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齿科用氧化锆陶瓷韧性研究进展 
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摘 要: 氧化锆陶瓷具有高强度、高韧性、高硬度、耐磨损、生物相容性好等优点, 广泛应用于齿科修复。但氧化

锆陶瓷相变增韧会缩短其服役寿命, 尤其在极潮湿的口腔唾液等复杂的生物化学条件下, 因承受咀嚼力、温度的频

繁变化, 而导致其失效断裂。本文概述了氧化锆陶瓷在齿科修复领域的应用研究进展, 总结了氧化锆陶瓷的增韧机

理以及常用齿科氧化锆陶瓷的研究现状, 并对临床服役中氧化锆陶瓷的韧性老化现象进行分析, 总结了韧性老化

机理及其预防措施和方法。随着齿科氧化锆陶瓷综合力学性能的提高以及健康功能化的未来需求, 其在生物医用领

域的应用将会越来越广泛。 
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Abstract: Zirconia, attributable to high strength, toughness, hardness, and excellent wear resistance, as well as fa-

vorable biocompatibility, has been increasingly and widely applied to dental restoration. However, the phase trans-

formation toughness of zirconia ceramics improves at the cost of service life deterioration. And zirconia ceramics 

may suffer failure and fracture after long-term mastication in the oral surroundings due to frequent changes in tem-

perature and masticatory force, especially in the extremely complex biochemistry surroundings, such as fairly moist 

oral cavity and saliva. The research progress of zirconia ceramics in the field of dental restoration, toughening theo-

ries and their research state of dental ceramics were reviewed. This paper also summarized the issue of toughening 

degradation which is occurred in clinical application, and elucidated the mechanism and approaches. With the en-

hancement of comprehensive mechanical properties and the future demand for healthy functionalization, zirconia 

ceramics will be more widely applied in the biomedical field. 
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氧化锆(ZrO2)陶瓷具有优良的力学性能、生物

相容性、美学性能等, 被广泛应用于义齿修复及髋

关节替换[1-2]。特别是 Garvie 等[3]发现四方相 t→单

斜相 m 的相变可提高氧化锆陶瓷的断裂韧性以来, 

它在生物医用领域的应用更加广泛。 

氧化锆有三种同素异构体: 单斜相(monoclinic, 

P21/c)、四方相(tetragonal, P42-nmc)、立方相(cubic, 

Fm 3 m)。三者在不同温度下会发生晶型转变, 其中
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950℃左右降温时存在 t→m 马氏体相变, 会产生

3%~5%体积膨胀及 1%~7%剪切应变[4]。如果 t-ZrO2

在室温能够稳定存在, 就可利用 t→m马氏体相变来

提高氧化锆陶瓷的韧性[5-6]。通常可通过加入 Y2O3、

CeO2、CaO、MgO 等稳定剂的方法来使 t-ZrO2 保存

到室温并稳定存在[7]。 

1969 年, Helmer 等首次将氧化锆陶瓷应用于生

物医用领域, 可替代氧化铝、金属钛等股骨头修复

体[8]。氧化锆在骨科的研究主要考虑氧化锆的力学

性能、耐磨性及生物相容性[9]。陶瓷在齿科中的应用

可以追溯到 1774 年, 法国药剂师 Duchatean 及牙科

医生 De Chemant 制作出世界上第一颗陶瓷义齿, 但

此陶瓷义齿韧性较差; 1886 年 Land 首次采用铂箔基

底烧制出瓷嵌体和瓷全冠, 1956 年后此项技术得到

进一步发展, 成为比较成熟的金属烤瓷牙技术[10-11]。

此技术完美结合了金属的高强度与瓷的天然色泽, 

但如果金属与陶瓷结合不良易导致崩瓷, 长期使用

个别金属还会渗出有毒物质。 

近年来, 金属烤瓷牙技术逐渐被氧化锆全冠技

术所取代。20 世纪 90 年代初, 氧化锆全冠开始采用

具有高度柔性的计算机辅助设计/计算机辅助制造

(CAD/CAM)技术加工成形 , 然后利用饰面长石瓷

进一步提高其美学性能[12-13]。氧化锆全冠具有优异

的生物相容性及力学性能, 色泽自然、逼真。 

然而, 在研磨或喷砂等加工过程中, 由于 t-ZrO2

的亚稳定性使陶瓷表面易发生 t→m 应力诱导相变, 

虽然 t→m 相变可以提高氧化锆陶瓷的强度及韧性, 

但同时因形成微裂纹而导致老化, 尤其是氧化锆陶

瓷处于潮湿的空气、水或水蒸气的服役环境中更易

诱发老化[14-15]。研究表明氧化锆的低温老化的温度

范围在室温至 400℃左右, 很明显人体温度 37℃也

在这个范围[16]。氧化锆陶瓷应力诱导相变对水及温

度的敏感性, 使其服役力学性能明显下降, 这也是

齿科用氧化锆陶瓷目前急需解决的问题。 

本文从氧化锆陶瓷的增韧机制出发, 总结分析

了常用齿科氧化锆基陶瓷, 并概述了齿科氧化锆陶

瓷的韧性老化机理及防老化措施。最后, 对健康功

能化氧化锆陶瓷在生物医用领域的应用进行了展望。 

1  氧化锆陶瓷增韧机制 

1.1  相变条件 

氧化锆陶瓷 t→m 相变对温度、应力变化比较敏

感, 相变晶粒也会受到整个体系自由能的影响。相变

时单独晶粒的体系自由能的变化由公式(1)[17]表示:  
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p 0 p 0 p

1

2
i

ij ij ijG V G V V G V e P P
              

  
 (1) 

ΔG0—相变与未相变的每摩尔化学能的自由能差;  

Vp—晶粒体积;  

PA
ij、Pi

ij—施加应力、晶粒相变时的应力;  

eT
ij—无约束应力时的应变;  

Pij、eij—作用于外法线沿 i 轴平面, j 轴方向的应力

应变。 

该公式适用于材料被施加应力的情况, 从热力

学角度(ΔG≤0)得出相变所需的应力必须满足以下

条件:  
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处于压应力状态的微裂纹尖端的相变晶粒不同

程度偏离其原来平衡位置后处于弹性应变状态, 引

起能量的升高并产生内应力, 应力 PA
ij可通过平面应

变弹力场公式获得:  
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式中 KI—应力强度因子;  

 v—泊松比;  

 r—距裂纹尖端的距离;  

 a—裂纹长度;  

 θ—裂纹平面的角坐标;  

将公式(3)、(4)代入公式(2)后所得的结果即是位于裂

纹尖端单个晶粒相变所需要的能量, 只有大于该值

相变才会发生。 

1.2  增韧机理 

与金属相比, 陶瓷材料的断裂韧性通常低 1~2

数量级。氧化锆陶瓷可以通过不同的增韧方式来提

高其断裂韧性, 主要增韧机理有: 应力诱导相变增

韧、微裂纹增韧、微裂纹的弯曲、分叉与桥接增韧、

晶须增韧、弥散增韧、细晶强化、纤维增韧等, 在

实际应用中氧化锆陶瓷材料韧性的提高往往是多种

增韧机制共同作用的结果。目前实验室测量氧化锆

陶瓷断裂韧性应用最多的方法有 : 单边切口梁法

(SENB)和压痕法(IM)。 

氧化锆陶瓷韧性的研究早在 20 世纪 50 年代就

已经开始, 1975 年之后随着相变现象被发现, 一些

研究者[5,18]认为应力诱导相变增韧是氧化锆陶瓷因
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外应力作用而产生裂纹, 裂纹尖端的应力能够诱发

t→m 马氏体相变(如图 1 所示为应力作用下发生的 

t→m 相变过程), 相变晶粒产生的体积膨胀会抑制

裂纹扩展, 从而提高材料的韧性。但是, 在相变初始

阶段, 裂纹尖端 120°夹角内存在的膨胀变形会引起

ZrO2 韧性降低, 如图 2 所示, 之后体积膨胀会抑制

裂纹扩展, 使韧性迅速提高, 当裂纹扩展至 5~10 h

时, 断裂韧性增长缓慢[19]。 

Mcmeeking 等[20]首次提出残余应变场会诱发相

变并抑制微裂纹扩展从而提高材料韧性, 可以通过

微裂纹尖端附近的颗粒变形造成应力集中程度来评

估韧性提高大小。若想应力诱导相变增韧机制发挥

作用, 则需要: 1)氧化锆粒径尺寸须小于临界相变尺

寸; 2)外加作用力须大于相变形核所需势垒(2.1 内容); 

3)基体材料对氧化锆具有约束力。同时相变量的增

加也成为评估韧性提高的另一种方法, Amazigo 等[21]

认为相变强度w和相变体积含量Vf具有以下函数关系:  

 

f p

m
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w

v E

 
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其中, v、E 是泊松比及弹性模量, p 和 Em 是净应变

和相变诱导临界应力。可见相变含量越多、相变诱

导临界应力越小, 相变强度越高。 
 

 
 

图 1  应力诱导 t→m 相变过程[6] 

Fig. 1  Nucleation and evolution of monoclinic phase in a cracked tetragonal single crystal under tension stress[6] 
(a)(d): Correspond to time 0, 1.4 μs, 1.6 μs, 2.5 μs, respectively 

 

 
 

图 2  相变区中裂纹扩展伴随韧性提高的示意图[19] 

Fig. 2  Schematic illustration of transformation zone and 
toughness increment developed with crack extension[19] 

在外力作用下，氧化锆陶瓷材料既会诱发主裂

纹外，还会产生微裂纹，Griffth 微裂纹强度理论认

为物体内储存的弹性应变能的降低是裂纹扩展的动

力，因此微裂纹的产生会降低相变区域的弹性模量，

分散和吸收主裂纹产生的能量从而提高材料的断裂

能起到增韧效果。Zhao 等[22]利用双相场模型模拟相

变及裂纹扩展过程, 如图 3 所示 0、1.2、4.8、10 μs

时裂纹扩展情况, 相变释放了裂纹尖端的应力, 相

变发生后裂纹扩展速率降低。由于相变后 m 相与变

形区交界处应力重新分配, 微裂纹尖端会很快闭合。

Mamivand 等[6]认为相变后裂纹尖端的晶粒优先在

裂纹表面产生, 导致裂纹表面发生 t→m 相变, 吸收

表面因膨胀而产生的应力能, 从而引起微裂纹闭合。 

氧化锆陶瓷微裂纹弯曲、分叉和桥接增韧是在

材料显微结构中通过人为控制或放置一些障碍物阻 
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图 3  裂纹扩展过程[22] 

Fig. 3  Magnified view of the crack evolution[22] 
(a)(d): Correspond to time 0, 1.2 μs, 4.8 μs, 10.0 μs, respectively 

 

碍裂纹的运动, 使裂纹扩展过程中必须改变方向绕

过障碍物才能够继续进行, 增加裂纹扩展路径, 从

而达到增强增韧的目的。Smirnov 等[23]通过放电等

离子体烧结工艺制备出 ZrO2/Ta 金属陶瓷复合材料, 

如图 4 所示, 具有延展性的薄片金属 Ta 在材料断裂

时不仅可以吸收裂纹尖端的能量, 而且可以使裂纹

出现偏转和桥接、裂纹尖端应力松弛现象, 同时

Ta2O5 的存在也会促使 ZrO2 发生相变, 使氧化锆的

断裂韧性提高了 56%。 

晶须增韧是利用晶须高弹性模量、高强度优点来

分散基体外加应力, 晶须钉扎住裂纹后会阻止裂纹的

扩展, 从而提高材料的韧性。具有较大长径比的晶须

为裂纹的偏转提供更长的路径, 并抑制晶粒的迁移

以及界面纤维拔出, 从而更有助于提高材料的韧性。

Liu 等[24]采用快速烧结法制备 SiCw/ZrO2陶瓷, SiC晶

须均匀分布在基体中并与基体形成紧密结合的锯齿

形态, 如图 5(a)所示。为了解决 SiC 晶须增韧容易氧

化问题, Robertson等[25]采用莫来石(Mullite)纤维作为 
 

 
 

图 4  ZrO2/Ta 裂纹扩展中存在的微裂纹桥接[23] 

Fig. 4  Crack bridging occurs during crack propagation in 
zirconia-tantalum composite[23] 

增韧材料, 制备 Mullitew/ZTA 陶瓷, 如图 5(b)所示氧

化铝晶粒间夹杂的 Mullite 晶须可抑制裂纹的扩展。 

弥散强化增韧中弥散物质一般是硬质颗粒, 材

料中出现的位错会绕过或切过第二相粒子, 同时晶

粒周围的弹性应力场与位错产生交互作用从而提高

其韧性。例如 Pecharromán 等[26]认为促使 Ni/ZrO2

复相陶瓷韧性、强度提高的主要原因是 Ni 合金颗粒

弥散和均匀分布。 

连续纤维增韧是优于颗粒、晶须、层状增韧陶

瓷基复合材料的一种增韧方式[27]。Dusza 等[28]采用

放电等离子烧结工艺和热压烧结工艺制备碳纳米纤

维 CNF/ZrO2陶瓷, 研究发现 CNF含量为 2wt%时陶

瓷断裂韧性的最大值为 6.4 MPam1/2, 而纤维的拔

出、桥接、偏转(图 6 所示)及细晶强化是其断裂韧

性提高的主要原因。 

对于氧化锆陶瓷材料, t→m 的相变量、晶粒尺

寸都是影响其力学性能的关键因素, 当相变量较少

时, 晶粒尺寸是韧性、强度提高的主导性因素, 晶粒 
 

 
 

图 5  (a)SiC 晶须增韧 ZrO2 表面形貌[24]和(b)Mullite 晶须增

韧 ZTA 表面形貌[25] 

Fig. 5  Morphologies of whisker reinforced zirconia ceramics 
(a) SiCw/ZrO2

[24] and (b) Mullitew/ZTA[25] 
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图 6  (a) 放电等离子烧结和(b) 热压烧结工艺形成的CNF/ZrO2

断面形貌[28]  

Fig. 6  Fracture morphology of CNF/ZrO2 sintered by (a) 
spark plasma sintering and (b) hot sintering[28] 

 
尺寸越小 , 晶界上原子排列不规则 , 杂质缺陷多 , 

能量较高, 变形均匀, 应力集中小, 裂纹也不易萌

生及传播, 因此可起到增韧效果。 

2  齿科氧化锆陶瓷 

目前齿科修复主要采用瓷熔附金属修复体(PFM)

和全瓷冠修复体。PFM 强度高, 但如果金属与陶瓷

结合不良, 容易出现崩瓷现象, 而且某些PFM长期使

用可能溶出有毒物质, 如普遍使用的 Ni-Cr 合金, 因

而影响其长期临床使用。全瓷冠以其良好的生物相容

性及美学性受到广大研究者和患者青睐[29]。氧化锆基

陶瓷因高强度、高韧性等特点使其在齿科用陶瓷中

脱颖而出。目前应用于齿科修复领域的氧化锆基陶瓷

主要有: 3mol%Y2O3作为稳定剂的四方相多晶ZrO2陶

瓷(3Y-TZP)、玻璃亲润陶瓷(In-Ceram)和氧化镁部分

稳定氧化锆(Mg-PSZ)。 

2.1  3Y-TZP 
1976 年, Rieth 等首次发现用 Y2O3 作稳定剂可

以使高温稳定的 t-ZrO2 在室温下稳定或亚稳定存

在, 之后通过实验证明含 2mol%~3mol% Y2O3稳定

ZrO2 可以形成尺寸为数百纳米、具有完全四方相

的 TZP 陶瓷[30]。80 年代后期 3Y-TZP 开始成为髋

关节假体中股骨的替代品, 与其它齿科陶瓷相比, 

3Y-TZP 的抗弯强度(900~1400 MPa)和断裂韧性(9~ 

20 MPam1/2)[31], 该值远超咀嚼过程中受到的最大

咬合负荷 , 已被应用于种植体基台连接(Implant 

Ambutments)、牙齿修复(Teeth Restorations)及固定部

分牙齿(Fixed Partial Dentures, FPDs)[32]。 

3Y-TZP 陶瓷最大的特点是具有应力诱导相变

增韧机制, 但其表面四方相颗粒是不受基体控制的, 

它可以自发转化为单斜相或者通过在表面下几微米

处进行表面处理形成表面压应力[33]。表面相变引起

表面硬化可能会提高氧化锆样品的力学性能和耐磨

损性, 但需考虑其相变层厚度, 表面裂纹也会诱发

t→m 相变, 一定程度的机械行为会引起表面晶粒析

出, 这对陶瓷而言是具有破坏性的[34-35]。表面层机

械加工一方面可以提高材料的力学性能, 另一方面

因为相变、温度变化、加工程度导致材料有缺陷, 在

此过程中可通过获得尺寸较小且分布均匀的晶粒来

有效控制相变[36]。表 1 为采用不同工艺制备的纳米

级 3Y-TZP 的晶粒尺寸。 

成形后修复体需要进一步表面处理才能达到自

然牙齿的外观要求, 而修复体的力学性能对表面处

理比较敏感。Chintapalli 等 [40]分析了喷砂过程对

3Y-TZP 机械性能的影响, 发现采用 250 μm 颗粒喷

砂陶瓷表面后, 会产生分布不均的残余应力、空隙、

缺陷等, 致使其抗弯强度降低。Muñoz-Tabares 等[41]

发现研磨后表面出现横纹、再结晶及 m 相晶粒, 因

m 相颗粒尺寸小于相变临界尺寸, 该过程抑制了相

变的产生, 抗弯强度由 1197 MPa 提高到 1309 MPa。

研磨后的陶瓷在 1200℃, 保温时间 1 h 环境中进行

退火处理, 可以使 m 相消失, 残余应力被去除, 表

面形貌恢复到表面处理前状态, 如图 7(a)所示。观

察其横截面如图 7(b), 可以看出研磨后陶瓷表面横

纹也全部消失, ~300 nm 等轴晶粒均匀分布于表层

下方。可见虽然研磨提高了材料的力学性能, 但后

续热处理对力学性能的提高并无大益。Inokoshi 等[42]

在此基础上分析了研磨、研磨后热处理、研磨后氧化

铝喷砂、研磨后 CoJet(SiO2)喷砂等四种表面处理对陶

瓷力学性能的影响。由图 8 不同表面处理 ZrO2 后的

Weibull 分布显示, 研磨后在 1100℃热处理 30 min

的 ZrO2 陶瓷易受到破坏, 这是由于热处理过程降

低了表面残余应力, 而研磨后再进行 Al2O3 或 SiO2

喷砂, 因表面应力的增强, 导致陶瓷的强度及断裂

韧性均有提高。 

若要获得具有较好服役性能的齿科 3Y-TZP 陶

瓷, 需要进一步研究其抗疲劳行为, 陶瓷的疲劳行

为通常采用静疲劳、动态疲劳、循环疲劳等方式来 

 
表 1  不同方法制备 3Y-TZP 得到的晶粒尺寸 

Table 1  Grain size of 3Y-TZP  
prepared by different methods 

Ref.
Preparation 

method 
Preparation conditions

Grain 
size/nm

[37] Co-precipitation
Sintering condition: 
1173 K for10 min 

3.3 

[38]
Vapor-phase  
hydrolysis 

Precursor solution: 
ZrCl4: H2O=1:40 

15.0 

[39]
Detonation  
synthesis 

Hot pressure moulding 24.0 
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图 7  3Y-TZP 经过研磨并在 1200℃退火 1 h 后的形貌[41] 

Fig. 7  Surface of 3Y-TZP ground and annealed at 1200℃ for 

1 h[41] 
(a) AFM; (b) FIB 

 

 
 

图 8  不同方法表面处理氧化锆后的 Weibull 分布情况[42] 

Fig. 8  Weibull analysis for the different surface treated Y-TZP[42] 

 

表征。3Y-TZP 陶瓷因受到空气中水蒸气应力腐蚀作

用, 在室温环境中会产生沿晶界扩展的慢裂纹, 且

表面裂纹源产生慢裂纹的速率高于内部裂纹源, 因

此可通过提高表面压应力抑制表面慢裂纹的产生及

扩展, 从而提高其抗疲劳行为。Amaral 等[43]研究了

3Y-TZP表面处理后的疲劳行为, 结果表明经过 30 μm 

SiO2 砂纸研磨后, 其疲劳强度、抗弯强度均有所提

高, 但随着疲劳循环次数(102~105)的增加, 陶瓷的

疲劳极限降低。 

2.2  In-Ceram 
In-Ceram 是通过注浆或软加工工艺制备而成的, 

即在玻璃加入之前形成多孔陶瓷, 玻璃相的含量大

约占整个陶瓷成品的 23%。从 20 世纪 90 年代注浆

陶瓷开始应用于齿科修复, 通过粉浆浇铸、烧结、

掺入镧系玻璃制备成多孔材料, 之后形成两个相互

关联的网状结构, 一个是玻璃相, 另一个是晶体相。

与传统注浆工艺相比, 软加工工艺使得陶瓷的大孔

隙率较低, 且孔径分布均匀, 因而应用愈来愈广泛。

目前有三种晶体比较适合: Al2O3、MgAl2O4(镁铝尖

晶石)和 12 Ce-TZP-Al2O3。其中 12 Ce-TZP-Al2O3

陶瓷是由 34vol%Al2O3、33vol%的 12mol%CeO2 稳

定 ZrO2 形成 , 最终成品中含有 23vol%玻璃相和

8vol%残余孔隙率 [44]。由于双晶体增强体系 12 

Ce-TZP-Al2O3 中存在两种增韧机制, 使该陶瓷体系

相对于其他两种 In-Ceram 陶瓷具有较高的强度, 详

见表 2[45]。 

(1)氧化锆颗粒中的应力诱导相变会在相变颗

粒和周围玻璃基体中产生压应力, 并且随着微裂纹

的产生及扩展, 颗粒周围产生拉应力, 而氧化锆中

很难出现穿晶断裂, 这是其强化的主要原因。 

(2)大颗粒氧化铝的出现会引起裂纹的偏转和

桥接。将这两种机制相结合就可以很好地解释为什

么氧化锆-氧化铝注浆陶瓷是所有注浆陶瓷中强度、

韧性最高的原因。 

12Ce-TZP-Al2O3 因含有 8vol%~11vol%的孔隙

率, 使其力学性能没有 3Y-TZP 好, 但比 3Y-TZP 具

有更好的热稳定性及抗低温老化性能。Chaar 等[46]

在修复完成后随访 10年间, 评估结果显示 In-Ceram 

ZrO2 固定义齿修复体(Fixed dental prosthesis, FDPs)

的存留率为 93.16%。 

2.3  Mg-PSZ 
Mg-PSZ是以 8mol%~10mol% MgO作为稳定剂, 

形成在立方相基体中含有四方相的一种氧化锆陶

瓷。其微观结构中~40wt%四方相沉积在~30wt%立方

相基体上, 可以有效地抑制相变发生, 即与 3Y-TZP

相比, 其抗老化性能强, 从图 9 Y-TZP、Mg-PSZ 老

化前后表面形貌, 可以看出在相同的老化条件下, 

Mg-PSZ 表面并无结构损坏和晶粒析出现象[47]。 
 

表 2  不同类型 In-Ceram 陶瓷强度对比[45] 

Table 2  Strength comparison of different genres of 
In-Ceram ceramics[45] 

Crystal phase Strength/MPa Genre 

Al2O3 594±52 In-Ceram Al2O3 

Spinel 378±65 In-Ceram Spinel 

12Ce-TZP-Al2O3 630±58 In-Ceram 12Ce-TZP-Al2O3

 

 
 

图 9  Y-TZP、Mg-PSZ 老化前后的表面形貌[47] 

Fig. 9  Surface topographies of (a) not aged Y-TZP, (b) aged 
Y-TZP, (c) not aged Mg-PSZ, and (d) aged Mg-PSZ[47] 



第 4 期 朱东彬, 等: 齿科用氧化锆陶瓷韧性研究进展 369 
 
 
 

    

但 Mg-PSZ 烧结温度通常在 1800℃左右, 因其

较高的烧结温度、粒径大(30~60 μm)及高孔隙率, 使

其应用没有 3Y-TZP 广泛[48]。 

2.4  成形加工工艺 

1988 年 Duret 等[49]首次将 CAD/CAM 技术引入

齿科修复领域。该技术最初仅用于完全烧结陶瓷的

表面处理, 1993 年开始用于对 ZrO2 陶瓷进行机械加

工, 目前已广泛用于部分烧结陶瓷的切削成形。 

齿科氧化锆陶瓷通常采用两种成形工艺。 

第一种工艺 : 坯体经过完全烧结后再进行切

削、磨削成形, 即硬加工[50]。高温烧结后氧化锆陶

瓷体密度可达到理论密度的 99%, 但随后无论哪种

表面处理工艺都会引起表面发生不同程度的 t→m

相变, 在提高力学性能的同时也会诱导表面产生微

裂纹、降低材料可靠率等[51]。Zhang 等[52]提出一种

具有稳定且方便的超声振动磨削(Ultrasonic Vibration 

Assisted Grinding, UVAG)工艺, 作为一种新型的硬

加工技术引入口腔修复领域, 在一定程度上解决了

硬加工工艺对服役强度的影响。 

第二种工艺: 为了避免硬加工工艺对服役强度

的影响, 采用 CAD/CAM 技术将部分烧结体切削成

形, 然后再进行完全烧结使氧化锆坯体获得最终的

机械性能, 即软加工[50]。软加工过程节省了加工成

本, 提高了修复体精度, 减少了人工操作误差, 并

可实现远程加工及优势资源共享。在该过程中预烧

结温度对坯体的硬度、粗糙度影响比较大, 坯体处

理时需要一定的硬度, 但硬度过高不利于后期切削

加工, 并且预烧结温度越高, 其表面越粗糙。 

目前, 对于哪一种工艺会获得更好的陶瓷修复

体还有争议。软加工的主要问题是软件需精确地将

框架在烧结过程中产生的线、体收缩与放大量相匹

配[53]。当然与软加工相比, 硬加工操作时间长、切

削氧化锆烧结体比较困难, 而且会引起表面微裂纹

及缺陷等, 相比较而言软加工应用更为广泛。 

3  齿科氧化锆陶瓷韧性老化 

3.1  氧化锆陶瓷韧性老化机理 

1981 年, Kobayashi 等[54]首次发现低温老化现

象。当时一些研究者认为氧化锆在服役过程中很难

出现老化现象, 直到 2001 年大约 400 个股骨头在很

短时间内失效, 低温老化问题才开始真正受到大家

关注。 

所谓低温老化(Low Temperature Degradation, LTD)

是在水或水蒸气的环境中, 表面缓慢发生 t→m 相

变, 之后材料表面因晶粒析出、结构损坏等原因使

其力学性能降低, 从而影响其服役时效, 即韧性老

化。氧化锆陶瓷在水中的老化机制如图 10 所示[55], 

晶粒相变后因体积膨胀产生微裂纹, 微裂纹为水或

水蒸气的进入提供了通道, 图中红色路径代表由于

相变颗粒周围产生微裂纹导致水的进入。老化过程

中 t→m 相变量与老化时间的关系可由 Johnson- 

Mehl-Avrami 公式表达[15]:  

 
nb1 e tf    (6) 

式中 f 相变分数, t 为时间, b、n 均为常量。可见老

化时间越长, 相变含量越高。 

3.2  氧化锆陶瓷韧性老化的影响因素及抑制

老化的措施 

齿科氧化锆陶瓷低温老化的影响因素主要包括: 

晶粒尺寸、添加剂的含量、烧结温度、保温时间和

表面处理方式等。若要有效抑制氧化锆陶瓷老化, 

提高其服役性能, 可以通过控制晶粒尺寸、降低烧

结温度、缩短烧结时间、添加第二相和选择合适的

表面处理等。 

Hallmann 等 [56]分析了添加剂及烧结温度对

Y-TZP 陶瓷老化行为的影响, 实验结果表明 Y-TZP

陶瓷 1350℃烧结 2 h, 晶粒尺寸小于 0.3 μm, 老化实

验后并未发现 m 相、结构破坏、晶粒析出等现象。但

当烧结温度提高到 1500℃后, 晶粒尺寸大于 0.3 μm, 

水蒸气环境下明显出现老化现象, 如图 11(a), (b)所示, 

随着晶粒尺寸变大、烧结温度升高, 材料表面结构有

明显损坏。同时在 ZrO2 中添加一定含量的 CeO2、

Fe2O3 后老化不明显, 说明添加剂有助于抑制老化

现象。Inokoshi 等[57]也通过实验证明烧结温度越高、

保温时间越长, Y-TZP 和 In-Ceram 氧化锆陶瓷都越

容易老化。Cotic 等[58]在此基础上认为在相同烧结条

件下, 晶粒排布越致密均匀, 其抗老化性能越好。 

Zhang等[59]通过研究不同含量Al2O3掺入 2mol%~ 

3mol%Y2O3-TZP 对其低温老化性能的影响, 结果表

明: ZrO2 晶界处 Al3+的存在会引起残余应力, 从而

有效抑制 Y-TZP 老化; Al2O3 的添加量为 0.25wt% 
 

 
 

图 10  氧化锆在水中的老化过程[55] 

Fig. 10  Scheme of the aging process[55] 
(a) Nucleation on a particular grain at the surface, leading to micro-
cracking and stresses to the neighbors; (b) Growth of the transformed 
zone, leading to surface roughening; (c) Further development of trans-
formation 
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时, 其抑制效果最佳, 且 Al3+在晶界处均匀分布, 

如图 11(c)和(d)所示。Aragón-Duarte 等[60]研究了不

同添加剂及其含量对氧化锆基陶瓷老化的影响程度, 

详见表 3, 从表中可以看出, 老化后硬度大小顺序

为: 8Y-CSZ > 3Y-TZP > ATZ, 8Y-CSZ 老化实验前后

力学性能几乎没有变化。Huan 等[61]采用固相合成法

制备 8Y-TZP、5Y-TZP, 进行老化实验结果发现

8Y-TZP 比 5Y-TZP 具有更加优良的抗老化性能, 因

此 8Y-TZP 将会成为未来生物医用领域的新材料。

除了在氧化锆基体中添加氧化物以外, Mohame 等
[62]通过实验发现在 3Y-TZP 中添加 CNTs 不仅可以

提高其力学性能, 还可以抑制其老化现象。 

加工工艺及随后的表面处理对氧化锆基陶瓷老

化行为也有显著影响。Kim 等[63]认为硬加工成形过

程中, 与传统的研磨、抛光等表面处理相比, 采用

CAD/CAM技术表面处理后氧化锆陶瓷更容易老化, 

这是由于 CAD/CAM 加工对表面的损伤使烧结体表

面存在一定压应力。 

除了控制晶粒尺寸、烧结温度、保温时间、改 
 

 
 

图 11  Y-TZP 老化(a)前(b)后表面形貌[56], (c)3Y-0.25Al 晶界

图, (d)3Y-0.25Al 中 Al 元素的分布[59] 

Fig. 11  Topographies of Y-TZP before (a) and after (b) aging[56], 
STEM images of 3Y-0.25Al grain boundaries (c) and corre-
sponding Al-distribution map (d)[59] 

 

表 3  纳米压痕法评估陶瓷样品的力学性能[60] 

Table 3  Mechanical properties of the ceramics samples 
evaluated by nanoindentation[60] 

Ceramics Hardness/GPa KIC/(MPa·m1/2)

ATZ 21±1.2 4.2±0.1 

ATZ with LTD 12±1.5 3.7±0.2 

3Y-TZP 25±0.8 5.1±0.2 

3Y-TZP with LTD 15±1.5 4.1±0.3 

8Y-CSZ 31.3±0.2 3.77±0.02 

8Y-CSZ with LTD 31.2±0.3 3.78±0.03 

善表面处理工艺和添加第二相以外, 在氧化锆陶瓷

表面镀层也是一种减缓和抑制老化的新型工艺。

Hübsch 等[64]采用物理气相沉积(PVD)技术, 将钛氧化

物(TixOy)及钛氧化物–氧化铝(TixOy-AlxOy-TixOy)透

明薄膜沉积在氧化锆基陶瓷表面, 实验证明涂层的

出现抑制了相变的进行, 从而抑制老化现象的发生。 

4  总结与展望 

本文概述了氧化锆基陶瓷在齿科领域的研究进

展, 总结了氧化锆陶瓷中存在的增韧机理, 列举了

目前齿科领域常用的 3Y-TZP、In-Ceram、Mg-PSZ

陶瓷, 并指出临床应用中氧化锆陶瓷存在的韧性老

化问题, 在此基础上阐述了缓解或者抑制韧性老化

现象的因素和有效措施。虽然氧化锆陶瓷在齿科领

域的应用具有明显优势, 但目前仍存在以下问题:  

1) 氧化锆陶瓷增韧机理较多 , 但对不同增韧

机理间协同效应的研究还不够深入。 

2) 氧化锆陶瓷的减法成形技术 , 因刀具和材

料的直接接触, 会引起表面发生不同程度的 t→m

相变, 在促进力学性能提高的同时也会诱导表面微

裂纹的产生, 从而导致材料可靠性降低。 

3) 相变产生的微裂纹 , 会使材料在口腔环境

中更易出现晶粒析出、结构损坏等现象, 导致其服

役力学性能明显下降。 

针对以上问题应在以下方面开展研究:  

1) 加强对齿科氧化锆陶瓷协同增韧机理的深

入研究;  

2) 引入氧化锆陶瓷的加法成形技术(3D 打印技

术[65-67])来彻底解决因刀具和材料的直接接触导致

的陶瓷表面损伤问题;  

3) 以性能为导向, 加强材料设计研究, 选择新

型成形方法, 来提高氧化锆陶瓷的可靠性以及服役

寿命。 

义齿是一种具有复杂外形的个性化的生物制品, 

在极潮湿的口腔唾液等复杂的生物化学条件下服役, 

承受咀嚼力、温度和 pH 值的频繁变化。随着人们

生活水平不断提高和保健意识持续增强, 人们对有

益人体健康的功能化义齿的需求会日趋迫切[66-67]。

随着齿科氧化锆陶瓷综合力学性能的提高以及健康

功能化的未来需求, 其在生物医用领域的应用将会

越来越广泛。 
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