
habanja 1 trenja tokom celog puta klizanja, ukazuju na opSte ponasanje legure 1 krajnji
stepen oStecenja kontaktnih povrSina. Ipak se na osnovu dobijenih podataka i navodenja
drugih autora [234,304,311] o promeni sile trenja i mehanizma osSte¢enja tokom habanja
pri konstantnom opterecenju i brzini klizanja moZze pretpostaviti kako se proces habanja
odvija. Tako nagomilavanje tvrdih oksidnih cCestica (slike 9.29-9.32), koje nastaju
odvajanjem oksidnog filma u zoni kontakta nakon manjeg broja ciklusa i njegovim
usitnjavanjem, dovodi do intenzivnije abrazije i velikog trenja. Naime, Masmoudi 1
saradnici [311] navode da je na pocetku klizanja dominantan mehanizam abrazija a
zatim adhezija do odredenog broja ciklusa kada se produkti habanja uklanjaju iz
kontaktne zone. Pri daljem klizanju ponovo preovladije abrazija i tako se smena
dominantnog mehanizma habanja periodi¢no ponavlja. Uklanjanje produkata habanja iz
kontaktne zone utice, dakle, na brzinu habanja i pra¢eno je neocekivanim smanjenjem i
povecanjem koeficijenta trenja.

Pri najmanjem optere¢enju legure martenzitne mikrostrukture ukupni gubitak
materijala je mali, Sto ukazuje na teZze odvajanje oksidnog filma i dominantnu abraziju.
Sa vremenom klizanja odvajaju se delovi oksidnog filma, usitnjavaju se i doprinose
vecem abrazivnom habanju i koeficijentu trenja. Relativno krupne cCestice oksida i
produkata habanja nakupljene u aglomeratima na povrSini kontaktne zone govore u
prilog tome da je oksidni film boljih zaStitnih svojstava Sto za rezultat ima malo
koroziono habanje. Sa povecanjem optere¢enja do 500 mN zastupljenost korozionog
habanja se naglo poveéava. Usled lakSeg odvajanja oksidnog filma povrSina legure je
aktivnija, Sto dovodi do tribo-hemijskih reakcija i veCeg gubitka materijala. Brzina
habanja je velika, produkti habanja su finije Cestice koje su ravnomerno rasporedene na
povrsini kontaktne zone tako da je manje trenje 1 pli¢e oSte¢enje povrSine abrazijom. Pri
opterecenjima > 500 mN zastupljenost korozionog habanja se smanjuje, skinuti
materijal se uklanja iz kontaktne zone i preovladuje abrazivno habanje sa znacima
adhezije. Tokom habanja pri najve¢em kontaktnom opterecenju od 1000 mN postojeci
oksidni film se uklanja na samom pocetku klizanja, produkti habanja nisu u kontaktu sa
povrSinom Al,Oj; para i, kako je spreceno obnavljanje oksidnog filma u zoni kontakta a
time 1 ve¢i gubitak materijala, povecava se povrsSina direktnog kontakta legure i Al,O3
para, §to dovodi do tribo hemijskih reakcija i promene dominantnog mehanizma
habanja. Naime, prema nekim istrazivanjima [234,236,307] pri velikom opterecenju ili

brzini klizanja moze do¢i do velikog zagrevanja kontaktne povrSine legure i
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omeksSavanja povrSinskog sloja. Hager i saradnici [236] navode da se sa poviSenjem
temperature do 450 °C smanjuje zatezna ¢vrstoca legure Ti-6Al-4V za = 50 %, pritisna i
smicajna ¢vrstoca za 40 %, a modul elasti¢nosti za 20 %. Usled toga dolazi do izrazite
plasti¢ne deformacije povrSinskog sloja i smanjenja brzine habanja. Transfer materijala
usled izrazene adhezije doprinosi znatnom smanjenju sile trenja. Dakle, kada je veca
koli¢ina produkata habanja prisutna u kontaktnoj zoni dominantan mehanizam habanja
je abrazija i1 velika je brzina habanja. Prema Molinari-ju i saradnicima [304] legura je
maksimalne otpornosti prema habanju pri kombinaciji opterecenja i brzine klizanja,
koja obezbeduje minimalno koroziono habanje a ne dovodi do intezivne delaminacije
materijala. Isti autori navode da na promenu dominantnog mehanizma habanja vise
utiCe brzina klizanja. Medutim, prema Dong-u i Bell-u [234] promena mehanizma
habanja zavisi od kontaktnog opterecenja, S§to se i ovde pokazalo. Promena
dominantnog mehanizma habanja sa brzinom klizanja se ne zapaza, verovatno stoga $to
su primenjene brzine klizanja znatno manje od onih u literaturi [234,304]. Uticaj brzine
klizanja ogleda se u smanjenju kontaktnog optere¢enja pri kom dolazi do promene
korozionog u adhezivno habanje.

Usled manje kohezione ¢vrstoce 1 adherentnosti, oksidni film na povrsini legure
globularne mikrostrukture lako se odvaja ve¢ pri najmanjem optereCenju 1 brzini
klizanja (slike 9.31 1 9.32). Pored sloja relativno finih Cestica oksida i produkata habanja
u zoni kontakta, koje dodatno dovode do abrazije i povecanja trenja, zapazaju se
uklonjeni produkti habanja u okolini ve¢ih oStecenja, Sto ukazuje na veliku brzinu
habanja. Sa povecanjem optereCenja zastupljenost korozionog habanja se smanjuje,
manja je brzina habanja, ali se sloj finih oksidnih ¢estica u kontaktnoj zoni javlja sve do
najvecih opterec¢enja kada preovladuje delaminacija materijala. Sa povecanjem brzine
klizanja uces¢e korozionog habanja se smanjuje, ali je abrazija i dalje dominantni
mehanizam habanja pri optereCenjima < 500 mN. Pri veim opterecenjima brzina
klizanja ne pokazuje ve¢i uticaj.

Koroziono habanje je zastupljeno i kod legure ravnoosne mikrostrukture, ali
samo pri malim optere¢enjima i najmanjoj brzini klizanja (slike 9.27 i 9.28). Mala
koli¢ina finih Cestica, nastalih odvajanjem i lomom tankog oksidnog filma na povrSini
traga, ukazuje da je ve¢ pri malom opterecenju ostvaren direktni kontakt sa povrSinom
Al,O3 para §to ima za posledicu plasticnu deformaciju povrSinskog sloja 1 pojavu
delaminacije materijala usled adhezivnog habanja. Manja zastupljenost korozionog
habanja nego u sluCaju legure martenzitne 1 globularne mikrostrukture doprinosi

manjem gubitku materijala i brzini habanja posebno pri kriticnom opterecenju i brzini
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klizanja. Sa povecanjem opterecenja i brzine klizanja preovladuje adhezivno habanje. S
obzirom na to da titan karakteriSe mala toplotna provodljivost pri velikom opterecenju,
naroCito pri klizanju u kontaktu sa materijalom, takode, male toplotne provodljivosti
kao Sto je Al,O3;, moZe se jako povisiti temperatura kontaktne povrsine, Sto dovodi do
stvaranja tribo sloja koji smanjuje brzinu habanja i silu trenja. Pri odvijanju tribo
hemijskih rekacija dolazi do oksidacije povrSine legure titana, ali i redukcije Al,O;
[234]. Stvaranje oksida smanjuje habanje Al,O; kao 1 trenje triboloskog para. Medutim,
redukcija AL,O; para i stvaranje intermetalnih jedinjenja kao $to je TizAl dovodi do
njegovog veceg habanja. Pri relativno maloj brzini klizanja ili malom optere¢enju brzina
rasta oksidnog filma je toliko mala da se on lako uklanja. Kako u tom slu¢aju nema
difuzione barijere izmedu Ti-6Al-4V ELI 1 Al,O3 para, koja smanjuje brzinu redukcije
Al,Os, dolazi do stvaranja tribo sloja na povrSini Al,O3 para. Sa vremenom klizanja
povecava se debljina tribo sloja krtijeg od Al,O3, Sto pri vecoj privlacnoj sili moze
dovesti do pojave mikro prslina i ¢ak odvajanja tribo sloja. Kada se pri kriti€nom
kontaktnom opterecenju ili brzini klizanja postigne toliko velika brzina oksidacije da
oksidni film efikasno deluje kao difuziona barijera smanjuje se brzina habanja Al,Os.
Pri tome veci uticaj pokazuje brzina klizanja. Dong i Bell [234] su potvrdili ovu
hipotezu otkrivaju¢i TizAl 1 zrma Al,Os; u produktima habanja triboloskog para
Al O3/Ti-6Al-4V. Prema ovim autorima brzina habanja Al,Os; se prvo povecava sa
povecanjem brzine klizanja ili opterecenja, a zatim smanjuje. Medutim, utvrdeno je da
se koeficijent trenja triboloskog para smanjuje sa povecanjem bilo brzine klizanja bilo
kontaktnog opterecenja. Imaju¢i to u vidu, moze se pretpostaviti da smanjenju
koeficijenta trenja legure ravnoosne mikrostrukture doprinosi odvijanje tribo-hemijskih
reakcija. Fazni sastav kontaktne zone i produkata habanja nije detaljno ispitian, ali se na
osnovu SEM analize kontaktne povrSine legure primenom BSE slike i pojave krupnijih
Cestica drugacijeg kontrasta moze pretpostaviti prisustvo TizAl. U prilog tome govori 1
¢injenica da je zastupljenost korozionog habanja veoma mala.

Jedan od razloga loSijih frikcionih svojstava legure lamelarne mikrostrukture je
nemogucnost stvaranja oksidnog filma dobrih zastitnih svojstava. Nehomogen i porozan
film se lako uklanja, a tokom habanja tesko obnavlja zbog male otpornosti legure prema
plasti¢noj deformaciji ¢ak i pri najmanjem kontaktnom pritisku. Naime, do vec¢ih
oStecenja usled plasticne deformacije povrSinskog sloja legure i adhezivnog habanja
dolazi ve¢ pri najmanjem optereCenju i brzini klizanja (slike 9.25 i 9.26). Sa
povecanjem kontaktnog optere¢enja do kriticnih 500 mN povecava se delaminacija

materijala, Sto doprinosi povecanju gubitka materijala i brzine habanja. Medutim,
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habanje se odvija mnogo manjom brzinom nego u sluc¢aju martenzitne ili globularne
mikrostrukture, jer je usled izraZzene adhezivnosti i tribo hemijskih reakcija mala
povrsina direktnog kontakta Al,O; para sa povrSinom legure. S druge strane, trenje se
smanjuje usled dobre adhezivnosti u zoni kontakta. Na to ukazuje i mala koli¢ina
produkata habanja u okolini traga. Do kriticnog optere¢enja na brzinu habanja i
koeficijent trenja utice i1 brzina klizanja. Brzina habanja se sa povecanjem brzine
klizanja povecava, dok se trenje smanjuje zbog sve veleg transfera materijala na
povrsinu Al,Os para. Pojava krupnijih Cestica drugacije prirode pri ve¢em opterecenju i

brzini klizanja ukazuje da 1 brzina habanja Al,O; para pokazuje sli¢an trend promene.
10.2.2.3. Uticaj Ringer-ovog rastvora

Tribolosko ponaSanje legure Ti-6Al1-4V ELI pri linearno naizmeni¢nom kretanju
se bitno menja u prisustvu Ringer-ovog rastvora kao lubrikanta. Mada pokazuje sli¢an
trend promena sa povecanjem kontaktnog opterecenja i brzine klizanja kao pri habanju
na vazduhu, specificna brzina habanja se smanjuje [309] a samim tim se menja
geometrija 1 stepen nastalog oStecenja (slike 9.17-9.32). Frikciona svojstva se, pak, u
prisustvu Ringer-ovog rastvora pogorsavaju (slika 9.14), sto je posebno izrazeno pri
malim opterecenjima i najmanjoj brzini klizanja. Medutim, promena koeficijenta trenja
sa povecanjem kontaktnog opterec¢enja i brzine klizanja nije jednoznacna i zavisi od
mikrostrukturnog stanja legure.

Pri habanju bez Ilubrikanta gubitak materijala odnosno brzina habanja je
kontrolisana u izvesnoj meri karakteristikama oksidnog filma, koji se stvara na vazduhu.
Smatra se da je oksidni film, koji je uvek prisutan na povrsini titana, tanak i da se pri
srednjim ili velikim optere¢enjima lako uklanja [312]. To ima za posledicu direktan
kontakt legure titana sa materijalom kontaktnog para, Sto dovodi do promene
mehanizma habanja. Pored abrazivnog habanja, osnovnog mehanizma habanja mekseg
materijala tvrdim, dolazi do izrazite adhezije koja zavisi od metalurSke kompatibilnosti i
deformacionog ponasanja legure. Sto je veéa plasti¢na deformacija legure, povrsina je
aktivnija 1 veca je mogucénost stvaranja tribo sloja. Tome doprinosi i vece zagrevanje
povrsine nego u prisustvu lubrikanta, posebno pri ve¢im opterecenjima i brzini klizanja.
Stvaranjem tribo sloja smanjuje se koeficijent habanja i sila trenja.

Tako su minimalna (0,05) i maksimalna (0,8) vrednost koeficijenta trenja pri
klizanju na vazduhu dva puta manje nego sa Ringer-ovim rastvorom u kontaktnoj zoni 1

postizu se kod legure martenzitne mikrostrukture (slika 10.4). Osteenja su u tom
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sluc¢aju manja 1 dublja, Sto ukazuje na vec¢i gubitak materijala delaminacijom (slike 9.23
1 9.24), ali se usled transfera materijala na povrs$inu kontaktnog para i dobro prijanjanje
sloja znatno smanjuje trenje. Sa povecanjem optere¢enja povecava se brzina stvaranja
tribo sloja, koji doprinosi daljem smanjenju koeficijenta trenja. Najmanji koeficijent
trenja veoma blizak koeficijentu trenja kosti (0,02 [32]) se dobija pri najmanjoj brzini
klizanja, koja obezbeduje najvecu prekrivenost kontaktne povrsine produktima tribo
hemijskih reakcija. Pri ve¢im brzinama klizanja dolazi do ve¢eg naprezanja tribo sloja
kontaktnog para i pojave novih produkata habanja u zoni kontakta, koji putem abrazije
doprinose povecanju brzine habanja. Kriticno optere¢enje i u ovom slucaju je srednje
opterec¢enje od 500 mN.

Koeficijent trenja ima slicne vrednosti (0,11-0,75) 1 kada je mikrostruktura
legure drugacije morfologije. Medutim, razli¢it trend promene koeficijenta trenja sa
brzinom klizanja (slike 9.15 1 10.4b, d i1 f) 1 pojava manje ili vece koli¢ine produkata
habanja u zoni kontakta ukazuju na razli¢itu zastupljenost pojedinih mehanizama
habanja, koji zavise od morfologije 1 odnosa udela faza u mikrostrukturi. Kod legure
lamelarne mikrostrukture koeficijent trenja se smanjuje sa povecanjem kontaktnog
opterecenja nezavisno od brzine klizanja. Veci koeficijent trenja pri najmanjoj brzini
klizanja, narocito pri malim opterecenjima, relativno glatka povrSina oStecenja i mala
koli¢ina produkata habanja izvan traga (slike 9.17 1 9.18) je rezultat veceg doprinosa
abrazivnog habanja i afiniteta Al,O3; para prema leguri vece sposobnosti oja¢avanja. Sa
povecanjem brzine klizanja povecava se zastupljenost transfera materijala ali i brzina
habanja Al,Os3 para, tako da se Cestice odvojene sa povrSine Al,O; para javljaju pri
manjim optere¢enjima (slika 9.19).

Pri habanju legure zrnaste mikrostrukture bez prisustva lubrikanta deluju isti
mehanizmi kao u slucaju mikrostrukture acikularne morfologije. Medutim, do izrazite
delaminacije materijala dolazi ve¢ pri najmanjem opterecenju i brzini klizanja (slike
9.20-9.22), sto znatno smanjuje trenje pa je vrednost koeficijenta trenja = 0,25 (slika
10.4b). Pri veCem opterecenju dolazi do naglog odvajanja tribo sloja 1 usitnjavanja
Cestica koje se zadrzavaju u zoni kontakta i doprinose veéem habanju i trenju. Ipak,
produkti habanja nisu toliko ojacali deformacijom da bi se oSte¢enje znatno povecalo
abrazijom. Kada se nagomilavanjem tih Cestica pri optere¢enju od 500 mN obrazuje sloj
koji potpuno odvaja kontaktne povrSine para smanjuje se brzina habanja i sila trenja
(koeficijent trenja se smanjuje od = 0,42 do 0,18-0,29), §to je viSe izraZzeno kod legure
globularne mikrostrukture. Pri kontaktnim opterecenjima > 500 mN stvara se stabilniji

tribo sloj, koji doprinosi smanjenju kako koeficijenta habanja tako i koeficijenta trenja.
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Sa povecanjem brzine klizanja potpuna prekrivenost oste¢enja Cesticama tribo sloja se
javlja pri jo§ manjem kontaktnom optereéenju, ali su produkti habanja prisutni u
kontaktnoj zoni 1 pri najve¢em opterecenju. Pri tome je njihovo uceSce u ukupnom
procesu habanja znatno manje kod legure ravnoosne mikrostrukture, §to se manifestuje
manjim oStecenjem.

Pri habanju u Ringer-ovom rastvoru smanjuje se adhezivno habanje usled
podmazivanja kontaktne povrSine 1 manje metalurSke kompatibilnosti, Sto dovodi do
smanjenja koeficijenta habanja. Adhezija kontaktnih povrSina zavisi od afiniteta
materijala kontaktnog para prema habanom materijalu i njegove otpornosti prema
plasti¢noj deformaciji [312]. S obzirom na to da Al,Os pokazuje veliki afinitet prema
titanu, moglo se ocekivati da je legura Ti-6Al-4V ELI podlozna adhezivnom habanju.
Medutim, stvaranjem TiO, oksida na kontaktnoj povrSini legure menja se priroda veze
materijala u kontaktu, Sto ima za posledicu smanjenje metalurske kompatibilnosti i
tendencije ka adheziji. Takode je efikasnost podmazivanja veca u prisustvu oksidnog
filma zbog vece kvasljivosti TiO, oksida u odnosu na titan i legure titana. Kako se u
prisustvu Ringer-ovog rastvora odvija koroziono habanje legure Ti-6Al-4V ELI i
oSteceni oksidni film obnavlja tokom habanja, pri malim optereCenjima preovladuje
abrazivno habanje. Ostecenja kontaktne povrSine su veca, ali pli¢a i manje reljefna zbog
manjeg gubitka materijala. Pri tome, zastupljenost adhezivnog habanja zavisi od
stabilnosti oksidnog filma i1 brzine kojom se obnavlja. Otuda efekat nije isti kod legure

razli¢itog mikrostrukturnog stanja.

10.3. UTICAJ MIKROSTRUKTURE NA KOROZIONA SVOJSTVA
10.3.1. Spontana oksidacija u fizioloSkom rastvoru

Pri izlaganju Ringer-ovom rastvoru na temperaturi ljudskog tela (37 °C) obe
ispitivane legure spontano pasiviraju (slike 9.37a 1 9.92a). Stvaraju se zastitni oksidni
filmovi debljine 1-4 nm [313], koji deluju kao barijera za dalje rastvaranje legura Sto
doprinosi smanjenju brzine korozije. Cinjenica da se potencijal otvorenog kola E,; pri
uspostavljanju stacionarnog stanja kre¢e u uskom opsegu (50-80 mV (Ag/AgCl))
ukazuje da su oksidi spontano stvoreni na povrSini legura Ti-6Al-4V ELI 1 Ti-13Nb-
13Zr razli¢itog mikrostrukturnog stanja sli¢nih zastitnih svojstava. To se moglo 1

ocekivati, s obzirom na to da oksidni film nastao spontano u fizioloskom rastvoru ili pri
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anodnoj polarizaciji gradi pretezno TiO, dobrih zastitnih svojstava [248-250]. Mada na
uspostavljene stabilne vrednosti E,; moze uticati kvalitet pripreme povrsSine [254], one
se prema Pourbaix-ovom dijgramu za sistem Ti-H,O na 37 °C [272] nalaze u oblasti
stvaranja stabilnog TiO, oksida. Ipak, brzina kojom se pasivira povrSina legure i
karakteristike stvorenih oksidnih filmova zavise od hemijskog sastava legure i
primenjene termic¢ke odnosno termomehanicke obrade.

Stvaranje stabilnih oksidnih filmova se brze odvija na povrsini legure Ti-6Al-4V
ELIL nezavisno od mikrostrukture. Pri tome se pasivno stanje uspostavlja najbrze kod
legure globularne, a zatim martenzitne i ravnoosne mikrostrukture. Pasivni film se
najsporije stvara na povrsini legure lamelarne mikrostrukture, $to ujedno znaci da je i
najdeblji. Alves 1 saradnici [255] su pokazali da se debljina pasivnog filma povecava sa
vremenom drzanja legure Ti-6Al-4V u Hank-ovom rastvoru na temperaturi ljudskog
tela usled vece brzine rasta spoljaSnjeg poroznog sloja. Naime, prema fizickom modelu
rasta dvoslojnog pasivnog filma, koji je predlozila ova grupa autora, porozni sloj
pocinje da se stvara odmah nakon potapanja u rastvor temperature ljudskog tela, dok se
pri drzanju legure u rastvoru sobne temperature on stvara tek posle duzeg vremena.
Pokazalo se, takode, da su oksidni filmovi stvoreni spontano na povrSini legure
martenzitne 1 lamelarne mikrostrukture, iako razli¢ite debljine, vece otpornosti i
stabilniji nego oni obrazovani na povrsini legure zrnaste mikrostrukture, Sto se moze
pripisati unutrasnjem barijernom sloju vece otpornosti. LoSijim zaStitnim svojstvima
oksidnog filma na povrSini legure globularne mikrostrukture doprinosi veca
zastupljenost V,03 oksida nego u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture, Sto je
utvrdeno impedansnim merenjem i rendgenostrukturnom analizom povrSine korodirane
u Ringer-ovom rastvoru na sobnoj temperaturi. Da prisustvo ovog oksida narusava
stabilnost pasivnog filma, ukazuju procesi rastvaranja i repasivacije, koji se odvijaju
tokom vremena. Prema literaturnim podacima [255] pasivni film nastao u rastvoru na 37
°C je manje stabilan od filma koji se stvara na 25 °C usled veceg rastvaranja V,0;
oksida, koje se dalje ubrzava prisustvom CI jona u rastvoru.

Pasivacija povrSine hladno valjane legure Ti-13Nb-13Zr se, pak, spontano
odvija pri najmanjem potencijalu otvorenog kola (50 mV (Ag/AgCl)), Sto ukazuje na
stvaranje oksidnog filma manje stabilnosti nego u slucaju termicki obradene legure Ti-
6Al-4V ELI. Rast oksidnog filma se odvija veoma sporo, jer se nakon stvaranja sloja
TiO, oksida menja njegova struktura ugradnjom Nb,Os i ZrO, oksida. U literaturi
[32,237] se navodi da se stvaranjem Nb,Os oksida, koji je hemijski stabilniji 1 teze

rastvorljiv od V,03 oksida, povecava otpornost pasivnog filma na povrsini legure Ti-
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13Nb-13Zr. Medutim, pokazalo se da ipak dolazi do izvesnog rastvaranja $to doprinosi

manjoj stabilnosti oksidnog filma.
10.3.2. Ponasanje pri anodnoj polarizaciji

Snimanje krivih anodne polarizacije u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru
na sobnoj temperaturi pokazalo je da se ispitivane legure slicno ponaSaju pri anodnom
rastvaranju. Obe legure, nezavisno od mikrostrukturnog stanja, pokazuju pasivno stanje
1 postojane su prema piting ili koroziji u pukotini do potencijala od 4 V (ZKE) (slike
9.33b 1 9.88b). Ima podataka da piting potencijal toplo valjane i kovane legure Ti-6Al-
4V u 2 M HCl rastvoru na 37 °C iznosi 5,9 V (ZKE) [237]. Legiranje titana niobijumom
1 cirkonijumom doprinosi znatnom poboljSanju otpornosti prema piting koroziji.
Vrednost piting potencijala za rastvarajuce zarenu ili starenu leguru Ti-13Nb-13Zr u 5
M HCI rastvoru na 37 °C je veca 22,8 V (ZKE) [237] i prevazilazi vrednosti koje se
postizu u ljudskom telu [281]. Stoga se piting korozija ne moze javiti u in vivo
uslovima, ¢ak i pri veoma dugoj eksploataciji implanata.

Relativno male gustine struje pasivacije i gustine struje korozije ji,, reda veliina
10®%-10° A/em? ukazuju na malu brzinu korozije odnosno veliku korozionu otpornost
obe legure. Do sli¢nih rezultata su dosli Assis 1 saradnici [241] ispitivanjem korozionog
ponasanja legura Ti-6Al1-4V, Ti-13Nb-13Zr 1 Ti-4Nb-15Zr u Hank-ovom rastvoru i
Robin i saradnici [242] za legure Ti-6Al-4V 1 Ti-xNb-13Zr (x = 5, 13 i 20) u Ringer-
ovom rastvoru na 37 °C. Razlike u vrednostima korozionog potencijala Ej,,- i gustine
struje korozije ji,r (slika 10.5a), medutim, ukazuju da legure nisu iste korozione
postojanosti i da se ona moZe poboljsati odredenim rezimom termicke odnosno
termomehanicke obrade.

Tako se manja brzina rastvaranja legure Ti-6Al-4V ELI postize zrnastom
mikrostrukturom, koja nastaje rastvaraju¢im zarenjem u dvofaznoj (a+f) oblasti.
Pozitivnija vrednost Ej, 1 oblast pasivacije u Sirem opsegu potencijala (= 0,85 V)
ukazuje na stvaranje stabilnijeg oksidnog filma i vecu korozionu otpornost legure
ravnoosne mikrostrukture u odnosu na leguru globularne mikrostrukture. Gustina struje
pasivacije se sa poviSenjem temperature rastvaraju¢eg zarenja legure ne menja mnogo.
Medutim, negativnije vrednosti korozionog potencijala 1 pocetak pasivacije pri ve¢im
potencijalima ukazuju na manju korozionu postojanost legure acikularne mikrostrukture
1 stvaranje debljeg oksidnog filma. Naime, gustina struje se povecava sa potencijalom

sve dok se debljina oksidnog filma ne poveca toliko da kompenzuje dalje povecanje
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potencijala, tako da se gustina struje ne menja. Takode se oblast sekundarne pasivacije
iznad 1,9 V (ZKE) pomera ka veéim gustinama struje, $to znaci da je veée rastvaranje

legure acikularne mikrostrukture nastale rastvaraju¢im zarenjem u jednofaznoj £ oblasti.
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Slika 10.5. Korozioni potencijal Ej,, 1 gustina struje korozije ji, za legure razlicitog
mikrostrukturnog stanja u prirodno aerisanom Ringer-ovom rastvoru na sobnoj (a) i
temperaturi od 37 °C (b).

Mada male oscilacije u gustini struje pri potencijalima sekundarne pasivacije legure
globularne mikrostrukture govore o izvesnoj nestabilnosti oksidnog filma, gustine struje
sekundarne pasivacije legure ravnoosne i globularne mikrostrukture su za jedan do dva
reda veli¢ina manje nego u slucaju lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture. Pri tome je

oblast sekundarne pasivacije najsira (1,05 V) u slucaju legure lamelarne mikrostrukture.

Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini 297



Diskusija

Prelaz aktivnog u pasivno stanje, koji je u ovom slucaju vise izrazen kod legure
acikularne mikrostrukture, i pojava sekundarne pasivacije zapazena je od strane vise
autora [238,313]. Ramires 1 Guastaldi [238] smatraju da je taj proces povezan sa
povecanjem debljine oksidnog filma na povrsini, dok Marino i saradnici [313] navode
da je u pitanju stvaranje sekundarnih oksida ili fazni preobrazaj.

Razlika u korozionom ponasanju legure Ti-6Al-4V ELI termicki obradene po
razli¢itim rezimima moze se objasniti nastalim faznim i morfoloskim promenama u
mikrostrukturi, koje su pracene odgovaraju¢om preraspodelom legiraju¢ih elemenata
izmedu faza. Sa poveCanjem odnosa udela a i f faze poveava se gustina struje
pasivacije usled stvaranja mikrogalvanskog sprega izmedu ove dve faze [97]. Naime,
aluminijum je a stabiliSuci element koji se znatno rastvara i u § fazi. Vanadijum je, pak,
[ stabiliSuci element ogranicene rastvorljivosti u a fazi. Pri zagrevanju na poviSenim
temperaturama aluminijum tezi da segregira u a fazu, a vanadijum u f fazu. Pri tome je
obogacenje o faze aluminijumom vece Sto je manji zapreminski udeo a faze u
mikrostrukturi odnosno §to je viSa temperatura zagrevanja. Prema pseudo binarnom
faznom dijagramu (slika 2.2) promena sastava a faze sa temperaturom manje je izraZzena
nego u slucaju p faze. Saglasno tome, gustina struje pasivacije legure Ti-6Al-4V ELI
povecava se sa odnosom udela a i f faze slede¢im redom: globularna < ravnoosna <
lamelarna mikrostruktura.

Neravnomerna raspodela legiraju¢ih elemenata izmedu o 1 f faze dovodi do
stvaranja nestabilnog pasivnog filma usled razlike u slobodnoj energiji stvaranja oksida
prisutnih legiraju¢ih elemenata [97]. S obzirom na to da o faza sadrzi viSe aluminijuma
nego p faza, oksidni film ¢e iznad o faze biti bogatiji aluminijumom dok ¢e oksidni film
iznad f faze biti bogatiji vanadijumom [244] Sto je rendgenostrukturnom analizom i
potvrdeno (slika 9.36). Ve¢i udeo Al,O3 1 V,0; oksida je utvrden u pasivnom filmu na
povrsini legure ravnoosne 1 globularne mikrostrukture nego u slucaju legure acikularne
mikrostrukture nastale hladenjem iz f oblasti. Mnogi autori navode da se oksidi
vanadijuma brze rastvaraju od ostalih oksida u pasivnom filmu i da stoga njihovo
prisustvo negativno utiCe na stabilnost pasivnog filma, Sto doprinosi smanjenju
korozione otpornosti legure Ti-6A1-4V [210,244]. To je u saglasnosti sa zapazanjima
Atapour-a i saradnika [295] o manjoj korozionoj otpornosti S faze u odnosu na a fazu i
njenom preferentnom rastvaranju u 3,5 M HCI ratvoru na 35 °C. Drugi autori, pak,
navode da se V,0s3 oksid lako identifikuje [244,249] i da se u rastvoru nalaze A" joni a
ne joni vanadijuma i titana [247]. Manja zastupljenost Al,O3 oksida u pasivnom filmu

na povrsini legure acikularne mikrostrukture, posebno u slucaju legure lamelarne
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mikrostrukture, govori u prilog tome. Naime, TiO, 1 V,03 oksid se lako identifikuju dok
se prisustvo Al,O3 oksida tesko otkriva, Sto moze biti posledica veoma tankog filma
koji nastaje ponovnim aktiviranjem povrSine na mestu rastvaranja ovog oksida.
Ravnomernija raspodela legirajucih elemenata izmedu faza u slucaju legure martenzitne
mikrostrukture, koja se obrazuje bezdifuzionom transformacijom, doprinosi stvaranju
homogenijeg pasivnog filma sa pretezno TiO, oksidom i malom koli¢inom oksida
aluminijuma 1 vanadijuma. Medutim, pasivnost legure u velikoj meri zavisi i od koli¢ine
a/f medufaznih grani¢nih povrsina na kojima se oksidni film lomi zbog razlicite brzine
stvaranja oksida iznad faza razli¢itog sastava. Stoga, neSto veca gustina struje pasivacije
pri viSim potencijalima u odnosu na leguru zrnaste mikrostrukture moze biti rezultat
finije acikularne morfologije i ve¢e koli¢ine medufaznih granica.

Veca gustina struje u celom ispitivanom opsegu potencijala (slika 9.88b) i
negativnije vrednosti korozionog potencijala (slika 10.4a) ukazuju na manju korozionu
otpornost termomehanicki obradene legure Ti-13Nb-13Zr u odnosu na leguru Ti-6Al-
4V ELI. Mada se u literaturi navodi da dovoljna koli¢ina jako pasiviraju¢ih elemenata
niobijuma i cirkonijuma i njithova ravnomerna raspodela mogu doprineti vecoj
korozionoj otpornosti legure [97,242], termicki obradena legura Ti-6Al-4V ELI
pokazuje nesto bolju korozionu otpornost u datim uslovima nezavisno od
mikrostrukturnog stanja. Pri tome, legura Ti-13Nb-13Zr postiZze bolju otpornost prema
koroziji kada je u hladno valjanom stanju. Vrednost Ej, je uprediva sa korozionim
potencijalom legure Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture. Na anodnoj krivoj se
umesto prvog platoa javlja pseudo plato do 1,5 V (ZKE), a sekundarna pasivacija pri
gustini struje vecoj za red veliina nego u slucaju legure Ti-6Al1-4V ELI martenzitne
mikrostrukture. Medutim, nakon toplog valjanja i kaljenja iz S oblasti nastaje pomeranje
anodne krive ka jo§ ve¢im gustinama struje, $to znaci da se povecava brzina rastvaranja.
Na pogorSanje otpornosti i manju stabilnost pasivnog filma ukazuju, takode, izrazito
negativna vrednost korozionog potencijala i skoro tri puta veca gustina struje korozije
nego u slucaju hladno valjane legure. Ovakvo ponasanje toplo valjane legure Ti-13Nb-
13Zr je rezultat vece heterogenizacije mikrostrukture. Naime, zadrZana f faza, prisutna
u vecoj koli¢ini nego u slucaju hladno valjane legure, bogatija je niobijumom i
cirkonijumom, §to je pra¢eno osiromaSenjem martenzitne o’ faze. Usled toga se na
povrsini legure stvara TiO, oksidni film sa manjim udelom neravnomernije
rasporedenog Nb,Os oksida (slika 9.91), §to smanjuje stabilnost filma.

Pozitivnije vrednosti Ej,. i gustina struje korozije reda veli¢ina 10° A/em® u

svim sluc¢ajevima (slika 10.5b) ukazuju da obe legure zadrzavaju dobra koroziona
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svojstva 1 kada su izloZene polarizaciji u Ringer-ovom rastvoru na temperaturi ljudskog
tela (37 °C). Polozaj anodnih krivih (slike 9.37b 1 9.92b) i vrednosti jj,, ve¢e za dva reda
veli¢ina nego u slucaju ispitivanja na sobnoj temperaturi, medutim, ukazuju da su
pasivni filmovi koji se stvaraju na povrSini legure Ti-6Al-4V ELI znatno manje
stabilnosti nego anodni filmovi stvoreni tokom polarizacije na sobnoj temperaturi. Pri
tome dolazi do znatnog pogorSanja korozione otpornosti legure globularne i lamelarne
mikrostrukture, Sto ukazuje na manju kompaktnost oksidnih filmova nego u slucaju
legure ravnoosne i martenzitne mikrostrukture. S druge strane, viSa temperatura Ringer-
ovog rastvora pokazuje manji uticaj na korozionu otpornost legure Ti-13Nb-13Zr
(vrednosti ji, su veée za red veli¢ina) tako da se brzina korozije povecava sledec¢im
redom: ravnoosna Ti-6Al-4V ELI < martenzitna Ti-6Al1-4V ELI < globularna Ti-6Al-
4V ELI < hladno valjana Ti-13Nb-13Zr < lamelarna Ti-6Al-4V ELIL Vrednosti ji, za
hladno valjanu leguru Ti-13Nb-13Zr 1 leguru Ti-6Al-4V ELI lamelarne mikrostrukture
su bliske 1 priblizno 2 puta vece od onih za leguru Ti-6Al-4V ELI ravnoosne, globularne
1 martenzitne mikrostrukture, §to znali da se stvaraju porozniji pasivni filmovi.
Negativnija vrednost Ej,,, pak, ukazuje da uprkos prisustva pasivnog filma legura Ti-
6Al-4V ELI lamelarne mikrostrukture pokazuje relativno veliku sklonost ka daljem
rastvaranju $to je posledica drugacijeg sastava legure i raspodele legirajucih elemenata.
Poredenje dobijenih vrednosti ji, sa literaturnim podacima nije lako izvesti, s
obzirom na to da gustina struje korozije (kao 1 pasivacije) legura titana zavisi od
kvaliteta pripreme povrSine, primenjene termi¢ke obrade pa ¢ak i vremena izlaganja
dejstvu korozione sredine [239]. Tako Robin 1 saradnici [242] navode vrednosti gustine
struje korozije za komercijalnu leguru Ti-6Al-4V dvofazne mikrostrukture sa grubom
plocastom a fazom 1 intergranularnom S fazom 1 laboratorijski izradenu leguru Ti-
13Nb-13Zr martenzitne o’ mikrostrukture u Ringer-ovom rastvoru na 37 °C i pH
vrednosti 7,5 koje su za red veli¢ina manje, Sto ukazuje na ve¢u kompaktnost pasivnog
filma. Medutim, prema ovim autorima pasivni film na povrsini legure Ti-6Al-4V manje
je stabilan od pasivnog filma stvorenog na povrsini legure Ti-13Nb-13Zr (ji,r = 0,41 1
0,12 pA/em?, respektivno). Pri tome, autori navode da boljoj korozionoj otpornosti
legure Ti-13Nb-13Zr doprinosi veca otpornost unutrasnjeg kompaktnog sloja pasivnog
filma nego u sludaju legure Ti-6A1-4V (R, = 2,7-10° Qcm?® i 5,5-10* Qem?, respektivno).
Naime, oni su pokazali da je pasivni film u oba slucaja dvoslojan (¢ine ga unutrasnji
barijerni sloj koji je kompaktan i spoljasnji porozni sloj) i da korozionu otpornost legure
odreduje otpornost unutrasnjeg kompaktnog sloja 4-5 redova veliCina veca od otpornosti

spoljaSnjeg poroznog sloja (R, = 1,56 Qcm® i 1,10 Qem?, respektivno). Pasivni film je
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relativno tanak, ali je kompaktni sloj deblji od poroznog sloja (kapacitivnost je reda
veli¢ina 10 F/em® i 10” F/em? respektivno). Osim toga, unutra$nji kompaktni sloj na
povrsini legure Ti-6Al-4V je dva puta tanji nego u slucaju legure Ti-13Nb-13Zr dok je

spoljasnji porozni sloj nesto deblji.
10.3.3. Karakteristike oksidnih filmova

Impedansna merenja izvedena na potencijalu otvorenog kola u Ringer-ovom
rastvoru sobne temperature pokazala su da su obe legure podlozne pasivaciji. Na
povrsini legura se stvaraju dvoslojni pasivni filmovi dobrih zastitnih svojstava (slike
9.34, 9.35, 9.89 1 9.90). Mada su pasivni filmovi stabilni u svim slucajevima, veca
otpornost unutrasnjeg barijernog sloja pasivnog filma na povrsini legure Ti-6Al-4V
ELI, osim kada je ravnoosne mikrostrukture, ukazuje na njenu vecu korozionu
otpornost. Otpornost kompaktnog barijernog sloja se kreée u opsegu od 6,55-10°-
4,67-10° Qcm? i najveca je kada rastvaraju¢im Zarenjem legure u (a+f) oblasti nastane
globularna mikrostruktura. Otpornost unutraSnjeg sloja pasivnog filma na povrSini
legure Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture je istog reda veli¢ina. Medutim, velika
kapacitivnost (n, > 0,93) kompaktnog sloja, posebno u sluc¢aju legure lamelarne
mikrostrukture, ukazuje na bolja barijerna svojstva pasivnog filma koji se stvara na
povrsini legure Ti-6A1-4V ELI rastvaraju¢i zarene u f oblasti. U prilog tome govori i
¢injenica da je gustina struje korozije ji, odredena iz krive polarizacije 2,5-4 puta manja
nego u slucaju legure globularne mikrostrukture (slika 10.5a). Barijerni sloj oksidnog
filma na povrSini legure Ti-6Al-4V ELI ravnoosne mikrostrukture je znatno manje
otpornosti (manja je za tri reda veli¢ina u odnosu na otpornost barijernog sloja pasivnog
filma najboljeg zastitnog svojstva), jer je najtanji i male kapacitivnosti. Male vrednosti
koeficijenta n, (= 0,5) u slucaju legure zrnaste mikrostrukture ukazuju da se difuzioni
procesi odvijaju nezavisno od morfoloskih karakteristika legure rastvarajuéi zarene u
(a+p) oblasti, ali da stvaranje debljeg sloja TiO, na povrSini legure globularne
mikrostrukture doprinosi boljim barijernim svojstvima unutrasnjeg sloja pasivnog filma.

Naime, TiO; se uvek stvara uz samu povrSinu legure dok se Al,O; 1 V,0;
obrazuje na grani¢noj povrsini spoljasnji oksid/rastvor [248]. Brze odvijanje procesa
difuzije kroz tanji barijerni sloj filma na povrSini legure ravnoosne mikrostrukture
doprinosi, pak, stvaranju debljeg spoljasnjeg poroznog sloja sa ugradenim Al,O3 1 V,0;
oksidima. Velika otpornost, reda veli¢ina kompaktnog sloja najboljih zastitnih

svojstava, 1 skoro potpuna kapacitivnost spoljasnjeg sloja filma na povrsini legure obe
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zrnaste mikrostrukture govori o stabilnom sloju male poroznosti, Sto moze biti posledica
manjeg rastvaranja oksida aluminijuma i vanadijuma ali i popunjavanja pora usled
adsorpcije jona iz rastvora. Spoljasnji porozni sloj filma na povrSini legure martenzitne 1
lamelarne mikrostrukture gotovo je iste debljine, medutim, porozniji je i manje
otpornosti za jedan odnosno dva reda veli¢ina, respektivno. To se 1 moglo oc¢ekivati, s
obzirom na to da je usled otezane difuzije kroz unutras$nji kompaktni sloj sporija
ugradnja Al,O3 1 V,03 u TiO; oksidnoj osnovi.

Uprkos tome Sto je oksidni film na povrSini legure Ti-13Nb-13Zr najdeblji,
slabijih je zastitnih svojstava. Otpornost unutra$njeg barijernog sloja je reda veli¢ina 10*
Qcm’ i veéa je samo od otpornosti unutrainjeg sloja pasivnog filma na povrsini legure
Ti-6Al1-4V ELI ravnoosne mikrostrukture (vrednost R, je veca za red veli¢ina). Rezultati
Robin-a i saradnika [242], pak, ukazuju suprotno S§to se moze objasniti uticajem
primenjenog rezima termomehani¢ke obrade i1 temperature Ringer-ovog rastvora. Da
temperatura Ringer-ovog rastvora vise uti¢e na otpornost kompaktnog barijernog sloja
pasivnog filma prisutnog na povrsini legure Ti-6Al1-4V ELI potvrdila su 1 polarizaciona
ispitivanja u Ringer-ovom rastvoru na temperaturi ljudskog tela. Kao $to je navedeno u
poglavlju 10.3.2, zastitna svojstva barijernog sloja pasivnog filma na povrsini legure Ti-
6Al-4V ELI se pogorSavaju sa temperaturom Ringer-ovog rastvora. U kojoj meri se
otpornost barijernog sloja smanjuje zavisi od mikrostrukturnog stanja legure. Uticaj
termomehanickog rezima se ogleda u znatno debljem barijernom sloju filma na povrSini
hladno valjane nego toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr, koji je i boljih zastitnih
svojstava. Medutim, u oba slucaja barijerni sloj je nepotpune kapacitivnosti $to ukazuje
na odvijanje difuzionih procesa.

Prema istrazivanju nekih autora [314] na povrSini legure Ti-13Nb-13Zr se stvara
homogeni sloj meSovitog Ti-Nb-Zr oksida sa malim sadrzajem ZrO, oksida (< 8 %)
usled manje brzine difuzije jona cirkonijuma u odnosu na jone titana, Sto je potvrdila i
izvedena rendgenostrukturna analiza (slika 9.91). To znaci da smanjenju broja anjonskih
praznina i povecanju kompaktnosti pasivnog filma, a time i povecanju korozione
otpornosti legure, vise doprinose joni Nb* koji uspe$no zamenjuju katjone titana [244].
Stoga je veoma bitno da sadrzaj niobijuma u leguri odgovara koncentraciji ovih greSaka.
Kako prisustvo Ti*" i Ti’* jona u kompaktnom sloju filma dovodi do poveéanja
koncentracije anjonskih praznina moguce je da manjoj stabilnosti unutraSnjeg sloja
pasivnog filma na povrsini legure Ti-13Nb-13Zr doprinosi pojava TiO i Ti,O; oksida uz

grani¢nu povrsinu legura/kompaktni sloj filma. Pri tome, vecoj otpornosti barijernog
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sloja pasivnog filma na povrsini hladno valjane legure doprinosi ravnomernija raspodela
niobijuma u mikrostrukturi i veéi udeo Nb,Os oksida.

Spoljasnji porozni sloj pasivnog filma je u oba slucaja veoma male otpornosti
(reda veli¢ina 10° Qcm?) i kapacitivnosti (= 10" F/em?), $to ukazuje da su zastitna
svojstva ovog sloja jo$ slabija iako je sloj iste debljine kao unutrasnji kompaktni sloj.
Poroznost sloja je narocito izraZzena kada je legura Ti-13Nb-13Zr toplo valjana (n, =
0,7). Medutim, stvaranjem debelog 1 veoma poroznog sloja na povrSini implanta
omogucava se brza osteointegracija [245]. Naime, ugradnjom komponenata fizioloSkog
rastvora kao, na primer, katjona kalcijuma i fosfatnih jona u pore sloja stvara se

hidroksiapatit koji je po sastavu slican kosti.
10.3.4. Korelacija ponasanja pri habanju i koroziji

Dobro je poznato da korozija uti¢e na ponaSanje legura titana pri habanju u
fizioloSkim rastvorima, ali 1 da habanje ubrzava napredovanje korozije. Khan i saradnici
[315] navode da je koroziono habanje mnogo S$tetnije za legure Ti-6Al1-4V i1 Ti-6Al-7Nb
nego za CP Ti, Ti-15Mo, Ti-8Al-1Mo-1V, Ti-3Al-2,5V 1 Ti-13Nb-13Zr iako su one
otpornije prema habanju, dok habanje negativnije utice na korozionu postojanost CP Ti,
Ti-15Mo, Ti-8Al-1Mo-1V 1 Ti-6Al-4V. Jednom pri habanju uklonjen pasivni film tesko
se repasivira, Sto ima za posledicu vece rastvaranje 1 prisustvo metalnih jona u rastvoru
[316,317]. Kako do repasivacije dolazi samo na onom delu povrSine implanta gde je
pasivni film oStecen, povrSinski oksidni film nece biti homogen i kompaktan. Pri tome,
sloj filma nastao repasivacijom moze biti drugacijeg sastava Sto uti¢e na korozionu
otpornost implanta.

Na slici 10.2 prikazane su uporedo vrednosti koeficijenta makro habanja & 1
korozionog potencijala FEj, ispitivanih legura razli¢itog mikrostrukturnog stanja
odredene za Ringer-ov rastvor na sobnoj temperaturi. Vidi se da legura Ti-6Al1-4V ELI
acikularne mikrostrukture pokazuje najbolju, a toplo valjana legura Ti-13Nb-13Zr
najlosiju kombinaciju otpornosti prema habanju i koroziji. S obzirom na to da makro
habanje nije izvedeno uporedo sa i bez fizioloskog rastvora, efekat sinergije korozije i
habanja na stepen oStecenja ispitivanih legura se mogao oceniti samo na mikro nivou,
dakle, za manja opterecenja 1 brzine klizanja koje se inace i ostvaruju pri ljudskom
hodu. Takode, uticaj korozionog i mehanickog oSte¢enja na razaranje i obnavljanje
pasivnog filma odreden je posredno i1 na osnovu istrazivanja drugih autora jer

elektrohemijska ispitivanja nisu izvedena istovremeno sa habanjem ili nakon habanja.
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Tako se na osnovu raspolozivih podataka moze re¢i da stvaranje debljeg
oksidnog filma velike kompaktnosti unutrasnjeg sloja na povrsini legure Ti-6Al-4V ELI
vece tvrdoce, koju obezbeduje acikularna mikrostruktura, doprinosi manjem gubitku
materijala usled habanja. Osim toga, na oSteCenom mestu se brze stvara novi sloj oksida
nego u slucaju legure zrnaste mikrostrukture vece otpornosti prema koroziji, Sto dalje
smanjuje brzinu habanja. Pri tome je oksidni film stvoren na povrSini legure martenzitne
mikrostrukture veée kohezione Cvrstoce i bolje adherentnosti nego u slucaju legure
lamelarne mikrostrukture tako da se tokom habanja teze odvaja od povrsine, pa je i
oStecenje kontaktne povrSine manje. Pasivni film koji se stvara na povrsini legure Ti-
6Al-4V ELI zrnaste mikrostrukture je tanji, manje kompaktnosti i ne prijanja dobro uz
povrsinu legure zbog njene manje tvrdo¢e u stanju nakon rastvarajuceg zarenja u (a+p)
oblasti. Stoga se pod dejstvom opterecenja oksidni film lako odvaja od povrSine, a kako
se teZze obnavlja, narocito u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture, dolazi do habanja
povrsine velikom brzinom. Gubitak materijala je u tom slucaju veéi usled adhezivnog
habanja nego $to je usled korozionog habanja zastupljenog u vecoj meri kod legure
acikularne mikrostrukture.

Debeo film male kompaktnosti, koji se stvara na povrSini termomehanicki
obradene legure Ti-13Nb-13Zr, ne zadrzava se dugo na kontaktnoj povrsini jer se zbog
male kohezione Cvrstoce 1 slabije veze sa legurom manje tvrdoce lako lomi. Oksidni
film se brzo stvara zbog manje postojanosti legure, posebno kada je u toplo valjanom
stanju, ali se isto tako i brzo uklanja $to dovodi do izrazitog adhezivnog habanja i
velikog gubitka materijala. Medutim, na osnovu korozionog ponaSanja bez uticaja
habanja narocito hladno valjane legure moze se ocekivati manji pad korozionog
potencijala usled habanja nego u slucaju legure Ti-6Al-4V ELI martenzitne
mikrostrukture. Kako je rastvorljivost jona cirkonijuma i niobijuma manja u odnosu na
jone aluminijuma i vanadijuma, pre ¢e se odvijati repasivacija nego rastvaranje [316].
Ima podataka, medutim, da je struktura oksidnog filma nastalog repasivacijom na
povrsini legure Ti-13Nb-13Zr izmenjena u vecoj meri nego u slucaju legure Ti-6Al1-4V
Sto se moZze odraziti na razliku u njihovoj stabilnosti [317].

Naime, mogucnost repasivacije legura titana se smanjuje sa povecanjem
ostecenja povrSine izloZzene dejstvu agresivne sredine kakva je prisutna u ljudskom
organizmu. Komotori i saradnici [318] su ispitivali mehanizam oStec¢enja legure Ti-6Al-
4V pri istovremenom dejstvu habanja i korozije u Ringer-ovom rastvoru na 37 °C. Pri
tome su posebnu paznju posvetili uticaju brzine mehanickog oSte¢enja na proces

repasivacije. Pokazalo se da mehanicko oStecenje nastalo cak pri frekvenciji od 1 Hz,
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$to odgovara ljudskom hodu, moZe smanjiti otpornost legure prema koroziji. Sto do
oStecenja povrsine legure dolazi ve¢om brzinom, to je veci porast gustine struje i manja
otpornost legure prema koroziji. Pri tome se morfologija habane povrSine menja usled
promene abrazivnog u korozioni mehanizam, a zatim i u adhezivno habanje, jer pojava
pitinga otezava obnavljanje pasivnog filma. Sli¢ne rezultate je objavio 1 Okazaki [319].
Do naglog povecanja gustine struje dolazi usled brzeg odvijanja korozije na mestu
klizanja. U kojoj meri habanje utiCe na polozaj krivih anodne polarizacije zavisi od
primenjenog opterecenja, opsega potencijala i pH vrednosti rastvora.

Stoga se moze ocekivati da je i legura Ti-6Al-4V ELI u stanju nakon
primenjenih rezima termicke obrade manje koroziono postojana kada je izlozena
habanju u fizioloSkom rastvoru. Rezultati mikro habanja su pokazali da mehanicka
ostecenja kontaktne povrSine vise uticu na koroziono ponasanje legure kada se habanje
odvija pri manjim opterecenjima. Pri tome, do veceg ucesca korozionog habanja dolazi
u slucaju legure martenzitne i globularne mikrostrukture. Manja zastupljenost
korozionog habanja u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture se mogla i ocekivati, s
obzirom na vrednost korozionog potencijala kada legura nije izloZzena i habanju.
Rezultati elektrohemijskih ispitivanja u Ringer-ovom rastvoru na 37 °C, medutim,
ukazuju da se u uslovima poviSene temperature ljudskog tela moze javiti suprotni trend i

vece oStecenje povrsine legure lamelarne mikrostrukture usled brzeg rastvaranja.

10.4. UTICAJ MIKROSTRUKTURE NA OSNOVNA MEHANICKA SVOJSTVA
10.4.1. Zatezna svojstva

Rezultati ispitivanja zateznih svojstava su pokazala da se Cvrstoca, plasti¢nost 1
modul elasticnosti legura Ti-6Al-4V ELI 1 Ti-13Nb-13Zr znafajno menjaju sa
primenjenim rezimom termicke odnosno termomehanicke obrade. Da bi se uspostavio
balans modula elasticnosti sa ostalim zateznim karakteristikama u cilju postizanja
optimalne mehanicke kompatibilnosti sa ljudskom kosti, neophodno je razmotriti
meduzavisnost ovih veli¢ina.

Vrednosti napona teCenja R, 1 zatezne Cvrstoce R, termicki obradene legure
Ti-6Al-4V ELI se krecu u opsegu vrednosti ¢vrstoce implantnih legura titana date u
literaturi [113,274] 1 iznose 737-1063 MPa 1 773-1190 MPa, respektivno. Pri tome,

legura postize visi nivo ¢vrstoce u stanju nakon rastvarajuceg zarenja u (a+f) oblasti
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(tabela 9.6). Uopsteno, osnovni mehanizmi ojac¢avanja svih legura titana su rastvarajuce
ojaCavanje, ojacavanje granicama i talozno ojacavanje. S obzirom na to da je zbog
delovanja vise mehanizama ojacavanja znatno teze kvantitativno odrediti uticaj
legirajucih elemenata na stepen ojacavanja legure (na primer aluminijuma koji doprinosi
ojaCavanju prvenstveno a faze), zatezna svojstva legure ¢e biti razmatrana samo sa
aspekta mehanizma ojac¢avanja granicama zrna, odnosno faza.

Poznato je da se Cvrstota ot+f legura titana moze znacajno poboljsati
usitnjavanjem mikrostrukture putem velikog stepena deformacije i/ili brzog hladenja sa
temperature rastvarajuceg zarenja. Time se skracuje put klizanja, koji je u slucaju legure
Ti-6Al-4V odreden, zavisno od morfologije mikrostrukture, Sirinom kolonija lamela a
faze 1 plo€ica acikularne o odnosno martenzitne faze ili veli¢inom zrna primarne o faze
[224]. Otuda legura lamelarne mikrostrukture ima najmanju zateznu ¢vrstocu, koja se
drasti¢no povecava (za 42,4 %) obrazovanjem martenzitne mikrostrukture znatno finijih
plo€ica acikularne faze (slika 10.6). Iako su martenzitne plocice 3,5 puta uze od lamela
o faze, veliki prirastaj ¢vrsto¢e ukazuje da Sirina kolonija lamela ima veéi uticaj na
napon tecenja i zateznu ¢vrstocu od Sirine lamela a faze. Povecanje ¢vrstoce sa finoCom
mikrostrukture se zapaZza i u slucaju legure zrnaste mikrostrukture, mada je efekat manji
saglasno manjoj promeni veliine zrna primarne o faze sa brzinom hladenja. Medutim,
vi$i nivo napona teCenja 1 zatezne Cvrstoe u poredenju sa legurom acikularne
mikrostrukture ukazuje na veci efekat raspodele legiraju¢ih elemenata, koji zavisi od

zapreminskog udela primarne o faze.
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Slika 10.6. Zatezna ¢vrstoc¢a R, 1 izduzZenje pri lomu 4 legure Ti-6Al1-4V ELI razlicitog
mikrostrukturnog stanja zavisno od fino¢e mikrostrukture.
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Plasti¢nost legure Ti-6Al-4V ELI izrazena preko suzenja preseka ¢, 1 izduzenja
pri lomu A4 ne pokazuje isti trend promene sa fino¢om mikrostrukture (tabela 9.6 1 slika
10.6), §to je rezultat dva efekta: povecanja plasticnosti sa smanjenjem puta klizanja 1
smanjenja plasti¢nosti usled promene mehanizma loma u interkristalni lom [274,287].
Vecu plastiCnost ima legura ravnoosne i globularne mikrostrukture sa ve¢im udelom
plasti¢nije f faze, §to se manifestuje duktilnim transkristalnim lomom sa ravnomerno
rasporedenim jamicama koje po veli€ini odgovaraju sitnozrnoj mikrostrukturi (slike
9.43 1 9.44). Vrednosti izduZenja pri lomu su saglasne literaturnim podacima, koje se za
ovu leguru kre¢u u opsegu od 10-20 % [274]. Znatno manja plasti¢nost legure lamelarne
mikrostrukture je posledica brzeg napredovanja prsline oko kolonija isto orijentisanih
lamela 1 duz kontinualnih traka a faze po granicama zrna (slika 9.41). Da ve¢i uticaj ima
Sirina kolonija lamela odnosno veli¢ina zrna prvobitne f faze od Sirine lamela a faze i
ploCica martenzita, ukazuju vrednosti ¢, 1 4 koje se smanjuju sa finocom acikularne
faze. Najmanje izduZenje pri lomu (svega 3,1 %) uprkos finim ploficama martenzita
ima legura brzo hladena iz f oblasti, $to se moze objasniti ve¢im udelom interkristalnog
loma u ukupnom lomu koji nastaje Sirenjem prsline duz grani¢nih povrSina krupnih zrna
prvobitne S faze (slika 9.42).
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Slika 10.7. Odnos zatezne ¢vrstoce Ry, 1 izduzenja pri lomu A za leguru Ti-6Al-4V ELI

razli¢itog mikrostrukturnog stanja i toplo valjanu leguru Ti-13Nb-13Zr.

Najveca plasticnost i relativno velika ¢vrstoca legure ravnoosne mikrostrukture
¢ini je superiornom u odnosu na leguru ostalih mikrostrukturnih stanja (slika 10.7).

Toplo valjana legura Ti-13Nb-13Zr martenzitne mikrostrukture je manje plasticna od
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legure Ti-6Al1-4V ELI ravnoosne mikrostrukture (slika 9.95), ali je procentualno
izduZenje vece nego u slucaju legure Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture (slika
10.7) 1 u zahtevanom je opsegu vrednosti (= 10 %). Medutim, legura ima mali napon
tecenja (slika 10.8) i zateznu ¢vrstocu koja je manja od ¢vrstoce legure Ti-6Al-4V ELI
nezavisno od mikrostrukturnog stanja (slika 10.7). Baptista i saradnici [280] su za istu
leguru hladno deformisanu i kaljenu nakon 30 min rastvarajuceg Zarenja na 900 °C
dobili vrednosti 510 MPa 1 732 MPa, respektivno. Ipak, srednji nivo Cvrstoce toplo
valjane legure Ti-13Nb-13Zr u stanju nakon brzog hladenja iz S oblasti je
zadovoljavajuéi, s obzirom na to da su za primenu u medicini mnogo vaznije vrednosti

uporedive plasti¢nosti i izuzetno malog modula elasti¢nosti.
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Slika 10.8. Napon te¢enja R, > 1 modul elasti¢nosti £ legure Ti-6Al-4V ELI razli¢itog
mikrostrukturnog stanja i toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr.

Naime, nova legura Ti-13Nb-13Zr nakon primenjene termomehanicke obrade
ima najmanji modul elasti¢nosti £ (slika 10.8). Vrednost £ od 55,6 GPa je manja 2,2-
2,5 puta od vrednosti modula elasti¢nosti legure Ti-6A1-4V ELI datih mikrostrukturnih
stanja, ali 1 vrednosti modula elasti¢nosti koje se za ovu leguru navode u literaturi
[32,113, 274,275,280]. Uporediv modul elasti¢nosti ima samo legura Ti-35,3Nb-5,1Ta-
7,1Zr jo§s manje zatezne Cvrstoce (= 590 MPa) [113,274]. Da modul elasti¢nosti zavisi
ne samo od hemijskog sastava legure, koji utie preko jacCine kovalentne veze izmedu
atoma titana i legiraju¢ih elemenata (veza je jaca u slucaju cirkonijuma i niobijuma
nego aluminijuma i vanadijuma pa je 1 modul elasticnosti manji) [223], ve¢ i od

mikrostrukture pokazale su vrednosti £ dobijene za termicki obradenu leguru Ti-6A1-4V
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ELI (slika 10.9). Vrednosti modula elasti¢nosti se krec¢u u opsegu 120-136 GPa 1 vece

su za 6,2-15,8 GPa u slucaju legure zrnaste mikrostrukture sa ve¢im udelom £ faze.
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Slika 10.9. Modul elasti¢nosti £ legure Ti-6A1-4V ELI razli¢itog mikrostrukturnog

stanja zavisno od zapreminskog udela f faze.

Zavisnost modula elasti¢nosti od mikrostrukture je Siroko ispitivana primenom
vise modela, koji uzimaju u obzir zapreminski udeo faza razlicitog modula elasti¢nosti
[320]. Medutim, veca vrednost modula elasticnosti legure ravnoosne mikrostrukture za
11,2 GPa u odnosu na leguru lamelarne mikrostrukture sli¢nog udela f faze ukazuje da
pored koli¢inskog odnosa faza modul elasti¢nosti u izvesnoj meri zavisi i od odnosa osa
acikularne odnosno zrnaste o faze. Sa povecanjem odnosa osa modul elasticnosti se
smanjuje tako da su vrednosti £ najvece za leguru ravnoosne a faze, a najmanje u
slucaju legure martenzitne mikrostrukture. To je u skladu sa navodima drugih autora
[320] o uticaju orijentacije 1 odnosa osa faza na modul elasti¢nosti dvofaznih a+f legura
titana.

Bolja kombinacija ¢vrstoce 1 plasti€nosti uz gotovo dva puta manji modul
elasticnosti legure Ti-6Al1-4V ELI se postize HPT plasticnom deformacijom nakon
zavr$ne termicke obrade (tabela 9.21). Usitnavanjem mikrostrukture se znatno skracuje
efektivni put klizanja 1 povecava otpor kretanju dislokacija, §to dovodi do velikog
povecanja Cvrstoce legure posebno ako je polazne acikularne mikrostrukture (slika
10.10). Pri tome se vece ojacavanje postize HPT deformacijom na 500 °C.

Zatezna Cvrstoca legure lamelarne i martenzitne mikrostrukture se linearno
povecava sa temperaturom HPT procesa (slika 10.10a), da bi maksimalnu vrednost
(1506 MPa i 1546 MPa, respektivno) vecu od onih u literaturi [278,293] postigla nakon
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deformacije na toplo. Sa poboljSanjem ¢vrstoce se uporedo povecava i plasti¢nost legure
acikularne mikrostrukture. Do izrazitog povecanja izduZenja pri lomu dolazi u slucaju
legure polazne martenzitne mikrostrukture. Nakon jake plasticne deformacije na sobnoj
i temperaturi od 500 °C procentualno izduZenje je za isti nivo évrstoce 2,3-2,7 puta veée
nego u slucaju izrade ECAP postupkom [293] 1 iznosi 16,5 % 1 18,8 %, respektivno.
HPT deformacijom se povecava i plasti¢nost legure polazne lamelarne morfologije, koja
nakon deformacije na 500 °C dostize plastinost legure polazne martenzitne
mikrostrukture (izduzenje pri lomu iznosi 18,6 %). Promenom faznog sastava legure i
morfologije faza, koja se odvija uporedo sa usitnjavanjem mikrostrukture, doprinosi
vecoj zastupljenosti duktilnog transkristalnog loma sa ravnomernije rasporedenim finim
jamicama (slike 9.11419.115).

Medutim, HPT deformacijom na sobnoj temperaturi ne postize se bitnija
promena cvrstoce 1 plastiCnosti legure polazne zrnaste mikrostrukture (slika 10.10b).
Cak se zatezna &vrstoca legure polazne globularne mikrostrukture neznatno smanjuje,
verovatno stoga $to je udeo grublje S faze veci. S druge strane, povecanje udela mekse S
faze doprinosi povecanju plasticnosti za 31 %. Plasti¢nost se, za razliku od legure
polazne acikularne mikrostrukture, dalje ne poboljSava sa poviSenjem temperature HPT
procesa (tabela 9.21, slike 9.116 1 9.117). Medutim, ¢vrstoca raste i postize vrednosti od
1358-1450 MPa (slika 10.10b) koje su, iako manje od vrednosti cvrsto¢e HPT
deformisane legure polazne acikularne mikrostrukture, u kombinaciji sa izduZzenjem pri
lomu od = 16,5 % i modulom elasti¢nosti u opsegu od 76,5-83,3 GPa atraktivne za
biomedicinsku primenu.

HPT deformacija na 500 °C, nezavisno od morfologije polazne mikrostrukture,
doprinosi malom povecanju vrednosti modula elasti¢nosti u odnosu na vrednosti £
dobijene nakon HPT deformacije na sobnoj temperaturi (slike 10.10a i b). Medutim, one
su mnogo blize vrednosti modula elasti¢nosti kosti nego §to su vrednosti £ za leguru
bez zavrsne HPT deformacije i krecu se u opsegu od 75,4-83,3 GPa, $to uz izuzetno
visoku ¢vrstocu 1 dobru plati¢nost €ini leguru Ti-6Al1-4V ELI superiornom nakon HPT
deformacije na 500 °C narocito kada je polazne martenzitne mikrostrukture. Sli¢ne
vrednosti modula elasti¢nosti uz visok nivo pritisne ¢vrsto¢e ima samo livena legura
TigoCu4Nij2SnsTayg (at. %) kompozitne mikrostrukture sa dendritima f faze mikronske
veli¢ine 1 nanocCesticnim eutektikumom [320]. Medutim, plasti¢nost te legure je izuzetno

mala, $to je ¢ini manje pogodnom za datu namenu.
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Slika 10.10. Zatezna ¢vrstoc¢a R,, 1 modul elasticnosti £ legura Ti-6Al-4V ELI (a), (b) i
Ti-13Nb-13Zr (c) zavisno od nacina izrade.

Takode se HPT obradom livene legure Ti-13Nb-13Zr ne postize bolja
kombinacija zateznih svojstava. Mada se jakom plasticnom deformacijom, narocito na

sobnoj temperaturi, znatno povecava cvrsto¢a, vrednosti R, su 1,6-1,8 puta vece u
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odnosu na kaljeno stanje ove toplo valjane legure (slika 10.10c), a ostvareni nivo
¢vrstoce je manji nego $to je u slucaju legure Ti-6Al-4V ELI. Osim toga, dolazi do pada
plasti¢nosti na 8-8,6 % (slika 9.121) 1 povecanja modula elasticnosti do 80-83 GPa
(slika 10.10c). Promenom faznog sastava legure Ti-13Nb-13Zr degradiraju se svojstva
koja su, kao mali modul elasticnosti ostvaren martenzitnom mikrostrukturom,
doprinosila njenoj atraktivnosti. Naime, vrednosti £ dobijene nakon HPT obrade mogu
se posti¢i starenjem konvencionalno izradene legure [274], koje se pored toga odlikuju

gotovo istom ¢vrstoom i vecim izduzenjem pri lomu.

10.4.2. Udarna zilavost

Otpornost termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELI prema udarnom opterec¢enju
u velikoj meri zavisi od morfologije mikrostrukture. Pri tome, udarna zilavost i
izduZenje pri lomu pokazuju sli¢an trend promene. Udarna Zilavost legure ravnoosne
mikrostrukture je najveca (tabela 9.7), §to je u skladu sa najve¢im izduzenjem pri lomu.
U tom slucaju se na rast prsline tro$i gotovo dva puta viSe energije nego za stvaranje
prsline (slika 10.11). Stoga je povrSina preloma pretezno duktilna sa sitnim jamicama i

malim ravnima kvazicepanja (slike 9.46a, c i e).
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(3] o (3] o a
PR T T T |

N
o
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Slika 10.11. Energija udara za stvaranje E; i rast prsline £, zavisno od mikrostrukturnog
stanja termicki obradene legure Ti-6Al1-4V ELI.

Zastupljenost duktilnog loma u ukupnom procesu loma je u dobroj korelaciji sa
energijom udara 1 povecava se sa energijim koja se tro$i na rast prsline. Otuda je udeo

duktilnog loma manji kod legure globularne (slike 9.46b, d i f) i lamelarne
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mikrostrukture (slike 9.47a, c 1 €) nego u slucaju legure ravnoosne mikrostrukture. Veci
udeo malih krtih pljosni ili podru¢ja krtog transkristalnog loma duz kolonija lamela
ukazuju da je udeo energije za rast prsline manji kada se legura brze hladi iz dvofazne
(o+p) oblasti odnosno sporo hladi iz jednofazne £ oblasti. Medutim, energija potrebna
za stvaranje prsline je ve¢a nego za njen rast kada je legura globularne mikrostrukture.
U slucaju legure lamelarne mikrostrukture, pak, razlika u utroSenoj energiji za nastanak
prsline 1 energije za njen rast je manje izrazena. Mada se prslina lakSe inicira nego u
slucaju legure globularne mikrostrukture, obrazovanje lamelarne mikrostrukture
doprinosi vecoj udarnoj zilavosti legure. Naime, kolonije Sirokih lamela otezavaju
napredovanje prsline, tako da je potrebna veca energija za njen rast. To doprinosi
povecanju ukupne energije udara.

Najmanju udarnu zilavost ima legura martenzitne mikrostrukture izuzetno malog
izduzenja pri lomu. Minimalna energija udara se gotovo sva troSi na stvaranje prsline,
Sto ima za posledicu veliki udeo krtog loma (slike 9.47b, d i f). Krtom ponasanju legure
doprinosi grubozrna mikrostruktura, na Sta ukazuju velike pljosni cepanja koje po

veli¢ini odgovaraju prvobitnom zrnu f faze.

10.5. UTICAJ MIKROSTRUKTURE NA PARAMETRE MEHANIKE LOMA
10.5.1. Brzina rasta zamorne prsline, da/dN

Mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI nastala tokom termi¢ke obrade po
razli¢itom rezimu bitno utie 1 na zamorni rast prsline (slika 9.48). Vrednosti praga
zamora 4Ky, bliske su vrednosti iz literature [258] (= 6,0 MPa-Vm), ali od nje odstupaju
u manjoj ili vec¢oj meri zavisno od mikrostrukture. Legura globularne mikrostrukture
ima najveéi prag zamora 4Ky, (6,7 MPa-Vm), a martenzitne najmanji (5,8 MPa-Vm), §to
se manifestuje razlikom u geometriji fronta prsline (slike 9.50 1 9.52). Naime, neravniji
front prsline u slucaju legure globularne mikrostrukture ukazuje na visi nivo praga
zamora. To je u skladu sa udelom i morfologijom faza u mikrostrukturi.

Neki autori [222,258] smatraju da najveéi uticaj na 4Ky ima veliina zrna,
odnosno $irina lamela o faze A, uprkos ¢injenici da se prag zamora menja sa A*°. Drugi
autori [224,321], pak, navode da u slucaju potpuno lamelarne mikrostrukture Sirina
kolonija lamela odreduje efektivni put klizanja odnosno da granice kolonija lamela

predstavljaju prepreke za rast zamorne prsline. Saglasno tome, brzina napredovanja
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mikroprslina povecava se sa povecanjem duZzine puta klizanja. Pri tome, bitnu ulogu ima
1 orijentacija kolonija medusobno paralelnih lamela [321]. Prema Ravichandran-u [322],
medutim, kolonije imaju dominantan uticaj samo u slucaju Widmanstétten-ove
mikrostrukture. Na osnovu svega izloZzenog se moze re¢i da je iniciranje zamorne
prsline sporije Sto je mikrostruktura finija.

Da se sa ogrubljavanjem mikrostrukture smanjuje prag zamora legure potvrdile
su dobijene vrednosti 4K, (tabela 9.8), koje su pracene odgovarajuom geometrijom
fronta prsline (slike 9.49-9.52). Najve¢i prag zamora legure globularne mikrostrukture
je, dakle, posledica najkrac¢eg slobodnog puta A kroz zrna primarne a faze (tabela 9.1).
Manji prag zamora (4K;, = 6,2 MPa-Vm) ima legura lamelarne mikrostrukture, 3to je
saglasno misljenju [222,258] da 4K, zavisi od Sirine lamela a faze. Jo§ manja vrednost
AKy (6,0 MPa-Vm) u slu¢aju legure ravnoosne mikrostrukture u skladu je sa grubljim
zrnom primarne o faze nego u mikrostrukturi globularne morfologije. Medutim, zrna su
finija od lamela a faze pa bi se ofekivao veéi prag zamora nego sto je to slucaj kod
legure lamelarne morfologije. Moguce je da povecanju maksimalnog puta klizanja 1
smanjenju praga zamora doprinosi veca koli¢ina o/a grani¢nih povrSina usled veceg
zapreminskog udela primarne o faze. Najmanji prag zamora ima legura martenzitne
mikrostrukture, $to ukazuje da je maksimalni put klizanja duzi od Sirine martenzitnih
ploc€ica 1 da je kao barijera klizanju efikasnija granica zrna prvobitne f faze. Tome u
prilog govori 1 Cinjenica da se na povrSini preloma neposredno uz zarez javljaju vece
ravni kvazicepanja.

Za razliku od brzine napredovanja zamorne prsline u prvom stadijumu rasta pri
opsegu faktora intenziteta napona AK bliskih pragu zamora, stabilan rast zamorne
prsline, koji se odvija po zakonu Paris-a brzinom:

j—; =1,72-10°AK*** (martenzitna mikrostruktura) (10.1)

j—; =3,63-10"°AK>®  (lamelarna mikrostruktura) (10.2)

j—; =1,62-107"7AK*>™ (globularna mikrostruktura) (10.3)

j—; =8,34-10° AK>* (ravnoosna mikrostruktura) (10.4)

pokazuje izrazitu zavisnost od mikrostrukturnih parametara legure. Veci srednji Paris-

ov nagib u slucaju legure acikularne mikrostrukture ukazuje da zamorna prslina brze
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napreduje u martenzitnoj i lamelarnoj mikrostrukturi nego kada je legura zrnaste
mikrostrukture, $to se moze dovesti u vezu sa veli¢inom plasticne zone ispred vrha
zamorne prsline r, (tabela 9.8). Kada je plasti¢na zona ispred vrha prsline znatno manja
u odnosu na dimenzije karakteristicnog mikrostrukturnog parametra (zrna prvobitne S
faze, kolonije lamela a faze), kao Sto je to slucaj kod legure acikularne mikrostrukture,
veca je brzina rasta zamorne prsline odnosno vrednost parametra Paris-ove jednacine m.
Prslina napreduje veoma brzo duz odredenih kristalografskih ravni paralelno ili
popre¢no u odnosu na duzu osu lamela o faze do granica kolonija lamela gde menja
pravac kretanja, dok se u sluaju martenzitne mikrostrukture Siri duz medufaznih o ’/f
grani¢nih povrSina do granica prvobitnog zrna f faze. S obzirom na to da je maksimalni
put klizanja manji u slucaju legure lamelarne mikrostrukture, manja je i1 brzina rasta
zamorne prsline nego u slucaju legure martenzitne mikrostrukture.

To se moze zakljuciti 1 na osnovu vrednosti eksponenta m, koje se za duktilne
metale krecu u opsegu 2-4 [222]. Dok m = 2 znaci da rast zamorne prsline kontroliSe
kriticna vrednost CTOD, m = 4 ukazuje da se rast prsline odvija prema modelu
akumuliranja oStec¢enja koji pretpostavlja da se rast zamorne prsline odvija usled
akumuliranja lokalne plasticne deformacije na kriticnom rastojanju od vrha prsline.
Onda se na osnovu eksperimentalno odredene vrednosti m = 4 moze zakljuciti da je u
slucaju legure acikularne mikrostrukture rast zamorne prsline u Paris-ovom rezimu
kontrolisan kritiénim akumuliranjem os$tecenja ispred vrha prsline. Vrednost eksponenta
m = 2 u slu€aju legure zrnaste mikrostrukture ukazuje na manju brzinu rasta zamorne
prsline u odnosu na leguru acikularne mikrostrukture. Obrazovanjem zrnaste
mikrostrukture maksimalni put klizanja se svodi na dimenzije zrna primarne o faze.
Takode se povecava gustina medufaznih o/f grani¢nih povrSina koje predstavljaju
prepreku za napredovanje zamorne prsline, §to se odrazava na morfologiju povrsine
preloma 1 pojavu brojnih grebena (slike 9.51 1 9.52). Pri tome, zamorna prslina brze
napreduje u globularnoj nego u ravnoosnoj mikrostrukturi legure saglasno promeni

geometrijskih parametara mikrostrukture.

10.5.2. Zilavost loma

Mikrostrukturni parametri najviSe uti¢u na zilavost loma legure Ti-6Al1-4V ELL
Promena kriti¢nih vrednosti CTOD 1 faktora intenziteta napona K;. sa morfologijom

mikrostrukture je istog karaktera (tabela 9.9). Acikularna morfologija obezbeduje vecu
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otpornost prema nastanku 1 rastu prsline (slike 9.58 1 9.59), §to se i1 o¢ekivalo na osnovu
podataka iz literature [259]. Naime, oba parametra mehanike loma imaju vece vrednosti
u slucaju legure lamelarne i martenzitne mikrostrukture. Razvoj mikrostrukture zrnaste
morfologije doprinosi znatnom pogorSanju zilavosti loma legure, iako je ona
zadovoljavajuc¢a. Dalji pad otpornosti prema rastu prsline 1 lomu u slucaju toplo valjane
legure Ti-13Nb-13Zr je wuslovljen teksturom nastalom tokom primenjene

termomehanicke obrade i promenom geometrijskih parametara acikularne faze.

10.5.2.1. Kriticne vrednosti CTOD i kriva otpornosti
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Slika 10.12. Kriti¢na vrednost otvaranja vrha prsline CTOD; zavisno od slobodnog puta
kroz f osnovu /g termicki obradene legure Ti-6Al-4V ELL

Kriti¢ne vrednosti CTOD, odredene koriS¢enjem metode Js5 1 krive otpornosti,
jasno ukazuju da mikrostruktura legure Ti-6Al-4V ELI termicki obradene po razli¢itom
rezimu u potpunosti odreduje ponaSanje legure pri lomu. Relativno veliko otvaranje
prsline govori u prilog tome da je legura veoma otporna prema lomu nezavisno od
primenjenog rezima termicke obrade. Ipak, najvece vrednosti CTOD;, odnosno
CTODgpy> u slu€aju brzog hladenja sa temperature rastvarajuc¢eg Zarenja u S oblasti,
ukazuju da je legura martenzitne mikrostrukture najotpornija prema nastanku prsline.
Prslina se nesto lakSe inicira kada se sporim hladenjem legure iz S oblasti obrazuje
mikrostruktura lamelarne morfologije. Znatno manje vrednosti CTOD;, odredene na

pocetku rasta prsline, dobijaju se pri obrazovanju zrnaste mikrostrukture tokom
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rastvarajuceg zarenja legure u (a+p) oblasti. Pri tome, najmanji otpor iniciranju prsline
pruza legura globularne mikrostrukture sa najve¢im udelom f faze. Odavde proizilazi da
se sa povecanjem udela f faze u mikrostrukturi, odnosno slobodnog puta kroz £ osnovu,
smanjuje kriti¢na vrednost CTOD (slika 10.12).

Da medusobno rastojanje acikularne odnosno zrnaste a faze Az kontroliSe
iniciranje Supljina 1 poCetni rast prsline potvrdila su SEM fraktografska ispitivanja
prelomnih povrSina (slike 9.61 1 9.62). MikroSupljine se stvaraju na medufaznim
grani¢nim povrsinama u plasti¢noj zoni ispred vrha pocetne prsline, rastu i spajaju se sa
glavnom prslinom. Hidrostaticki pritisak o, za nukleaciju Supljina na medufaznim o/f
grani¢nim povrS§inama se smanjuje sa povecanjem unutrasnjeg napona (engl. saturated
internal stress) [323]. Povecanje unutraSnjeg napona na medufaznim o/f grani¢nim
povrSinama dovodi do povecéanja lokalnog hidrostati¢kog pritiska u o fazi. Kao rezultat
toga manji hidrostaticki pritisak na makro nivou je neophodan da bi se postigao kriticni
napon za nukleaciju Supljina. Promena veli¢ine a faze za dati udeo faze malo uti¢e na
napon tecenja pa time i na untraS$nji napon. Pokazalo se, medutim, da su udeo i odnos
najduze i najkrace ose a faze dva morfoloska parametra koja uticu na raspodelu napona
1 deformacija neposredno uz medufazne o/f grani¢ne povrSine. Maksimalni unutrasnji
napon od oko 680 MPa se postize pri 60-70 % a faze u mikrostrukturi [323]. Sa daljim
povecanjem udela a faze smanjuje se unutrasnji napon. S druge strane, promenom
morfologije a faze i povecanjem odnosa osa povecava se unutrasnji i menja udeo a faze
pri kom je unutraS$nji napon najveci. To znaci da ¢e lokalni hidrostaticki pritisak za
nukleaciju mikroSupljina biti manji u mikrostrukturi legure acikularne morfologije sa
ve¢im udelom a faze koja se nalazi na kraCem medusobnom rastojanju Ag.
MikroSupljine se lakSe stvaraju 1 pod dejstvom spoljnjeg opterecenja brze spajaju u
mikroprsline (slike 9.53 1 9.54). Medutim, mikroprsline se ne Sire od vrha pocetne
prsline sve do opterecenja bliskog maksimalnom optere¢enju. Naime, otpornost prema
Sirenju mikroprsline povecava se sa povecanjem gustine sekundarnih prslina
(mikroSupljina) ispred vrha pocetne prsline ili cik-cak kretanjem mikroprslina [259]. U
slucaju legure zrnaste mikrostrukture, pak, ne dolazi do spajanja mikroSupljina sa
vrhom pocetne prsline (slike 9.55 1 9.56). Proces zatupljivanja polazne prsline odvija se
u vecoj meri, $to se manifestuje Sirom zonom razvlacenja (slika 9.60). Ova razlika u
zatupljivanju prsline odrazava se na troosnost naponskog stanja ispred vrha prsline 1
nacin njenog prostiranja Pri optere¢enju bliskom maksimalnom dolazi do naglog

razvoja glavne prsline 1 njenog nestabilnog rasta.
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S obzirom na ¢injenicu da do spajanja mikroSupljina dolazi usled lokalizacije
plasti¢ne deformacije u ligamentima izmedu njih, napredovanje prsline koje se odvija
putem rasta i spajanja mikroSupljina, a time 1 zilavost loma legure, zavisi od
medusobnog rastojanja mikroSupljina. Stoga je otpornost prema rastu prsline u funkciji
slobodnog puta kroz o fazu 4,. To moze biti Sirina lamela i veli¢ina zrna o faze ili
kolonije lamela. Krive otpornosti prema lomu su pokazale da je otpornost legure
lamelarne mikrostrukture prema rastu prsline najveca (slike 9.58b 1 d 1 9.59b i1 d). Sa
povecanjem finoc¢e acikularne faze otpornost prema rastu prsline se smanjuje, ali je veca
nego u slucaju legure ravnoosne i globularne mikrostrukture. Vecoj otpornosti legure
acikularne mikrostrukture prema rastu prsline doprinosi nepravilno kretanje prsline duz
lamela o faze 1 plo¢ica martenzita, §to produzava njenu putanju i povecava zilavost
legure. Skretanje prsline u martenzitnoj mikrostrukturi je manje izrazeno, §to se
odrazava na morfologiju povrSine preloma i zilavost loma. Prslina se kre¢e manje cik-
cak a vise pravolinijski, ali oblik plasti¢ne zone ispred vrha prsline ukazuje na isti nacin
loma legure lamelarne 1 martenzitne mikrostrukture. Na to ukazuje raspodela
deformacija u neposrednoj okolini vrha prsline dobijena stereometrijskim merenjem
tokom razvoja prsline (slike 9.53 1 9.54). VeliCina deformacije se neprekidno menja sa
rastom prsline, ali se to moglo pratiti primenom stereometrijske metode. Pokazalo se da
je realna zona izrazene plasti¢ne deformacije pri razvoju prsline u leguri martenzitne
mikrostrukture manjih dimenzija 1 slicnog oblika kao kod legure lamelarne
mikrostrukture. Uza plasticna zona 1 manji ugao izmedu poloZaja najvec¢e dimenzije
plasticne zone 1 pravca rasta prsline u leguri zrnaste mikrostrukture (slike 9.55 1 9.56)
nego u slucaju legure acikularne mikrostrukture ukazuje, medutim, na drugacije
ponasanje pri lomu legure rastvaraju¢i zarene u (a+f) oblasti. Pri tome, nesto veca zona
plasti¢cne deformacije ispred vrha prsline i manji napon tecenja legure globularne
mikrostrukture navode na pretpostavku da je u tom slucaju veca Zilavost loma nego ako
je legura ravnoosne mikrostrukture, $to su vrednosti kriticnog faktora intenziteta napona

K. 1 potvrdile.

10.5.2.2. Kriti¢ni faktor intenziteta napona K,

Eksperimentalno je dokazano 1 u literaturi jednoznacno prihvaceno da se zilavost
loma smanjuje sa povecanjem napona tecenja [222]. Otuda je vrednost K;. najveca za
leguru lamelarne morfologije sa vrednoS¢u R, = 737 MPa, a najmanja za leguru

ravnoosne mikrostrukture sa R,p> = 1063 MPa (tabela 9.6). Zavisnost K;. od napona
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teCenja (slika 10.13) je, medutim, pokazala da poboljSanje Zilavosti loma nije srazmerno
promeni napona tecenja. Naime, povecanje vrednosti K;. (za 65 %) sa promenom
mikrostrukturnih parametara je vece od smanjenja vrednosti R,y (za 30 %). Veca
zilavost loma legure acikularne mikrostrukture u odnosu na leguru zrnaste
mikrostrukture pri datom naponu tecenja ukazuje da je zilavost loma u mnogo vecoj

meri kontrolisana veli¢inom kolonija lamela, Sirinom lamela i veli¢inom zrna o faze.
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Slika 10.13. Kriti¢na vrednost faktora intenziteta napona K;. zavisno od napona tecenja
Ry,> termicki obradene legure Ti-6Al1-4V ELI.

S obzirom na to da se zilavost loma a+f legura titana poboljSava sa udelom
lamelarne a faze i1 povecanjem kolonija lamela, a time 1 Sirine lamela a faze,
obrazovanjem potpuno lamelarne mikrostrukture sa lamelama Sirine = 3 um postignuta
je vrednost K. od 95 MPa-Vm. Dobijena vrednost je znatno veéa od poznate vrednosti
(78 MPa-Vm) iz literature [283]. Da li je finija lamelarna mikrostruktura razlog manje
zilavosti loma standardne legure Ti-6Al-4V ne moze se pouzdano reci, jer ve¢i napon
teCenja ove legure (884 MPa) ne treba posmatrati samo kroz finocu mikrostrukture.
Naime, ojacavanju legure doprinosi i1 kiseonik prisutan u vecoj koncentraciji nego u
leguri kvaliteta ELI. Medutim, Filip i1 saradnici [287] navode sli¢nu vrednost K;. od = 93
MPa-Vm za leguru Ti-6Al-2Mo-2Cr koja je nakon 1 h rastvarajuéeg Zarenja na 1055 K
kaljena u ulju 1 starena 5 h na 623 K. Da se finijom acikularnom fazom povecava napon
teCenja i smanjuje zilavost loma potvrdila je vrednost K. dobijena za leguru martenzitne
mikrostrukture. Plo¢ice martenzita fino¢e 0,86 pm smanjuju Zilavost loma za 13,5 %.

Liitjering [224] je, medutim, pokazao da se ogrubljavanjem lamelarne mikrostrukture
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putem smanjenja brzine hladenja od 8000 °C/min na 1 °C/min povecava Zilavost loma
legure Ti-6A1-4V od 50 MPa-Vm na 75 MPa-Vm.

Minimalne vrednosti K. u slucaju legure ravnoosne i globularne mikrostrukture
(= 58 MPa-Vm i 63 MPa-\Vm, respektivno) su, pak, nesumnjiva posledica manjeg
skretanja 1 krac¢e putanje napredovanja prsline usled promene odnosa najduze i najkrace
ose zrna a faze. Naime, grube lamele a faze su kao i grani¢ne povrSine kolonija lamela
ili prvobitnog zrna f faze efikasne prepreke za pravolinijsko kretanje prsline tako da je
kretanje prsline cik-cak. Usled promene pravca kretanja dolazi do grananja glavne
prsline 1 stvaranja sekundarnih prslina, $to zahteva utroSak dodatne energije. Rezultat je
neravan front prsline i povecanje zilavosti loma legure. Mada se kretanjem prsline duz
martenzitnih plo¢ica do grani¢nih povrSina prvobitnog zrna S faze produzava putanja
Sirenja prsline, grani¢ne povrSine finih plocica ili paketa plo€ica martenzita pruzaju
manji otpor kretanju mikroprslina tako da se prslina viSe kre¢e popre¢no na duzu osu
martenzita nego u slucaju grubljih lamela za Sta se troSi manje energije. Stoga je
zilavost loma legure martenzitne mikrostrukture znatno manja. Kretanje prsline kroz
zrna primarne o faze zahteva jo§ manje energije. Kako u tom sluc¢aju ne dolazi do
grananja glavne prsline vrednosti K. su relativno male. Vece vrednosti K. u slucaju
legure globularne mikrostrukture su rezultat veceg skretanja prsline nego u slucaju
grubljih zrna primarne o faze na kraCem medusobnom rastojanju u mikrostrukturi
ravnoosne morfologije. U literaturi [258] se za rastvaraju¢e zarenu 1 starenu leguru Ti-
6Al-4V sa = 60 vol.% primarne o faze manjeg napona tec¢enja i zatezne ¢vrstoce (915
MPa i 965 MPa, respektivno) navodi vrednost Kz od 66 MPa-Vm. Medutim, u pitanju je
bimodalna mikrostruktura sa transformisanom /S fazom. NeSto nize vrednosti (54
MPa-Vm i 61 MPa-Vm) navode Rack i Qazi [283] za manje &istu leguru Ti-6Al1-4V
priblizno istog napona tecenja (1068 MPa i 951 MPa, respektivno), koja ravnoosnu
mikrostrukturu postize rastvaraju¢im zarenjem na visoj temperaturi u (a+f) oblasti (800
°C-925 °C).

Obrazovanje acikularne mikrostrukture sa grubljim ploficama martenzita i
manjeg odnosa najduze i najkrace ose u toplo valjanoj leguri Ti-13Nb-13Zr dovodi do
drasti¢nog pogorsanja Zilavosti loma. Dobijena vrednost K;. od ~ 15,5 MPa-Vm je 4
puta manja od vrednosti za starenu leguru [274] i bliska je vrednosti za ljudsku kost
koja iznosi 2-12 MPa-Vm [15]. S obzirom na stepen deformacionog ojadavanja (tabela
9.17), koji utice na napon tecenja materijala neposredno ispred vrha prsline a time i na
kriticnu deformaciju za rast prsline, lako se stvaraju lokalne krte zone. Usled

lokalizacije plastiéne deformacije smanjuje se otvaranje prsline, Sto dovodi do naglog
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rasta prsline 1 pada zilavosti. Dakle, manja zilavost loma je pre svega posledica slabo
izrazenog meandriranja prsline. Prslina se kreée transkristalno i kako medufazne a’/f
grani¢ne povrSine ne predstavljaju efikasne prepreke do veceg skretanja prsline dolazi

na grani¢énim povrsinama prvobitnih zrna f faze (slika 9.97).

10.6. ANALIZA NUMERICKOG PRORACUNA OTPORNOSTI PREMA LOMU

U numerickoj analizi pocetka rasta prsline i njenog stabilnog rasta koris¢en je
CGM model lokalnog pristupa duktilnom lomu. Modeli lokalnog pristupa se uglavnom
primenjuju u numeri¢kim proracunima otpornosti prema lomu celika 1 legura
aluminijuma, kod kojih je duktilni lom dominantan mehanizam loma [324]. U tim
materijalima se Supljine stvaraju na mestima nemetalnih ukljucaka ili cestica
sekundarnih faza, Sto je karakteristicno za mehanizam duktilnog loma. Ovakvi tvrdi
ukljucci se ne javljaju u mikrostrukturi legura titana. Osim toga, mehanizam loma ovih
legura je veoma slozen. Bilo da su u pitanju legure titana niske ili visoke ¢vrstoce u
ukupnom procesu loma su =zastupljeni kako duktilan lom, iniciran stvaranjem
mikroSupljina 1 njihovim rastom, tako i krti lom cepanjem. Ipak, ima pokuSaja da se
primenom viSe modela, kao Sto su Rice-Tracy i Gurson-Tvergaard modeli lokalnog
pristupa duktilnom lomu, predvidi ponaSanje pri lomu legura titana [323-325]. Primena
vecine tih mikromehani¢kih modela zasniva se na poznavanju kriticne vrednosti
zapreminskog udela Supljina f. pri kojoj dolazi do pocetka njihovog spajanja. Odreduje
se eksperimentalno 1 za o+f legure titana se kre¢e u opsegu 0,2-0,4 % [323]. Uoceno je,
takode, da su vrednosti ovog parametra osteCenja mnogo manje (f. < 1 %) za legure
titana nego za legure koje sadrze tvrde ukljucke (f. < 15 %), Sto se objaSnjava malom
vredno$c¢u pocetnog zapreminskog udela Supljina f,. Usled toga je odredivanje vrednosti
kriticnog zapreminskog udela Supljina nepouzdano, $to utice na korektnost predvidanja
otpornosti prema lomu naro€ito u slucaju dvofaznih legura. U slu¢aju CGM modela
primenjenog u numerickom prora¢unu nastanka prsline i njenog stabilnog rasta vrednost
f. se ne odreduje eksperimentalno, ve¢ tokom postprocesorskog proracuna [179]. Pri

tome se vrednost parametra oStecenja prati na kritichom mestu ispitivane geometrije.

10.6.1. Nastanak prsline mehanizmom duktilnog loma

Rezultati numerickog proracuna nastanka prsline dobijeni za MTS epruvetu
legure Ti-6Al-4V ELI globularne mikrostrukture (slike 9.63-9.65) pokazali su dobro
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slaganje sa eksperimentalnim podacima (slika 9.38d). Velike vrednosti hidrostatickog

pritiska u samom sredi$Snjem delu epruvete su ukazale da se na tom mestu lokalizacije

izrazene ekvivalentne plasticne deformacije ¢ stvara prslina koja pri daljem

povecavanju spoljnjeg optereCenja raste 1 dovodi do zavrSnog loma epruvete. Mada
prslina nastaje u srediSnjem delu kao u slucaju cilindriéne epruvete za zatezanje,
deformisana mreza KE u zoni vrata epruvete za korak zatezanja, koji odgovara
dostizanju f. u srediStu, pokazala je da se poprecni presck MTS epruvete menja sa
opterecenjem na drugaciji nacin (slika 9.67). Uporedo sa suzenjem dolazi do smanjenja
debljine epruvete kao u literaturi [263,264], §to je na odgovarajuci nacin predstavljeno
3D modelom KE. To ukazuje da je primenom lokalnog pristupa mogucée analizirati
nastanak prsline mehanizmom duktilnog loma na datoj MTS epruveti, ali da se
pojednostavljenim 2D modelom KE ne moze korektno predstaviti njena geometrija.
Krive nominalni napon-nominalna deformacija dobijene eksperimentalno,
primenom von Mises-ovog kriterijuma plasticnog teCenja 1 primenom CGM modela
(slika 9.66a) su pokazale veoma dobro slaganje u slucaju legure globularne
mikrostrukture. Odredena odstupanja se javljaju pri naglom gubitku nosivosti, gde su
eksperimentalno dobijene vrednosti nominalnog napona manje od proracunatih. Pri
tome je razlika izmedu eksperimentalnih i1 rezultata dobijenih primenom kriterijuma von
Mises-a veca, $to se moglo i ocekivati s obzirom na to da ovaj kriterijum plasti¢nog
teCenja materijala ne uzima u obzir oSteCenje materijala. Medutim, odstupanje krive
dobijene primenom CGM modela je verovatno posledica toga S$to lom nije potpuno
duktilan. Naime, SEM fraktografska analiza povrSine preloma legure brzo hladene iz
(o+p) oblasti je pokazala da se pored brojnih jamica karakteristicnih za mehanizam
duktilnog loma javljaju 1 male ravni kvazicepanja. U slucaju legure lamelarne
morfologije sa ve¢im udelom krtog loma u ukupnom procesu loma kriva nominalni
napon-nominalna deformacija je numericki dobijena samo primenom kriterijuma von
Mises-a (slika 9.66b), pri ¢emu treba naglasiti da deo krive iza oznaCene tacke nije

merodavan.
10.6.2. Pocetak rasta i stabilan rast prsline
Imaju¢i u vidu da geometrija malo utiCe na proces oSteCenja materijala

mehanizmom duktilnog loma, pocetak rasta prsline i njen stabilan rast razmatran je na

CT epruvetama legure Ti-6A1-4V ELI iste mikrostrukture kao u slu¢aju MTS epruvete.
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Primenom 2D i 3D modela odredena je kriticna vrednost CTOD koja odgovara pocetku
rasta prsline. S obzirom na to da je raspodela ekvivalentnog von Mises-ovog napona o,

1 hidrostatickog pritiska pre pocetka rasta prsline ukazala da je promena ekvivalentne

plasti¢ne deformacije &/ izrazena u blizini vrha prsline (slika 9.68), vrednost parametra

ostecenja je pracena sa povecanjem spoljnjeg optereéenja u integracionoj tacki elementa
ispred vrha prsline koja je najbliza vrhu. Proracun MKE je pokazao da do naglog
porasta zapreminskog udela Supljina f dolazi ispred samog vrha pocetne prsline (slika
9.69), §to je u skladu sa eksperimentalnim rezultatima. Oblik plasticne zone ispred vrha
prsline karakteristican za materijale koji deformaciono ojacavaju, takode, odgovara
realnom obliku koji je odreden stereometrijskim merenjem. Medutim, bolji uvid u
izgled fronta prsline daje raspodela parametra oStecenja f dobijena primenom 3D
modela (slika 9.70). Pokazalo se da je oStecenje najvece u unutraS$njosti epruvete usled
izrazene troosnosti naponskog stanja.

Razlika u vrednostima CTOD; dobijene eksperimentalnim putem i primenom 3D
modela nije velika. Pri tome, CGM model predvida manju vrednost (tabela 9.11).
Primenom 2D modela se, pak, ne dobijaju zadovoljavajuci rezultati iako je primenjena
tehnika oslobadanja ¢vorova. Naime, vrednosti CTOD; su manje za 1,7-2,2 puta od
eksperimentalno odredene vrednosti. Koris¢enjem veceg KE ispred vrha prsline to
odstupanje se smanjuje, ali je 1 dalje mnogo vece nego kada se za opisivanje pocetka
rasta prsline 3D modelom koristi KE iste veli¢ine (0,3 x 0,3 mm). Krive otpornosti
prema lomu CT7OD-4a dobijene numerickim proraunom znatno odstupaju od
eksperimentalno  dobijenih (slika 9.74b). Vrednosti C70OD su manje od
eksperimentalnih, ali se ta razlika smanjuje sa pove¢anjem duzine prsline. Pokazalo se,
medutim, da veli¢ina KE ima veliki uticaj na predvidanje vrednosti CTOD. Otuda sledi
da se primenom 3D modela moZe opisati pocetak rasta prsline i njen stabilan rast, ali da
je za pouzdanije predvidanje potrebno odrediti odgovarajucu veliinu elementa. Pri
tome, treba imati u vidu i udeo loma cepanjem.

Numericki prorac¢un na mikro SENB epruveti toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr
pokazao je da se primenom CGM modela moZe i u ovom ekstremnom slucaju vece
zastupljenosti krtog loma predvideti vrednost kriticnog faktora intenziteta napona Kj.
Ne uzimajuci u obzir pojavu ostecenja, jer je usled velike koncentrcije napona ispred
vrha prsline (slike 9.100 1 9.101) doSlo do nestabilnog loma, primenom metode integrala

po domenu dobijene su vrednosti K;. manje od eksperimentalnih za 18 %,
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10.7. VALJANOST PRIMENJENIH MIKROMEHANICKIH MODELA

Od postoje¢ih mikromehani¢kih modela za predvidanje vrednosti kriti¢nog
faktora intenziteta napona K. u analizi otpornosti prema lomu termicki obradene legure
Ti-6Al1-4V ELI i toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr primenjeni su relativno jednostavni
modeli Hahn i Rosenfielda-a, Krafft-a i Broberg-a, koji uzimaju u obzir uticaj modula
elasticnosti, napona teCenja, deformacionog ojacavanja u plasticnoj zoni, kriticne
vrednosti stvarne deformacije i mikrostrukturnih parametara. Model Hahn 1 Rosenfield-
a [193] predlozen izrazom (7.25) obuhvata samo mehanicke parametre. U ostalim
modelima pored mehanickih figuriSu i mikrostrukturni parametri. Prema modelu Hahn i
Rosenfielda-a [194] datog izrazom (7.26), Krafft-a [190] izrazom (7.22) i Broberg-a
[191] izrazom (7.23) zilavost loma se menja proporcionalno sa Jd , gde je d
mikrostrukturni parametar. Samo u tre¢em modelu Hahn i Rosenfielda-a [196] datog
izrazom (7.29) figuriSu dva mikrostrukturna parametra: srednji prec¢nik D i zapreminski

udeo f, Cestica sekundarnih faza.
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Slika 10.14. Poredenje eksperimentalnih rezultata i vrednosti kriticnog faktora

intenziteta napona K. dobijenih koris¢enjem izraza (7.22), (7.23), (7.25), (7.26) 1 (7.29).

Na slici 10.14 je dato poredenje eksperimentalno dobijenih i vrednosti Kj.
proraCunatih primenjenim modelima. Pri tome su prikazane samo one vrednosti
dobijene preko izraza Hahn 1 Rosenfielda-a, koje pokazuju najbolje slaganje sa

eksperimentalno odredenim vrednostima nezavisno od toga koji je model primenjen.
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Pokazalo se da model Hahn 1 Rosenfielda-a koji uzima u obzir samo mehanicke
parametre ne daje dobre rezultate i da je neprihvatljiv bez obzira koja je legura i
mikrostrukturno stanje u pitanju. Odstupanje od eksperimentalnih rezultata je narocito
veliko u slucaju toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr i zrnaste mikrostrukture legure Ti-
6Al-4V ELI.

Medutim, druga dva modela Hahn i Rosenfielda-a veoma dobro predvidaju
zilavost loma legure Ti-13Nb-13Zr i1 legure Ti-6Al1-4V ELILravnoosne mikrostrukture,
ako se kao mikrostrukturni parametar primeni V2(22, + Ag). To znaci da je Zilavost loma
toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr i legure Ti-6Al-4V ELI hladene iz (at+f) oblasti
kontrolisana debljinom martenzitnih plo€ica i veli¢inom zrna primarne o faze odnosno
njihovim medusobnim rastojanjem (srednji slobodni put kroz f fazu). Pri tome, model
sa jednim mikrostrukturnim parametrom daje izuzetno dobro slaganje, $to je u skladu sa
primarnim mestima nukleacije mikroSupljina 1 putanjom Sirenja prsline. U slucaju
globularne mikrostrukture, koja nastaje pri brzom hladenju legure Ti-6Al-4V ELI iz
(at+p) oblasti, otpornost prema lomu bolje opisuje model Krafft-a za isti mikrostrukturni
parametar. S druge strane, ovaj model loSe predvida zilavost loma u svim ostalim
slucajevima.

Kada se mikrostrukturni parametar 222, + /g) zameni u oba modela Hahn i
Rosenfielda-a Sirinom kolonija lamela Lk, dobija se izuzetno slaganje eksperimentalnih
rezultata 1 proraCunatih vrednosti i u slucaju legure Ti-6Al-4V ELI lamelarne
mikrostrukture. Primenjeni modeli pokazuju najmanju valjanost kada je legura Ti-6Al-
4V ELI martenzitne mikrostrukture. Ako se, pak, u modele uvrsti veli¢ina zrna
prvobitne f faze Lz dobru procenu vrednosti K. daje model Broberg-a. Ocekivalo se da
veli¢ina zrna prvobitne S faze kao mikrostrukturni parametar ima veci uticaj 1 na
zilavost loma legure Ti-13Nb-13Zr martenzitne mikrostrukture. Medutim, ni jedan od

modela nije dao validan rezultat.
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11. ZAKLJUCCI

Istrazivanja izvedena u okviru ove doktorske disertacije imala su za cilj da se
uspostavi slozena meduzavisnost parametara konvencionalnih i savremenih postupaka
izrade, mikrostrukturnih karakteristika i ponasanja implantnih legura titana u uslovima
koji pogoduju nastanku oStecenja i loma tokom njihove eksploatacije, kao 1 da se
razmotri mogucénost predvidanja otpornosti ove grupe metalnih biomaterijala prema
razvoju oSte¢enja. Na osnovu uporedne analize dobijenih rezultata i literaturno
dostupnih  podataka  mogu se doneti slede¢i  zaklju¢ci o  uticaju
termicke/termomehanicke obrade na mikrostrukturu, korozionu postojanost, triboloska i
mehanicka svojstva standardne legure Ti-6A1-4V ELI (mas.%) i nekomercijalne legure

Ti-13Nb-13Zr (mas.%) nove generacije:

1. Primenom razliCitih rezima termicke, odnosno termomehanicke, obrade
konvencionalno dobijenih legura obezbeden je razvoj lamelarne, martenzitne,
ravnoosne 1 globularne mikrostrukture legure Ti-6Al1-4V ELI 1 martenzitne
mikrostrukture legure Ti-13Nb-13Zr razli€ite finoce.

Promena faznog sastava 1 morfoloSkih karakteristika o 1 f faze u mikrostrukturi
legure Ti-6Al1-4V ELI a time i njene tvrdoce, postize se kontrolom brzine hladenja
sa temperature rastvarajuc¢eg zarenja u (a+f) i f oblasti. Tvrdoca legure Ti-6Al-4V
ELI se smanjuje sa povec¢anjem zapreminskog udela S faze, koja se lakSe deformise
od a faze 1 doprinosi boljoj plasti¢nosti legure rastvarajuci zarene u (a+f) oblasti.
Uticaj tople deformacije u (o+f) oblasti i temperature rastvarajuéeg zarenja u f
oblasti na mikrostrukturne karakteristike i tvrdoc¢u legure Ti-13Nb-13Zr izuzetno je
znacajan. Nezavisno od mikrostrukture, legura Ti-13Nb-13Zr ima manju tvrdo¢u od
legure Ti-6Al1-4V ELI. Nize vrednosti tvrdo¢e, bez obzira na razvijenu
mikrostrukturu legure Ti-13Nb-13Zr i veéi stepen transformacije S faze nego u
mikrostrukturi legure Ti-6A1-4V ELI, posledica su obrazovanja masivnijih i manje
napregnutih martenzitnih plo€ica. Utvrdeno je, medutim, da se na povecanje tvrdoce
ove legure moze uticati hladnom deformacijom i brzim hladenjem nakon toplog
valjanja.

2. Zavr$sna prerada legura Ti-6Al-4V ELI 1 Ti-13Nb-13Zr savremenim HPT

postupkom izrazite plasticne deformacije, izvrSena na sobnoj i temperaturi od 500
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°C, ima za rezultat znacajno usitnjavanje mikrostrukturnih konstituenata i promenu
faznog sastava, Sto je uslovilo i promenu mehanic¢kih karakteristika ispitivanih
legura.

HPT preradom legure Ti-6Al-4V ELI na sobnoj temperaturi nastaje dvofazna (a+p)
mikrostruktura sa zrnima/subzrnima veli¢ine 90-160 nm, u zavisnosti od polazne
mikrostrukture. Stvaranje ravnoosnih zrna/subzrna sporije se odvija tokom HPT
prerade legure Ti-13Nb-13Zr na sobnoj temperaturi, na Sta ukazuje obrazovanje
finijih zrna/subzrna veli¢ine 50-115 nm. Promene u mikrostrukturi, nastale kao
posledica HPT prerade, odrazavaju se i na tvrdocu ispitivanih legura, koja zavisi
kako od hemijskog sastava legure tako i od dominantnog procesa koji se odvija
tokom HPT deformacije. Najvec¢i stepen otvrdnjavanja uocen je kod legure Ti-
13Nb-13Zr, kod koje i pored porasta tvrdo¢e za 46% nakon HPT deformacije na
sobnoj temperaturi ipak nije dostignut nivo tvrdo¢e HPT deformisane legure Ti-6Al-
4V ELI nezavisno od njenog polaznog mikrostrukturnog stanja.

HPT preradom na 500 °C potpunije se vrSi usitnjavanje mikrostrukturnih
konstituenata legure Ti-6Al-4V ELI lamelarne, ravnoosne 1 globularne
mikrostrukture usled sferoidizacije i a 1 § faze, dok se fazni preobrazaj martenzita
prisutnog u mikrostrukturi obe legure sporije odvija. HPT deformacija na 500 °C
uslovljava povecanje tvrdo¢e legura pa je dostignuti nivo tvrdo¢e nakon HPT
prerade na 500 °C visi nego u sluéaju polazne mikrostrukture i mikrostrukture
nastale HPT preradom na sobnoj temperaturi. Utvrdeno je da se efekat otvrdnjavanja
tokom HPT deformacije na 500 °C moze prikazati slede¢im nizom: Ti-6A1-4V ELI
globularne > Ti-6Al-4V ELI lamelarne > Ti-6Al-4V ELI ravnoosne > Ti-6Al-4V
ELI martenzitne > Ti-13Nb-13Zr martenzitne mikrostrukture; pri ¢emu legura Ti-
6Al-4V ELI polazne martenzitne mikrostrukture pokazuje najvecu tvrdo¢u nakon
HPT prerade na 500 °C.

3. Vecu otpornost prema makro habanju u prisustvu Ringer-ovog rastvora i sa
upotrebom metal/metal kontaktnog para, nezavisno od mikrostrukturnog stanja,
pokazuje termicki obradena legura Ti-6Al-4V ELI §to se ogleda u nizim
vrednostima gubitka materijala, koeficijenta habanja i specificne brzine habanja pri
svim uslovima ispitivanja (kontaktno opterecenje 20-60 N, brzina klizanja 0,26-1,0
m/s). Gubitak materijala nastao usled habanja je manji §to je tvrdoca ispitivanih
legura veca. Shodno tome ostvareni gubitak materijala prati slede¢i niz: Ti-6Al-4V
ELI acikularne mikrostrukture < Ti-6Al-4V ELI zrnaste mikrostrukture = Ti-13Nb-

13Zr martenzitne mikrostrukture. Najvecu otpornost prema makro habanju u
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uslovima sa podmazivanjem pokazuje legura Ti-6Al1-4V ELI martenzitne
mikrostrukture, dok je najveci stepen habanja uocen pri ispitivanju legure Ti-13Nb-
13Zr podvrgnute hladnoj deformaciji.

4. Tribolosko ponasanje i stepen oStecenja usled habanja ispitivanih legura zavise od
zastupljenosti pojedinih mehanizama habanja u ukupnom procesu habanja,
karakteristika povrSinskih oksidnih slojeva, stepena deformacionog ojacavanja
kontakne povrsine, na¢ina ostvarivanja medusobnog kontakta triboloskog para, vrste
materijala koji ¢ine triboloski par i sastava lubrikanta.
Pri habanju obe ispitivane legure istovremeno deluje viSe mehanizama habanja
(koroziono habanje, abrazija, adhezija i transfer materijala). Pojava korozionog
habanja uocena je prilikom ispitivanja makro triboloSkih svojstava obe legure. Kao
posledica ovog mehanizma habanja na povrsini ispitivanih legura kontinualno dolazi
do obrazovanja i odvajanja zastitnih oksidnih filmova. Ispitivanjima su potvrdena
zaStitna svojstva filmova koji sadrze TiO;, Al,O; i V,0s okside obrazovane na
povrsini legure Ti-6Al-4V ELI, dok su nedovoljno adherentni i zastitni filmovi
TiO,, Nb,Os 1 ZrO, oksida obrazovani na povrSini legure Ti-13Nb-13Zr.
Adherentnost, homogenost 1 debljina povrSinskih oksidnih filmova, kao i tvrdoca
ispitivanih legura uslovili su da legura Ti-6Al-4V ELI acikularne mikrostrukture
pokazuje najveéu otpornost prema habanju, neSto manju legura Ti-6Al-4V ELI
zrnaste mikrostrukture, a najmanju legura Ti-13Nb-13Zr koja je triboloski
postojanija u toplo valjanom nego u hladno valjanom stanju.
Plasti¢no teCenje materijala 1 pojava brazdi 1 grebena u pravcu klizanja, kao znaci
abrazivnog habanja, uo€avaju se na habanim povrSinama obe ispitivane legure bez
obzira na njihovu mikrostrukturu. Kao dominantan mehanizam habanja abrazija se
javlja kod legure Ti-6Al1-4V ELI acikularne mikrostrukture.
Delaminacija materijala uz stvaranje nalepa karakteristicna je za adhezivan
mehanizam habanja, koji je u vecoj ili manjoj meri zastupljen gotovo pri svim
uslovima ispitivanja makro triboloskih karakteristika obe legure. Ipak, istrazivanja
su pokazala da je adhezija dominantan mehanizam habanja termomehanicki
obradene legure Ti-13Nb-13Zr i da je pojava delaminacije materijala izraZzenija kod
legure podvrgnute hladnom valjanju ¢ija je tvrdo¢a manja.
Transfer materijala je, pak, najviSe zastupljen pri makro habanju legure Ti-6Al-4V
ELI zrnaste mikrostrukture.

5. Najnize vrednosti koeficijenta trenja 1 najbolje frikcione karakteristike pri svim

uslovima makro triboloskih ispitivanja pokazale su legura Ti-6Al-4V ELI zrnaste
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mikrostrukture 1 hladno valjana legura Ti-13Nb-13Zr. Njihova dobra frikciona
svojstva uslovljena su ve¢im transferom materijala sa njihove povrSine. Sa druge
strane, dominantna pojava abrazije u ukupnom mehanizmu habanja legure Ti-6Al-
4V ELI acikularne mikrostrukture i mali transfer materijala uzrok su najlosijih
frikcionih svojstava koje ova legura pokazuje.

6. Otpornost prema habanju i trenju legure Ti-6Al-4V ELI na mikro nivou u velikoj

meri zavisi od uslova ispitivanja, pri ¢emu najve¢i uticaj na specificnu brzinu
habanja pokazuje kontakno opterecenje (100-1000 mN). Utvrdeno je da je
specificna brzina habanja ispitivane legure u kontaktu sa Al,Os kao triboloskim
parom, nezavisno od mikrostrukturnog stanja, mnogo manja u prisutvu Ringer-ovog
rastvora nego u slucaju habanja na vazduhu, dok su frikciona svojstva legure u tim
uslovima znatno loSija.
Najbolju otpornost prema mikro habanju, pri svim ispitivanim uslovima, pokazala je
legura ravnoosne mikrostrukture, a promena brzine klizanja (4-12 mm/s) najvise
utice na mikro frikciono ponasanje legure Ti-6A1-4V ELI martenzitne
mikrostrukture.

7. Mikro habanje legure Ti-6Al-4V ELI se, kao 1 makro habanje, odvija slozenim
mehanizmom. Na kontaknoj povrSini legure, nezavisno od njene mikrostrukture,
uoceni su tragovi abrazije, adhezije 1 korozionog habanja. Proces habanja se odvija u
etapama tokom kojih se dominantan mehanizam oSteCenja menja. Koroziono
habanje je najviSe zastupljeno u slucaju legure martenzitne i1 globularne
mikrostrukture. Pri tome, veéi uticaj na promenu dominantnog mehanizma mikro
habanja pokazuje kontaktno optere¢enje. Adhezija je, pak, dominantan mehanizam
mikro habanja legure ravnoosne 1 lamelarne mikrostrukture, koja se odlikuje losijim
mikro frikcionim svojstvima zbog obrazovanja nezaStitnog, nehomogenog i
poroznog povrsinskog filma. Udeo adhezivnog habanja u slozenom mehanizmu
osteCenja materijala se smanjuje u prisustvu Ringer-ovog rastvora nezavisno od
mikrostrukturnog stanja legure, a abrazivno habanje preovladava tokom mikro
habanja u uslovima sa podmazivanjem pri malim kontaktnim opterecenjima.

8. Izlaganjem obe ispitivane legure Ringer-ovom rastvoru na sobnoj 1 temperaturi od
37 °C na povrsini se spontano stvaraju zaStitni oksidni filmovi, koji predstavljaju
barijeru njihovom daljem rastvaranju. Stabilni oksidni filmovi se brze obrazuju na
povrsini  legure Ti-6Al1-4V ELI, bez obzira na mikrostrukturno stanje.
Uspostavljanje pasivnog stanja najbrze se odvija kod legure Ti-6Al1-4V ELI
globularne mikrostrukture, a najsporije kod hladno valjane legure Ti-13Nb-13Zr.
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Obe ispitivane legure, nezavisno od mikrostrukture, odlikuju se malom brzinom
korozije na sobnoj temperaturi. Ipak, pri tim uslovima legura Ti-6Al-4V ELI zrnaste
mikrostrukture pokazije najve¢u korozionu postojanost, a najlosiju legura Ti-13Nb-
13Zr u toplo valjanom stanju. lako obe legure zadrzavaju dobru korozionu
postojanost 1 tokom izlaganja polarizaciji u Ringer-ovom rastvoru na temperaturi
ljudskog tela, ipak je uoCeno da se na povrsini legura obrazuju manje postojani
filmovi nego u sluc¢aju polarizacije na sobnoj temperaturi. Pri tome, otpornost prema
koroziji legure Ti-6Al-4V ELI globularne i lamelarne mikrostrukture znatno opada
sa porastom temperature Ringer-ovog rastvora. U slu¢aju ravnoosne i1 martenzitne
mikrostrukture pogorSanje njene korozione otpornosti je manje, dok se koroziona
postojanost legure Ti-13Nb-13Zr na temperaturi ljudskog tela bitno ne menja.

Obe legure su podlozne pasivaciji u prisustvu Ringer-ovog rastvora i na njihovoj
povrsini se obrazuju dvoslojni pasivni filmovi dobrih zastitnih karakteristika. Kod
legure Ti-6Al-4V ELI uoceno je obrazovanje unutrasnjeg barijernog sloja pasivnog
filma vece otpornosti, Sto je posebno izrazeno kada je legura acikularne
mikrostrukture. Film obrazovan na povrSini ove legure ¢ine TiO, oksid, koji se
stvara uz samu povrsSinu legure, kao 1 Al,Os 1 V,0; oksidi, koji se javljaju u
spoljasnjem delu oksidnog filma. Najdeblji oksidni film obrazuje se na povrSini
legure Ti-13Nb-13Zr u hladno valjanom stanju. Medutim, barijerni sloj oksidnog
filma omogucava odvijanje difuzionih procesa bez obzira na primenjeni postupak
termomehanicke obrade legure. lako obrazovanje poroznog pasivnog filma na
povrsini legure Ti-13Nb-13Zr doprinosi njenoj manjoj otpornosti prema koroziji u
odnosu na leguru Ti-6Al-4V ELI ono ipak omogucéava brzu osteointegraciju i
uspesnije  prihvatanje  hirurSkim putem ugradenog implanta. Najboljom
kombinacijom korozionih i triboloSkih svojstava odlikuje se legura Ti-6Al-4V ELI
acikularne mikrostrukture.

Promenom rezima termicke i termomehanicke obrade znatno se menjaju zatezna
svojstva ispitivanih legura. VeCom zateznom cvrsto¢om se odlikuje legura Ti-6Al-
4V ELI zrnaste mikrostrukture, a najmanju zateznu c¢vrstou ova legura ima u
slucaju lamelarne mikrostrukture. Rezultati zateznih ispitivanja su potvrdili da se sa
povecanjem fino¢e mikrostrukture povecava i ¢vrsto¢a legure. Legura Ti-6Al-4V
ELI zrnaste mikrostrukture pokazuje i ve¢i napon tecenja nego u slucaju acikularne
mikrostrukture. Sa povecanjem finofe mikrostrukture raste i plasticnost legure Ti-
6A1-4V ELI. Najmanje izduZenje pri lomu pokazuje legura Ti-6Al-4V ELI

martenzitne mikrostrukture, dok najveca plasticnost i velika ¢vrstoéa izdvajaju
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12.

leguru ravnoosne mikrostrukture od ostalih mikrostrukturnih stanja. Legura Ti-
13Nb-13Zr pokazuje manju zateznu ¢vrstoc¢u od legure Ti-6Al-4V ELI, nezavisno
od mikrostrukturnog stanja. Medutim, kombinacija ¢vrstoce, plasticnosti 1 niske
vrednosti modula elasti¢nosti toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr povoljne su, kada
je u pitanju medicinska primena ove legure. Pazljivim izborom hemijskog sastava i
parametara termomehanicke obrade uspes$no je proizvedena legura Ti-13Nb-13Zr,
koja se odlikuje skoro 2,5 puta manjim modulom elasti¢nosti od termicki obradene
legure Ti-6A1-4V ELI i boljom biokompatibilnoscu.

HPT preradom legure Ti-6Al-4V ELI postize se bolja kombinacija Cvrstoce i
plasti¢nosti, a uticaj usitnjavanja mikrostrukture na povecanje ¢vrsto¢e posebno je
izrazen kod legure acikularne mikrostrukture. Sa porastom temperature HPT prerade
dolazi do linearnog rasta zatezne cvrstoe 1 plastiCnosti legure acikularne
mikrostrukture. Nije uoCena bitnija promena ¢vrstoce 1 plasti¢nosti legure Ti-6Al-
4V ELI zrnaste mikrostrukture nakon HPT deformacije na sobnoj temperaturi, dok
je sa povisenjem temperature HPT procesa ipak uoCeno povecanje ¢vrsto¢e. Malo
povecanje vrednosti modula elasticnosti legure Ti-6Al-4V ELI, nezavisno od
polazne mikrostrukture, uocava se nakon povisenja temperature HPT deformacije sa
sobne na 500 °C. Ipak je modul elasti¢nosti legure Ti-6Al-4V ELI nakon HPT
prerade na 500 °C i dalje znatno manji od modula elasti¢nosti legure pre HPT
prerade, pa se moze zakljuciti da je legura uz postignutu visoku ¢vrstocu 1 dobru
plasti¢nost nakon HPT deformacije na 500 °C superiorna u odnosu na polazni
materijal. HPT deformacijom legure Ti-13Nb-13Zr se, takode, postize bolja
kombinacija zateznih svojstava.

Mikrostruktura ima izuzetan uticaj na otpornost legure Ti-6Al-4V ELI prema
udarnom optereéenju. Ravnoosna mikrostruktura se odlikuje najve¢om udarnom
zilavoS¢u 1 najve¢im izduzenjem pri lomu, dok najmanju vrednost udarne Zzilavosti
pokazuje legura martenzitne mikrostrukture. Udeo duktilnog loma u ukupnom
procesu loma se povecava sa povecanjem energije potrebne za rast prsline i najveci
je kod legure ravnoosne mikrostrukture. Zastupljenost duktilnog loma u slucaju
legure globularne i lamelarne mikrostrukture je znatno manja, narocito kada se
brzim hladenjem iz (oa+f) oblasti obrazuje globularna mikrostruktura. Tada je
energija potrebna za nastanak prsline 2 puta ve¢a nego za njen rast. Krto ponasanje
legure martenzitne mikrostrukture je, pak, uslovljeno grubim zrnom prvobitne S

faze.
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Otpornost legure Ti-6A1-4V ELI prema rastu zamorne prsline u velikoj meri zavisi
od obrazovanja zrnaste mikrostrukture. Najve¢i prag zamora je karakteristican za
leguru globularne, a najmanji za leguru martenzitne mikrostrukture. Sa
ogrubljavanjem mikrostrukture smanjuje se prag zamora, odnosno brzina iniciranja
zamorne prsline opada sa povecanjem fino¢e mikrostrukturnih konstituenata legure.
Stabilan rast zamorne prsline kontroliSe maksimalni put klizanja (zrna prvobitne f
faze, kolonije lamela i zrna primarne o faze), pa se napredovanje zamorne prsline
brze odvija kada se hladenjem legure iz J oblasti obrazuje acikularna
mikrostruktura. Pri tome je, saglasno promeni fino¢e mikrostrukture, brzina rasta
zamorne prsline veéa u slucaju martenzitne i globularne mikrostrukture nego u
slucaju lamelarne 1 ravnoosne mikrostrukture, respektivno.

Morfologija mikrostrukture ima veliki uticaj i na Zilavost loma legure Ti-6Al-4V
ELI. Mada leguru odlikuje izuzetna otpornost prema nastanku duktilnog loma
nezavisno od geometrijskih parametara mikrostrukture, vrednosti faktora intenziteta
napona pokazuju da legura acikularne mikrostrukture ima vecu otpornost prema
nastanku i rastu prsline od legure zrnaste mikrostrukture. Prslina znatno teZe nastaje
kod legure acikularne mikrostrukture, Sto je posebno izrazeno u slucaju martenzitne
mikrostrukture. S druge strane, otpornost prema rastu prsline se povecava sa
promenom morfologije a faze od zrnaste u acikularnu i ogrubljivanjem acikularne
faze zbog Cega legura lamelarne mikrostrukture pokazuje najvecu otpornost prema
rastu prsline. Vrednosti faktora intenziteta napona potvrdile su da najmanju zilavost
loma pokazuje legura ravnoosne mikrostrukture, nesto ve¢om vrednoscu se odlikuje
legura globularne mikrostrukture, jo§ ve¢om legura martenzitne mikrostrukture, dok
je zilavost loma legure najbolja kada se sporim hladenjem iz f oblasti obrazuje
lamelarna mikrostruktura. Legura acikularne i zrnaste mikrostrukture se ne ponasa
isto pri lomu, a na to ukazuju kako veli¢ina i oblik plasticne zone ispred vrha prsline
tako 1 morfologija prelomnih povrSina legure. Naime, povrSina loma legure
acikularne mikrostrukture se odlikuje prisustvom sekundarnih prslina, velikih
neravnina i stepenica uz zonu razlacenja, ali i pojavom finih dubokih jamica
okruZenih grebenima. S druge strane, povrSina loma legure zrnaste mikrostrukture je
relativno ravna sa vidljivom zonom razvlacenja, duktilnim jamicama, malim
ravnima kvazicepanja, finim mikroSupljinama 1 kratkim sekundarnim prslinama.
Legura Ti-13Nb-13Zr martenzitne mikrostrukture nastale tokom tople deformacije
pokazuje izuzetno krto ponasanje, Sto je potvrdila i fraktografska analiza povrSine

preloma kojom su uocene karakteristike transkristalnog loma.
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15.

16.

U numerickoj analizi nastanka duktilnog loma legure Ti-6Al-4V ELI lamelarne 1
globularne mikrostrukture primenjen je CGM model. Primenom CGM modela
postignuto je dobro slaganje sa eksperimentalno dobijenim podacima
meduzavisnosti nominalnog napona i nominalne deformacije ¢ime je i potvrdeno da
model moZze uspesno da isprati eksperimentalno ispitivanje glatke epruvete.
Primenom lokalnog pristupa u analizi pocetka i stabilnog rasta prsline legure Ti-
6Al1-4V ELI globularne mikrostrukture potvrdeno je koncentrisanje srednjeg napona
1 plasticne deformacije u zoni ispred vrha prsline. 3D modelom je utvrdeno da do
najintenzivnijeg oStecenja dolazi u unutrasnjosti epruvete, a ujedno je 1 uspesno
odredena vrednost CTOD koja odgovara pocetku stabilnog rasta prsline. Stabilni
rast prsline uspesno je modelovan 2D modelom uz koris¢enje KE ispred samog vrha
prsline primenom tehnike oslobadanja ¢vorova. Rezultati numericke analize
primenom CGM modela su pokazali da se gubitak nosivosti materijala javlja usled
oSte¢enja nastalog mehanizmom duktilnog loma, pri ¢emu veli¢ina KE ispred vrha
prsline ima veliki uticaj na predvidanje stabilnog rasta prsline. CGM model je
relativno uspes$no kori$éen i za predvidanje krive otpornosti prema lomu, pri cemu
su vrednosti CTOD; dobijene primenom 3D modela pokazala manja odstupanja od
eksperimentalno dobijenih vrednosti nego u slucaju primene 2D modela.
Elasto-plasti¢ni proracun primenom CGM modela uspesno je primenjen za opis
pocetka rasta prsline legure Ti-13Nb-13Zr martenzitne mikrostrukture. Model je
pokazao da u blizini vrha prsline dolazi do velike koncentracije napona, a da se
ispred vrha prsline nalazi jedva vidljiva plasticna zona. Numeri¢kim proratunom
istovremeno je odredena i kriti¢na vrednost faktora intenziteta napona, koja u maloj
meri odstupa od eksperimentalno dobijene vrednosti.

Modelovanje zilavosti loma legure Ti-6Al-4V ELI izvrSeno je primenom razlicitih
mikromehanickih modela. Dobro slaganje zilavosti loma legure ravnoosne
mikrostrukture dobijene eksperimentalno i proraunom postignuto je primenom
modela Hahn-a 1 Rosenfild-a, dok najbolju procenu Zilavosti loma legure globularne
mikrostrukture pokazuje model Krafft-a. Nijedan od razmatranih modela ne daje
dobru procenu zilavosti loma legure Ti-6Al-4V ELI martenzitne mikrostrukture, pri
¢emu model Broberg-a daje najbolje slaganje kritine vrednosti faktora intenziteta
napona. U slu¢aju lamelarne mikrostrukture primenom modela Hahn-a i Rosenfild-a
ostvareno je izuzetno dobro predvidanje zZilavosti loma.

Dobra procena zilavosti loma toplo valjane legure Ti-13Nb-13Zr izvrSena je

koris¢enjem mikromehanickog modela Hahn-a i Rosenfild-a, koji daje zavisnost K.
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od mikrostrukturnih parametara legure. Predvidanje Zzilavosti loma ove legure
primenom modela Broberg-a pokazuje odredena odstupanja od eksperimentalno
dobijenih rezultata, dok model Krafft-a pokazuje najloSije slaganje sa
eksperimentalno dobijenim podacima.

Uzimanjem u obzir relevantnih mikrostrukturnih parametra, ¢iji je uticaj odreden
eksperimentalnim putem, modifikovani su pojedini mikromehanicki modeli §to je

doprinelo pouzdanijoj oceni zilavosti loma ispitivanih legura.
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Otpornost prema ostecenju i lomu legura titana za primenu u medicini

koja je moje autorsko delo.

Disertaciju sa svim prilozima predao/la sam u elektronskom formatu pogodnom za
trajno arhiviranje.

Moju doktorsku disertaciju pohranjenu u Digitalni repozitorijum Univerziteta u Beogradu
mogu da koriste svi koji postuju odredbe sadrzane u odabranom tipu licence Kreativne
zajednice (Creative Commons) za koju sam se odlugio/la.

1. Autorstvo
2. Autorstvo - nekomercijalno
@Autorstvo — nekomercijalno — bez prerade
4. Autorstvo — nekomercijalno — deliti pod istim uslovima
5. Autorstvo — bez prerade
'6. Autorstvo — deliti pod istim uslovima

(Molimo da zaokruZite samo jednu od Sest ponudenih licenci, kratak opis licenci dat je
na poledini lista).

Potpis doktoranda
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U Beogradu, 8.02.2013.




1. Autorstvo - Dozvoljavate umnozavanje, distribuciju i javno saopstavanje dela, i
prerade, ako se navede ime autora na nagin odreden od strane autora ili davaoca
licence, ¢ak i u komercijalne svrhe. Ovo je najslobodnija od svih licenci.

2. Autorstvo — nekomercijalno. Dozvoljavate umnoZavanje, distribuciju i javno
saops$tavanje dela, i prerade, ako se navede ime autora na nacin odreden od strane
autora ili davaoca licence. Ova licenca ne dozvoljava komercijalnu upotrebu dela.

3. Autorstvo - nekomercijalno — bez prerade. Dozvoljavate umnoZavanje, distribuciju i
javno saops$tavanje dela, bez promena, preoblikovanja ili upotrebe dela u svom delu,
ako se navede ime autora na naéin odreden od strane autora ili davaoca licence. Ova
licenca ne dozvoljava komercijalnu upotrebu dela. U odnosu na sve ostale licence,
ovom licencom se ograniéava najveéi obim prava koridéenja dela.

4. Autorstvo - nekomercijalno — deliti pod istim uslovima. Dozvoljavate umnoZavanje,
distribuciju i javno saops$tavanje dela, i prerade, ako se navede ime autora na nacin
odreden od strane autora ili davaoca licence i ako se prerada distribuira pod istom ili
sliénom licencom. Ova licenca ne dozvoljava komercijalnu upotrebu dela i prerada.

5. Autorstvo — bez prerade. Dozvoljavate umnozavanje, distribuciju i javno
saopstavanje dela, bez promena, preoblikovanija ili upotrebe dela u svom delu, ako se
navede ime autora na nacin odreden od strane autora ili davaoca licence. Ova licenca
dozvoljava komercijalnu upotrebu dela.

6. Autorstvo - deliti pod istim uslovima. Dozvoljavate umnozavanje, distribuciju i javno
saop$tavanje dela, i prerade, ako se navede ime autora na naéin odreden od strane
autora ili davaoca licence i ako se prerada distribuira pod istom ili sli€nom licencom.
Ova licenca dozvoljava komercijalnu upotrebu dela i prerada. Sli¢na je softverskim
licencama, odnosno licencama otvorenog koda.





