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Streszczenie

Perspektywa regeneracji uszkodzonych lub niefunkcjonalnych tkanek za
pomoca gotowego produktu syntetycznego jest motorem napedowym
dynamicznie rozwijajacej si¢ medycyny regeneracyjnej. Obecnie wrasta
zainteresowanie =~ nanomedycyna, ~ poniewaz = zastosowanie  narzedzi
nanotechnologicznych do wytwarzania nanostruktur umozliwia poprawe
interakcji miedzy powierzchniami biomaterialéw a jednostkami biologicznymi.

W przedstawionym wprowadzeniu teoretycznym niniejszej rozprawy
doktorskiej zostaly nakreslone problemy wynikajace z nieprawidlowego
dopasowania miedzy implantem a tkanka kostna. Czes¢ teoretyczna dotyczyta
tematyki implantow dlugoterminowych, ze szczegdlnym uwzglednieniem
materialow na bazie tytanu. Scharakteryzowana zostala nowa generacja
dwufazowych (a + ) stopéw tytanu z uwzglednieniem materialu badan
w postaci stopu Til3Nb13Zr. W czesci teoretycznej podnoszony jest tez temat
elektrochemicznej modyfikacji powierzchni, ktérej zadaniem jest wytworzenie
na powierzchni tytanowego implantu warstw nanorurek tlenkowych (NT).
Omawiane sa ponadto gtéwne parametry procesu anodowania oraz ich wptyw
na morfologie warstw NT w odniesieniu do badan biologicznych opisywanych
w literaturze.

Na podstawie przeprowadzonej analizy literatury przyjeto w niniejszej
dysertacji teze badawcza, ze istnieje mozliwos¢ poprawy biofunkcjonalnosci
stopu Til3Nb13Zr poprzez wytworzenie na jego powierzchni warstw nanorurek
tlenkowych za pomoca anodowania. Na podstawie tak sformulowanej tezy
zostaly zaproponowane cele badawcze, ktdre dotyczyly opracowania sposobu
anodowego wytwarzania warstw NT pierwsze (1G), drugiej (2G) i trzeciej (3G)
generacji na powierzchni biomedycznego stopu Til3Nb13Zr, charakterystyki
wlasciwosci  fizyko-chemicznych, biotribologicznych, mikromechanicznych,
elektronowych, bioelektrochemicznych, biologicznych oraz chropowatosci
powierzchni stopu Til3Nb13Zr przed i po procesie anodowania, kontroli jakosci
stopu Til3Nb13Zr przed i po procesie anodowania w przyspieszonych
badaniach korozyjnych w komorze solnej oraz zastosowania wytworzonych
warstw NT na powierzchni stopu Til3Nb13Zr jako potencjalny nosnik lekdw.

Przedstawione wyniki uzyskane licznymi metodami badawczymi
dowodza, iz metoda anodowania pozwala na wytworzenie warstw NT 1G, 2G
i 3G. Uzyskane nanorurki charakteryzowaty sie budowa jednoscienna i wysokim

stopniem uporzadkowania oraz byly prostopadle utozone wzgledem podtoza.



Wyniki przyspieszonych badan korozyjnych w srodowisku obojetnej mgly solnej
potwierdzily wysoka jakos¢ proponowanych implantacyjnych materiatow.

Wykazano wplyw warunkéw anodowania na poprawe wiasciwosci

mikromechanicznych, elektronowych i bioelektrochemicznych oraz wzrost
chropowatosci powierzchni stopu Til3Nb13Zr. Wykazana zostala wysoka
odpornos¢ korozyjna in vitro wytworzonych nanoinzynieryjnych materiatow
oraz ich niska podatnos$¢ na korozje wzerowa w warunkach symulowanych
plynéw ustrojowych.
W nowatorskich badaniach impedancyjnych w makro- i mikroskali okreslono
mechanizm korozji wzerowej oparty o dwuwarstwowa budowe NT. Wykazano
wplyw parametréw morfologicznych otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G na
zmniejszenie odpornosci na zuzycie scierne stopu Til3Nb13Zr. Zaproponowano
mechanizm zuzycia biotribologicznego otrzymanych warstw NT w roztworze
Ringera’.

Dalsza czes¢ badann odnosi sie do wlasciwosci biologicznych, ktore
determinuja biomaterial pod katem jego zastosowania. Wyznaczone w tescie
hemolizy wartosci wskaznika hemolitycznego pozwolily na okre$lenie
otrzymanych materiatéw jako hemokompatybilne. Badania kata zwilZzania
wykazaly poprawe wlasciwosci hydrofilowych powierzchni warstw NT. Metoda
anodowania polepszyta hydrofilowos¢ w stosunku do samopasywnej warstewki
obecnej na stopie Til3Nb13Zr. Wysiane mysie fibroblasty na wytworzonych
warstwach NT trzech generacji oraz dla stopu Til3Nb13Zr w stanie wyjsciowym
wykazaly brak cytotoksycznosci. Nowatorskie badania oceny trombogennosci
warstw NT pozwolily na przyporzadkowanie ich do odpowiedniej klasy.
Wiasciwosci atrombogenne wykazata warstwa NT 2G. Warstwy NT 1G i 3G
zaklasyfikowano odpowiednio do 4i 5 klasy. Materialy te charakteryzuja si¢
silnymi wlasciwosciami aktywujacymi czynniki krzepnigecia. Wykazana zostata
mozliwos¢ zastosowania anodowo wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G jako
nosnikéw lekow w systemach kontrolowanego uwalniania lekow. Kazda
zotrzymanych warstw NT moze zosta¢ wuzyta jako nosnik leku
przeciwzapalnego do celowanego dziatania leczniczego, co pozwoli ograniczy¢

suplementacje doustna.



Abstract

The perspective of regenerating damaged or non-functional tissues with
a finished synthetic product is driving the rapidly developing regenerative
medicine. There is currently a growing interest in nanomedicine, as the use of
nanotechnology tools to fabricate nanostructures enables improved interactions
between biomaterial surfaces and biological entities.

The theoretical introduction of this doctoral dissertation outlines the
problems resulting from a mismatch between the implant and bone tissue. The
theoretical part deals with the topic of long-term implants, with a special focus
on titanium-based materials. The new generation of biphasic (a + ) titanium
alloys was characterized, taking into account the studied material in the form of
Ti13Nb13Zr alloy. The theoretical part also raises the topic of electrochemical
surface modification - the aim of this task is to produce layers of oxide nanotubes
(NT) on the surface of titanium implants. In addition, the main parameters of the
anodization process and their influence on the morphology of NT layers are
discussed with reference to the biological studies reported in the literature.

Based on the analysis of the literature, this dissertation adopted the
research thesis what follows: there is a possibility of improving the
biofunctionality of Til3Nb13Zr alloy by producing oxide nanotube layers on its
surface by means of anodization. On basis of the formulated thesis the research
objectives were proposed, which concerned the development of a method for the
anodic production of NT of first, second and third generation (1G, 2G and 3G,
respectively) layers on the surface of biomedical Til3Nb13Zr alloy, the
characterization of the physical-chemical, biotribological, micromechanical,
electronic, bioelectrochemical, biological properties and surface roughness of
Ti13Nb13Zr alloy before and after the anodization process, quality control of
Ti1l3Nb13Zr alloy before and after the anodization process in accelerated
corrosion tests in a salt chamber, and the use of the produced NT layers on the
surface of Ti13Nb13Zr alloy as a potential drug carrier.

The presented results obtained by numerous characterization methods
prove that the anodization allows the formation of NT 1G, 2G and 3G layers. The
obtained nanotubes were characterized by a single-walled structure and a high
degree of ordering, and were perpendicular to the substrate. The results of
accelerated corrosion tests in an inert salt spray environment confirmed the high
quality of the proposed implantable materials.

The effect of anodizing conditions on the improvement of

micromechanical, electronic and bioelectrochemical properties and the increase



in the surface roughness of the Til3Nb13Zr alloy was demonstrated. The high in
vitro corrosion resistance of the produced nanoengineered materials and their
low susceptibility to pitting corrosion under simulated body fluid conditions
have been verified. In innovative macro- and microscale impedance studies, the
mechanism of pitting corrosion based on the two-layer structure of NT was
determined. The effect of the morphological parameters of the obtained NT 1G,
2G and 3G layers on the reduction of wear resistance of the Til3Nb13Zr alloy
was showed. The mechanism of biotribological wear of the obtained NT layers
in Ringer's solution was proposed.

The further part of the research relates to the biological properties that
determine the biomaterial in terms of its application. The values of the hemolytic
index determined in the hemolysis test indicate that the obtained materials
belong to the hemocompatible group. Wetting angle studies showed an
improvement in the hydrophilic properties of the surface of the NT layers. The
anodizing method improved the hydrophilicity in relation to the self-passive
layer present on the Til3Nb13Zr alloy. Mouse fibroblasts seeded on the prepared
NT layers of three generations and for the Til3Nb13Zr alloy in the initial state
showed no cytotoxicity. Innovative studies to assess the thrombogenicity of NT
layers allowed to assign them to the appropriate class. The NT 2G layer showed
athrombogenic properties. The NT layers 1G and 3G were classified into the 4®
and 5" class, respectively. These materials have strong coagulation factor
activating properties. The possibility of using anodically produced NT 1G, 2G
and 3G layers as drug carriers in controlled drug release systems has been
demonstrated. Each of the obtained NT layers can be used as a carrier of an anti-
inflammatory drug for a targeted therapeutic effect, which will limit oral

supplementation.
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I. Wykaz publikacji naukowych bedgcych podstawq

rozprawy doktorskiej



Praca doktorska pt. ,, Anodowe wytwarzanie i biofunkcjonalno$¢ warstw nanorurek
tlenkowych na stopie Til3Nb13Zr” zostala opracowana na podstawie
10 oryginalnych i jednotematycznych publikacji [D1-D10]. Rozprawa doktorska
opiera si¢ na wynikach, ktore czesciowo uzyskatam jako stypendystka projektu
,,Dokto-RIS — program stypendialny na rzecz innowacyjnego Slaska” w latach 2012-
2014 oraz programu ,Fundament Optymalnego Rozwoju: Staze z Technologii -
FORSZT” w latach 2015-2016 realizowanego w ramach Europejskiego Funduszu
Spotecznego, Program Operacyjny Kapitat Ludzki, Priorytet VIII ,Regionalne
kadry gospodarki”, Dziatanie 8.2 ,Transfer wiedzy”, Poddzialanie 8.2.1

,Wsparcie dla wspolpracy sfery nauki i przedsiebiorstw”.

[D1]
Stroz A, Dercz G, Chmiela B, Losiewicz B. Electrochemical synthesis of
oxide nanotubes on biomedical Til3Nb13Zr alloy with potential use as
bone implant. AIP Conf. Proc., 2019, 2083, 030004-1-030004-5.
DOI:10.1063/1.5094314, MNiSW: 20 pkt

Praca dotyczy zastosowania anodowania jako elektrochemicznej metody
modyfikacji powierzchni bezwanadowego stopu Til3Nb13Zr zawierajacego
biokompatybilne sktadniki stopowe w celu otrzymania warstw nanorurek
tlenkowych (NT) pierwszej generacji (1G). Osiagnigciem tej pracy jest
opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 1G w elektrolicie
zawierajacym 0,5% roztwdr kwasu fluorowodorowego przy napieciu 20 V przez
120 min w temperaturze pokojowej. Wlasciwosci fizyko-chemiczne powierzchni
anodowanego stopu Til3Nb13Zr scharakteryzowano za pomoca metody GIXD,
FE-SEM, EDXS oraz AFM. W zaproponowanych warunkach procesu
anodowania wytworzono jednorodne i jednoscienne NT o S$redniej $rednicy
zewnetrznej 87(10) nm, $redniej Srednicy wewnetrznej 71(7) nm i $redniej
dtugosci 0,94(9) um. Charakterystyka strukturalna otrzymanych warstw NT 1G
wykazata obecno$¢ TiO: w odmianie polimorficznej rutylu, TiO i TiOs na
podiozu dwufazowego (a + ) stopu Til3Nb13Zr. Wykazany ponad 15-krotny
wzrost chropowatosci powierzchni anodowanej w poréwnaniu z nieutlenionym
podlozem stopowym sugeruje, ze proponowany sposdéb modyfikacji
powierzchni jest obiecujacy dla poprawy procesu osteointegracji

implantacyjnego stopu Til3Nb13Zr na granicy zywa tkanka-implant.



Moj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 1G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscia
prac eksperymentalnych, interpretacji uzyskanych wynikéw i przygotowaniu

tekstu publikagji.

Moéj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 75%.

[D2]

Losiewicz B, Stréz A, Kubisztal ], Osak P, Zubko M. EIS and LEIS study
on in vitro corrosion resistance of anodic oxide nanotubes on Ti-13Zr-
13Nb alloy in saline solution. Coatings, 2023, 13(5), 875.
DOI:10.3390/coatings13050875, IF20s: 3,236, MEiIN: 100 pkt, Invited Paper

Praca dotyczy charakterystyki wlasciwosci miedzyfazowych warstw NT 1G
otrzymanych na powierzchni biomedycznego stopu Til3Nb13Zr. Na podstawie
przeprowadzonych badan fizyko-chemicznych metodami TEM i ATR-FTIR
potwierdzono, ze modyfikacja powierzchni stopu Til3Nb13Zr poprzez
anodowanie w 0,5% wodnym roztworze HF przy napigciu 20 V przez 120 min
w temperaturze pokojowej, pozwolita na wytworzenie warstw NT 1G
inspirowanych budowa bambusa o strukturze rutylu. Badania odpornosci
korozyjnej in vitro stopu Til3Nb13Zr przed i po anodowaniu przeprowadzono
w roztworze soli fizjologicznej w temperaturze 37 °C metodami stato-
i zmiennopradowymi. W badaniach metoda EIS wykazano zachowanie
impedancyjne elektrody Til3Nb13Zr w stanie wyjsciowym, ktdre jest typowe dla
tytanu i jego stopdw pokrytych samopasywna warstwa tlenkowa,
a w przypadku warstwy NT 1G uzyskano charakterystyki impedancyjne typowe
dla elektrod porowatych. Przeprowadzone zostalo modelowanie fizyko-
chemiczne uzyskanych widm impedancyjnych przy uzyciu koncepgji
elektrycznych obwodow zastepczych, ktore pozwolito okresli¢ szczegotowy
mechanizm i kinetyke korozji elektrochemicznej badanych elektrod. Nieznaczny
spadek odpornosci korozyjnej anodowanej elektrody Til3Nb13Zr w poréwnaniu
z elektroda w stanie wyjéciowym wynikat z porowatosci powierzchni warstwy
NT 1G, co zostalo potwierdzone w badaniach lokalnej odpornosci korozyjnej
przeprowadzonych skaningowymi metodami elektrochemicznymi LEIS i SVET.
Charakterystyki potencjodynamiczne elektrody Til3Nb13Zr przed i po

10



anodowaniu nie wykazaly podatnosci na korozje wzerowa az do wartosci
potencjatu 9,4 V, co Swiadczy o bardzo wysokiej odpornosci na dziatanie

agresywnych jondéw chlorkowych w srodowisku biologicznym.

Moj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 1G, wspoétudziale w przeprowadzeniu badan odpornosci

korozyjnej, analizie i dyskusji wynikow oraz przygotowaniu tekstu publikacji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 60%.

[D3]
Smolka A, Rodak K, Dercz G, Dudek K, Losiewicz B. Electrochemical
formation of self-organized nanotubular oxide layers on Ti13Zr13Nb alloy
for biomedical applications. Acta Phys. Pol., 2014, 125(4), 932-935.
DOI:10.12693/APhysPolA.125.932, IFz04: 0,530, MNiSW: 15 pkt

Praca dotyczy zastosowania metody anodowania do elektrochemicznej
modyfikacji powierzchni stopu Til3Nb13Zr w celu otrzymania warstw NT
drugiej generacji (2G) do zastosowan w medycynie regeneracyjnej. Osiagnieciem
tej pracy jest opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 2G
w elektrolicie zawierajacym 1 M (NH4)2SOs z dodatkiem 1% wag. NH4F przy
napieciu 20 V przez 120 min w temperaturze pokojowej. Wyniki badan fizyko-
chemicznych uzyskane przy zastosowaniu metody STEM, EDS, GIXD i AFM
potwierdzily = mozliwos¢  elektrochemicznego  wytwarzania  warstw
samoorganizujacych sie¢ NT 2G na powierzchni stopu Til3Nb13Zr
w proponowanych warunkach anodowania. Charakterystyka wtasciwosci
fizyko-chemicznych wykazala, ze otrzymane warstwy NT 2G posiadaja
strukture rutylu, a $rednia srednica zewnetrzna jednorodnych i jednosciennych
nanorurek miesci si¢ w zakresie od 10 do 32 nm. Na podstawie uzyskanych
wynikéw zaproponowany zostat trojetapowy mechanizm tworzenia anodowych
warstw NT 2G w elektrolicie na bazie siarczanu amonu z dodatkiem jonow
fluorkowych pochodzacych od fluorku amonu, ktére jest wspomagane
dziataniem pola elektrycznego. Wykazano ponad 20-krotny wzrost
chropowatosci powierzchni anodowanego stopu Til3Nb13Zr w poréwnaniu do

podloza w stanie wyjSciowym, co sugeruje, ze opracowany sposob

11



elektrochemicznej modyfikacji powierzchni moze zapewni¢ poprawe procesu

osteointegracji badanego stopu implantacyjnego.

MJdj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscia
prac eksperymentalnych, analizie i dyskusji wynikow oraz przygotowaniu

tekstu publikagji.

Moéj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 70%.

[D4]
Smoltka A, Dercz G, Rodak K, Losiewicz B. Evaluation of corrosion
resistance of nanotubular oxide layers on the Til3Zr13Nb alloy in
physiological saline solution. Arch. Metall. Mater., 2015, 60(4), 2681-2686.
DOI:10.1515/amm-2015-0432, MNiSW: 30 pkt

Praca dotyczy okreslenia wplywu obecnosci warstw NT 2G wytworzonych
metoda anodowania na odpornos$é¢ korozyjng in vitro implantacyjnego stopu
Ti13Nb13Zr w $rodowisku soli fizjologicznej w temperaturze 37 °C. Obecnos¢
anodowych warstw NT 2G o strukturze rutylu otrzymanych w elektrolicie
zawierajacym 1 M (NH4)2SO4 z dodatkiem 1% wag. NHsF przy napieciu 20 V
przez 120 min w temperaturze pokojowej, zostala potwierdzona w badaniach
fizyko-chemicznych wykonanych metoda STEM i SEM. Ocene poréwnawcza
odpornosci korozyjnej elektrody Til3Nb13Zr przed i po procesie anodowania
przeprowadzono w oparciu o badania elektrochemiczne przy uzyciu metody
OCP, krzywych polaryzacji oraz EIS. Do wyznaczenia parametrow odpornosci
korozyjnej badanych elektrod w oparciu o pomiary potencjodynamiczne
zastosowano metode ekstrapolacji prostych Tafela. W  badaniach
impedancyjnych wykazano pojemnosciowe zachowanie badanych elektrod
i wysokie wartosci modutu impedancji, ktére sa typowe dla elektrod
metalicznych pokrytych warstwa tlenkowa o wlasciwosciach barierowych.
W celu okreslenia mechanizmu i kinetyki korozji elektrochemicznej badanych

elektrod przeprowadzono analize charakterystyk impedancyjnych przy

12



zastosowaniu koncepcji elektrycznych obwodow zastepczych.
W zaproponowanym mechanizmie korozji wzerowej zalozono obecnos¢ ciagtej
warstwy tlenkowej na powierzchni elektrody Til3Nb13Zr w stanie wyjsciowym
oraz porowatej warstwy NT 2G o budowie dwuwarstwowej na powierzchni
anodowanej elektrody. Osiagnieciem tej pracy jest potwierdzenie zatozonej tezy,
ze elektrochemiczna modyfikacja powierzchni stopu Til3Nb13Zr na drodze
anodowania pozwala na poprawe jego biofunkcjonalnosci poprzez otrzymanie
warstw NT 2G o wyzszej odpornosci korozyjnej w poréwnaniu do podloza

stopowego.

MJdj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscia
prac eksperymentalnych, wykonaniu pomiaréw odpornosci korozyjnej,

opracowaniu uzyskanych wynikéw i przygotowaniu tekstu publikacji.

Moéj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 75%.

[D5]
Stroz A, Dercz G, Chmiela B, Stroz D, Losiewicz B. Electrochemical
formation of second generation TiO2 nanotubes on Til3Nb13Zr alloy for
biomedical applications. Acta Phys. Pol., 2016, 130(4), 1079-1080.
DOI:10.12693/APhysPolA.130.1079, IFz016: 0,469, MNiSW: 15 pkt

Praca dotyczy zastosowania wysokiej zawartosci jondw fluorkowych w skladzie
elektrolitu na bazie siarczanu amonu do wytworzenia warstw NT 2G na
powierzchni biomedycznego stopu Til3Nb13Zr z wykorzystaniem metody
anodowania w celu wytworzenia NT o zwiekszonych parametrach
morfologicznych. Osiagnieciem tej pracy jest opracowanie sposobu wytwarzania
anodowych warstw NT 2G w elektrolicie zawierajacym 1 M (NHi)2SOs4
z dodatkiem 2% wag. NH4F przy napieciu 20 V przez 120 min w temperaturze
pokojowej. Charakterystyka wtasciwosci fizyko-chemicznych otrzymanych
warstw NT 2G przeprowadzona za pomoca metody FE-SEM i GIXD
potwierdzila mozliwos¢ anodowego wytwarzania jednorodnych warstw NT 2G
na powierzchni stopu Til3Nb13Zr w proponowanych warunkach utleniania
elektrochemicznego. Wykazano amorficzng strukture otrzymanych warstw

NT 2G. Stwierdzono, ze w proponowanych warunkach anodowania mozna
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otrzymac jednoscienne NT o $redniej srednicy zewnetrznej 103(16) nm, Sredniej
$rednicy wewnetrznej 61(11) nm oraz $redniej diugosci 3,9(2) um. Uzyskane
wyniki $wiadcza o tym, ze opracowany sposob elektrochemicznej modyfikacji
powierzchni stopu implantacyjnego Til3Nb13Zr zapewnia mozliwosc¢
zwiekszenia powierzchni wlasciwej warstwy NT 2G, co moze wplywac na

poprawe procesu osteointegradji.

Moj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscig
prac eksperymentalnych, opracowaniu uzyskanych wynikow i przygotowaniu

tekstu publikagiji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 75%.

[Dé]

Stroz A, Luxbacher T, Dudek K, Chmiela B, Osak P, Losiewicz B. In vitro
bioelectrochemical properties of second-generation oxide nanotubes on
Ti-13Zr-13Nb  biomedical alloy. Materials, 2023, 16(4), 1408.
DOI:10.3390/ma16041408, IF2es: 3,748, MEiIN: 140 pkt, Invited Paper

Praca dotyczy charakterystyki wlasciwosci bioelektrochemicznych in wvitro
warstw NT 2G otrzymanych na stopie Til3Nb13Zr metodaq anodowania
w elektrolicie zawierajagcym 1M (NH4)2:SOs z dodatkiem 2% wag. NHsF przy
napieciu 20 V przez 120 min w temperaturze pokojowej. Obecnos¢
bambusopodobnych NT 2G o amorficznej strukturze zostala potwierdzona
w badaniach fizyko-chemicznych wykonanych metodq FE-SEM, EDS oraz GIXD.
Pomiary potencjatu zeta dla stopu Til3Nb13Zr przed i po procesie anodowania
prowadzono w wodnym roztworze KCl, soli fizjologicznej buforowanej
fosforanem (PBS) i sztucznej krwi, charakteryzujacych sie r6zna sila jonowa i pH
w zakresie od ponad 3 do 9. Wykazano wptyw pH elektrolitu i sily jonowej na
potencjal zeta badanych powierzchni. Stwierdzono przesunigcie punktu
izoelektrycznego w obojetnym roztworze KCl od wartosci pH 4,2, ktdra jest
typowa dla hydrofobowej powierzchni bez grupy funkcyjnej do pH 5,4 dla
amorficznej warstwy NT 2G o wlasciwosciach hydrofilowych. Poréwnano
wplyw rodzaju elektrolitow na potencjat zeta przy pH 7,4 dla stopu Til3Nb13Zr
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przed i po anodowaniu. Wykazano silng reakcje jonéw wapnia z powierzchnia
warstwy NT 2G. Jony zloZzone zawarte w sztucznej krwi wykazaly silniejsze
powinowactwo do hydrofobowej powierzchni stopu w stanie wyjsciowym niz
hydrofilowej powierzchni NT 2G. W badaniach odpornosci korozyjnej in vitro
w roztworze PBS przeprowadzonych metoda OCP i anodowych krzywych
polaryzacji wykazano wplyw anodowania na wzrost odpornosci korozyjnej
elektrody Til3Nb13Zr spowodowany obecnoscia stabilnej warstwy NT 2G
o amorficznej strukturze. W badaniach potencjodynamicznych obu typow
elektrod nie stwierdzono podatnosci na korozje wzerowa do wartosci potencjatu
9,4 V. Przeprowadzone badania zachecajg do dalszych modyfikacji powierzchni
stopu Til3Nbl3Zr poprzez anodowanie w nowych warunkach

elektrochemicznych.

MJdj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscig
prac eksperymentalnych, wspdtudziale w przeprowadzonych badaniach
korozyjnych, opracowaniu uzyskanych wynikdw i przygotowaniu tekstu

publikacji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 75%.

[D7]
Losiewicz B, Skwarek S, Stroz A, Osak P, Dudek K, Kubisztal J,
Maszybrocka J. Production and characterization of the third-generation
oxide nanotubes on Ti-13Zr-13Nb alloy. Materials, 2022, 15(6), 2321.
DOI:10.3390/ma15062321, IF2e1: 3,748, MEIN: 140 pkt, Invited Paper

Praca dotyczy zastosowania elektrochemicznej modyfikacji powierzchni
implantacyjnego stopu Til3Nb13Zr na drodze anodowania do otrzymania
warstw NT trzeciej generacji (3G) oraz okreslenia wplywu anodowania na
wlasciwosci fizyko-chemiczne, elektronowe, mikromechaniczne i chropowatos¢
powierzchni podioza. Osiagnieciem tej pracy jest opracowanie sposobu
wytwarzania anodowych warstw NT 3G w elektrolicie na bazie 1M glikolu
etylenowego z dodatkiem 4% wag. NH4F przy napieciu z zakresu 15-35 V przez
120 min w temperaturze pokojowej. Wyniki badan fizyko-chemicznych
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otrzymane przy uzyciu metody SEM i EDS potwierdzily wytworzenie warstw
NT 3G w nowych warunkach anodowania. Wyznaczono rownania liniowe
opisujace zmiane S$redniej Srednicy zewnetrznej i srednicy wewnetrznej
otrzymanych nanorurek w funkcji napiecia anodowania, ktdre moga znalez¢
zastosowanie do wytwarzania nanorurek o zaloZonych parametrach
morfologicznych. Grubos$¢ warstw NT 3G wyznaczono metoda skanujacej sondy
Kelvina (SKP). Kontrole jakosci warstw NT 3D przeprowadzono
w przyspieszonych badaniach korozyjnych w komorze solnej w obojetnej mgty
solnej. Przeprowadzono pomiary mikrotwardosci metoda Vickers’a przed i po
badaniach w komorze solnej, ktore wykazaly wysoka jakos$¢ otrzymanych
warstw NT 3G i zalezno$¢ mikrotwardosci od napiecia anodowania. Wykazano
wplyw anodowania na poprawe wlasciwosci elektronowych stopu TNZ
okreslonych w badaniach metoda SKP. Stwierdzono wplyw anodowania na
wzrost chropowatosci powierzchni stopu TNZ w pomiarach przy uzyciu metody
profilometrii kontaktowej. W przypadku warstw NT 3G wytworzonych przy
napieciach 25-35 V uzyskano wartos¢ Ra w zakresie 1,07-2,73 um, ktdra jest

optymalna dla materiatow implantacyjnych.

MJdj udziat w powyzszym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badan
w postaci warstw NT 3G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscig
prac eksperymentalnych, wspdtudziale w przeprowadzonych badaniach
chropowatosci powierzchni, opracowaniu uzyskanych wynikoéw i wspdtudziale

w przygotowaniu tekstu publikagji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 70%.
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[D8]
Stroz A, Losiewicz B, Zubko M, Chmiela B, Balin K, Dercz G, Gawlikowski
M, Goryczka T. Production, structure and biocompatible properties of
oxide nanotubes on Til3Nb13Zr alloy for medical applications. Mater.
Charact., 2017, 132, 363-372. DOI:10.1016/j.matchar.2017.09.004, IF207:
2,892, MNiSW: 45 pkt

Praca dotyczy zastosowania elektrochemicznej modyfikacji powierzchni
stopu Til3Nb13Zr metoda anodowania do wytworzenia warstw NT 3G
i okres$lenia wptywu anodowania na jego wilasciwosci fizyko-chemiczne,
hemokompatybilnos¢ i odpornos¢ korozyjna in vitro. Osiagnieciem tej pracy jest
opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 3G w elektrolicie 1M
glikolu etylenowego z dodatkiem 4% wag. NH4F przy napieciu 50 V przez 80
min w temperaturze pokojowej. Wyniki badan fizyko-chemicznych otrzymane
przy uzyciu metody FE-SEM, TEM, EDS, GIXD, XRD i XPS, potwierdzily
wytworzenie jednosciennych nanorurek o strukturze amorficznej i Sredniej
$rednicy zewnetrznej 362(44) nm, sredniej srednicy wewnetrznej 218(39) nm oraz
$redniej dlugosci 9,7(6) um. Wykazano Ze otrzymane nanorurki sktadaty sie
z tlenkéow skladnikéw stopowych TiO2, Nb20s, ZrO: i ZrOx Istotnym
osiggnieciem bylo wykazanie w biologicznej ocenie biozgodnosci, ze stop
Ti13Nb13Zr po anodowaniu nie wykazuje efektow hemolitycznych i spetia
wymagania do zastosowan klinicznych. Badania odpornosci korozyjnej in vitro
stopu Til3Nb13Zr przed i po anodowaniu przeprowadzono metodgq OCP, EIS
ianodowych krzywych polaryzacji w roztworze soli fizjologicznej
w temperaturze 37 °C. Charakterystyke mechanizmu i kinetyki korozji wzerowej
badanych elektrod przeprowadzono w oparciu o pomiary impedancyjne
z zastosowaniem modelowania fizyko-chemiczne opartego o koncepcje
elektrycznych obwoddw zastepczych przy uzyciu zmodyfikowanego modelu
celki Randles’a. W badaniach potencjodynamicznych wykazano zblizone
wartosci potencjatu korozyjnego i pasywne zachowanie oraz brak inicjacji korozji
wzerowej do potencjatu 9,5 V dla obydwu badanych elektrod. Uzyskane wyniki
wykazaly nieznaczny spadek odpornosci na korozje wzerowa zmodyfikowanej
powierzchniowo elektrody Til3Nb13Zr w pordéwnaniu z elektroda w stanie
wyjéciowym z powodu obecnosci porowatej warstwy NT 3G. Otrzymane
w pracy wyniki moga stanowi¢ nowy wglad w poprawe zdolnosci stopu

implantu Til3Nb13Zr do osteointegracji w srodowisku biologicznym.
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Moj udziat w tym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badann w postaci
warstw NT 3G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscig prac
eksperymentalnych, wykonaniu pomiaréw odpornosci korozyjnej, opracowaniu

uzyskanych wynikow i przygotowaniu tekstu publikagji.

Moéj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 65%.

[D9I]

Str6z A, Maszybrocka J, Goryczka T, Dudek K, Osak P, Losiewicz B.
Influence of anodizing conditions on biotribological and micromechanical
properties of Ti-13Zr-13Nb alloy. Materials, 2023, 16(3), 1237.
DOI:10.3390/ma16031237, IF2023: 3,748, MEiN: 140 pkt, Invited Paper

Praca dotyczy okreslenia wplywu zaproponowanych warunkéw anodowania
stopu Til3Nb13Zr na jego wlasciwosci fizyko-chemiczne, mikromechaniczne
i biotribologiczne w  srodowisku biologicznym. Mikrostrukture stopu
Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania scharakteryzowano za pomoca
metody SEM. Istotnym osiggnieciem pracy byla ocena wpltywu warunkow
anodowania na wilasciwosci mikromechaniczne stopu Til3Zr13Nb, z ktorej
wynika, Ze mikrotwardos¢ Vickers’a wyznaczona pod zmiennymi obcigzeniami
zmieniala si¢ w zaleznosci od rodzaju elektrolitu i zastosowanych parametrow
napieciowo-czasowych procesu anodowania. Wykazano, ze mikrotwardos¢
Vickers’a dla nieanodowanego stopu byla niezalezna od zastosowanego
obciazenia i wynosita 302(1). Nalezy podkresli¢, ze dla warstw NT 1G, 2G i 3G
ujawniono zaleznos¢ mikrotwardosci Vickers’a od przylozonego obciazenia ze
wzgledu na roznice w parametrach morfologicznych i dlugosciach NT.
Mikrotwardo$¢ Vickers’a dla warstw NT 1G, 2G i 3G zmieniata sie wraz ze
wzrostem obcigzenia. Ze wzrostem srednicy NT zmniejszata si¢ liczba NT
przenoszacych obcigzenia w obszarze styku badanych powierzchni
z wglebnikiem diamentowym. Wytworzone warstwy NT 1G, 2G i 3G moga
rekompensowac duza twardos¢ stopu Til3Nb13Zr stosowanego do produkcji
implantéw eliminujac naprezenia implant-kos¢. Na podstawie badan
biotribologicznych przeprowadzonych w warunkach tarcia s$lizgowego
w obecnosci roztworu Ringer’a, ktory byt biologicznym plynem smarujacym

wykazano, Zze najwigeksza odpornoscia na zuzycie Scierne cechowal sie¢ stop
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z samopasywna warstwa tlenkowa na powierzchni. Wykazano mniejsza
odpornos¢ na zuzycie scierne dla warstw NT 1G, 2G i 3G w poréwnaniu do
podtoza, co wynikato z porowatosci ich powierzchni. Do interpretacji zuzycia
biotribologicznego stopu Til3Nb13Zr przed i po anodowaniu zaproponowano

mechanizm zuzycia Sciernego trzech ciat.

MJdj udziat w tym artykule polegat na wytworzeniu materiatu badant w postaci
warstw NT 1G, 2G, 3G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu catoscia
prac eksperymentalnych, wspoétudziale w badaniach mikromechanicznych
i biotribologicznych, interpretacji otrzymanych wynikéw i przygotowaniu

tekstu publikagiji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 75%.

[D10]

Stroz A, Gawlikowski M, Balin K, Osak P, Kubisztal J, Zubko M,
Maszybrocka J, Dudek K, Losiewicz B. Biological activity and
thrombogenic properties of oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr
biomedical alloy. J. Funct. Biomater., 2023, Invited Paper

Praca dotyczy okreslenia wplywu przeprowadzonej elektrochemicznej
modyfikacji powierzchni stopu Til3Nb13Zr przy zastosowaniu metody
anodowania w wodnych elektrolitach zawierajacych jony fluorkowe na jego
wlasciwosci  fizyko-chemiczne, elektronowe, biologiczne, zwilzalnos¢
i chropowatos¢ powierzchni. Wyniki uzyskane metoda FE-SEM i TEM
potwierdzily obecnos¢ warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni stopu
Ti13Nb13Zr. Wyniki badan XPS wykazaly, ze otrzymane warstwy NT trzech
generacji sktadaty sie z TiOz, Nb20s, ZrO: i ZrOx. W badaniach za pomoca metody
SKP wykazano wplyw anodowania na poprawe witasciwosci elektronowych
badanego stopu. Wraz ze wzrostem $rednic otrzymanych NT wzrastata wartos¢
roznicy potencjatow kontaktowych. Wykazano wptyw anodowania na wzrost
chropowatosci powierzchni stopu Til3Nb13Zr. Charakterystyka wiasciwosci
biologicznych obejmowata badania cytotoksycznosci, adhezji, trombogennosci
i hemokompatybilnosci. Istotnym osiggnieciem pracy bylo wykazanie, ze

warstwy NT 2G posiadaja najlepsze wlasciwosci hydrofilowe, jak réwniez
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wykazanie, Ze biologiczna ocena hemokompatybilnosci warstw NT 1G i 2G nie
wykazala efektow hemolitycznych i tym samym spelnita wymagania dla
zastosowan klinicznych. Najlepsza adhezje komdrek wykazano dla warstwy NT
1G i stopu Til3Nb13Zr przed modyfikacja powierzchni. Trombogennos¢ warstw
NT 2G i stopu w stanie wyjSciowym nie rdznita si¢ od siebie, ale materialy te
wykazaly znacznie lepsze wlasciwosci trombogenne niz warstwa NT 1G i 3G.
Zbadano kinetyke uwalniania ibuprofenu z matrycy Hep-DOPA dla trzech
typdw generacji warstw NT. Analiza porownawcza profilu uwalniania
ibuprofenu dla badanych warstw nanorurek tlenkowych wykazata najszybsze
uwalnianie ibuprofenu z warstwy NT 1G. Wykazano mozliwos¢ zastosowania
warstw NT 1G, 2G i 3G jako nosnikéw lekow do aplikacji w systemach

kontrolowanego uwalniania lekow.

MJdj udziat w tym artykule polegal na wytworzeniu materiatu badart w postaci
warstw NT 1G, 2G, 3G, opracowaniu metodologii badan, kierowaniu caloscia
prac eksperymentalnych, wspodtudziale w przeprowadzonych badaniach,

interpretacji otrzymanych wynikow i przygotowaniu tekstu publikagji.

Moj wktad w powstanie tej publikacji wynosi 70%.
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1. Wspdlczesna implantologia i medycyna regeneracyjna

Choroby wieku wspotczesnego stanowia obecnie jedno z najwigkszych
wyzwan w stuzbie zdrowia. Wyniki badan wskazuja, Ze w populacji osob
w wieku powyzej 50 lat, ponad 30% kobiet i 8% mezczyzn cierpi na zaburzenia
narzadu ruchu [1]. Najczesciej wystepuja zmiany zwyrodnieniowe oraz
dyskopatyczne w kregostupie i stawach, gléwnie biodrowych i kolanowych.
Choroby uktadu kostno-stawowego powoduja stany zapalne oraz bdl, co
w konsekwencji znaczaco obniza jako$¢ zycia pacjentow. Jak wynika z doniesien
literaturowych, dolegliwosci zwyrodnieniowe stawow wystepuja coraz czesciej
wérdéd miodszych pokolen, co czesto jest spowodowane nadwyrezeniem
i degeneracja w stawie biodrowym na skutek np. przenoszenia duzych obciazen
statycznych i dynamicznych [1]. Ponadto starzejace sie spoteczenistwo, choroby
cywilizacyjne jak cukrzyca, choroby nowotworowe i sercowo-naczyniowe, czy
siedzacy tryb zycia przyczyniaja si¢ do wzrostu popytu na funkcjonalne
biomateriaty. Medycyna regeneracyjna wykorzystuje wigc implanty jako metode
leczenia wyzej wskazanych schorzen [2-4]. Sposrdd wszystkich wszczepianych
implantéw ortopedycznych, w ponad 95% z nich nadal gtéwnym skfadnikiem
jest metal [5]. Wynika to glownie z wlasciwosci grupy biomateriatow
metalicznych, a w szczegdlnosci z ich duzej odpornosci na pekanie, korozje
w $rodowisku organizmu ludzkiego i og6lng trwatosc.

Postep cywilizacyjny wymusza wzrost wymagan wobec opieki
medycznej, ktora powinna sta¢ sie bardziej efektywna i mniej kosztowna dla
pacjenta. W celu spelnienia tych sprzecznych oczekiwan konieczny jest
zintegrowany, zwigkszony i zorientowany na zdrowie wysitek badawczy
w réznych dyscyplinach naukowych, takich jak inzynieria materialowa,
inzynieria biomedyczna, nauki chemiczne, nauki fizyczne i nauki biologiczne.
Oczekuje si¢, ze w spelnieniu tych wymagan znaczng role moga odegrac
nanotechnologie. Zastosowanie nanotechnologii w medycynie powinno
w zasadniczy sposdb pomoc zaspokoi¢ dzisiejsze potrzeby medyczne
i rozwigzywa¢ w przysziosci wiele problemow zdrowotnych starzejacego sie
spoleczenstwa. Dalszy rozw¢j nanomedycyny wymaga w szczegolnosci
opracowania innowacyjnych bionanomateriatow, ktore beda spetnialy szereg
wymogoéw determinowanych miejscem ich potencjalnej aplikacji. Do
priorytetowych zadan badawczych nanotechnolgii w medycynie nalezy
polaczenie w biomateriale optymalnych wlasciwosci mechanicznych, wysokiej
biozgodnosci, wysokiej odpornosci korozyjnej oraz bioaktywnosci. Od nowej

generacji materiatow medycznych oczekuje sig, aby prowadzily do wlasciwych
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reakcji organizmu lub dostarczaty w odpowiednim miejscu i czasie substancje
wspomagajace leczenie lub gojenie ran [6]. Jednym z celéw przy opracowywaniu
nowych biomaterialéw przeznaczonych na implanty ortopedyczne bylto i nadal
jest uzyskanie optymalnego stosunku ich modutu sprezystosci w odniesieniu do
kosci. Modul sprezystosci jest waznym zagadnieniem w ortopedycznym
zastosowaniu biomateriatow, szczegdlnie pod wzgledem mechanicznej
interakcji miedzy implantem a koscia.

Nalezy wskazaé, ze naturalna budowa stawu biodrowego, konstrukcja
mechaniczna tozyska w endoprotezach stawu biodrowego i panujace w nim
naprezenia obciazajace oraz szczatkowe, a takze dostepne materialy i zwiazana
z nimi problematyka zniszczen korozyjnych, jednoznacznie definiuja problemy
do rozwiazania w kontekscie wytwarzania implantow biomedycznych [6,7].
Wada biomateriatow metalicznych stosowanych do produkcji implantow jest to,
ze w odniesieniu do naturalnej kosci sa materialami sztucznymi, i co istotne, nie
petnia funkcji biologicznych. Stad tez prowadzone badania naukowe sa
nakierowane na poprawe  wlasciwosci  osteokonduktywnych  oraz
biokompatybilnosci biomaterialdéw metalicznych, ktére moze zapewnic
odpowiednia modyfikacja powierzchni [8]. Warto zaznaczy¢, ze
w konwencjonalnych procesach technologicznych, takich jak topienie,
odlewanie, kucie lub obrobka cieplna nie mozna ksztattowac takich wtasciwosci
biomateriatow, ktére w ortopedii wymagane sa do poprawnego wiazania kosci
w trzpieniu i panewce sztucznych stawdw biodrowych. W przypadku
implantéw dentystycznych wymagana jest kompatybilnos¢ zaréwno tkanek
twardych do tworzenia kosci i jej wiazania jak i tkanek miekkich do adhezji
nabtonka dzigset oraz odpowiednie wiasciwosci antybakteryjne do hamowania
inwazji bakteryjnej. W celu zapewnienia powyzszych wtasciwosci proponowane
sq rozne techniki obrobki powierzchni biomaterialéw metalicznych, a niektore

z nich zostaly juz skomercjalizowane [9,10].

2. Biokompatybilne stopy tytanu - bezwanadowy stop Til13Nb13Zr

W grupie biomaterialdw metalicznych mozna wyrdzni¢ stale
austenityczne, wsrod ktérych najwiekszym zastosowaniem cieszy sig stal
chromowo-niklowo-molibdenowa typu AISI 316L [11]. Stale austenityczne sa
biomateriatami metalicznymi o najnizszej odpornosci na  korozje
elektrochemiczng w $rodowisku biologicznym. Druga grupe biomaterialéw
metalicznych stanowia stopy z pamiecia ksztalttu bedace materiatami
inteligentnymi [11]. Najpowszechniej stosowanymi biomateriatami w tej grupie

sa stopy NiTji, ktére zawieraja kancerogenny nikiel jako skfadnik stopowy i z tego
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wzgledu przeznaczone sa na implanty krotkoterminowe. Do trzeciej grupy
biomateriatéw metalicznych zaliczane sa stopy kobaltu wykazujace znacznie
wyzsza odpornosc na korozje elektrochemiczna w ptynach ustrojowych niz stale
austenityczne i stopy z pamiecia ksztattu, dzigki czemu znajduja zastosowanie
na implanty dltugoterminowe [12]. Najbardziej obiecujaca grupe biomateriatléw
metalicznych wykorzystywanych na implanty dlugoterminowe stanowi tytan
i dwufazowe «a + {3 stopy tytanu, wsrdd ktorych stopy Ti6Al4V oraz Ti6Al7Nb
znalazty = najszersze  zastosowanie @ w  ortopedii  [8,13].  Jednak
w dtugoterminowych badaniach klinicznych stwierdzony zostal szkodliwy
wplyw aluminium i wanadu na organizm ludzki [13-17]. Wykazano, ze jony
wanadu jako produkty korozji elektrochemicznej powoduja reakcje
cytotoksyczne i zaburzenia neurogenne, a jony glinu przyczyniaja si¢ do
rozmigekczania kosci oraz chordob neurologicznych moézgu i naczyn
krwiono$nych. Ponadto wtasciwosci tribologiczne tych stopéw sa
niezadowalajace, poniewaz wykazuja one niewystarczajaca odpornos¢ na
Scieranie oraz korozje w srodowisku biologicznym, co prowadzi do poluzowania
elementéw nosnych endoprotez [12]. Niedostateczna odpornosé biomateriatléw
na korozje i w rezultacie przebieg proceséw korozyjnych moze sta¢ si¢ Zrodlem
pierwiastkow wplywajacych toksycznie na tkanki lub wywotujacych reakcje
kancerogenne organizmu. Dlatego podjeto proby opracowania nowej generagcji
stopow tytanu, w tym bezwanadowego stopu Til3Nb13Zr, w ktérym toksyczne
metale jak Al i V zastapiono biokompatybilnymi metalami w postaci cyrkonu
i niobu [18]. Zastosowanie jako dodatkow stopowych Nb oraz Zr umozliwilo
otrzymanie dwufazowego o + 3 stopu tytanu Til3Nb13Zr, ktéry charakteryzuje
sie wysoka odpornoscia korozyjna w srodowisku fizjologicznym oraz wysoka
biozgodnoscia [1].

O wyborze rodzaju stopu tytanu na implanty krotko- czy dlugoterminowe
decyduje kombinacja najkorzystniejszych cech, takich jak wysoka odpornos¢ na
korozje elektrochemiczna w $rodowisku plyndéw ustrojowych, wysoka
biokompatybilnos¢, mata gestos¢, wysoki stosunek wytrzymatosci do masy oraz
zdolnos¢ do osteointegracji [19,20]. Stopy tytanu wykazuja wyzsza odpornosc na
korozje wzerowa wywolywana przez agresywne jony chlorkowe obecne
w otaczajacych ptynach ustrojowych w poréwnaniu do medycznych stali
nierdzewnych np. REX734 czy AISI 316L, stopodw z pamiecig ksztattu i stopdw
kobaltu [6]. Wynika to z faktu, ze tytan ijego stopy charakteryzuja si¢ wysokim
powinowactwem do tlenu, w wyniku czego na ich powierzchni tworzy sie

ultracienka i samopasywna warstewka tlenkowa, ktdra jest stabilna i Scisle
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przylega do podloza, zapewniajac jego ochrone przed szkodliwym dziataniem
srodowiska ludzkiego ciata [17,21]. Obok wskazanych wyzej problemow
materialowych, nalezy podkresli¢, Ze gtowna barierqg w zastosowaniu stopow
tytanu na implanty jest niestabilno$¢ mechaniczna pomiedzy koscia
a wszczepem. Zwiazane jest to z rdznica w wartosci modutu Young'a.
Przyktadowo dla stopu Ti6Al4V modul Young'a wynosi 110 GPa, podczas gdy
dla kosci jego warto$¢ miesci sie¢ w przedziale 10 - 40 GPa [12]. Stop Til3Nb13Zr
zaliczany jest do najnowszej generacji stopéw tytanu i cechuje si¢ wysoka
biokompatybilnoscia, wysoka wytrzymatoscia, bardzo dobra obrabialnoscig na
gorgco jak i na zimno oraz jednym z najnizszych sposrdd aplikacyjnych
biomateriatéw metalicznych modutem Young’a, wynoszacym 77-79 GPa [18].
Tak niska wartos¢ modutu Young’a jest istotng zaleta w kontekscie aplikacji
medycznej, poniewaz pozwala zapobiega¢ ekranowaniu naprezen w ptytkach
kostnych i trzpieniach sztucznych stawow biodrowych [6,19,22,23].
Ekranowanie naprezen pojawiajace si¢ w stabilizatorach kosci i sztucznych
stawach biodrowych moze powodowac osteolize kosci. Obciazenie jest wiec
przykladane gléwnie do metalowej ptytki i trzpienia. Do kosci korowej
przyktada si¢ mniejsze obciazenie ze wzgledu na réznice w module Young'a
miedzy metalem a koscia korowa. Jesli modut Young’'a plytki metalowej jest
podobny do modutu Young’a kosci korowej, obciazenie jest rownomiernie
przykladane zaréwno do metalu jak i do kosci [1,6]. W przypadku
niedopasowania implantu dochodzi do uwalniania z jego powierzchni czastek
o réznych rozmiarach, morfologii i skfadzie chemicznym, ktdre sa fagocytowane
przez lokalne komorki odpornosciowe, takie jak makrofagi. Wyzwalany jest cykl
$mierci komodrek i lokalnych reakcji tkankowych, w ktorych posrednicza
monocyty, makrofagi i limfocyty, gdzie nagromadzenie czastek powoduje
stresujace srodowisko, ktore jest ostateczna przyczyna przewleklego stanu
zapalnego. Przewlekte wydzielanie cytokin prozapalnych, chemokin, czynnikow
wzrostu i enzymow przez makrofagi po fagocytozie czastek powoduje
rozregulowanie aktywnosci osteoblastow i osteoklastow, prowadzac do resorpcji

kosci i w konsekwencji uszkodzenia implantu [24].

3. Modyfikacja powierzchni a osteointegracja implantu

Istotnym parametrem w zakresie odpowiedniego doboru biomateriatu do
aplikacji medycznej jest biokompatybilnos¢, ktora definiuje si¢ jako ,zdolnosé
materiatu do dziatania z odpowiedniq odpowiedziq gospodarza w okreslonym
zastosowaniu” [8,25]. Bardzo waznym aspektem jest wplyw powierzchni

implantu na rdézne skladniki biologiczne, ktéore wchodzga w kontakt
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z powierzchnia, gdy tylko implant zostaje wprowadzony do chirurgicznie
przygotowanego ubytku. Po wprowadzeniu implantu tkanka kostna, ktora sama
w sobie jest produktem dlugiej, strukturalnej i funkcjonalnej adaptacji do
wszelkiego  rodzaju  wewnetrznych efektow  biologicznych,  zostaje
skonfrontowana ze zdarzeniem fizycznym, do ktérego nie ma wczesniejszego
przygotowania. W optymalnych warunkach sam material implantu szybko
zajmuje wieksza cze$¢ chirurgicznie usunietej kosci, minimalizujac w ten sposob
szeroko$¢  szczeliny miedzy uszkodzonymi  powierzchniami  kosci
i przyczyniajac si¢ do pierwotnej stabilnosci kos¢-implant. Niemniej jednak
wprowadzenie obcej powierzchni stanowi nowy element dla srodowiska kosci,
a wlasciwosci tej powierzchni odgrywaja gldwna role w zachowaniu komorek,
ktére wchodza z nig w kontakt [26]. Badania in vitro potwierdzaja kluczowa role
powierzchni implantu w oddzialywaniu na sekwencje adsorpcji biatek, adhezji
plytek krwi i hemostazy, stanu zapalnego i odpowiedzi komdrek osteogennych
[26,27].

Tytan i jego stopy wykazuja wyjatkowa zdolnos¢ do osteointegracji, ktéra
definiuje sie jako ,utworzenie bezposredniego polqczenia miedzy implantem a koscig,
bez ingerencji w tkanke miekkq” [28]. Osteointegracja implantu tytanowego odbywa
si¢ poprzez naturalng warstwe TiO: [29]. Tlen wystepujacy w tkance kostnej
umozliwia tworzenie warstwy ditlenku tytanu na powierzchni tytanowego
implantu, na ktdrej odklada si¢ nowa, mineralizujaca si¢ tkanka kostna, ktéra
tworzy wlasciwe mocowanie wszczepu. Utrzymanie réwnowagi miedzy
ciagglym procesem resorpcji i absorpci tkanki kostnej zapewniaja sity
biomechaniczne, ktére powstaja w wyniku pracy wszczepu. Pomiedzy koscia
a powierzchnia implantu nie wystepuje tkanka bliznowata, chrzastki ani wtékna
wiezadel. Powodzenie bezposredniego, strukturalnego i czynnosciowego
potaczenia pomiedzy uporzadkowana, zywaq koscig a powierzchnia implantu
jest silnie zalezne od skltadu chemicznego warstwy tlenkowej na powierzchni
wszczepu oraz jej grubosci. Fundamentalne znaczenie dla prawidlowego
przebiegu osteointegracji posiada wigc odpowiednie przygotowanie
powierzchni wszczepu. Na szybkos¢ procesu gojenia wywiera wptyw wielkos¢,
ksztatt oraz chropowato$¢ powierzchni implantu.

Wysoka bioaktywnos¢ implantow tytanowych z tkankami twardymi byta
potwierdzona w badaniach nad ich zdolnoscia do tworzenia fosforanow wapnia
w symulowanych plynach ustrojowych w warunkach in vitro [30]. Badania te
ujawnily Ze, po wszczepieniu implantow tytanowych do kosci, otaczajaca je

tkanka stykala si¢ z powierzchnia metalicznego wszczepu na wczesnym etapie,
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a sita wiazania kosci byla duza [30]. Istotnymi czynnikami regulujacymi
kompatybilnos¢ tkanek twardych sa adhezja i proliferacga komorek
osteogennych, ktére sa silnie zalezne od topografii, chropowatosci oraz
zwilzalno$ci powierzchni implantu [27,31]. Wykazano, Ze osteogeneza zachodzi
w okresie odpowiedzi zapalnej, indukgcji osteoblastow i tworzenia kosci. Wazne
jest rowniez wigzanie miedzy metalami a tkanka miekka w filarach implantow
dentystycznych, kotwicach implantéw ortodontycznych oraz w S$rubach
stabilizatorow zewnetrznych [26]. W tych elementach jony metali przenikaja
z powierzchni biomateriatow w kierunku od wewnatrz na zewnatrz tkanek,
dlatego niewystarczajace wiazanie tkanek miekkich umozliwia inwazje bakterii
wywotlujacych stan zapalny, a nastepnie obluzowanie, ruch i wypadniegcie
implantu. W przypadku implantow dentystycznych zdarzenia te znane sg jako
peri-implantitis. Inne wyroby medyczne catkowicie wszczepione w tkanki moga
by¢ pokryte tkanka wiloknista, chyba Ze wykazano wystarczajaca
kompatybilnos¢ z tkankami miekkimi [30-33]. Udowodniono réwniez, iz
chropowatos$¢ i/lub porowatos¢ powierzchni biomaterialéw odgrywa kluczowa
role w procesie osteointegracji na granicy implant-zywa tkanka. Wykazano, iz
zakres optymalnej wielko$ci poréw, ktore sprzyjaja osteointegracji wynosi 50-450
um [34,35]. W celu poprawy bioaktywnosci wszczepdw osteointegracyjnych
i zwigkszenia szybkos$¢ wzrostu kosci oraz ograniczenia przenikania jonow
metali do srodowiska biologicznego, stosowane sa modyfikacje powierzchni
tytanu i stopow tytanu przy uzyciu réznych metod, w tym mechanicznych,
fizycznych, biochemicznych, chemicznych i elektrochemicznych [36]. Metody
elektrochemiczne posiadaja duzy potencjal rozwojowy, gdyz umozliwiaja
szeroka modyfikacje skladu chemicznego, morfologii powierzchni oraz sa tanie

i fatwe do wdrozenia do produkgji na skale przemystowa.

4. Anodowanie tytanu i jego stopéw

Na przelomie ostatnich lat szczegdlnym  zainteresowaniem
w dynamicznie rozwijajacej si¢ medycynie regeneracyjnej, inzynierii tkanki
i implantologii ciesza si¢ nanotechnologie. Ten obszar nauki pozwala na
otrzymywanie bionanomaterialéw o unikatowych wlasciwosciach i cechach
uzytkowych [2]. Postep w dziedzinie nanotechnologii umozliwia obecnie
precyzyjne projektowanie w nanoskali powierzchni biomateriatow
wykorzystywanych do réznych zastosowan w medycynie, oferujac tym samym
nowe perspektywy lecznicze dla pacjenta [3]. Nanoinzynieryjne powierzchnie
posiadaja wyjatkowa zdolnos¢ bezposredniego oddzialywania komoérkowego na

0gdlna biologiczng odpowiedz wszczepionego biomateriatu, dlatego rozwijane
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sa rozne metody modyfikacji powierzchni, aby wytworzy¢ nanoskalowe
powierzchnie na istniejacych biokompatybilnych materiatach implantacyjnych
[37]. Tytan i jego stopy reprezentujq znane w implantologii biomaterialy na
wszczepy osteointegracyjne. Dodatkowa mozliwos¢ wytworzenia na ich
powierzchni nanotubularnych warstw tlenkowych czyni je jeszcze bardziej
pozadanymi materiatami chirurgicznymi do implantacji. Nanorurki tlenkowe
zaliczane sa do jednowymiarowych (1D) materiatéw, ktore posiadaja co najmniej
jeden wymiar w zakresie od 1 do 100 nm i bardzo duzy wspotczynnik propordji,
czyli stosunek dilugosci do srednicy (ang. high aspect ratio) zapewniajacy
rozwiniecie powierzchni wtasciwej [38]. Jednowymiarowe nanorurki tlenkowe
moga by¢ otrzymywane z wykorzystaniem twardej matrycy [38,39],
hydro/solwotermalnie [40] na drodze elektroprzedzenia [41] i metoda
anodowania [42]. Metoda z wykorzystaniem twardej matrycy pozwala
otrzymywac warstwy nanorurek tlenkowych przy uzyciu matrycy wykonanej
z aluminium, zawierajacej pory o okreslonych rozmiarach, w ktérych przebiega
proces wzrostu jednosciennych nanorurek TiO: [43]. Do osadzania TiO:
w matrycy stosowana jest metoda zol-zZel, elektroosadzania i osadzania warstw
atomowych [44]. Po zakonczonym procesie formowania nanorurek TiO:z
w formie proszku lub cienkiej warstwy wymagane jest usuniecie matrycy przy
zastosowaniu selektywnego rozpuszczania lub odparowania [39]. Negatywna
strong metody z wykorzystaniem twardej matrycy jest uzyskiwanie duzego
rozkladu wielkos$ci wytwarzanych nanorurek. Metoda hydro/solwotermalna
pozwala otrzymywac wieloscienne nanorurki TiO: w formie proszkowej [40].
W procesie syntezy moga by¢ stosowane nanoczastki TiO2 o roznych odmianach
polimorficznych (anataz, rutyl, brukit), ktore poddawane sa dziataniu
roztwordw alkalicznych wodorotlenku potasu lub sodu w temperaturze
z zakresu 100-200 °C przez 1-2 dni. Regulacje pH roztworu z utworzonym
osadem ponizej 7 przeprowadza si¢ przy uzyciu roztworu kwasu solnego.
Metoda hydro/solwotermalna mozna otrzymac rozproszone i nieregularne
nanorurki TiO: o wewnetrznej srednicy 2-20 nm i dlugosci do kilku
mikrometréw, ktore wystepuja pojedynczo lub w postaci skupisk. Metoda
elektroprzedzenia wymaga do wytworzenia nanorurek TiO: zastosowania
stopionych polimeréw lub roztwordéw polimeréw oraz prekursora TiOz, ktére po
wyjsciu z dyszy przedzalniczej sa wyciagane do postaci natadowanych nici przy
wykorzystaniu fadunku elektrycznego [41,45]. Po przylozeniu wysokiego
napiecia rzedu kilkudziesieciu kV w roztworze przedzalniczym indukowane sa

fadunki elektryczne, ktdre przyciaga kolektor o przeciwnej polaryzacji. Ciagle
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nanowltokno prekursorowe jest zbierane na wuziemionym kolektorze.
Elektroprzedzenie jest metoda wytwarzania jednorodnych widkien
o kontrolowanej morfologii i $rednicy wldkna od dziesiatek nanometrow do
setek nanometréw. Wada elektroprzedzenia jest niedokladne pokrywanie
krawedzi elementow o skomplikowanych ksztattach, koniecznos¢ stosowania
wysokich napige¢ oraz obrobki termicznej wytworzonych wioknin w celu
usunigcia zwigzkow organicznych. Przyktadowo, stosujac poli(winylopirolidon)
rozpuszczony w mieszaninie etanolu i kwasu octowego w obecnosci prekursora
TiO2 w postaci tytanianu tetrabutylu mozliwe jest otrzymanie nanorurek TiO:
o $rednicy z zakresu 3-10 nm i strukturze anatazu na drodze elektroprzedzenia
przy napieciu 10 kV w temperaturze pokojowej [45]. Tak otrzymane nanowldkna
prekursorowe wymagaja dodatkowo dwuetapowej obrobki termicznej
w powietrzu w temperaturze 200 °C przez 2h, a nastepnie w 550 °C przez 6 h.
Opisane metody wytwarzania jednowymiarowych nanorurek TiO: sg zlozone,
wieloetapowe, kosztowne i nie zapewniaja wysokiej wydajnosci wytwarzania
nanorurek ze wzgledu na ograniczenie do skali laboratoryjne;.

Z aplikacyjnego punktu widzenia jedna z najbardziej obiecujacych metod
elektrochemicznej modyfikacji samopasywnych warstw tlenkowych na
powierzchni biomaterialéw tytanowych, ktoéra umozliwia kontrolowane
wytwarzanie samoorganizujacych si¢ nanotubularnych struktur tlenkowych
o szerokim wachlarzu parametréw morfologicznych jest anodowanie.
Jednowymiarowe warstwy tlenkowe w postaci matrycy uporzadkowanych,
ustawionych pionowo nanorurek tlenkowych otrzymane metoda anodowania
wykazujq liczne, unikatowe wtasciwosci w poréwnaniu do konwencjonalnych,
ultracienkich i ciaglych warstw tlenkowych [46,47]. Doniesienia literaturowe
wskazuja, Ze obecno$¢ anodowych warstw nanorurek tlenkowych na
powierzchni implantéw tytanowych zwigksza adhezje i proliferacje
osteoblastow oraz poprawia odpornosc korozyjna i bioaktywnos¢ [38,44,47-50].
Ponadto anodowe warstwy nanorurek tlenkowych dzieki swojej unikatowej
budowie moga stanowi¢ systemy kontrolowanego uwalniania substangji
przeciwzapalnych, antybakteryjnych, tkankotworczych, badz
przeciwzakrzepowych [38,44,47-50].

Istotng zaleta anodowania w stosunku do pozostalych metod
wytwarzania warstw nanorurek tlenkowych jest mozliwos¢ precyzyjnej kontroli
ksztaltu, struktury i morfologii otrzymywanych nanorurek poprzez
kontrolowanie parametréw procesu utleniania elektrochemicznego [51-53]. Na

przyktad napiecie anodowania mozna zastosowac¢ do kontrolowania $redniej
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$rednicy wewnetrznej i zewnetrznej nanorurek, podczas gdy za pomoca czasu
anodowania mozna sterowac srednig dtugoscia nanorurek. Z kolei lepkos¢, pH i
stezenie jonow fluorkowych w roztworze wpltywa na rozpuszczanie tlenku
i szybkos¢ reakcji chemicznej. Parametry te maja bezposredni wplyw na
szybkos¢ tworzenia nanorurek, maksymalna osiagalng dlugos¢ nanorurek
i gladkos¢ Scian nanorurek. Natomiast zawartos¢ wody w roztworze pozwala
kontrolowac¢ site przyczepnosci miedzy matrycami nanorurek a utlenianym
podtozem tytanowym.

Nanotubularne struktury tlenkowe mozna wytworzy¢ metoda
anodowania na powierzchni metali wykazujacych zdolnos¢ do samopasywacji,
do ktorych nalezy tytan, niob i cyrkon oraz na powierzchni ich stopéw [50,54].
Roztwor elektrolitu do anodowania zazwyczaj zawiera jony fluorkowe
pochodzace od HF lub NH4F [44,48]. Crawford i in. [55] zaproponowali
mechanizm anodowania tytanu w elektrolitach zawierajacych jony F-, w ktérym
zachodza trzy kolejne etapy. W pierwszym etapie po przylozeniu
odpowiedniego napiecia lub gestosci pradowej do anody zachodzi utlenianie
tytanu (reakcja 1). W wyniku reakgcji jondw Ti* z jonami OH- i O* tworzy sie

cienka i ciggla warstwa TiO2 na powierzchni anody (reakcja 2):
Ti>Ti*" +4e, (1)
Ti* +2H,0 - TiO, + 4H* . )

Wzrost warstwy TiO: jest wspomagany dziatlaniem pola elektrycznego
i zachodzi w wyniku migracji jonow Ti* przez powstajaca warstwe tlenkowa
w kierunku elektrolitu oraz transportu jondw O* w kierunku powierzchni
anody. Pierwszy etap trwa zaledwie od kilku do kilkudziesigeciu sekund
i charakteryzuje si¢ wykladniczym spadkiem gestosci pradu anodowania, ktory
jest spowodowany wzrostem grubosci barierowej warstwy TiO: [56]. W drugim
etapie jony F-zaadsorbowane na powierzchni warstwy tlenkowej migruja w jej
glab, co powoduje lokalne roztwarzanie warstwy TiO: i w konsekwencji
powstanie nieregularnych porow. Wynikiem drugiego etapu jest utworzenie

nierozpuszczalnych kompleksow [TiFs]* (reakcja 3):
TiO, + 6HF — [TiF, |* +2H,0+ 2H" . 3)

W roztworach bezfluorkowych zaréwno grubo$¢ warstwy barierowej jak
i mierzona gestos¢ pradu osiagaja stan ustalony. W elektrolitach zawierajacych

jony fluorkowe zaczyna si¢ tworzy¢ nanoporowata struktura w wyniku
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chemicznego rozpuszczania barierowej warstwy tlenkowej (reakca 3).
W drugim etapie obserwuje si¢ niewielki wzrost wartosci gestosci pradu
anodowania w obecnosci jondw F-, ktédry wynika ze zmniejszenia grubosci
warstwy TiO.. Utworzone pory zaczynaja sie rozgalezia¢, nachodzi¢ na siebie
oraz konkurowa¢ o dostepny prad. W trzecim etapie po ustabilizowaniu
wartosci gestosci pradu anodowania matryca nanorurek ksztaltuje sie
w optymalnych warunkach pradowo-napieciowych, w ktérych prad
rozdzielany jest rOwnomiernie pomiedzy porami prowadzac do samoczynnego
porzadkownia porowatej warstwy. Dalsze anodowanie zwigksza dlugosc¢
nanorurek, a gestos¢ pradu anodowego nie wplywa znaczaco na strukture
otrzymywanych warstw nanorurek TiO: [42,44,53,55]. Tworzenie nanorurek
TiO: w elektrolitach zawierajacych jony F- jest wiec wynikiem dwdch
konkurujacych procesow wspomaganych polem elektrycznym, a mianowicie
hydrolizy Ti z utworzeniem TiO: (reakcja 2) i chemicznego rozpuszczania TiO:
na granicy miedzyfazowej tlenek/elektrolit (reakcja 3), co skutkuje utworzeniem
[TiFe]> (reakcja 3). Proces wzrostu nanorurek TiO: przebiega poprzez tworzenie
poczatkowej warstwy barierowej, tworzenie réwnomiernie rozmieszczonych
pordw oraz rozdzielanie polaczonych ze soba poréw na nanorurki. Szczegotowe
zrozumienie dokladnych mechanizméw powstawania uporzadkowanych
nanorurek tlenkowych wciaz nie jest jasne [55].

Wybor elektrolitu, w ktorym przeprowadza si¢ proces anodowania
wywiera najwiekszy wplyw na mikrostrukture i wiasciwosci uzyskiwanych
warstw nanorurek tlenkowych [57]. Na przestrzeni ostatniej dekady
wyodrebniono cztery generacje nanorurek tlenkowych otrzymywanych na
powierzchni tytanu i jego stopow [34]. Po raz pierwszy warstwa nanorurek
tlenkowych na powierzchni tytanu zostala otrzymana metoda anodowania
w1999 roku przez Zwillinga i in. [58], ktérzy wytworzyli nanotubularne
struktury  przy uzyciu wodnego elektrolitu zawierajacego  kwas
fluorowodorowy oraz kwas chromowy. Otrzymane w tych warunkach warstwy
TiO: byly niejednorodne i charakteryzowaly si¢ niewielka dtugoscia okoto 500-
600 nm ze wzgledu na duza szybkos¢ chemicznego rozpuszczania ditlenku
tytanu w roztworze HF. Gong i in. [59] wykazali, ze elektroda tytanowa
anodowana w 0,5% roztworze HF pod napigciem 20 V przez 6 godzin posiada
taka samag grubo$¢ jak elektroda anodowana tylko przez 20 minut
w identycznych warunkach. Obecnie warstwy nanorurek tlenkowych pierwszej
generacji otrzymuje si¢ z wodnych elektrolitow, ktére zawieraja w swoim

sktadzie kwas fluorowodorowy lub jego sol w ilosci od 0,1 do 1% wag. lub przy
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zastosowaniu mieszanin HF z innymi kwasami, takich jak HNO: + HF, HNO:s
+ HF, H2S04 + HF, H2Cr207 + HF czy HsPOs + HF o stezeniu nie wiekszym niz 1M
[60]. Nanotubularne struktury tlenkowe nalezace do pierwszej generacji moga
by¢ rowniez otrzymywane z elektrolitu na bazie kwasu octowego z dodatkiem
0,2% H20 i 0,5% NHJF [61]. Warstwy nanorurek tlenkowych otrzymywane
w takich elektrolitach maja ograniczona grubos¢ rzedu kilkuset nanometréw
i wykazuja niski stopient uporzadkowania powierzchni.

Wysoce uporzadkowane warstwy nanorurek tlenkowych drugiej
generacji o dlugosci nanorurek do 2-3 um mozna wytworzy¢ z wodnych
roztworéw buforowych o zmiennej wartosci pH, ktore zawieraja w swoim
sktadzie dodatek soli fluoru w postaci NaF, KF lub NH4F zamiast HF w ilosci
okoto 0,5% wag [62]. Zastosowanie tak dobranych elektrolitow ma na celu
spowolnienie szybkosci chemicznego rozpuszczania warstw tlenkowych, ktére
zachodzi szybko w roztworach kwasow, przez co wzrost nanorurek jest
ograniczony. Stezenie jondw fluorkowych okresla szybkos¢ rozpuszczania i musi
by¢ utrzymywane na jak najnizszym poziomie, ale wystarczajaco wysokim, aby
zapewni¢ wzrost nanorurek, gdyz stezenie jonéw F- wpltywa rowniez na pH
roztworu. Najczesciej stosowane elektrolity do otrzymywania nanorurek
tlenkowych drugiej generacji to mieszaniny 1M Na:50: z dodatkiem 0,5% wag.
NaF oraz IM (NHs)H:POs z dodatkiem 0,5%wag. NHsF [61,63]. Optymalna
wartos¢ pH takich roztwordw wynosi 3-5. Przy wartosciach pH powyzej
5 podczas anodowania tytanu i jego stopéw zachodzi zwigkszona hydroliza
jonow tytanu oraz obserwuje si¢ osadzanie mieszaniny wodorotlenkéw tytanu
na powierzchni warstw nanorurek tlenkowych, ktora jest trudna do usuniecia
nawet przy zastosowaniu myjki ultradZwigekowe;j.

Warstwy mnanorurek tlenkowych trzeciej generacji otrzymuje sie
z elektrolitow zawierajacych w swoim skladzie organiczne rozpuszczalniki
polarne, takie jak formamid, N-metyloformamid, glikol etylenowy, glikol
dietylenowy, dimetylosulfotlenek, metanol i glicerol wraz z dodatkiem zZrodta
jondw fluoru w postaci 1-6% wag. HF, 0,6% wag. NH4F lub czwartorzedowych
soli amoniowych fluoru oraz niewielkiej ilosci H20 (1-5%) [52]. Zawartos¢ wody
w wodnych elektrolitach odpowiada za szybkos¢ rozpuszczania gornej
powierzchni nanorurek tlenkowych, dlatego zmniejszenie ilosci wody w tych
elektrolitach powoduje wzrost diugosci uzyskiwanych nanorurek nawet do
1000 pm. W przypadku niektorych elektrolitow zawierajacych glicerol lub
metanol stosuje sie wieksze ilosci H2O (25-50%). Elektrolity na bazie glicerolu

zawierajace rozne ilosci H2O charakteryzuja sie zréznicowana lepkoscia, co
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pozwala  ksztaltowa¢  morfologie i  wlasciwosci  otrzymywanych
nanotubularnych warstw tlenkowych. Wykazano, ze nanorurki tlenkowe trzeciej
generacji o bardzo gtadkich $ciankach mozna otrzymac¢ z elektrolitow
zawierajacych glikol etylenowy [52].

Nanorurki tlenkowe czwartej generacji otrzymywane sg przy
zastosowaniu rozwijanej ostatnio techniki RBA (ang. rapid breakdown anodization)
z elektrolitow, ktore nie zawieraja jondw fluorkowych, gtéwnie z wodnego
roztworu HCl o stezeniu 0,15M lub mieszaniny 0,5M HCl i 0,1-0,4 M H20:[64,65].
Dtugos¢ nanorurek tlenkowych czwartej generacji dochodzi zazwyczaj do
kilkuset nanometréw i wytwarza si¢ je w bardzo krotkim czasie rzedu kilku
minut [66]. Przeprowadzono rowniez anodowanie tytanu w elektrolitach, ktére
byly mieszaning 0,4M NH4Cl i 0,56M HCl, H2S504, C2H204, CH202, CCIsCOOH lub
CsHi2O7  [67]. Dlugos¢ wytworzonych cienkich nanorurek tlenkowych
o niewystarczajacej adhezji do podloza osiggata do 60 um, podobnie jak
w przypadku zastosowania elektrolitu zawierajacego 0,1M HCIOx [65,68].

Warstwy nanorurek tlenkowych na biomedycznym stopie Til3Nb13Zr
wytwarzano dotychczas w procesie anodowania stosujac elektrolit stanowiacy
mieszaning 1M HsPOs oraz 0,3% wag. HF przy napieciu 20 V w czasie 0,5 h
w dwuetapowym utlenianiu [69,70]. Przed procesem anodowania stosowano
gazowe utlenianie w warunkach od 700-1100 °C przez 5 h. W takich warunkach
otrzymano struktury nanorurkowe o srednicy 40-120 nm i dtugosci 1-2 pum.

Do uzyskania nanotubularnych struktur na stopie Til3Nb13Zr stosowano
rowniez elektrolit bedacy mieszaning 1M H2504i 34.5mM HF przy napieciu 20 V
oraz czasie anodowania 5 i 60 min [71]. W trakcie anodowania przez 5 min
otrzymano nanorurki o grubosci 71 nm i srednicy okoto 25 nm. Zwigkszajac 12-
krotnie czas utleniania anodowego uzyskano dtugos¢ nanorurek dochodzaca do
900 nm i srednice nanorurek w zakresie od 75 do 100 nm.

Warto zaznaczy¢, ze geometria nanotubularnych warstw tlenkowych
podczas procesu anodowania moze by¢ réznie modyfikowana poprzez zmiang
napigcia. Mozliwe jest otrzymanie geometrii, takich jak stosy nanorurek,
nanorurki bambusowe, nano-koronki, nanorurki z rozgatezieniami, czy
dwuscienne nanorurki [44]. Natomiast zastosowanie obrdébki termicznej
w atmosferze powietrza, tlenu lub azotu w temperaturze 300-500 °C z powolng
szybkoscia ogrzewania i chtodzenia 1-5 °C/min pozwala ksztattowac strukture
warstw tlenkowych na tytanie i jego stopach [44]. Anodowe warstewki TiO: sa
zazwyczaj rentgenowsko amorficzne, a w wyniku procesu wyzarzania mozliwe

jest uzyskanie struktury anatazu. Ponadto anodowanie jest jedng z najtanszych
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i najprostszych metod uzyskiwania wysoce uporzadkowanych nanorurek
tlenkowych. Metoda ta zapewnia rownomierne pokrywanie warstwa tlenkowa
catej powierzchni implantow o ztozonym ksztalcie, takich jak sruby implantow
dentystycznych lub implanty biodrowe. Anodowe wytwarzanie jednorodnych
warstw nanorurek tlenkowych nie wymaga prowadzenia procesu w atmosferze
ochronnej ani w wysokich temperaturach, ktore moga prowadzi¢ do zmian
strukturalnych w materiale podioza. Cechuje si¢ tez niskim kosztem
odczynnikdw oraz aparatury, tagodnym s$rodowiskiem reakcyjnym, krétkim
czasem procesu anodowania oraz wyeliminowaniem etapu osadzania, poniewaz
warstwy nanorurek tlenkowych wyrastaja bezposrednio na podiozu
tytanowym. Anodowanie jest prosta, optacalna, tatwo skalowalng metoda, ktéra
pozwala otrzymywa¢ wysoce uporzadkowane matryce nanorurek
wyréwnanych pionowo i staje sie standardowa metoda syntezy nanorurek

tlenkowych.

5. Nanorurki tlenkowe i ich biomedyczne zastosowanie

Zywotnoé¢ funkcjonalna obecnie stosowanych tytanowych implantéw
ortopedycznych wynosi zaledwie 10-15 lat, co wynika z réznych przyczyn,
w tym aseptycznego obluzowania powodowanego staba osteointegracja lub
braku dlugotrwalego wiazania implantu z sasiadujaca koscia, infekcji
i osteolizy [20]. W celu poprawy poimplantacyjnej integracji wszczepow
z otaczajacymi tkankami, mozliwe jest zastosowanie anodowych warstw
nanorurek tlenkowych, ktére moga dodatkowo peii¢ role nosnika lekéw
w systemach kontrolowanego dostarczania lekéw, zmniejszajacych infekcje
(np. penicylina/streptomycyna)  lub  wygaszajacych ~ stany  zapalne
(np. deksametazon) z czasem elucji leku do 3 dni. W badaniach in vitro
wykazano, iz topografia warstw nanorurek tlenowych obecnych na powierzchni
implantu tytanowego poprawila proliferacje i adhezje osteoblastow
w porownaniu z powierzchnia wszczepu tytanowego, ktory nie byt poddany
anodowaniu [72]. Zwiekszona aktywnos¢ komdrkowa in vitro wykazana dla
nanorurek TiO: przetozyta si¢ rowniez na wiazanie kosci in vivo. Powierzchnie
warstw nanorurek tlenkowych poprawily az dziewigciokrotnie site wigzania
kosci w pordéwnaniu z powierzchniami poddanymi obrdbce strumieniowo-
Sciernej [73]. Wyniki badan in vitro anodowych warstw nanorurek tlenkowych,
ktore byly otrzymane na réznych stopach tytanu sugeruja mozliwos¢ ich
zastosowania w ortopedycznej terapii komdrkowej [74]. Wykazano tez, ze
modyfikacja powierzchni tytanowych stentéw pecherza moczowego metoda

anodowania pozwolita otrzyma¢ warstwe nanorurek tlenkowych o $rednicy
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20 nm, ktorej topografia powierzchni wptywa na zwiekszenie adhezji i wzrostu
ludzkich komorek nabtonka drég moczowych do 3 dni w przeprowadzonej
hodowli [47]. Uzyskane wyniki wskazuja, ze badania w zakresie
elektrochemicznej modyfikacji powierzchni tytanu i jego stopéw w celu
wytwarzania nanotubularnych struktur tlenkowych sa obiecujace i konieczne do
dalszego rozwoju bionanomateriatow. Warstwy nanorurek TiO: wydaja si¢ by¢
rowniez obiecujagcym materiatem stykowym, zapewniajacym dtugotrwatly
sukces implantow majacych kontakt z krwia. Badania nad interakcjami
komoérkowymi zaleznymi od wielkosci nanorurek tlenkowych wykazaty, Ze
mezenchymalne komodrki macierzyste reaguja w bardzo wyrazny sposob na
$rednice nanorurek [75]. Nanorurki TiO: o $rednicy wynoszacej okoto 15 nm
silnie promowaty adhezje komorek, proliferacje i roznicowanie, natomiast
nanorurki tlenkowe o srednicy okoto 100 nm okazaly si¢ szkodliwe, poniewaz
indukowaly zaprogramowang smier¢ komorkowa (apoptoze) [47,76]. Wynikiem
tych prac byly dalsze badania, ktére przyniosty czesciowo sprzeczne wyniki i w
zwigzku z tym postawiono szereg pytan dotyczacych roli struktury krystalicznej
TiOg, stezenia jondw F- czy typu i rodzaju komdrek oraz obrdbki wstepnej [47,77].
Jednak pozniejsze prace wykazaly wyraznie, ze efekt wielkosci, czyli wplyw
stymulujacy komorki w przypadku warstw nanorurek tlenkowych o $rednicy
15nm, posiada charakter praktycznie uniwersalny [78]. Nie tylko
mezenchymalne komorki macierzyste, ale takze hematopoetyczne komorki
macierzyste, komorki srodblonka, a takze osteoblasty i osteoklasty wykazuja te
selektywna pod wzgledem wielko$ci odpowiedz. W rzeczywistosci efekt
rozmiaru nanorurek tlenkowych dominuje nad struktura krystaliczna TiO:
(amorficzna/anataz/rutyl). Podobne efekty obserwowano dla nanorurek ZrO:
otrzymanych metoda anodowania na powierzchni cyrkonu. Ze wzgledu na
szybka integracje biomedycznych implantéw z koscia, kluczowym czynnikiem
jest szybka kinetyka tworzenia si¢ na powierzchni implantéw hydroksyapatytu
(HAp) w ptynach ustrojowych [79,80]. Szereg badan potwierdzito, ze tworzenie
HAp moze byc¢ znacznie przyspieszone na powierzchniach nanorurek
tlenkowych w porownaniu z samopasywna warstewka TiO2 na powierzchni
implantow tytanowych, i takze w tym przypadku obserwuje sie silny efekt
zaleznosci od wielkosci $rednicy [81-84]. Ponadto geometria nanorurek
tlenkowych jest optymalna do osadzania prekursoréw HAp, ktore dodatkowo
promuja zarodkowanie HAp [82]. W badaniach in vivo z dorostymi swiniami
domowymi wykazano tez, ze powierzchnie warstw nanorurek tlenkowych moga

zwigkszac ekspresje kolagenu typu I i BMP-2 oraz ze mozna uzyskaé wieksza
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powierzchnie kontaktu implantu z koscia, jesli powierzchnia implantow jest
pokryta warstwa nanorurek TiO: [44]. Shrestha i in. [85] wykazali, ze nanorurki
TiO: moga by¢ wypelniane czastkami FesOs i dzieki temu moga by¢
magnetycznie kierowane w wybrane miejsca organizmu. Takie probéwki mozna
nastepnie tatwo powleka¢ lekami, ktore sa przylaczane przez odpowiednie
czasteczki tacznikowe. Uwalnianie leku nie ogranicza si¢ do reakcji UV, ale moze
by¢ réwniez wyzwalane elektrycznie (kataliza indukowana napigciem) lub co
wazniejsze, za pomocg promieni rentgenowskich, co umozliwia leczenie in vivo
przez zywa tkanke. Takie magnetyczne nanorurki TiO: mozna stosowac
bezposrednio do reakcji fotokatalitycznych z komdrkami lub tkankami, na
przyktad do selektywnego zabijania komdrek nowotworowych [85]. Najnowsze
prace pokazuja, ze w celu osiagniecia powolnego uwalniania substancji
leczniczej, wymagane jest zamkniecie wypetionych lekiem ukladow
nanorurkowych lub porowatych biopolimerem jak np. poli(kwas mlekowy) [86].
Zmodyfikowane w ten sposéb cylindryczne lub jeszcze lepiej mezoporowate
warstwy anodowe na powierzchni tytanowych implantach lub stentach moga
stanowi¢ wydajne i obiecujace systemy uwalniania leku. W przypadku
zastosowan nanorurek tlenkowych dotyczacych stentow istotng wada jest nieco
ograniczona elastyczno$¢ mechaniczna warstw nanorurek w poréwnaniu
zinnymi mezoporowatymi warstwami tlenkowymi [44]. Doniesienia
literaturowe wskazuja tez, ze nanorurki tlenkowe o kontrolowanej srednicy
(amorficzne lub krystaliczne) wykazuja znaczaco zmienione reakcje zaréwno dla
Staphylococcus epidermidis (S. epidermidis) jak i Staphylococcus aureus (S. aureus) —
patogenow istotnych dla infekcji ortopedycznych [87]. Podobna tendencja
obserwowana byla w przypadku bakterii, poniewaz nanorurki tlenkowe
o $rednicy wigkszej niz 20 nm zmniejszaly liczbe zywych bakterii (S. aureus
i S. epidermidis). Dalsze badania wykazaly, Ze niezaleznie od zastosowanej
techniki sterylizacji, warstwy nanorurek tlenkowych o mniejszej srednicy (20
nm) silniej ograniczaly wzrost bakterii w porownaniu z warstwami nanorurek
o wigkszej $rednicy (80 nm). W przypadku stosowania stopodw tytanu
zawierajacych pierwiastki mogace hamowac¢ rozwdj bakterii (np. cyrkon),
nanorurki tlenkowe o mniejszej $rednicy wykazywaly zwigkszone dziatanie
przeciwbakteryjne wobec E. coli [87].

Wychodzac na przeciw wspolczesnym wyzwaniom dynamicznie

rozwijajacej si¢ medycyny regeneracyjnej i implantologii w ponizszej pracy

doktorskiej podjeta zostala proba opracowania innowacyjnego biomateriatu na
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bazie biomedycznego stopu Til3Nb13Zr do zastosowan na implanty

osteointegracyine o zwiekszonej biofunkcjonalnosci.
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1. Cel pracy

Wychodzac na przeciw wspdtczesnym wyzwaniom dynamicznie
rozwijajacej si¢ medycyny regeneracyjnej i implantologii w ponizszej pracy
doktorskiej podjeta zostata proba opracowania innowacyjnego biomateriatu na
bazie biomedycznego stopu TNZ do zastosowan na implanty osteointegracyjne
o zwiekszonej biofunkcjonalnosci. Na podstawie przeprowadzonej analizy
literatury przyjeto w niniejszej dysertacji nastepujaca teze badawcza: istnieje
mozliwos$¢ poprawy biofunkcjonalnosci stopu TNZ poprzez wytworzenie na

jego powierzchni warstw nanorurek tlenkowych za pomoca anodowania.

Na podstawie tak sformulowanej tezy zostaly zaproponowane

nastepujace cele badawcze:

* opracowanie sposobu anodowego wytwarzania warstw nanorurek
tlenkowych pierwszej, drugiej i trzeciej generacji na powierzchni
biomedycznego stopu TNZ,

» charakterystyka wlasciwosci fizyko-chemicznych, biotribologicznych,
mikromechanicznych, elektronowych, bioelektrochemicznych,
biologicznych oraz chropowatosci powierzchni stopu TNZ przed i po
procesie anodowania,

* kontrola jakosci stopu TNZ przed i po procesie anodowania
w przyspieszonych badaniach korozyjnych w komorze solnej,

* zastosowanie wytworzonych warstw nanorurek tlenkowych na powierzchni

stopu TNZ jako potencjalny nosnik lekéw.
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2. Metody badawcze

Material badan w stanie wyjsciowym jak i po elektrochemicznej

modyfikacji powierzchni zostat scharakteryzowany za pomoca licznych metod

badawczych, ktore pozwolity na okreslenie miedzy innymi sktadu fazowego,

chemicznego, mikrostruktury oraz wplywu przeprowadzonej modyfikacji

powierzchni na biofunkcjonalnos¢ stopu TNZ. Zastosowano ponizsze metody

badawcze:

YV VYV V V VYV V VY V YV VYV V VYV V V VY V

VvV VYV V V VYV V

Skaningowa transmisyjna mikroskopia elektronowa (STEM)
Transmisyjna mikroskopia elektronowa (TEM)

Skaningowa mikroskopia elektronowa (SEM)

Spektroskopia dyspersji energii (EDS)

Mikroskopia sit atomowych (AFM)

Dyfrakcja rentgenowska w geometrii Bragga- Brentano (XRD)
Metoda statego kata padania wigzki pierwotnej (GIXRD)
Rentgenowska spektroskopia fotoelektrondéw (XPS)

Fourierowska spektroskopia ostabionego catkowitego odbicia
w podczerwieni (ATR-FTIR)

Badania biotribologiczne w roztworze Ringer’a

Badania mikrotwardosci metoda Vickers'a

Metoda potencjatu obwodu otwartego (OCP)

Metoda krzywych polaryzagcji

Elektrochemiczna spektroskopia impedangji (EIS)

Zlokalizowana elektrochemiczna spektroskopia impedancji (LEIS)
Skanujaca sonda Kelvina (SKP)

Wibrujaca elektroda skanujaca (SVET)

Przyspieszone badania korozyjne w sztucznej atmosferze obojetne;j
mgly solnej (test NSS)

Profilometria kontaktowa

Badania kata zwilZzania metoda siedzacej kropli

Badania wlasciwos$ci hemolitycznych

Badania adhezji komorek do podtoza

Badania cytotoksycznosci (test MTT)

Badania trombogennosci

Badania kinetyki uwalniania lekow
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3. Omdwienie prac wchodzgcych w cykl publikacyjny oraz przedstawienie

osiagnietych wynikow

Przeanalizowana literatura dotyczaca stopdéw tytanu stosowanych
obecnie w medycynie skupia si¢ na wyeliminowaniu toksycznych dodatkow
stopowych, takich jak wanad oraz aluminium. Uwalnianie jonow tych
pierwiastkow do organizmu czlowieka moze prowadzi¢ do wzrostu ilosci
zachorowan, min. na chorobe Alzheimera, neuropati¢, metaloze czy alergie.
W celu ograniczenia powyzszych probleméw zdrowotnych w ostatnich latach
rozpoczeto badania nad trzecia generacja stopow tytanu, ktére posiadajq
w swoim skladzie bardziej biokompatybilne pierwiastki, takie jak tantal, niob
czy cyrkon [1-3]. Stop TNZ nalezy do stopdw tytanu najnowszej generacji i jest
innowacyjnym biomaterialem o niskiej toksycznosci dla tkanek ludzkich.
Ponadto, zaletami tego stopu sa dobre wlasciwosci mechaniczne przy
stosunkowo matej gestosci (tab. 1), wysoka biokompatybilnos¢, bardzo dobra
odporno$¢ na scieranie oraz wysoka odpornos¢ na korozje elektrochemiczna
w Srodowisku biologicznym. Stop TNZ charakteryzuje sie tez jednym

z najnizszych modutéw Young’a [1,4].

Tabela 1. Wlasciwosci mechaniczne stopu TNZ [5].

Wyt tos¢ i
. Modut Young'a ytrzymalosc Granica , . | Wydtuzenie | Wspdtczynnik
Materiat E [GPa] na rozciaganie plastycznosci A [%] Poissona
Rm [MPa] Re [MPa] ° 01850
TNZ 79 1030 900 10-16 0,36

W oparciu o szerokie studia literaturowe jako material badan w niniejszej
dysertacji wybrano implantacyjny stop TNZ, ktory jest stosowany zaréwno

w medycynie regeneracyjnej jak i spersonalizowanej. Analizujac stan

dotychczasowych badarn nad doborem skladu chemicznego i fazowego
implantow wykonanych z tytanu lub jego stopow widocznym jest, ze osiagnieto
pewien pulap mozliwosci wplywania na wlasciwosci uzytkowe wyrobéw
medycznych produkowanych z pierwiastkdw metalicznych. Rozwigzaniem tego

problemu moze by¢ modyfikacja  powierzchni = bezwanadowych

i bezaluminiowych stopow tytanu, ktoéra zapewnia mozliwos¢ poprawy ich

biofunkcjonalnosci, a zwlaszcza wlasciwosci mechanicznych  oraz

osteokonduktywnych. Majac na uwadze, ze biomateriaty tytanowe sa stosowane
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gléwnie jako implanty kostne, istotne znaczenie ma poprawa przebiegu
procesow laczenia ich powierzchni z koscig. Na podstawie przeprowadzonej
analizy literatury dotyczacej wielu metod modyfikacji powierzchni
biomateriatéw tytanowych w niniejszej rozprawie zastosowano anodowanie.
Metoda anodowania jako jedna z nielicznych zapewnia mozliwo$¢ wytwarzania
jednorodnych nanotubularnych struktur tlenkowych o zréznicowanych
parametrach morfologicznych w zaleznosci od zastosowanych warunkow
utleniania elektrochemicznego. Nowe, dodatkowo wytworzone porowate
warstwy NT moga wplywa¢ na przyspieszenie procesu osteointegracji,
ograniczenie ryzyka uwalniania szkodliwych jondw metali z powierzchni
implantu do organizmu i wystgpienia stanu zapalnego. Zgodnie z najnowszymi
trendami w implantologii, warstwy NT wytworzone na powierzchni wszczepow
osteointegracyjnych moga wspomagacd proces regeneracji poprzez stymulowanie
odbudowy tkanek otaczajacych wszczep oraz stanowi¢ nosnik substancji
leczniczych w inteligentnych systemach dostarczania lekéw. Wybor tej
elektrochemicznej metody modyfikacji powierzchni opierat si¢ tez na szeregu
zalet, takich jak szybkos¢ i prostota prowadzenia procesu, mozliwos¢ pracy
w temperaturze pokojowej, niski koszt, niewielkie wymagania aparaturowe oraz
rownomierna modyfikacja powierzchni implantu posiadajacego dowolny
ksztatt. Wada metody anodowania biomateriatow tytanowych jest praca z czesto
stosowanym do otrzymywania warstw NT roztworem zawierajacym kwas
fluorowodorowy, ktdry jest jednym z najbardziej zracych i toksycznych kwasoéw
nieorganicznych.

Wyniki badann dotyczacych opracowania nowatorskiego sposobu
wytwarzania warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni samopasywnego stopu
TNZ przy uzyciu metody anodowania oraz ich szerokiej charakterystyki zostaly
opublikowane w jednotematycznym cyklu publikadji pt. ,, Anodowe wytwarzanie
i biofunkcjonalnos¢ warstw nanorurek tlenkowych na stopie Til3Nb13Zr” [D1-D10].

Artykut na temat “Electrochemical synthesis of oxide nanotubes on biomedical
Ti13Nb13Zr alloy with potential use as bone implant” [D1] dotyczyl opracowania
sposobu otrzymywania warstw NT 1G na podlozu stopu TNZ. Proces
elektrochemicznej modyfikacji powierzchni przy zastosowaniu metody
anodowania byl prowadzony w elektrolicie zwierajagcym 0,5% roztwdr kwasu
fluorowodorowego w temperaturze pokojowej. Anodowanie odbywalo sie przy
napieciu 20 V w czasie 120 min. Otrzymanie warstw NT 1G potwierdzily
charakterystyki przedstawiajace zaleznos¢ gestosci pradu anodowania od czasu,

na ktdérych widoczna byta typowa niecka tworzaca sie w pierwszych sekundach
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procesu anodowania ([D1] rys. 1b). Dobdér warunkéw procesu anodowania
pozwolit na uzyskanie jednorodnych i prostopadlych do podloza NT 1G
o $redniej Srednicy zewnetrznej 87(10) nm oraz sredniej Srednicy wewnetrznej
71(7) nm. Srednie wartodci $rednicy zewnetrznej i $rednicy wewnetrznej
wyznaczono w oparciu o histogramy rozkltadu empirycznego ([D1] rys. 3a i b).
Srednia dtugo$¢ uzyskanych NT wynosita 0,94(9) um, podczas gdy dostepna w
literaturze przedmiotu dlugos¢ nanorurek pierwszej generacji na tytanie
wynosita maksymalnie okoto 500 nm [6,7]. Morfologie powierzchni uzyskanych
warstw NT 1G na powierzchni stopu TNZ przedstawia zdjecie mikroskopowe
otrzymane metoda FE-SEM ([D1] rys. 2a) w ogdélnym widoku "z gory". Zdjecie
mikroskopowe ([D1] rys. 2b) uwidacznia dltugos¢ anodowych warstw NT 1G.
Zgodnie z doniesieniami literaturowymi anodowanie folii tytanowej
w roztworze 0,5% HF przy napieciach ponizej 20 V umozliwiato otrzymanie NT
o srednicy od 15 do 30 nm. Anodowanie prowadzone przy 20 V zapewnialo
otrzymanie NT o srednicy wewnetrznej okoto 76 nm [6].

Anodowe warstwy NT 1G otrzymane w zaproponowanych warunkach
elektrochemicznego utleniania poddano analizie powierzchniowego skladu
chemicznego metoda EDS. Widmo EDS ([D1] rys. 1a) wykazato obecnos¢ pikow
pochodzacych od sktadnikow stopowych w postaci Ti, Nb i Zr. Dodatkowo
stwierdzono obecno$¢ piku pochodzacego od tlenu, ktéry potwierdzit
wytworzenie warstewki tlenkowej na powierzchni stopu TNZ. Charakterystyka
strukturalna otrzymanych warstw NT 1G przeprowadzona metoda GIXD
wykazata obecnos¢ TiO: (rutyl), TiOsi TiO na podtozu dwufazowego (o + B)
stopu TNZ ([D1] rys. 4b). W badaniach chropowatosci powierzchni
zrealizowanych metoda AFM wyznaczono warto$¢ parametru Ra oznaczajacego
$rednig arytmetyczna rzednych profilu chropowatosci, ktéra w przypadku
warstwy NT 1G wynosita Ra = 64,8 nm ([D1] rys. 4a). Uzyskany wynik wskazuje
na ponad 15-krotne zwigkszenie chropowatosci powierzchni w poréwnaniu ze
stopem TNZ przed anodowaniem. Zastosowany do otrzymywania warstw NT
1G kwas fluorowodorowy jest agresywny, w zwigzku z czym trawil
i rozpuszczat wiekszos$¢ rosnacego tlenku, zapobiegajac tworzeniu si¢ dtugich
nanorurek podczas utleniania elektrochemicznego. Nalezy podkresli¢, ze
pomimo to w niniejszych badaniach w proponowanych nowych warunkach
anodowania mozna uzyska¢ dwukrotny wzrost dlugosci NT na stopie TNZ
w poréwnaniu z badaniami opisywanymi w literaturze [6]. Otrzymane

parametry morfologiczne warstw NT 1G zapewniaja dobre rokowania
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w badaniach in vitro tworzenia kosci i ekspresji gendw zwigzanych z tworzeniem
i przebudowa kosci w okresie osteointegragji [8,9].

Glownym osiagnieciem w przedstawionym artykule [D1] bylo
opracowanie nowatorskiego sposobu otrzymywania warstw NT 1G na
powierzchni stopu TZN przy zastosowaniu metody anodowania, ktdry
zapewnia wytwarzanie anodowych warstw charakteryzuja si¢ dlugoscia NT
ponad 2-krotnie wieksza w porownaniu do NT 1G opisanych w literaturze
i ponad 15-krotnie wieksza chropowatoscia powierzchni w odniesieniu do
stopu TNZ w stanie wyjsciowym.

Nowatorskie zastosowanie metody FEIS i LEIS do charakterystyki
impedancyjnej odpornosci korozyjnej in vitro anodowo wytworzonych warstw
NT 1G na powierzchni stopu TNZ stanowito podstawe opracowania publikacji
nt. "EIS and LEIS study on in vitro corrosion resistance of anodic oxide nanotubes on
Ti-13Zr-13Nb alloy in saline solution” [D2].

Warstwy NT 1G zostaly wytworzone zgodnie ze sposobem
zaproponowanym w [D1]. Morfologie powierzchni uzyskanych warstw NT
scharakteryzowano za pomocgq metody TEM ([D2] rys. 2 a i b), co pozwolito
wykazac¢ rownomierny rozktad gesto upakowanych NT o pojedynczych i bardzo
gladkich sciankach oraz ich wysoki stopient samoorganizacji. Obraz TEM
uzyskany dla pojedynczej nanorurki tlenkowej uwidocznit jej regularny ksztatt,
bez widocznego strzepienia w gdérnej czesci ([D2] rys. 2c). Dodatkowo wykazano,
ze przekrdj poprzeczny pojedynczej nanorurki tlenkowej posiadat ksztatt
cylindryczny.

Do charakterystyki fizyko-chemicznej stopu TNZ przed i po modyfikacji
elektrochemicznej zastosowano réwniez metode ATR-FTIR. Uzyskane wyniki
pozwolily na przypisanie poszczegdlnych grup funkcyjnych do konkretnych
obszarow o charakterystycznych pasmach absorpci w przypadku
nieanodowanego podloza oraz stopu TNZ wraz z warstwa NT 1G. Rejestracje
widm ATR-FTIR przeprowadzono w zakresie 4000-400 cm™ ([D2] rys. 3).
Uzyskano charakterystyczne pasma dla TiO:, ktére byly widoczne dla obydwu
badanych materialéw. Pik w zakresie 873-558 cm? dla warstwy NT 1G
wskazywat na obecnos¢ anodowego tlenku TiO2[10]. Pasma w zakresie 495-453
cm! odpowiadaly czestotliwosci TiO: w fazie rutylowej, co zostato potwierdzone
w ([D1] rys. 4b) za pomoca badant metodaq GIXD.

Wplyw przeprowadzonego procesu anodowania na odpornosé korozyjna
in vitro stopu TNZ w srodowisku soli fizjologicznej w temperaturze 37 °C

okre$lono w badaniach elektrochemicznych. W pierwszym etapie badan
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wyznaczono warto$¢ potencjalu obwodu otwartego (Eoc), ktdra dla elektrody
TNZ wynosita -42 mV(8) V a dla NT 1G -486 mV(24) V ([D2] rys. 4). Uzyskane
wyniki wskazuja, ze inicjacja korozji elektrochemicznej dla anodowanej
elektrody TNZ bedzie zachodzita szybciej ze wzgledu na porowatosc
powierzchni. Nastepnie zarejestrowane zostaly krzywe polaryzacji w waskim
zakresie potencjaldéw +50 mV wzgledem Eoc, ktore byly podstawq analizy przy
zastosowaniu metody ekstrapolacji prostych Tafela ([D2] rys. 5). W oparciu
o wyznaczone parametry odpornosci korozyjnej takie, jak potencjal korozyjny
(Ecor), gestos¢ pradu korozyjnego (jeor), katodowy wspotczynnik nachylenia
prostej Tafela (bc), anodowy wspotczynnik nachylenia prostej Tafela (ba), opor
polaryzacji (Rp) oraz szybkos¢ korozji (CR) w potencjale Ecor, przeprowadzono
ocene porownawcza badanych elektrod ([D2] tab. 1). Dla wytworzonych
bambusopodobych NT 1G Ecor wynosit -0,497(26) V, natomiast elektroda TNZ
w stanie wyjsciowym charakteryzowata si¢ wartoscia Ecr réwna 0,038(8) V, co
zostalo wyznaczone w [D4]. Takie zachowanie elektrochemiczne badanych
elektrod wskazuje na wyzsza odpornos¢ korozyjna elektrody nieanodowanej,
ktdérej powierzchnia jest pokryta samopasywna i ciagla warstwa tlenkowa
o silniejszych wtasciwosciach barierowych niz porowata warstwa NT 1G [11,12].
Wartosc¢ jeor dla elektrody z warstwa NT 1G na powierzchni jest okoto 15 razy
wieksza w poréwnaniu do jeor okreslonego dla nieanodowanego podloza
([D2] tab. 1). Wskazuje to na szybsze tempo rozpuszczania anodowej warstwy
NT 1G w poréwnaniu do natywnej warstwy tlenku utworzonej spontanicznie.
Nalezy jednak podkresli¢, Ze wyznaczona wartos¢ parametru CR dla obu
badanych elektrod jest na tym samym poziomie rzedu 10° mm/rok?. Wartosci
parametru bc i ba wyznaczono odpowiednio na podstawie réwnan (4) i (5).
Elektroda NT 1G charakteryzuje si¢ szybszym procesem anodowym
w poréwnaniu do elektrody TNZ ([D2] tab. 1). Na podstawie uzyskanych
wynikdw zaproponowany zostal mechanizm korozji elektrochemicznej
elektrody TNZ przed i po procesie anodowania, ktdry jest zgodny z pasywnym
rozpuszczaniem warstwy tlenkowej w warunkach beztlenowych [13].
Szczegbdtowy mechanizm i kinetyka korozji elektrochemicznej wraz
z pojemnosciowa charakterystyka badanej elektrody TNZ przed i po
wytworzeniu warstwy NT 1G byl charakteryzowany za pomoca
komplementarnej metody EIS. Na doswiadczalnych widmach EIS
zarejestrowanych przy Eoc w zakresie czestotliwosci od 50 kHz do 1 mHz
obserwowano jedna statg czasowq w obwodzie elektrycznym dla elektrody TZN,

co jest charakterystyczne dla tytanu i jego stopdw pokrytych samopasywna
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warstwa tlenkowa ([D2] rys. 6a), ([D2] rys. 7a). W przypadku elektrody NT 1G
na widmach EIS stwierdzono pojawienie si¢ dwdch stalych czasowych
w obwodzie elektrycznym wskazujace na porowata powierzchnie materiatu
([D2] rys. 6b), ([D2] rys. 7b). Dla obydwu rodzajow elektrod uzyskano wysokie
wartosci modutu impedancji |Z|:is0, ktére sa typowe dla materialéw
wykazujacych pojemnosciowe zachowanie i wysoka odpornos¢ na korozje [14].
Modelowanie fizyko-chemiczne otrzymanych charakterystyk impedancyjnych
przeprowadzono przy zastosowaniu koncepcji elektrycznych obwodow
zastepczych. Symulacje odpowiedzi elektrycznych obwodow zastepczych
i dopasowanie = parametrow obwoddéw do zarejestrowanych danych
impedancyjnych zrealizowano przy pomocy metody zlozonej nieliniowej
metody najmniejszych kwadratéw (ang. complex non-linear least squares, CNLS).
W procedurze dopasowania w miejsce kondensatora stosowano element stato-
fazowy (ang. constant phase element, CPE), ktorego impedancje opisano
w rownaniu (9). W przypadku elektrody TNZ zastosowano model elektrycznego
obwodu zastepczego dla korozji wzerowej samopasywnych metali i ich stopow
zawierajacy jeden element stalo-fazowy, dla ktdrego na diagramie Nyquista
obserwuje si¢ pojedyncze potkole ([D2] rys. 6a). Jako wynik dopasowania
uzyskano wartosci parametréw elektrycznego obwodu zastepczego, takich jak:
Ri oznaczajacy opor elektrolitu, CPE:-T stanowiacy parametr pojemnosciowy,
CPEi-¢ bedacy eksponentem CPE: zwigzanego z pojemnoscia warstwy
podwdjnej oraz R: odpowiadajacy oporowi przeniesienia fadunku przez granice
miedzyfazowq elektroda TNZ | samopasywna warstwa tlenkowa | elektrolit
([D2] tab. 2). W procedurze dopasowania dla elektrody NT 1G zastosowano
model elektrycznego obwodu zastepczego dla korozji wzerowej elektrod
metalicznych  pokrytych  porowata warstwg tlenkowa o budowie
dwuwarstwowej, w ktérym uwzglednione zostaly dwa elementy stato-fazowe,
ana diagramie Nyquista wystepuja dwa podtkola ([D2] rys. 6b). Wynikiem
dopasowania tego modelu do danych eksperymentalnych EIS byty wartosci
parametrow elektrycznego obwodu zastepczego ([D2] tab. 3). Parametry Ry,
CPE:-T, CPE1-¢ i R opisuja podtkole wysokoczestotliwosciowe i sa zwigzane
z obecnoscig zewnetrznej warstwy NT 1G o porowatej strukturze, natomiast
parametry CPE:-T, CPE2-¢ i Rs opisuja potkole niskoczestotliwosciowe, ktore
przypisane jest wewnetrznej warstwie tlenkowej o wtasciwosciach barierowych,
bezposrednio przylegajacej do podtoza elektrody TZN. W przypadku elektrody
TNZ z warstwa NT 1G na powierzchni opor przeniesienia tadunku zwigzany

z wewnetrzna warstwa tlenku wynosi Rs = 916(12) QO cm? i jest ponad 627 razy

52



wigkszy w pordwnaniu z wartoscia R: przypisang oporowi przeniesienia
fadunku przez zewnetrzng warstwe tlenku ([D2] tab. 3). Zjawisko to moze
wynikac z faktu, Ze lokalne stezenie elektrolitu wewnatrz nanorurek tlenkowych
silnie wzrasta w porownaniu z pH elektrolitu, co nasila si¢ procesy korozyjne na
dnie nanorurek tlenkowych. Nieznaczne obnizenie odpornosci korozyjnej
elektrody TNZ po anodowaniu w odniesieniu do elektrody, ktora nie byta
poddana utlenianiu elektrochemicznemu wynika z porowatosci powierzchni
warstwy NT 1G, co potwierdzily wyniki badan lokalnej odpornosci korozyjnej
przeprowadzone za pomoca skaningowych metod elektrochemicznych, takich
jak LEIS i SVET. Wyniki otrzymane metoda LEIS w postaci map rozkladu
modutu impedancji i kata przesuniecia fazowego (¢) rejestrowanych przy Eoc
w roztworze soli fizjologicznej wykazaly niejednorodny rozklad wartosci
mierzonych parametréw dla elektrody NTZ w poréwnaniu do elektrody NT 1G
([D2] rys. 8). Przyczyna lokalnych fluktuacji wartosci |Z| i ¢ byla
prawdopodobnie nieréwnomierna grubos¢ naturalnej warstwy samopasywnej
na powierzchni biomedycznego stopu TNZ. Srednia wartoé¢ |Z| wyznaczona
dla nieanodowanej elektrody byla ponad 8 razy wieksza w pordéwnaniu do
elektrody po modyfikacji elektrochemicznej. Dla elektrody TNZ w stanie
wyjsciowym $rednia wartos$¢ | Z| wynosita 20,3 kQ cm?, a dla elektrody NT 1G
byta rowna 2,5 kQ cm?. Efekt ten byt zwiazany z tworzeniem si¢ porowatej
warstwy NT 1G jako zewnetrznej czesci warstwy pasywnej.

Do pomiaru lokalnego przeptywu pradu nad powierzchnia badanych
materialdéw w roztworze soli fizjologicznej zastosowano metode SVET. Wyniki
uzyskane w postaci map rozktadu gestosci pradu jonowego wykazaly, iz srednia
warto$¢ gestosci pradu jonowego (j) okreslona dla stopu TNZ w stanie
wyjsciowym wynosita 81 pA cm™ i byla okoto 2 razy wigksza w poréwnaniu
z wartoscia j dla warstwy NT 1G ([D2] rys. 9). Zaobserwowana roéznica
w wartosciach  gestosci pradu anodowego wskazywata, ze proces
elektrochemicznego utleniania byl szybszy/latwiejszy na nieanodowanej
powierzchni stopu TNZ w poréwnaniu do materiatu, na ktérym warstwa tlenku
zostata juz utworzona. Dowodzilo to, ze latwiej jest utleni¢ samopasywna
powierzchnie stopu TNZ niz pogrubi¢ juz wytworzona anodowa warstwe
tlenku. Srednia warto$¢ nieregularnoéci gestoéci pradu okreslona dla stopu TNZ
przed i po anodowaniu wynosita odpowiednio okoto 10 HA cm?21i 9 pA cm?, co
sugerowalo, ze zard6wno badany stop w stanie wyjsciowym jak i po utlenianiu
elektrochemicznym, charakteryzowat si¢ jednorodnym rozkladem wartosci

gestosci pradu jonowego. W badaniach potencjodynamicznych zaréwno dla
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samopasywnej elektrody TNT jak i z uformowanymi jednosciennymi NT 1G nie
stwierdzono ich podatnosci na korozje wzerowa az do potencjatu 9,4 V,
potwierdzajac tym samym wysoka odpornosc na korozje w roztworze 0,9% NaCl
(ID2] rys. 10).

Osiagniecie w przedstawionym artykule [D2] stanowi nowatorskie
zastosowanie metody EIS, LEIS i SVET do okreslenia mechanizmu i kinetyki
korozji wzerowej stopu TNT oraz nowoopracowanych warstw NT 1G
otrzymanych na jego powierzchni w S$rodowisku biologicznym oraz
wykazanie braku podatnosci na korozje wzerowa badanych biomaterialow do
potencjalu 9,4 V w roztworze soli fizjologicznej, co pozwala rekomendowac je
do zastosowan na implanty dlugoterminowe.

Uzyskane wstepne wyniki dotyczace wytwarzania warstw 1G NT na
powierzchni stopu TNT przyczynily sie¢ do podjecia dalszych prac nad
otrzymaniem warstw NT 2G, ktore byly przedmiotem badan w artykule
"Electrochemical formation of self-organized nanotubular oxide layers on Til3Zr13Nb
alloy for biomedical applications” [D3].

Celem badan podjetych w powyzszej publikacji byta préba wytworzenia
warstw NT 2G na powierzchni stopu TNT w nowych warunkach anodowania.
Na podstawie doniesien literaturowych zostal wytypowany elektrolit oraz
zawarto$¢ jonow fluorkowych. Proces anodowania byl prowadzony
w roztworze 1M (NH4):SO: z dodatkiem 1% wag. NHs«&F w temperaturze
pokojowej. Napiecie procesu utleniania elektrochemicznego wynosito 20 V a czas
120 min. Zmiana elektrolitu z roztworu kwasu fluorowodorowego na roztwor
soli nieorganicznej z dodatkiem jondéw fluorkowych skutkowata uzyskaniem
jednorodnych i jednosciennych NT 2G o innych parametrach morfologicznych
w poréwnaniu do NT 1G. Zaproponowane nowe warunki anodowania
pozwolily na wytworzenie jednosciennych NT o S$rednicy wewnetrznej
mieszczacej sie¢ w zakresie od 12 - 32 nm jak okreslono w badaniach
mikroskopowych przy zastosowaniu metody STEM ([D3] rys. 1).

Powierzchniowy sklad chemiczny wytworzonych warstw NT 2G
analizowano metoda EDS. Widoczna na widmie EDS obecnos¢ piku
pochodzacego od tlenu wskazuje na obecno$¢ warstwy tlenkowej na
powierzchni stopu TNT ([D3] rys. 2). Analiza otrzymanego widma EDS
wykazata rowniez obecnos¢ pikéw pochodzacych od sktadnikow stopu (Ti, Nb,
Zr). Zastosowanie mniej agresywnego elektrolitu w poréwnaniu do 0,5% HF
pozwolilo na uzyskanie warstw NT 2G, ktérych charakterystyka strukturalna

przeprowadzona metoda GIXD wykazata obecnos¢ TiO: o strukturze rutylu
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([D3] rys. 3). W badaniach porownawczych chropowatosci powierzchni stopu
TNT przed i po anodowaniu przy zastosowaniu metody AFM wykazano, ze
wartos¢ parametru Ra. dla nieanodowanego podloza wynosita 4,3 nm
([D3] rys.4), co swiadczyto o bardzo gladkiej morfologii powierzchni.
W przypadku badanego stopu po procesie anodowania w proponowanych
warunkach stwierdzono ponad 20-krotny wzrost chropowatosci powierzchni
w poréwnaniu do stopu TNZ przed utworzeniem warstwy NT 2G ([D3] rys. 5).
Wyznaczony wspolczynnik Ra dla anodowanego stopu TNT wynosit 92,9 nm.
Uzyskane wyniki pozwolily na zaproponowanie mechanizmu formowania NT
2G w zastosowanym elektrolicie zawierajacym jony fluorkowe ([D3] rys. 6).
Dyskutowany mechanizm jest zgodny 2z doniesieniami literaturowymi
dotyczacymi wytwarzania NT na powierzchni tytanu [15]. Proces wytwarzania
nanotubularnych struktur tlenkowych 2G na stopie TNZ metoda anodowania
wymaga obecnosci samopasywnej warstwy tlenkowej, ktéra po przytozeniu
odpowiednio wysokiego napiecia do anody wskutek procesu utleniania
elektrochemicznego poczatkowo jest pogrubiana, a nastepnie w wyniku
rozpuszczania ulega peknigeciom, ktére wraz z wydtuzaniem czasu anodowania
poglebiaja sie az do powstania nanoporéw. W kolejnym etapie nastepuje wzrost
poréw i granic miedzy nimi, a nastepnie formowanie catkowicie rozwinietej
warstwy nanorurek na powierzchni stopu TNZ. Istota powstawania struktur
nanorurkowych jest odpowiednie stezenie jonow fluorkowych w elektrolicie,
ktdre tatwo si¢ adsorbuja w zagtebieniach powierzchni i powoduja jej trawienie
a w konsekwengji pojawianie si¢ wyodrebnionych granic miedzy nanorurkami
[16]. W obecnosci jondw fluorkowych ([D3] rys. 7b) zgodnie z reakcja (2)
powstaja rozpuszczalne w wodzie kompleksy TiFg™ [D3]. Ze wzgledu na maty
promien jonowy, jony fluorkowe przechodza przez warstewke tlenkowa
w wyniku przylozonego pola elektrycznego.

Gléwnym osiagnieciem w przedstawionym artykule [D3] bylo
opracowanie nowatorskiego sposobu otrzymywania warstw NT 2G na
powierzchni  implantacyjnego stopu TNZ metoda anodowania
w zaproponowanych warunkach, ktore zapewniaja ponad 20-krotny wzrost
chropowatosci powierzchni w pordwnaniu do samopasywnego stopu TNZ, co
moze odgrywac kluczowa role w poprawie procesu osteointegracji.

Charakterystyka odpornosci korozyjnej in vitro otrzymanych warstw NT 2G
na powierzchni biomedycznego stopu TNZ byta przedmiotem badan
w kolejnym artykule pt. “Evaluation of corrosion resistance of nanotubular oxide

layers on the Til3Zr13Nb alloy in physiological saline solution” [D4]. Anodowe
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warstwy NT 2G o strukturze rutylu zostaly wytworze w procesie utleniania
elektrochemicznego zgodnie ze sposobem opisanym w publikacji [D3].
Obecnos¢  otrzymanych  warstw  tlenkowych  potwierdzona  zostata
w obserwacjach mikroskopowych wykonanych metoda STEM i SEM. Oceneg
wplywu zastosowanej modyfikacji powierzchni na odpornos¢ korozyjna stopu
TNZ w roztworze soli fizjologicznej w temperaturze 37 °C przeprowadzono
w oparciu o badania elektrochemiczne przy uzyciu metody OCP i krzywych
polaryzacji oraz zmiennopradowej metody EIS. Parametry odpornosci
korozyjnej w postaci Ecor, jeor, Rp, be, ba i CR W Ecor wyznaczone zostaly na
podstawie krzywych polaryzacji zarejestrowanych w oknie potencjatu +50 mV
wzgledem FEoc przy zastosowaniu metody ekstrapolacji prostych Tafela
([DA4] rys. 2). Widocznym byto, ze dla elektrody TNZ po procesie anodowania
Ecwr byl nieznacznie przesuniety w kierunku potencjaléw anodowych
i zaobserwowano wzrost wartosci jor W poréwnaniu z odpowiednimi
parametrami wyznaczonymi dla elektrody niemodyfikowanej ([D4] tab. 1).
Oznacza to, iz proces korozji elektrochemicznej na elektrodzie z obecng warstwa
NT 2G na powierzchni bedzie rozpoczynac sie¢ pozniej. Mniejsza wartos¢ Rp
i wigksze zuzycie materialu w skali roku wyrazone parametrem CR
w przypadku anodowanej elektrody mozna wytlumaczy¢ obecnoscia porowatej,
nanotubularnej struktury tlenkowej. Proces korozji wewnatrz nanorurek bedzie
przebiegat szybciej ze wzgledu na lokalng zmiane pH elektrolitu. Jednak
obecnos¢ barierowej warstwy tlenkowej $SciSle przylegajacej do podtoza
zapewnia wysoka odporno$¢ korozyjng anodowanej elektrody. Wyniki
uzyskane przy zastosowaniu pomiaréw stalopradowych potwierdzaja, Zze stop
TNZ w stanie wyjsciowym charakteryzuje si¢ nizsza odpornoscig na korozje
elektrochemicznag w poréwnaniu do stopu z wytworzong warstwa NT 2G na
powierzchni, co jest spojne z danymi literaturowymi, wedlug ktérych obecnos¢
nanotubularnych struktur tlenkowych na tytanie i jego stopach zwigksza
odpornos¢ korozyjna w srodowisku biologicznym [16,17].

Wyniki badant EIS wykazaly pojemnosciowe zachowanie elektrody TNZ
zarowno przed jak i po procesie anodowania oraz wysokie wartosci modutu
impedangji, co jest typowym zachowaniem dla metalicznych elektrod z obecna
warstwa tlenkowa na powierzchni w roztworach zawierajacych chlorki [11]. Na
wykresie Nyquista dla elektrody TNZ przed anodowaniem zaobserwowano
jedno poétkole w catym zakresie badanych czestotliwosci, a w przypadku
elektrody poddanej modyfikacji powierzchni widoczne byly dwa pdétkola, gdzie
$rednica pierwszego podtkola zarejestrowana przy wysokich czestotliwosciach
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byla znacznie wigksza niz srednica drugiego potkola obecnego przy niskich
czestotliwosciach. ([D4] rys. 3). Uzyskane zaleznosci logarytmu modutu
impedangji w funkgji logarytmu czestotliwosci dla badanych elektrod wykazaty
obnizenie wartosci |Z| przy niskich czestotliwosciach w przypadku elektrody
TNZ przed anodowaniem, co swiadczylo o jej nizszej odpornosci korozyjnej
w poréwnaniu do elektrody po anodowaniu ([D4] rys. 5). Na diagramach Bode
ilustrujacych zaleznos¢ kata przesuniecia fazowego w funkcji logarytmu
czestotliwosci wykazano obecno$¢ jednej stalej czasowej w obwodzie
elektrycznym dla elektrody TNZ w stanie wyjsciowym, podczas gdy dla
anodowanej elektrody widoczne byly dwie state czasowe ([D4] rys. 6). Ksztatt
otrzymanych widm FEIS wskazywal na typowe zachowanie impedancyjne
samopasywnej elektrody metalicznej w przypadku niemodyfikowanego stopu
TNZ oraz elektrody porowatej dla stopu z wytworzona warstwa NT 2G.
Szczegotowy mechanizm i kinetyke korozji elektrochemicznej badanych elektrod
okreslono przy zastosowaniu modelowania fizyko-chemicznego opartego na
koncepgji elektrycznych obwodow zastepczych. Do interpretacji uzyskanych
charakterystyk impedancyjnych zaproponowano model dla korozji wzerowej
stopu tytanu pokrytego warstwa tlenkowa w roztworze zawierajacym
agresywne jony chlorkowe. W zastosowanym modelu zatozono obecnos¢
warstwy tlenkowej utworzonej na powierzchni elektrody TNZ w procesie
spontanicznej pasywacji oraz warstwy NT 2G zbudowanej z porowatej warstwy
zewnetrznej oraz ciaglej warstwy wewnetrznej przylegajacej bezposrednio do
powierzchni elektrody TNZ poddanej utlenianiu elektrochemicznemu. Do
symulacji elektrycznych obwoddéw zastepczych i dopasowania parametrow
obwoddw do eksperymentalnych widm EIS zastosowano metode CNLS oraz
CPE, ktérego impedancja zostala opisana réwnaniem (2). Wynikiem
dopasowania elektrycznego obwodu zastepczego do widm EIS otrzymanych dla
elektrody TNZ przed anodowaniem byl parametr Rs przypisany do oporu
elektrolitu, Rox zwigzany z oporem przeniesienia fadunku przez granice
miedzyfazowa samopasywna warstwa tlenkowa | elektrolit oraz parametry
CPE-Ta i CPE-¢a bedace odpowiednio parametrem pojemnosciowym
i eksponentem CPE zwigzanym z pojemnoscia warstwy podwdjnej ([D4] tab. 2).
Wynikiem  dopasowania  elektrycznego  obwodu  zastepczego  do
eksperymentalnych widm EIS uzyskanych dla anodowanej elektrody TNZ byty
parametry w postaci Ri, CPE-T:, CPE-¢: i R, ktore opisywaly potkole przy
wysokich czestotliwo$ciach i byly przypisane do zewnetrznej czesci warstwy NT

2G oraz parametry, takie jak CPE-Tv, CPE-¢v i Ro, ktore opisywaty potkole przy
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niskich czestotliwos$ciach i byly przypisane do barierowej warstwy tlenkowej
w wewnetrznej czesci warstwy NT 2G ([D4] tab. 3). Uzyskane wyniki wskazaly,
ze warto$¢ parametru kinetycznego Rox wyniosta 1,01 k() cm?i byta nieznacznie
mniejsza w odniesieniu do wartosci Rt wynoszacej 1,03 k() cm? oraz znaczaco
wyzsza w pordwnaniu do wartosci Re rownej 0,707 kQ cm? Oznacza to, ze
kinetyka korozji elektrochemicznej warstwy barierowej stanowiacej wewnetrzna
czes¢ warstwy NT 2G byla wolniejsza w poréwnaniu do kinetyki korozji
samopasywnej warstwy tlenkowej. Warto zaznaczy¢, ze wyniki uzyskane
metoda EIS byly zgodne z wynikami uzyskanymi metoda ekstrapolacji prostych
Tafela ([D4] tab. 1).

Gléwnym osiagnieciem naukowym w przedstawionym artykule [D4]
bylo wykazanie wplywu zastosowanej modyfikacji powierzchni przy
wykorzystaniu metody anodowania na poprawe odpornosci korozyjnej
biomedycznego stopu TNZ w symulowanym srodowisku ciala ludzkiego.

Kolejne badania podjete w dysertacji dotyczyly okreslenia wptywu
wzrostu stezenia jonéw fluorkowych w elektrolicie stosowanym w procesie
anodowania na morfologie warstw NT 2G otrzymanych na powierzchni
biomedycznego stopu TNZ, co zostalo przedstawione w artykule pt.
"Electrochemical formation of second generation TiO: nanotubes on Til13Nb13Zr alloy
for biomedical applications” [D5]. Na podstawie dokonanego przegladu literatury
oraz wstepnych badan wlasnych zaproponowano w powyzszej pracy nowy
sktad elektrolitu o podwyzszonej zawartosci jonow fluorkowych. Utlenianie
elektrochemiczne przeprowadzono w roztworze 1M (NH4)250s z dodatkiem 2%
wag. NHsF. Napiecie procesu anodowania wynositlo 20 V a czas 120 min.
Dodatek jonéw fluorkowych, ktérych Zréditem byt fluorek amonu odpowiadat za
wytwarzanie bardziej jednorodnych nanorurek o podobnej $rednicy
w poréwnaniu z niejednorodnymi nanorurkami otrzymywanymi dotychczas
z innych elektrolitéw o mniejszej zawartosci jonéw fluorkowych ([D5] rys. 2).
W badaniach za pomoca metody FE-SEM wykazano, ze zaproponowane nowe
warunki anodowania pozwolily na uzyskanie jednosciennych nanorurek
o $redniej $rednicy zewnetrznej rownej 103(16) nm oraz sredniej srednicy
wewnetrznej wynoszacej 61(11) nm. Srednie wartoéci $rednic otrzymanych
nanorurek byly wyznaczone na podstawie histogramow rozktadu empirycznego
([D5] rys. 3). Stwierdzono, ze zwiekszona zawartos¢ jonow fluorkowych
w elektrolicie na bazie siarczanu amonu przy zastosowaniu takich samych
warunkOéw napieciowo-czasowych spowodowata blisko dwukrotny wzrost

$redniej $rednicy wewnetrznej NT 2G w poréownaniu do $redniej $rednicy
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wewnetrznej NT 2G otrzymanej na powierzchni stopu TNZ w publikagji [D3].
Srednia dtugo$é NT otrzymanych w elektrolicie o zwigkszonej zawartosci jonéw
fluorkowych zostata oszacowana na poziomie 3,9(2) um ([D5] rys. 2).

Wytworzone anodowe warstwy NT 2G scharakteryzowano w badaniach
strukturalnych przeprowadzonych metoda GIXD, a uwidocznione halo
amorficzne na dyfraktogramie wskazato na rentgenowsko amorficzny charakter
otrzymanych NT ([D5] rys. 1). Co istotne, zwigkszenie zawartosci jonow
fluorkowych w elektrolicie spowodowalo zmiane struktury uzyskanych warstw
NT 2G. Warstwy NT 2G otrzymane z elektrolitu zawierajacego dodatek tylko
1% wag. NH4F wykazaty obecnos¢ TiO: o strukturze rutylu ([D3] rys. 3).

Glownym osiagnieciem naukowym w publikacji [D5] bylo wykazanie
wplywu zwiekszenia stezenia jonow fluorkowych w elektrolicie na bazie
siarczanu amonu na wzrost parametrow morfologicznych warstw NT 2G
otrzymanych metoda anodowania na powierzchni stopu TNZ. Opracowany
sposob elektrochemicznej modyfikacji powierzchni implantacyjnego stopu
TNZ zapewnia mozliwos¢ zwiekszenia powierzchni wlasciwej oraz
ksztaltowania struktury warstw NT 2G, co moze wplywac na poprawe procesu
osteointegracji.

Charakterystyka wplywu anodowania na wlasciwosci
bioelektrochemiczne in vitro implantacyjnego stopu TNZ zostata przedstawiona
w pracy pt. “In vitro bioelectrochemical properties of second-generation oxide nanotubes
on Ti—13Zr-13Nb biomedical alloy” [D6].

Proces anodowania byt prowadzony zgodnie ze sposobem opisanym
w pracy [D4]. Lokalny sklad chemiczny wuzyskanej warstwy NT 2G
scharakteryzowano przy uzyciu metody EDS. Na widmie EDS zaobserwowano
obecnos¢ pikéw pochodzacych od Ti, Nb i Zr jako sktadnikéw stopowych
([D6] rys. 5a). Zidentyfikowano rowniez pik o wysokiej intensywnosci
pochodzacy od tlenu, ktérego obecnos¢ swiadczyla o wytworzeniu warstwy
tlenkowej. Analiza uzyskanego widma EDS ujawnila tez S$ladowe ilosci
pierwiastkow zawartych w elektrolicie stosowanym do anodowania (F, Cl),
ultracienkiej warstwie zastosowanej w celu poprawy przewodnosci testowanej
probki (Cr) i zanieczyszczen (C). Otrzymane mapy EDS rozktadu pierwiastkow
potwierdzily rownomierne rozmieszczone zidentyfikowanych pierwiastkow na
powierzchni warstwy NT 2G w badanym mikroobszarze ([D6] rys. 5b).

Pomiary potencjatu zeta (C) byly prowadzone dla stopu TZN przed i po
anodowaniu naprzemiennie w obu kierunkach przeplywu elektrolitu.

Stosowano wodne roztwory KCl, soli fizjologicznej buforowanej fosforanem
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(PBS) i sztucznej krwi, ktore charakteryzowaly sie rdzna sila jonowa i pH
w zakresie 3-9. Wykazano doswiadczalnie liniowa zaleznos¢ pradu
strumieniowego od zastosowanej roznicy cisnien o wspodtczynniku regres;ji
liniowej R? rownym 0,99 ([D6] rys. 6). Stwierdzono réwniez zaleznos$¢ liniowa
pomiedzy szybkoscig przeptywu elektrolitu i cisnieniem, ktora wskazywata na
przeptyw laminarny ([D6] rys. 7). Potencjat zeta dla stopu zarowno przed jak i po
wytworzeniu warstw NT 2G byt wyznaczony w obecnosci roztworu KCI. Dla
nieanodowanego stopu TNZ wyznaczono punkt izoelektryczny (IEP) na
poziomie 4,2. Wartos¢ ta jest typowa dla hydrofobowej powierzchni, nie
wykazujacej w ogodle obecnosci grup funkcyjnych lub charakteryzujacej sie
obecnoscia tylko nielicznych grup funkcyjnych [18]. Wytworzenie amorficznych
warstw NT 2G na powierzchni stopu TNZ spowodowalo przesuniecie IEP do
wartosci 5,4, ktora jest obserwowana dla powierzchni o wlasciwosciach
hydrofilowych ([D6] rys. 8). Dodatkowo poréwnano wptyw réznych roztwordw
buforowych o pH 7,4 na potencjal zeta stopu TNZ przed i po anodowaniu
([D6] rys. 9). Uzyskane wyniki wykazaty wzrost C dla stopu TNZ z warstwg NT
2G na powierzchni, co moglo by¢ zwigzane z silnym oddzialywaniem jonow
fosforanowych z powierzchnia amorficznego tlenku. Dla stopu w stanie
wyjsciowym nie zaobserwowano zmian w wartosci (. Inne zachowanie
zaobserwowano w roztworze sztucznej krwi, w ktérym stwierdzono
zmniejszenie wartosci ujemnego potencjatlu zeta dla wszystkich badanych
probek. Stwierdzono, ze jony zlozone zawarte w sztucznej krwi wykazuja
wieksze powinowactwo do powierzchni hydrofobowych niz hydrofilowych [18].
Wykazano tez, ze jony zawarte w symulowanym pltynie ustrojowym
adsorbowaty sie na powierzchni stopu TNZ zaréwno przed jak i po anodowaniu
([D6] rys. 10). Warto jednak zauwazy¢, ze wplyw symulowanego ptynu
ustrojowego byl mniejszy w przypadku nieutlenionego stopu TNZ. Znajomos¢
C zwigzanego z fadunkiem powierzchniowym na granicy faz biomateriat
| elektrolit pozwala¢ bedzie na przewidywanie biologicznej odpowiedzi
organizmu na wszczepiony implant i wulatwi projektowane nowych
biomateriatow.

W dalszych badaniach scharakteryzowano wplyw anodowania na
odporno$¢ korozyjna in vitro stopu TNZ w symulowanym plynie ustrojowym.
Metoda OCP okreslono wstepng odpornos¢ elektrody TNZ przed i po
anodowaniu na korozje elektrochemiczna w warunkach bardzo zblizonych do
warunkow in vivo, ktore panuja w ludzkim ciele. Wartosci Eoc wyznaczono

w roztworze PBS o fizjologicznym pH 7,4 oraz pH 5,5 w temperaturze 37 °C.
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Kwasny roztwér PBS symulowat w pomiarach elektrochemicznych stan zapalny
pojawiajacy si¢ w organizmie po zabiegu implantacji. Wszystkie wyznaczone
wartosci Eoc dla obydwu badanych elektrod byly ujemne. Nieanodowana
elektroda TZN wykazala mniejsza odpornos¢ na korozje w PBS w poréwnaniu
z elektroda po anodowaniu, zarowno w obojetnym jak i kwasnym elektrolicie.
Taki charakter zmian w wartosci Eoc wskazywal na zmniejszenie tendencji
termodynamicznej do korozji elektrochemicznej elektrody TNZ z wytworzona
warstwa NT 2G. Najmniejsza odpornos¢ korozyjna wykazano dla
nieanodowanej elektrody TZN w roztworze PBS o pH 5,5, dla ktorej srednia
warto$¢ Eoc wynosita -0,513(30) V. Oznaczalo to, ze wzrost zawartosci
agresywnych jondw chlorkowych w elektrolicie przyspieszyl proces korozji.
Najwieksza srednia wartos¢ Eoc wynoszaca -0,397(19) V zostala wyznaczona dla
elektrody TNZ po anodowaniu w roztworze PBS o pH 7,4, co swiadczylo o tym,
ze otrzymana anodowa warstwa NT 2G wykazata silniejsze wlasciwosci
barierowe w poréwnaniu do natywnej warstwy tlenkowej ([D6] rys. 11).
Wplyw anodowania na podatno$¢ na korozje wzerowa stopu TNZ
okreslony zostal w pomiarach potencjodynamicznych. Otrzymane anodowe
krzywe polaryzacji przedstawione w postaci potlogarytmicznej wykazaty
podobny przebieg dla obydwu rodzajow badanych elektrod z widocznym
pasywnym zachowaniem ([D6] rys. 12a). Obserwowano przesunigcie
anodowych krzywych polaryzagji otrzymanych zaréwno dla nieanodowanej, jak
i anodowanej elektrody TNZ w kierunku potencjaléw katodowych w kwasnym
roztworze PBS, co $wiadczylo o zmniejszeniu odpornosci badanych elektrod
w poréwnaniu do wynikéw uzyskanych w roztworze PBS o fizjologicznym pH.
Przyczyna takiego anodowego zachowania badanych elektrod byl wzrost
agresywnosci srodowiska korozyjnego. Z drugiej strony mozna bylo zauwazy¢,
ze wytworzenie warstwy NT 2G o amorficznej strukturze spowodowato
pozadane przesuniecie anodowych krzywych polaryzacji w kierunku
potencjaléw anodowych zaréwno w fizjologicznym, jak i kwasnym roztworze
PBS w poréwnaniu z nieanodowang elektroda TNZ ([D6] rys. 12b). Wykazano,
ze w badanym zakresie potencjaldow z limitem potencjalu anodowego
wynoszacym 9,4 V nie nastapito przebicie warstw tlenkowych do podioza
w roztworze PBS o pH 7,4 i 5,5, co $wiadczylo o braku podatnosci na korozje
wzerowa elektrody TNZ zarowno przed, jak i po anodowaniu. Uzyskane wyniki
$wiadcza o wysokiej odpornosci korozyjnej badanych biomaterialéw
w Srodowisku biologicznym zawierajacym jony chlorkowe, ktére moga by¢

proponowane do produkgcji dtugoterminowych implantéw.
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Gléwnym osiagnieciem naukowym w publikacji [D6] bylo wykazanie
wplywu zastosowanego procesu anodowania na poprawe wlasciwosci
bioelektrochemicznych in wvitro stopu TNZ. Wykazany zostal wplyw
anodowania na potencjal zeta stopu TNZ oraz mozliwos¢ otrzymania
hydrofilowej powierzchni warstw NT 2G. Wykazano réwniez wplyw
anodowania na poprawe odpornosci stopu TNZ na korozje wzerowa
w srodowisku biologicznym w wyniku wytworzenia amorficznych warstw
NT 2G.

Uzyskane perspektywiczne wyniki badan dotyczacych wytwarzania
warstw NT 1G i 2G na powierzchni stopu TNZ metodq anodowania przyczynity
sie¢ do podjecia prac nad otrzymaniem warstw NT 3G, ktore byly przedmiotem
badan w publikagji pt. “Production and characterization of the third-generation oxide
nanotubes on Ti-13Zr-13Nb alloy” [D7]. Artykul ten dotyczyt opracowania
sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu TNZ na drodze
anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych. Z szeregu elektrolitow
stosowanych do wytwarzania warstw NT 3G na tytanie i jego stopach wybrano
elektrolit na bazie 1M glikolu etylenowego, ktéry charakteryzowat sie wieksza
gestoscia w poréwnaniu do elektrolitow uzywanych do otrzymywania warstw
NT 1G oraz 2G. Jako Zrodto jonow fluorkowych zastosowano dodatek w postaci
4% wag. NH4F. Anodowanie bylo prowadzone przy napieciu 5-35 V przy statym
czasie procesu wynoszacym 120 min. Charakterystyki pradowe zarejestrowane
w procesie anodowania stopu TNZ w funkcji czasu w elektrolicie 1M C2HeO2
+4% wag. NHsF wykazaty, ze wzrost napigcia anodowania w zakresie od 5 do
35 V powodowal wzrost gestosci pradu anodowego ([D7] rys. 2a). Ksztatt
uzyskanych krzywych nie byl podobny do charakterystyk pradowych
obserwowanych w procesie anodowego wytwarzania nanotubularnych struktur
tlenkowych na tytanie w elektrolicie glikolu etylenowego bez i z dodatkiem 0,13—
1% wag. wody w obecnosci jondw fluorkowych [19]. Przebieg gestosci pradu
anodowego jako funkcji czasu wykazal podobienstwo do charakterystyk
pradowych zaobserwowanych w procesie anodowania elektrody TNZ
w elektrolicie 0,5% wag. HF (D1 rys. 1b). Zaobserwowano poczatkowe
zmniejszenie gestosci pradu anodowego a nastepnie jej wzrost przed
osiagnieciem wartosci odpowiadajacej quasi-ustalonemu stanowi. Na podstawie
uzyskanych wynikoéw dla pierwszych 80 s anodowania stwierdzono, ze warunki
quasi-ustalone byly osiagane szybciej wraz ze wzrostem napigcia anodowania
([D7] rys. 2b). Taki ksztalt charakterystyk pradowych byl zwiazany z réznymi

stadiami procesu tworzenia poréw na powierzchni stopu TNZ. W pierwszym
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etapie anodowania powstala warstwa tlenkowa o silnych wlasciwosciach
barierowych, ktorej obecnos¢ byla potwierdzona przez spadek gestosci pradu
anodowego. W nastepnym etapie powierzchnia tlenku bylta lokalnie
rozpuszczana z powodu aktywnosci jonéw fluorkowych, a utworzone losowo
pory zwiekszaly swoja wielkos¢. W wyniku wzrostu poréw powierzchnia
aktywna byla zwigkszana, co powodowalo wzrost gestosci pradu anodowego.
W ostatnim etapie powstale pory dzielily dostepny prad rownomiernie miedzy
soba i nastepowat proces samoorganizacji w warunkach stanu quasi-ustalonego.
Mechanizm otrzymywania NT 3G na dwufazowym stopie TNZ szczegdtowo
opisano za pomoca reakgcji elektrochemicznych (1-5). W mechanizmie tym jony
fluorkowe obecne w elektrolicie tworza z Ti, Nb oraz Zr rozpuszczalne w wodzie
kompleksy zgodnie z reakcjami (1-3). Przytozone napiecie do anody powoduje
migracje jondw F- w glab utworzonej warstwy tlenkowej, co opisuje reakcja (4).
Proces, ktory konczy ciag reakcji zachodzacych w elektrolicie stanowi reakcja
uwalniania tlenu z wody zgodnie z reakcja (5).

W badaniach SEM mikrostruktury stopu TNZ poddanego trawieniu
w roztworze Kroll’a zaobserwowano charakterystyczne "igly" martenzytyczne
pochodzace od fazy a — Ti, ktore byly ulozone w réznych kierunkach i osadzone
w matrycy stanowiacej faze B — Ti ([D7] rys. 3a). Obserwacje mikrostruktury
stopu TNZ anodowanego przy napieciu 5 V ujawnily obecnos¢ warstwy
tlenkowej o stabo rozwinietej morfologii powierzchni, ktéra charakteryzowata
si¢ brakiem nanorurkowej struktury ([D7] rys. 3b). Stwierdzono, ze zwigkszenie
napigcia anodowania do 10 V spowodowalo uzyskanie porowatej powierzchni
warstwy tlenkowej, ktéra ulegta intensywnemu pekaniu i zwigkszyta grubosé,
jednak obecnos¢ nanorurek tlenkowych nadal nie byta widoczna ([D7] rys. 3c).
Obrazy SEM mikrostruktury stopu TNZ anodowanego w zakresie napie¢ od 15
do 35 V potwierdzily obecnos¢ warstw NT 3G ([D7] rys. 4). Otrzymano
jednoscienne NT o eliptycznym ksztalcie przekroju i gtadkich $ciankach, ktore
byly réwnomiernie rozmieszczone na powierzchni warstw tlenkowych. Srednica
uzyskanych NT i ich uporzadkowanie rosto wraz z napigeciem anodowania. Na
podstawie obrazéw SEM mikrostruktury wykazano, ze $rednia $rednica
zewnetrzna NT 3G wahata si¢ od 104(13) nm dla stopu TNZ anodowanego przy
15 V do 230(30) nm dla prébki utlenionej przy 35 V ([D7] rys. 4). W przypadku
$redniej srednicy wewnetrznej obserwowano odpowiednio wzrost od 39(5) nm
do 93(13) nm. Wykazano liniowos¢ wzrostu $redniej $rednicy wewnetrznej
i sredniej Srednicy zewnetrznej NT 3G wraz ze wzrostem napie¢ anodowania

([D7] rys. 5). Dwukrotnie wigksza szybkos¢ wzrostu obserwowano dla $redniej
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srednicy zewnetrznej NT 3G. Co istotne, wyznaczone zostaly réwnania liniowe
opisujace zmiang sredniej srednicy zewnetrznej NT 3G w funkgji napiecia
anodowania ([D7] rys. 5a) oraz sredniej srednicy wewnetrznej w zaleznosci od
napiecia anodowania ([D7] rys. 5b). Poréwnujac wyznaczone rdéwnania
z rOwnaniami okreslonymi dla NT 2G otrzymanych na stopie TNZ [19] i NT 2G
na stopie Ti6 Al7Nb [20] wytworzonych w elektrolicie 1M (NH4)2SOs + 0,5% wag.
NHsF stwierdzono najszybszy wzrost sredniej $Srednicy zewnetrznej
w przypadku NT 3G wytworzonych na stopie TZN w zaproponowanym
elektrolicie IM C2HeO2 + 4% wag. NH4F, podczas gdy wzrost sredniej srednicy
wewnetrznej byt najwolniejszy. Uzyskane wyniki wskazuja, Ze najgrubsze
$cianki nanorurek posiadaty NT 3G na stopie TNZ. Wyprowadzone réwnania
liniowe moga by¢ stosowane w przysztosci do wytwarzania warstw NT 3G na
stopie TNZ o zalozonych parametrach morfologicznych. Grubos¢ otrzymanych
warstw NT 3G na stopie TNZ wyznaczono w nowatorski sposob stosujac metode
skanujacej sondy Kelvina ([D7] rys. 6). Wykazano, ze dlugos$¢ nanorurek
zmieniata si¢ od 15,64(71) um dla prébki anodowanej przy napieciu 5 V do
167,52(60) um dla prébki utlenionej przy 35 V. Uzyskane wyniki wskazuja, ze
NT 3G otrzymane w proponowanych warunkach anodowania sa znacznie
dtuzsze niz NT 1G [D1] i 2G [D3] ([D7]. Na podstawie uzyskanych wynikow
mozna stwierdzi¢, ze zastosowane napiecie anodowania i elektrolit odgrywaja
kluczowa role w ksztattowaniu parametréw morfologicznych i dtugosci NT 3G
na powierzchni stopu TNZ.

Catkowita powierzchnia (Atwta) uzyskanych NT 3G zostata wyznaczona w
oparciu o réwnanie (6). Awwl przyjmowata wartosci od 3,78(19)x107 cm? dla
warstwy NT 3G otrzymanej przy 15 V do 3,39(17)x10¢ cm? dla probki utlenionej
przy 35 V, co swiadczylo o 9-krotnym wzroscie wartosci tego parametru
w badanym zakresie napigcia ([D7] rys. 7). Uzyskane wyniki sugeruja, ze wzrost
Al zapewniaé bedzie wzrost powierzchni kontaktu miedzy warstwa NT 3G
a tkanka, znacznie przyspieszajac proces osseointegracji. Uzyskane wyniki moga
mie¢ szczegdlne znaczenie dla medycyny spersonalizowanej. Zgodnie
z najnowszymi trendami w implantologii, warstwa NT moze by¢ nosnikiem
lekéw dostarczanych do okreslonego miejsca i umozliwi¢ ich kontrolowane
uwalnianie do organizmu z okreslong szybkoscia, w zaleznosci od parametréw
morfologicznych. Nanorurki tlenkowe moga by¢ rowniez nosnikiem
bakterycydow lub substancji tworzacych tkanki.

Analize kontrolng sktadu chemicznego komercyjnego stopu TNZ przed

ipo anodowaniu w proponowanych warunkach elektrochemicznych
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wyznaczono metoda EDS. Otrzymane widma EDS w wybranych
mikroobszarach na powierzchni obydwu badanych materialow potwierdzity
obecnos¢ pikow pochodzacych od Ti, Nb i Zr, ktore stanowily sktadniki stopowe
([D7] rys. 8). W przypadku widma EDS uzyskanego dla anodowanego stopu
TNZ dodatkowo zidentyfikowano pik pochodzacy od tlenu, potwierdzajacy
obecnos¢ warstewki tlenkowej wytworzonej na powierzchni badanego stopu
przy napieciu 35 V. Analiza ilosciowa widma EDS dla powierzchni
nieanodowanego stopu wykazata zawartosc¢ 74,3(6) %wag. Ti, 12,9(6) %wag. Zr
i 12,8(7) %wag. Nb. Uzyskane wyniki byly zgodne ze skladem chemicznym
okreslonym przez producenta stopu. Zakladany sklad chemiczny stopu TNZ
zapewnia optymalne wlasciwosci biokompatybilne i dlugoterminowa
odpornos¢ na korozje w srodowisku biologicznym, co jest niezbedne
w zastosowaniach medycznych.

W  kolejnym etapie badann okreSlono wtasciwosci elektronowe
powierzchni stopu TNZ przed i po modyfikacji elektrochemicznej przy napieciu
5-35 V za pomoca metody SKP ([D7] rys. 9). Stwierdzono, ze wzrost lokalnej
roznicy potencjatow kontaktowych (ang. contact potential difference, CPD)
korelowal ze wzrostem grubosci warstwy tlenkowej utworzonej na powierzchni
stopu TNZ i przyjmowal najnizsza wartos¢ dla nieanodowanego stopu, co
dowodzilo najnizszej stabilnosci wsrdd testowanych materiatow ([D7] rys. 9a).
Analiza statystyczna otrzymanych map CPD pozwolita wyznaczy¢ m.in.
zalezno$¢ Sredniej arytmetycznej CPD (ang. arithmetic average, CPDav)
i odchylenia od sredniej kwadratowej (ang. root mean square deviation, CPDims)
jako funkcje napiecia anodowania (D7] rys. 10). Parametr CPDmms okreslat
odchylenie wysokosci CPD w stosunku do $redniej arytmetycznej. CPDav
i CPDms pozwolily opisa¢ ilosciowo wlasciwosci elektryczne badanych
powierzchni. Stop TNZ w stanie wyjSciowym charakteryzowal sie
najmniejszymi warto$ciami CPDav i CPDms. Anodowanie powierzchni stopu
przy napieciu od 5 do 35 V powodowato wzrost CPDav w zakresie od 0,729 do
—0,543 Vi CPDmsod 21,49 do 28,47 mV. Stwierdzono, ze do wartosci 10 V wartos¢
parametru CPDav wzrosta o okoto 40%, podczas gdy dla napiecia anodowania od
15 do 35 V, zmiana CPDa. wynosita okoto 2%. Wykazano, ze wzrost CPD
korelowat ze wzrostem grubosci warstwy tlenkowej utworzonej na stopie TNZ.
Anodowanie stopu TNZ przy napieciach powyzej 10 V powodowato niewielki
wzrost parametru CPDms okoto 1,2 razy, co $wiadczylo o jedynie niewielkim
wzroscie wysokosci pikdw i dolin CPD. Uzyskane wyniki wykazaty, ze

powierzchnie warstw tlenkowych utworzonych przy napieciach anodowania od

65



5do 35V charakteryzowaly si¢ podobnymi nieregularnosciami wysokosci wokot
$rednie;j.

Ocene wplywu anodowania na chropowatos¢ powierzchni stopu TNZ
przeprowadzono przy zastosowaniu metody profilometrii kontaktowe;.
Otrzymane profile 2D dla badanego stopu przed i po anodowaniu przy napieciu
15,25135 V byly podstawa do wyznaczenia parametréw amplitudowych, takich
jak $rednia arytmetyczna rzednych profilu chropowatosci (R.), najwyzsza
wysokos¢ profilu chropowatosci (Rz), wysokos¢ najwyzszego wzniesienia profilu
chropowatosci (Rp) i maksymalna gtebokos¢ wglebienia profilu chropowatosci (Rv)
(D7] rys. 11). Wykazano, ze podstawowe parametry tekstury powierzchni Ra,
Rz, Rp i Rv byly funkcjami wykladniczymi napigecia anodowania (D7] rys. 12).
Najnizsza wartos¢ Ra réwna 0,10 pm zaobserwowano dla stopu TNZ przed
utlenianiem, ktéry posiadat gladka powierzchnie. W przypadku warstw NT 3G
otrzymanych przy napieciach 25-35 V uzyskano wartos¢ Ra w zakresie 1.07-2.73
um, co wykazato mikrochropowatos¢ powierzchni. Najwyzsza wartos¢ Ra
uzyskana dla stopu TNZ anodowanego przy 35 V $wiadczyla o najbardziej
chropowatej powierzchni z licznymi porami o glebokosci 10 pm. Zgodnie
z doniesieniami literaturowymi optymalna warto$¢ Ra powierzchni, ktéra moze
zapewni¢ stabilnos¢ implantu, wspomagac osteointegracje oraz zmniejszac
ryzyko uwalniania jonéw metali w wyniku proceséw korozyjnych powinna
miescic sie w zakresie 1-3 um [20,21].

Kontrola jakosci wytworzonych warstw NT 3D przeprowadzona
zostalaw przyspieszonych badaniach korozyjnych w komorze solnej
w sztucznej atmosferze obojetnej mgly solnej. Akredytowane badania
przeprowadzono zgodnie z norma PN-EN ISO 9227-06 (test NSS) (D7] rys. 1).
Czas ekspozycji badanych prébek na dziatanie obojetnej mgly solnej wynosit
168 h (D7] tab. 1). Metoda oceny wizualnej wykazano nieznaczne zmiany
w makroskopowym wygladzie probek po tescie NSS ([D7] rys. 13).
W przypadku stopu TNZ w stanie wyjSciowym stwierdzono pojawienie sie
przebarwien,, ktore mogly mie¢ zwigzek ze sposobem przygotowania
powierzchni i/lub lokalnymi niejednorodnosciami chemicznymi ([D7] rys. 13a).
Zaobserwowano tez zmniejszenie intensywnosci niebieskiej barwy powierzchni
probek po anodowaniu przy napieciu 15 V ([D7] rys. 13b), 25 V ([D7] rys. 13c)
i35 V ([D7] rys. 13d), co mogto by¢ spowodowane rozpuszczaniem nanorurek.
Obserwacje makroskopowe ujawnily réwniez miejscowe przebarwienia
i odpryski warstw tlenkowych na krawedziach podloza, co moglto wynikac

zkruchosci NT 3G wytworzonych zwlaszcza przy wyzszych napigciach
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anodowania. Najwyzsza jakos¢ wykazano dla warstwy NT 3G uzyskanej
w wyniku anodowania stopu TNZ przy napieciu 35 V. Ilosciowa ocene wplywu
obojetnej mgly solnej na jakos¢ wytworzonych warstw NT 3G oparto o badania
wlasciwosci mikromechanicznych w pomiarach mikrotwardosci metoda
Vickers’a przed i po przyspieszonych badaniach w komorze solnej. Wykazano,
ze s$rednia mikrotwardos¢ Vickers’a silnie zalezala od napiecia anodowania
([D7] rys. 14). Przed testem NSS $rednia mikrotwardos¢ Vickers’a malata wraz
ze wzrostem napiecia anodowania z 271 dla nieutlenionego podtoza do 65 dla
stopu TNZ anodowanego przy 35 V, co moglo by¢ spowodowane wzrostem
$rednicy nanorurek. Tylko nieznacznie nizsze wartosci HVo.1 okreslono po tescie
NSS, co potwierdzilo wysoka odpornos¢ na korozje badanych warstw NT 3G
w atmosferze obojetnej mgly solne;j.

Gléownym osiagnieciem naukowym w publikacji [D7] bylo
opracowanie sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu
TZN metoda anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych, ktory
zapewnia wytwarzanie warstw tlenkowych charakteryzujacych sie wysoka
jakoscia. Wyznaczono rOwnania liniowe opisujace zmiane Sredniej srednicy
zewnetrznej oraz Sredniej Srednicy wewnetrznej NT 3G w funkcji napiecia
anodowania, ktore moga by¢ stosowane do otrzymywania warstw NT 3G na
stopie TNZ o zalozonych parametrach morfologicznych. Wykazano wplyw
anodowania w zaproponowanych warunkach na poprawe wlasciwosci
elektronowych i wzrost chropowatosci powierzchni implantacyjnego stopu
TNZ.

Artykulem wnoszacym istotny wklad w proces optymalizacji warunkéw
anodowego wytwarzania warstw NT 3G na biomedycznym stopie TNZ byta
publikacja pt. “Production, structure and biocompatible properties of oxide nanotubes
on Til3Nb13Zr alloy for medical applications” [D8]. Powyzszy artykul dotyczyt
opracowania sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu TNZ
metoda anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych. Podobnie jak w
artykule [D7] zastosowano elektrolit 1M C2H¢O:2 + 4% wag. NH4F, lecz proces
anodowania przeprowadzono przy napieciu 50 V przez 80 min w temperaturze
pokojowej. Na podstawie wynikow uzyskanych metoda FE-SEM ([D8] rys. 3)
wykazano, ze zastosowane nowe warunki anodowania stopu TNZ pozwolily na
otrzymanie NT 3G charakteryzujacych sie srednia Srednica zewnetrzna
362(44) nm oraz érednia $rednica wewnetrzng 218(39) nm. Srednie wartoéci
$rednic NT 3G wyznaczono na podstawie histogramow rozktadu empirycznego

([D8] rys. 5). Srednia dlugo$¢ wytworzonych NT 3G wyniosta 9,7(6) um.
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Uwidoczniona morfologia powierzchni warstw NT 3G wykazata obecnos¢
jednosciennych, prostopadle ukierunkowanych do podloza nanorurek
tlenkowych. Sktad chemiczny otrzymanej warstwy NT 3G zostal okreslony za
pomoca metody EDS ([D8] rys. 1b). Uzyskane widmo EDS ujawnilo obecnos¢
pikow pochodzacych od Ti, Nb i Zr wchodzacych w skiad podioza, podobnie jak
w przypadku stopu TNZ przed anodowaniem ([D8] rys. 1la). Ponadto pik
pochodzacy od tlenu potwierdzil obecnos¢ warstewki tlenkowej na powierzchni
anodowanego stopu. Analiza strukturalna przeprowadzona metoda GIXD
wykazala poszerzone maksimum dyfrakcyjne miedzy 20 a 35° 20 wskazujace na
rentgenowsko amorficzny charakter warstwy NT 3G ([D8] rys. 2b). Analiza
fazowa XRD stopu TNZ w stanie wyjsciowym potwierdzita dwufazowa o + 3
strukture stosowanego podioza ([D8] rys. 2a). Na otrzymanym widmie
rentgenowskim wykazano wystepowanie linii dyfrakcyjnych odpowiadajacych
fazie a - Ti oraz g - Ti.

Uwidoczniona pojedyncza nanorurka na obrazie TEM ([D8] rys. 4a, b, c)
potwierdzila wytworzenie calkowicie wyodrebnionych struktur. Zarejestrowane
widmo dyfrakcyjne dla pojedynczej nanorurki wykazalo jej amorficzny
charakter ([D8] rys. 4d). Widmo EDS otrzymane dla pojedynczej nanorurki
ujawnito, ze powstale NT 3G skladajq si¢ z Ti, Nb, Zr oraz tlenu ([D8] rys. 4i).
Uzyskane mapy EDS wykazaly, iz obecne tlenki w pojedynczej nanorurce sg
rownomiernie rozmieszczone ([D8] rys. 4e-h). Badania przeprowadzone metoda
XPS ujawnily, ze w sktad otrzymanej warstwy NT 3G wchodzi TiO2, Nb20s oraz
ZrO2 1 ZrO« ([D8] rys. 6b, d, f). Analiza widm XPS otrzymanych dla stopu TNZ
przed anodowaniem uwidocznita stany chemiczne Tizp, Nbada i Zrsa badanych
sktadnikow stopu. Samopasywna warstewka tlenkowa obecna na powierzchni
stopu TNZ sktadata si¢ z tytanu wystepujacego w dwoch stanach chemicznych:
tlenku tytanu TiO: oraz tlenku zredukowanego Ti* ([D8] rys. 6a). Potozenie
i ksztalt linii Nbsa dla niobu wskazat jego wystepowanie w dwodch stanach
chemicznych: tlenku Nb20Os i niobu w stanie metalicznym. Niob wystepowat
najprawdopodobniej w zwiazku z cyrkonem ([D8] rys. 6¢c). Cyrkon w natywnej
warstewce tlenkowej pojawiat si¢ w trzech stanach energetycznych: w stanie
metalicznym, najprawdopodobniej w kompleksie z niobem, jako tlenek cyrkonu
ZrO: oraz tlenek cyrkonu ZrOx ([D8] rys. 6e). Zaréwno niob jak i cyrkon naleza
do pierwiastkow wysoce biozgodnych, stad tez zbudowana z trzech wysoce
biozgodnych pierwiastkow warstwa samopasywana podwyzsza biotolerancje

materialu w kontakcie z srodowiskiem okotowszczepowym [22,23].
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Wytworzone warstwy NT 3G poddano ocenie hemokompatybilnosci
zgodnie z norma ASTM F756-00. W tescie hemolizy wykazano, Ze indeks
hemolityczny dla stopu TNZ przed modyfikacja powierzchni wynosit 0,30(8), co
swiadczylo o pozytywnej odpowiedzi hemokompatybilnej, a w przypadku
stopu z wytworzona warstwa NT 3G osiagnal wartos¢ 0,00 ([D8] rys. 7). Na
podstawie uzyskanych wynikow mozna stwierdzi¢, Ze zastosowanie
elektrochemicznej modyfikacji powierzchni stopu TNZ na drodze anodowania
pozwolito praktycznie catkowicie wyeliminowac proces hemolizy.

Badania odpornosci korozyjnej in vitro stopu TNZ przed i po anodowaniu
przeprowadzono metoda OCP, EIS i anodowych krzywych polaryzacji
w roztworze 0,9% NaCl w temperaturze 37 °C. Wyznaczona warto$¢ Eoc, ktora
moze by¢ w przyblizeniu traktowana jako potencjat korozyjny, wynosita -0,143 V
dla elektrody TNZi-0,183 V w przypadku elektrody z wytworzona warstwa NT
3G na powierzchni, co wskazuje na szybsze rozpuszczanie warstwy NT 3G
w poréwnaniu do samopasywnej warstwy tlenkowej ([D8] rys. 8). Otrzymana
krzywa przedstawiajaca zaleznos¢ Eoc w funkgji czasu zanurzenia dla elektrody
TNZ wykazala typowe zachowanie charakterystyczne dla spontanicznego
tworzenia pasywnej warstwy tlenkowej na tytanie i jego stopach w $rodowisku
biologicznym. W przypadku anodowanej elektrody TNZ uzyskano inny
przebieg Eoc w czasie z gwaltownym obnizeniem wartosci potencjalu obwodu
otwartego w pierwszych 30 minutach i pdzniejszym ciagtym wzrostem jego
warto$ci az do konca pomiaru. Takie zachowanie moglo by¢ zwigzane
z porowata powierzchnig badanej elektrody i powolnym wnikaniem elektrolitu
do wnetrza nanorurek.

Szczegdlowa charakterystyke mechanizmu i kinetyki korozji
elektrochemicznej in vitro badanych elektrod przeprowadzono w oparciu
o pomiary impedancyjne. Eksperymentalne widma EIS otrzymane przy Eoc
przedstawiono w postaci diagramoéw Bode w postaci zaleznosci logarytmu | Z|
w funkgji logarytmu czestotliwosci (D8] rys. 9a) oraz kata przesunigcia fazowego
od logarytmu czestotliwosci (D8] rys. 9b). W przypadku obydwu badanych
elektrod otrzymano wysokie wartosci |Zleso i ¢ bliskie -90 °, co swiadczylo
o typowym pojemnosciowym zachowaniu materiatéw o wysokiej odpornosci na
korozje. Nieco wyzsze wartosci loglZl w calym zakresie badanych
czestotliwosci wykazano dla elektrody TNZ w stanie wyjSciowym, ktdra
charakteryzowata si¢ wyzsza odpornoscia korozyjna zapewniong przez
obecno$¢ samopasywnej warstwy tlenkowej o wlasciwosciach barierowych.

W przypadku obydwu badanych elektrod widoczna byta tylko jedna stala
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czasowa w obwodzie elektrycznym. Do interpretacji wszystkich otrzymanych
widm EIS zastosowano modelowanie fizyko-chemiczne oparte o koncepcje
elektrycznych obwoddw zastepczych przy uzyciu zmodyfikowanego modelu
celki Randles’a ([D8] rys. 9c). W procedurze dopasowania elektrycznego
obwodu zastepczego do eksperymentalnych widm EIS stosowana byta metoda
CNLS i CPE o impedancji opisanej réwnaniem (4). W wyniku
przeprowadzonego dopasowania otrzymano parametry elektrycznego obwodu
zastepczego, takie jak Rs, Rox, Tar i ¢par ([D8] tab. 1). Wykazano, ze wartos¢ Rox
oznaczajaca opor przeniesienia tadunku dla granicy miedzyfazowej TNZ
| samopasywna warstwa tlenku | elektrolit wynosita 1,24-107 Q2 cm? i byta okoto
dwa rzedy wielkosci wigksza niz dla granicy miedzyfazowej TNZ | NT 3G
lelektrolit. Oznacza to, ze kinetyka korozji elektrochemicznej w roztworze soli
fizjologicznej byta wolniejsza na gladkiej powierzchni elektrody TNZ w stanie
wyjsciowym w poréwnaniu z anodowana elektroda TNZ o porowatej
powierzchni. Wartosci ¢a  wykazaly, ze chropowatos¢ powierzchni
i heterogenicznosci warstwy NT 3G nie powodowaly znaczacych zmian
w zachowaniu impedancyjnym anodowanej elektrody TNZ. Stop TNZ swojq
wysoka odpornos¢ na korozje oraz wysoka biokompatybilnoé¢ zawdziecza
obecnosci spontanicznie tworzacej sie na powierzchni cienkiej, samopasywnej
warstewce tlenkowej o grubosci 1-8 nm [24]. Warstwa ta odpowiada za
biologiczna obojetnos¢ i biotolerancje wyrobow medycznych z tytanu i jego
stopow.

Podatno$¢ na korozje wzerowa stopu TNZ przed i po anodowaniu
scharakteryzowano w pomiarach potencjodynamicznych ([D8] rys. 10). Na
uzyskanych anodowych krzywych polaryzacji stwierdzono zbliZone wartosci
Ecr i pasywne zachowanie dla obydwu badanych elektrod. Jedyna roznica
w otrzymanych anodowych krzywych polaryzacji sa wieksze wartosci gestosci
pradu anodowego przy potencjatach powyzej 5,5 V dla elektrody TNZ w stanie
wyjsciowym. Sugeruje to, ze anodowe rozpuszczanie samopasywnej warstwy
tlenkowej przy wysokich potencjalach jest szybsze niz warstwy NT 3G.
W przeprowadzonych pomiarach potencjodynamicznych nie zaobserwowano
przebicia warstewek tlenkowych swiadczacego o inicjacji korozji wzerowej, co
jest charakterystyczne dla tytanowych implantow w srodowisku zawierajacym
agresywne jony chlorkowe [12].

Gléwnym osiagnieciem naukowym w publikacji [D8] bylo
opracowanie sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu
TZN metoda anodowania w elektrolicie 1M C2HsO2 + 4% wag. NHsF w nowych
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warunkach  napieciowo-czasowych. = Wykazano, Ze  zastosowanie
proponowanej elektrochemicznej modyfikacji powierzchni pozwala
calkowicie wyeliminowac¢ hemolize stopu TNZ.

W kolejnym etapie badan przeprowadzona zostala ocena porownawcza
wlasciwosci biotribologicznych i mikromechanicznych otrzymanych warstw NT
1G, 2G i 3G na biomedycznym stopie TNZ. Ze wzgledu na fakt, ze
w doniesieniach literaturowych dominuja badania stopéw tytanu prowadzone
w warunkach tarcia suchego, podjeta zostala prdba oceny zuzycia
biotribologicznego stopu TNZ przed i po proponowanej modyfikagji
powierzchni w srodowisku biologicznym. Celem pracy “Influence of anodizing
conditions on biotribological and micromechanical properties of Ti—13Zr-13Nb alloy”
[D9] bylo okreslenie, w jaki sposdéb warunki anodowania determinuja
wlasciwosci mikromechaniczne i biotribologiczne implantacyjnego stopu TNZ.

Warstwy nanorurek tlenkowych wytworzono przy zastosowaniu
opracowanych sposobow modyfikacji elektrochemicznej stopu TNZ opisanych
dla NT 1G w artykule [D1], NT 2G w publikagji [D5] oraz NT 3G w pracy [D8].
Obecnos¢ wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni podioza
potwierdzono w badaniach mikroskopowych przeprowadzonych metoda SEM
([D9] rys. 2). W powyzszym artykule zamieszczono wyniki badan
mikromechanicznych polegajacych na wyznaczeniu mikrotwardosci stopu TNZ
przed i po anodowaniu metoda Vickers’a. Znajomos¢ mikrotwardosci moze by¢
szczegOlnie przydatna do oceny integralnosci strukturalnej tkanki kostnej na
powierzchni porowatej warstwy NT oraz tkanki kostnej otaczajacej implant
w procesie osteointegracji [25,26]. Dlatego zasadnym bylo porédwnanie
wlasciwosci mikromechanicznych stopu TNZ w stanie wyjsciowym i po procesie
utleniania elektrochemicznego. Mikrotwardos¢ badanych materialéw zmieniata
sie¢ w zaleznosci od zastosowanego obciazenia ([D9] rys. 3). Dla stopu
nieanodowanego wraz ze wzrostem obcigzenia w zakresie od 490 do 4900 mN
zaobserwowano stala wartos¢ mikrotwardosci, ktéra w granicach btedu
wynosita 302(1). W przypadku warstw NT 1G, 2G i 3G mikrotwardo$¢ zalezata
od przylozonego obcigzenia, co wynikalo z réznych dlugosci badanych
nanorurek i ich parametréw morfologicznych. W przypadku warstwy NT 1G
zaobserwowano wzrost mikrotwardosci w poréwnaniu ze stopem TNZ, ktorej
wartos¢ zmniejszata sie¢ w zakresie od 433(1) do 340(7) wraz z rosnacym
obcigzeniem. Takie wtasciwosci mikromechaniczne warstwy NT 1G wynikaly
z najmniejszej zewnetrznej Srednicy nanorurek i ich najkroétszej dtugosci sposréd

wszystkich badanych generacji warstw NT. Warstwa NT 1G charakteryzowata
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si¢ najwieksza liczba nanorurek na powierzchni, a zatem wykazywata
najwieksza nosnos¢ [27]. Warto$¢ mikrotwardnosci malata dla warstw NT 2G
i 3G w pordéwnaniu z podlozem i warstwa NT 1G. Warstwy NT 2G wykazaly
najmniejsza mikrotwardos¢ w zakresie od 181(5) do 252(6) wraz ze wzrostem
obcigzenia od 490 do 4900 mN. Warstwy NT 3G ujawnily nieco wigksza
mikrotwardo$é niz warstwy NT 2G, ktora zmieniata si¢ od 254(3) do 221(3) wraz
ze wzrostem obcigzenia. Wieksze zewnetrzne srednice NT 2G i 3G i ich wieksza
dtugos¢ powodowaly tatwiejsze odksztalcanie i pekanie uzyskanych nanorurek.
Wraz ze wzrostem srednicy NT na powierzchni stopu TNZ, zmniejszata sie
liczba NT przenoszacych obcigzenia w obszarze styku badanych powierzchni
z wglebnikiem diamentowym. Z drugiej strony wytworzone NT byly w stanie
zrekompensowac¢ duza twardos¢ biomedycznego stopu TNZ stosowanego do
produkgji implantow. Warstwy NT moga eliminowac naprezenia implant-kos¢
ograniczajac zjawisko , stress shielding” [28,29].

Badania biotribologiczne stopu TNZ przed i po procesie anodowania
przeprowadzono w warunkach tarcia slizgowego w obecnosci roztworu
Ringer’a, ktéry byl biologicznym plynem smarujacym. Charakteryzowane
materialy badano w ruchu posuwisto-zwrotnym w ukladzie kula-tarcza
([D9] rys. 1). Analiza mikroskopowa $ladow wytarcia przeciwprobek po testach
biotribologicznych wykazata kierunek uszkodzenia kulki ZrO: w kierunku od
gory do dotu dla wszystkich badanych materiatéw ([D9] rys. 4). Na podstawie
przeprowadzonych obserwacji mikroskopowych wyznaczono $rednia wartos¢
$rednicy $ladu wytarcia przeciwprobki (dav) ([D9] rys. 5a) i obliczono $rednie
zuzycie objetosciowe kulki (Vv) ([D9] rys. 5b). Wartos¢ dav dla stopu TNZ w stanie
wyjsciowym wyniosta 650(11) um. Parametr dav charakteryzowat sie wigkszymi
wartosciami w obecnosci warstw NT trzech generacji wytworzonych na podiozu
stopu wskazujac wzrost Vo. W oparciu o parametr dav obliczono srednia
powierzchnie zuzycia (Aa), ktora przyjeta najmniejsza wartos¢ réwna
6814(64) um? dla stopu TNZ wyjsciowym ([D9] rys. 8a). Wraz ze wzrostem
$redniej $rednicy zewnetrznej NT i ich dlugosci obserwowano wzrost Aav.
Wartos¢ Aav okreslona dla nieanodowanego podtoza byta ponad 2 razy mniejsza
niz w przypadku warstw NT 2G i 3G. Na podstawie otrzymanych profili
przekrojow poprzecznych sladow wytarcia dla badanych materiatéw po tescie
zuzycia biotribologicznego wykazano, ze zuzycie biotribologiczne powierzchni
materiatu zalezato od warunkéw anodowania ([D9] rys. 6). Powierzchnia stopu
TNZ w stanie wyjsciowym wykazata mniejsze zuzycia materialu w porownaniu

z anodowanymi powierzchniami. Szerokos¢ sladu zuzycia dla nieanodowanej
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powierzchni stopu wynosita 665(7) um, a dla elektrochemicznie utlenionych
powierzchni wzrastata, osiagajac najwieksza wartos¢ 827(8) um dla warstwy NT
2G ([D9] rys. 7a). Najmniejsza gtebokos¢ sladu zuzycia wykazano dla podtoza
stopu, ktdra osiagnela wartosc 14(1) um ([D9] rys. 7a). Stwierdzono, ze wszystkie
generacje warstw NT wykazaly wieksza glebokos¢ sladu zuzycia w poréwnaniu
z nieanodyzowanym podiozem, przy czym najwieksza wartosc gtebokosci sladu
zuzycia wynoszaca 25(1) um zaobserwowano dla warstwy NT 2G. Najwieksza
odpornoscia na zuzycie Scierne charakteryzowat si¢ stop TNZ z samopasywna
warstwa tlenkowa na powierzchni, dla ktorego srednie zuzycie objetosciowe
materiatu (Vm) wyniosto 8,20(4)-104 mm3/Nm ([D9] rys. 8b). Odpornos¢ na
zuzycie scierne dla warstw NT 1G, 2G i 3G byla mniejsza w poréwnaniu do
podtoza. Najwigksza wartos¢ Vm réwna 1,79(9)-10-° mm3/Nm wyznaczono dla
warstwy NT 2G. Tak duze zuzycie NT wynikalo z porowatosci badanych
warstw. Podczas procesu tarcia cienkie $cianki NT 2G i 3G o mniejszej
mikrotwardo$ci w poréwnaniu z podiozem i warstwg NT 1G tatwiej pekaty, co
powodowato wigksze zuzycie materiatu ([D9] rys. 3). Okreslono kinetyczny
wspotczynnik tarcia (pv) dla podtoza TNZ oraz trzech generacji NT ([D9] rys. 9).
Im mniejsza warto$¢ p byta obserwowana dla badanych materiatéw, tym
wigksze zuzycie objetosciowe materiatu i mniejsza odpornosé na zuzycie Scierne
mialy miejsce. Warstwy NT 2G charakteryzowaly si¢ najmniejsza wartoscia pu
rowna 0,86(6), co przelozylo sie na jej najwigksze zuzycie objetosciowe wsréd
badanych materiatéw ([D9] rys. 9 e, f). Podobne wartosci px obserwowano
w literaturze dla piaskowanej i sterylizowanej powierzchni tytanu [30,31].
Najwyzsza wartoscia px wynoszaca 0,94(1) charakteryzowata si¢ powierzchnia
NT 1G o najmniejszej srednicy i dlugosci nanorurek ([D9] rys. 10).
Mikroskopowe obrazy sladéw zuzycia badanych materiatow ujawnity obecnos¢
zadrapan i bruzd, ktére byly wynikiem ruchu produktéw zuzycia wzdtuz sciezki
roboczej przeciwprobki ([D9] rys. 11). Powierzchnia stopu TNZ w stanie
wyjsciowym charakteryzowata si¢ licznymi zaglebieniami wypelnionymi
resztkami Scieranego materialu i smarem w postaci roztworu Ringera
([D9] rys. 11a, b). Powierzchnia warstwy NT 1G ([D9] rys. 11¢, d) i warstwy NT
2G ([D9Y] rys. 11e, f) réwniez wykazata duze straty materialu. Nagromadzenie
Scieranego materialu bylo widoczne w obszarze kontaktu przeciwprobki ze
Sciezka wytarcia. Powierzchnia NT 3G NT wykazata rozwarstwienie warstwy
tlenku ([D9] rys. 11g, h) i peknigecia, ktore byly spowodowane cyklicznym
obcigzeniem podczas testu biotribologicznego. Pekniecia poprzeczne widoczne

na obrazie zuzycia dla warstwy NT 3G wskazaly na dodatkowe zuzycie
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zmeczeniowe. Analiza mikroskopowych Sciezek wytarcia wykazala, Ze zuzycie
Scierne bylo dominujacym mechanizmem. Na podstawie uzyskanych wynikéw
zaproponowano mechanizm zuzycia Sciernego trzech cial (ang. three-body
abrasion wear mechanism) dla stopu TNZ przed i po anodowaniu ([D9] rys.
12).W proponowanym mechanizmie, pomiedzy powierzchnia stopu TNZ
z warstwa tlenkowa i powierzchnig kulki ZrO: znajduja sie czastki zuzytego
materiatu, ktére dzialaja jako nosnik Scierny. Zuzycie wynika ze stopniowej
utraty materiatu na powierzchni. Zuzyte resztki powstaja gtownie w postaci
pojedynczych lub zagregowanych NT w wyniku pekania warstw tlenkowych.

Gléwnym osiagnieciem naukowym w pracy [D9] bylo wykazanie
silnego wplywu przeprowadzonej elektrochemicznej modyfikacji
powierzchni stopu TNZ przy uzyciu metody anodowania w proponowanych
warunkach elektrochemicznych na jego wlasciwosci mikromechaniczne
i biotribologiczne w roztworze Ringer'a. Wykazano, ze mikrotwardos¢
i odpornos¢ na zuzycie biotribologiczne otrzymanych warstw NT maleje ze
wzrostem i dlugoscia nanorurek. Zmniejszenie mikrotwardosci anodowanego
stopu TNZ moze w praktyce klinicznej eliminowac¢ niepozadane naprezenia
implant-kos¢.

Badania dotyczace poprawy biofunkcjonalnosci implantacyjnego stopu
TNZ byty kontynuowane w publikacji pt.”Biological activity and thrombogenic
properties of oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr biomedical alloy” [D10]. Podjete
badania mialy na celu okreslenie wplywu opracowanych warunkéw
anodowania na wlasciwosci biologiczne in vitro stopu TNZ. Anodowe warstwy
nanorurek tlenkowych na powierzchni stopu TNZ otrzymano w wodnych
elektrolitach zawierajacych aktywne jony fluorkowe ([D10] rys. 1) zgodnie
z zaproponowanym sposobem wytwarzania NT 1G [D1], NT 2G [D5] i NT 3G
[D8]. Charakterystyka wlasciwosci biologicznych stopu TNZ przed i po procesie
anodowania obejmowata badania cytotoksycznosci, adhezji, trombogennosci,
hemokompatybilnosci i zwilzalnosci. Ponadto podjeto probe zastosowania
wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G jako nosniki lekow do zastosowan
w systemach kontrolowanego uwalniania lekow.

Obecnos¢ wytworzonych warstw NT byla potwierdzona w badaniach
mikroskopowych przy uzyciu metody FE-SEM i TEM ([D10] rys. 2).
Z obserwowanych obszaréw NT na obrazach mikroskopowych TEM otrzymano
i zanalizowano obrazy dyfrakcji elektronéw (SAED), na podstawie ktérych

wykazano amorficzny charakter nanorurek kazdej badanej generacji.
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Ze wzgledu na fakt, ze chropowatos¢ powierzchni materialéw
implantacyjnych wptywa na przyczepnos¢, a zatem site potaczenia implant-kos¢,
przeprowadzone zostaly badania wplywu warunkéw anodowania na
chropowato$¢ powierzchni stopu TNZ. Istotnym elementem uzyskania dobrego
polaczenia adhezyjnego jest odpowiednie rozwinigcie powierzchni styku
projektowanych biomaterialéw. Geometryczng strukture powierzchni stopu
TNZ po procesie anodowania scharakteryzowano w  badaniach
profilometrycznych przeprowadzonych metoda profilometrii kontaktowej.
Otrzymano profile 2D dla warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni stopu TNZ,
ktdére byty poddane analizie w celu wyznaczenia parametréw amplitudowych
([D10] rys. 3). Wszystkie uzyskane profile powierzchni byly symetryczne.
Omowienie wpltywu warunkéw anodowania na chropowato$¢ powierzchni
stopu TNZ oparto na wybranym parametrze R.. W przypadku warstwy NT 1G
wartos¢ Ra wynosita 0,16(01) um, a dla warstwy NT 2G osiagneta zblizona
warto$¢ 0,13(01) um. Warstwa NT 3G charakteryzowata sie najwigkszg wartoscia
parametru R. réwna 1,34(04) um. Wzrost Ra dla warstwy NT 3G wynika
z bardziej rozwinietej powierzchni i grubszej warstwy tlenkowej w porownaniu
zwarstwami NT 1G i NT 2G ([D10] tab. 2). W przypadku nieanodowanego stopu
TNZ o gtadkiej powierzchni warto$¢ Ra wynosita 0,10 um [D7 rys. 1]. Na
podstawie uzyskanych wynikéw mozna oczekiwa¢, ze warstwa NT 3G bedzie
umozliwiad najlepsza stabilno$¢ potaczenia implant-tkanka kostna. Dodatkowo
moze przyspieszaé proces osteointegracji oraz zmniejsza¢ ryzyko uwalniania
jonow metali w wyniku proceséw korozyjnych i zuzycia biotribologicznego.
Wyznaczona warto$¢ Radla warstwy NT 3G miesci si¢ w optymalnym zakresie
wymaganym dla dobrego zakotwiczenia implantu. Badania aktywnosci tkanki
kostnej po wszczepieniu krdlikom tytanowych implantow o gladkiej
i chropowatej powierzchni wykazaly, ze lepszy kontakt implantu z koscia oraz
wieksza objetos¢ tkanki kostnej uzyskano dla powierzchni chropowatych
w porownaniu do powierzchni gtadkich [32,33].

Badania warstw NT 1G i 2G przeprowadzone przy zastosowaniu metody
XPS podobnie, jak w przypadku warstw NT 3G w pracy [D7] wykazaty, ze tytan
wystepuje gtownie w postaci TiO:21i zredukowanego tlenku ([D10] rys. 4a-b).
Linia Nb3d dla warstw NT 1G i 2G wskazuje na obecno$¢ niobu w jednym stanie
chemicznym Nb2Os ([D10] rys. 4c-d). Taki sam wynik dla niobu zaobserwowano
rowniez dla warstw NT 3G w pracy [D7]. Analiza linii cyrkonu ujawnita pewne
podobienistwa miedzy powierzchniami warstw NT 1G i 2G ([D10] rys. 4e-f).
Polozenie i ksztalt linii wykazaly obecnos¢ cyrkonu w dwoch stanach
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chemicznych: ZrO: oraz Zr(OH). Ponadto wyznaczono udzialy poszczegdlnych
stanow chemicznych dla warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu TNZ przed
modyfikacja powierzchni ([D10] rys. 4g). Mozna zaobserwowad, ze Nb i Zr
zwigzany z tlenem lub grupa OH w anodowych warstwach NT sa wzglednie
stabilne. Ich ilos¢ nie zalezy od zastosowanej procedury modyfikacji
elektrochemicznej. W przypadku tytanu zastosowane anodowanie zasadniczo
wplywa na ilo$¢ tytanu, ale takze na stany chemiczne tytanu. Warto zauwazyc,
ze zastosowane procedury elektrochemicznego utleniania stopu TNZ we
wszystkich trzech generacjach prowadza do zmian wzglednych stosunkow
rozpatrywanych pierwiastkéw ([D10] rys. 4h). Zmiany te sa zwiazane z tytanem,
gdyz zmieniaja si¢ jedynie wzgledne stosunki Ti/Zr i Ti/Nb w poréwnaniu
z probka referencyjna. Na podstawie badan warstw NT 1G i 2G mozna rowniez
zaobserwowac, ze nawet jesli wzgledna ilos¢ skladnikow probek jest prawie
identyczna, jak zaobserwowano dla warstw NT 1G i 3G, ich sktad chemiczny jest
rozny.

Wilasciwosci  elektronowe uzyskanych warstw 1G, 2G i 3G
scharakteryzowano w badaniach przy zastosowaniu metody SKP w pomiarach
CPD i poréwnano z wynikami uzyskanymi dla stopu TNZ w stanie wyjsciowym
([D10] rys. 5). Analiza statystyczna map CPD pozwolita na okreslenie
parametrow CPDav, CPDim, CPDsk, CPDiku i CPDa. Parametry te pozwolily
ilosciowo opisa¢ wilasciwosci elektroniczne powierzchni stopu TNZ przed i po
anodowaniu. Uzyskane wyniki wykazaly, Ze wraz ze wzrostem srednic
otrzymanych NT wzrasta warto$¢ parametru CPDav. Najmniejszgq warto$¢ CPDav
dla wytworzonych warstw NT wykazata warstwa NT 1G. Parametry CPDims
uzyskane dla badanych powierzchni wykazaty rosnace wysokosci CPD
w kolejnosci TNZ, NT 1G, NT 2G i NT 3G. Jednoczesnie wartosci parametru
CPDa pokazaly, ze dlugosc¢ korelacji jest najwieksza dla podioza TNZ i malata
w przypadku powierzchni stopu pokrytej nanorurkami ([D10] tab. 3). Parametry
CPDms i CPDa wykazaly, ze podioze TNZ charakteryzowato si¢ najbardziej
jednorodna powierzchnia sposrod wszystkich badanych materialéw, a takze, ze
wytwarzanie nanorurek na powierzchni TNZ zwieksza jej niejednorodnos¢
elektryczna [34-36]. Wzrost CPD:ms i CPDa wyznaczonych dla powierzchni stopu
z wytworzonymi warstwami NT mozna wyttumaczy¢ zwigkszeniem wymiarow
zewnetrznych srednic nanorurek, ktoére wynosity 87(10) nm dla NT 1G,
103(10) nm dla 2G i 342(34) nm 3G ([D10] tab. 2). Parametr CPDs« i CPDxu
dostarczyly dodatkowych informacji na temat profilu pikéw lub dolin.

Histogramy wartosci CPD z dopasowanymi rozkladami Gaussa pozwolily na

76



okreslanie S$redniej arytmetycznej CPDa.v i odchylenia standardowego
([D10] rys. 6). Uzyskane wyniki wykazaly, iz cala powierzchnia
bezwanadowego stopu TNZ byla réwnomiernie pokryta warstwami NT,
niezaleZnie od rodzajéw zastosowanych roztwordéw i parametréw anodowania
(ID10] rys. 6).

W ksztaltowaniu wiasciwosci powierzchni implantéw nalezy rowniez
wzig¢ pod uwage zwilzalnos¢, ktora jest istotna dla procesu osteoindukgji
poprzedzajacego osseointegracje. Ponadto zwilzalnos¢ wplywa na absorpcje
czasteczek sprzyjajacych adhezji fibroblastow i/lub bakterii [37,38]. Dlatego
w dalszej czesci pracy [D10] przeprowadzono badania kata zwilzania metoda
siedzacej kropli w powietrzu dla otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu
TNZ w stanie wyjSciowym. Wyniki badan zwilzalnosci powierzchni
wytworzonych warstw NT wykazaty, ze kat zwilzania (©) wyznaczony dla
nieanodowanego stopu TNZ wynosit 62,9(9) °, a dla warstw NT 1G, 2G i 3G
przyjmowat kolejno wartos¢ 25,3(5) °, 11,9(1) ° i 14,7(2) ° ([D10] rys. 7).
Przeprowadzone pomiary © wykazaly korzystny, hydrofilowy charakter
powierzchni stopu TNZ zaréwno przed jak i po anodowaniu. Zmniejszenie
wartosci © zaobserwowane dla anodowych warstw NT wskazuje na wzrost
hydrofilowosci w poréwnaniu do wyniku uzyskanego dla podioza.
Najkorzystniejsze wlasciwosci hydrofilowe wykazala warstwa NT 2G,
anastepnie NT 3G i NT 1G. Najmniejsza warto$¢ © okreslono dla stopu TNZ.
Uzyskane wyniki zwilZzalnosci powierzchni warstw nanorurek tlenkowych na
tytanie sa podobne [39]. Powierzchnie hydrofilowe wykazuja wyzsza aktywnos¢
biologiczna w kontakcie z plynami ustrojowymi, a tym samym zapewniajq
lepsza osteointegracje [40].

Badania wptywu anodowania na hemokompatybilnos¢ in vitro stopu TNZ
przeprowadzono w teScie hemolizy wedlug normy F756-00, zgodnie z ktora
warto$¢ indeksu hemolitycznego mniejsza niz 2 wskazuje, ze biomateriatl jest
niehemolityczny. Wyniki testu hemolizy uzyskane dla nieanodowanego stopu
TNZ wykazaly najwyzszy indeks hemolityczny rowny 0,30 ([D8] rys. 7).
Uzyskane wyniki badari hemokompatybilnosci dla warstw NT 1G i 2G ujawnity
w obydwu przypadkach nizsza wartos¢ indeksu hemolitycznego wynoszaca 0,05
w porownaniu do stopu NTZ ([D10] rys. 8), ktéra byta tylko nieznacznie wyzsza
niz indeks hemolityczny dla warstwy NT 3G wynoszacy 0,00 ([D8 rys. 7]).
Uzyskane wyniki dowodza, ze zaproponowana modyfikacja elektrochemiczna
zapewnia wyjatkowa zgodnosc¢ stopu TNZ z krwia.
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Charakterystyke wplywu anodowania na interakcje stopu TNZ ze
srodowiskiem biologicznym przeprowadzono przy zastosowaniu hodowli
komorkowych i odpowiedzi komdrkowej. W przeprowadzonych badaniach
biologicznych in wvitro okreslono cytotoksycznos¢ stopu TNZ przed i po
anodowaniu. W te$cie MTT nie wykazano cytotoksycznosci dla linii mysich
komorek fibroblastow L-929 zaréwno dla nieanodowanego podloza jaki
i otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G ([D10] tab. 4). Mozna tez zauwazyg¢, ze
w przypadku trzech generacji warstw NT wytworzonych na stopie TNZ
uzyskane wyniki sa podobne. Adhezja, proliferacja i migracja komorek
tworzacych tkanke kostna jest zwiazana ze srednicami nanorurek. Potwierdzaja
to liczne badania wskazujace, ze powierzchnia NT sprzyja wzrostowi komorek.
Nalezy zauwazy¢, ze rozne grupy badawcze stosowaly rozne kolonie komorek,
co wptywalo na wyniki badan [41,42]. Przeprowadzono rowniez badania adhezji
komorek do powierzchni anodowych warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu TNZ
w stanie wyjsciowym. Wykazano, ze komorki przylegaly z r6zngq wydajnoscia
([D10] tab. 5). Dla samopasywnej warstwy tlenkowej obecnej na stopie TNZ
i warstwy NT 1G uzyskano wysoka przyczepnosé. W przypadku warstw NT 2G
i 3G stwierdzono $rednia adhezje¢. Uzyskane wyniki mozna powigzaé z réznymi
$rednicami i dlugosciami otrzymanych nanorurek w zaleznosci od generacji.
Adhezja komdrek zmniejszata si¢ wraz ze wzrostem i dtugoscia NT. W licznych
badaniach udowodniono, ze komdrki kosciotwdrcze (osteoblasty) przylegaja do
powierzchni, ktéra jest morfologicznie i chemicznie podobna do naturalnej
tkanki kostnej [43,44]. Wykazano, ze nanorurki tlenkowe o mniejszej srednicy
wykazywaty bardziej stymulujacy wplyw na wzrost i réznicowanie komorek
[45].

Badania trombogennosci przeprowadzono dla stopu TNZ przed i po
anodowaniu ([D10] rys. 8). Krew uzyta w badaniach pochodzita od zdrowych
ludzkich ochotnikow po upewnieniu si¢, ze mnie przyjeli zadnych
antykoagulantow, w tym m.in. kwasu acetylosalicylowego, przez co najmniej
14 dni przed pobraniem. Analiza uzyskanych wynikow wykazata, ze
trombogennos¢ warstw NT 1G i 3G nie rdznita sie od siebie a badane
biomaterialy silnie, czyli niekorzystnie, wplywaly na aktywacje czynnikow
krzepniecia. Biomaterialy te zostaly zaszeregowane odpowiednio do 4 i 5 klasy
([D10] tab. 1). Klasa 5 zawiera probki kontroli dodatniej, tak wiec warstwy NT
3G aktywuja uklad krzepnigcia w takim samym stopniu jak silnie trombogenny
kolagen. Wtasnosci atrombogenne warstwy NT 1G sa tylko nieznacznie lepsze

niz warstwy NT 3G. Wyniki uzyskane dla warstwy NT 2G i stopu TNZ nie r6znig
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si¢ od siebie, jednak wykazuja znacznie lepsze wlasciwosci atrombogenne niz
w przypadku warstwy NT 1G i 3G. Warstwa NT 2G i stop TNZ zostaly
zaszeregowane odpowiednio do klasy 1 i 3. Klasa 1 zawiera biomaterialy
nieznacznie gorsze od kontroli ujemnej ([D10] tab. 1). Wykazano, ze warstwa NT
2G ma niewielki wptyw na uklad krzepniecia.

Obecnie nanotubularne struktury tlenkowe proponowane sa jako
perspektywiczne nosniki lekow w systemach kontrolowanego uwalniania
lekow, stad tez w ramach niniejszej dysertacji podjeto badania dotyczace kinetyki
uwalniania ibuprofenu z matrycy Hep-DOPA dla warstw NT 1G, 2G i 3G
([D10] rys. 10). Analiza poréwnawcza profilu uwalniania ibuprofenu dla warstw
NT 1G, 2G i 3G wykazala szybki wzrost uwalnionego ibuprofenu w pierwszych
10 minutach dla warstwy NT 1G. Ciagly wzrost uwalnianego leku obserwowano
do 30 minut. Po uptywie 60 minut zawartos¢ leku spadia do zera. W przypadku
warstwy 2G i 3G ibuprofen w pierwszych 10 minutach uwalniat si¢ na poziomie
od 16,25% dla warstwy NT 2G i 10,96% dla warstwy NT 3G. W czasie od 20 do
30 minut nastepowal wzrost uwolnionego leku do okoto 35 i 36%. Od 40 minut
nastepowato zmniejszenie uwalniania leku wynoszac przy 60 minutach ponizej
10%. Wysoka dawka ibuprofenu uwolnionego z nanorurek tlenkowych 1G
w pierwszych minutach $wiadczy o mozliwosci szybkiego dziatania
przeciwzapalnego i przeciwbdlowego poprzez uwolnianie substancji
z nanotubularnej warstwy, co jest niezbedne w celu u$mierzenia bodlu
w tkankach okotoimplantacyjnych oraz zmniejszenia stanu zapalnego
z pominigciem stosowania doustnej terapii przeciwbolowej [46,47]. Ibuprofen
z otrzymanych nanorurek uwalniany jest poprzez tzw. "burst effect", czyli szybkie
uwalnianie leku w ciggu pierwszych 15 minut [48]. Na podstawie uzyskanych
wynikdw zaproponowany zostal mechanizm kinetyki uwalniania leku na
przyktadzie ibuprofenu z otrzymanych struktur nanorurkowych na stopie TNZ.
Uwalnianie leku oparto o dwustopniowy model Gallaghera-Corrigana, ktéry
zaklada dwustopniowa kinetyke uwalniania leku. Zgodnie z zaproponowanym
modelem, pierwsza faza uwalniania leku jest jego uwolnienie z polimerowej
matrycy. Druga faze stanowi powolne uwalnianie determinowane przez
degradacje matrycy. Szybkos¢ procesu uwalniania leku w tego typu systemach
kontrolowanego uwalniania lekéw jest wysoka w poczatkowym okresie,
a nastepnie maleje [48].

Gléwnym osiagnieciem naukowym w pracy [D10] bylo wykazanie
wplywu anodowania biomedycznego stopu TNZ w proponowanych

warunkach elektrochemicznych na wzrost chropowatosci powierzchni oraz
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poprawe wlasciwosci elektronowych, zwilzalnosci powierzchni oraz
wlasciwosci biologicznych. Wykazano, ze proponowana elektrochemiczna
modyfikacja powierzchni stopu TNZ na drodze anodowania zapewnia jego
wyjatkowa zgodnos¢ z krwia. Nowoscia bylo przeprowadzenie unikatowych
badan trombogennosci badanych materialow, ktére moga stanowi¢ wazny
aspekt w ich zastosowaniu jako matryce przeciwzakrzepowe. Wykazano, ze
otrzymane warstwy NT 1G, 2G i 3G moga stanowi¢ potencjalny nosnik lekow
w systemach kontrolowanego uwalniania lekow.
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4. Whnioski

Wykonane badania stanowiace podstawe realizowanej pracy doktorskiej,
udowodnily postawiona tezg, ze istnieje mozliwos¢ poprawy biofunkcjonalnosci
stopu TNZ poprzez wytworzenie na jego powierzchni warstw nanorurek
tlenkowych za pomoca anodowania. Opracowany zostal nowatorski sposob
wytwarzania warstw nanorurek tlenkowych 1G, 2G oraz 3G na biomedycznym
stopie TNZ, wykazujacych optymalne parametry morfologiczne: NT 1G (0,5%
HF) - $rednia srednica zewnetrzna 87(10) nm, $rednia srednica wewnetrzna
71(7) nm, dtugosc¢ 0,94(9) nm; NT 2G (2% NH4F) - $rednia $rednica zewnetrzna
103(10) nm, Srednia $rednica wewnetrzna 61(6) nm, dtugosc 3,9(5) um; NT 3G
(4% NH4F) - $rednia srednica zewnetrzna 342(34) nm, $rednia S$rednica
wewnetrzna 169(17) nm, dtugos¢ 9,7(9) um. Wyznaczone zostaly rownania
liniowe opisujace zmiane Sredniej Srednicy zewnetrznej oraz sredniej Srednicy
wewnetrznej NT 3G w funkgji napiecia anodowania w zakresie 15-35 V, ktore
moga stuzy¢ do wytwarzania warstw NT 3G o zalozonych parametrach
morfologicznych. Udowodniono wplyw zwigkszenia stezenia jonow
fluorkowych w elektrolicie na wzrost parametrow morfologicznych warstw NT
2G. Opracowany sposob elektrochemicznej modyfikacji powierzchni stopu TNZ
zapewnia zwigkszenie powierzchni wiasciwej oraz ksztaltowania struktury
warstw NT 2G.

Wykazano wplyw warunkow anodowania na poprawe wlasciwosci
mikromechanicznych, elektronowych i bioelektrochemicznych oraz wzrost
chropowatos$ci powierzchni stopu TNZ. Wykazana zostata wysoka odpornos¢
korozyjna in vitro oraz niska podatnos¢ na korozje wzerowa w warunkach
symulowanych ptyndéw ustrojowych dla stopu TNZ oraz wytworzonych trzech
generacji warstw nanorurek tlenkowych. Okreslony zostal mechanizm korozji
wzerowej oparty o budowe warstw tlenkowych. Wykazano wptyw parametréw
morfologicznych otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G na zmniejszenie
odpornosci na zuzycie $cierne stopu TNZ w kolejnosci: 1G - 2G - 3G NT oraz
zostal zaproponowany mechanizm zuzycia biotribologicznego w roztworze
Ringera’. Anodowanie poprawilo wlasciwosci hydrofilowe stopu TNZ.
Udowodniono, ze powierzchnie warstw NT 1G, 2G i 3G o zwigkszonej
hydrofilowosci wykazuja wigeksza aktywnos$é biologiczna w kontakcie z ptynami
ustrojowymi, a tym samym zapewniaja lepsza osteointegracje. Przeprowadzone
badania biologiczne wykazaty hemokompatybilnos¢ oraz brak cytotoksycznosci
w hodowli komoérkowej przy uzyciu fibroblastéw mysich dla stopu TNZ oraz

warstw NT 1G, 2G i 3G. Wykazano wptyw rosnacej dtugosci oraz srednic NT na
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zmniejszenie adhezji komdrek do podloza w kolejnosci: 1G> 2G - 3G.
Nowatorskie badania trombogennosci uzyskanych warstw pozwolity okresli¢
warstwy NT 2G jako materialy atrombogenne, klasyfikujac je do 1 Kklasy
materialéw przeciwzakrzepowych. Zblizone wiasciwosci trombogenne warstw
NT 1G i 3G, ktore silnie wplywaja na aktywacje czynnikdw krzepniegcia,
zaklasyfikowaty je do klasy 4 i 5. Ponadto badania kinetyki uwalniania
ibuprofenu wykazaly mozliwos¢ zastosowania warstw NT 1G, 2G i 3G jako
uniwersalne nosniki lekdw w systemach kontrolowanego uwalniania lekéw.
Przedstawione wyniki badan wnosza nowy wklad w rozwoj implantow
osteointegracyjnych o zwigkszonej biofunkcjonalnosci do zastosowan

w medycynie regeneracyjnej i spersonalizowanej.
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Abstract. Human movement organs are exposed to numerous loads that may lead to discomforts, injuries, as a result, the
necessity of replacing the traumatized or used joints with artificial implants improving health and comfort of life.
Application of anodic oxidation as a method of surface modification of new titanium alloys based on biocompatible alloy
components allows to obtain oxide nanotubes that will improve the osseointegration process at the border of the live
tissue - implant. In this paper, the production technology of oxide nanotubes of the first generation on the Til3Nb13Zr
biomedical alloy using anodic oxidation in hydrofluoric acid electrolyte at 20 V for 120 min, is developed. Under
proposed conditions single-walled oxide nanotubes were produced with an average outer diameter of 87 nm, inner
diameter of 71 nm and about lpm length. The physical and chemical properties of the anodized surface of the
Til13Nb13Zr alloy were characterized using grazing incidence X-ray diffraction, scanning electron microscopy with field
emission and atomic force microscopy. The obtained results give a new insight into improvement of the ability of the
Ti13Nb13Zr implant alloy for better osseointegration.

INTRODUCTION

Disorders of the musculoskeletal system is a serious medical and economic problem. The World Health
Organization (WHO) recognized the decade 2001 + 2010 for the Decade of Bones and Ponds. According to the
WHO several hundred thousand people around the world suffer from these disorders. It is estimated that 90% of the
population above aged 40 years suffer from degenerative diseases such as osteoarthritis and osteoporosis which can
cause to bone fractures and immobilization, negatively affecting the quality of life [1].

Titanium based implants have been intensively investigated for bone repair since many years. Although titanium
implants have the most desirable mechanical properties compared to other metallic implants, they still do not
provide long-term use due to insufficient biocompatibility and lack of specific bioactivity [2].

Biomaterials made of titanium alloys are biocompatible in relative to the human body without creating a direct
connection to the bone tissue in the early stages after implantation. Their surfaces play an important role in the
response of artificial implants in the biological environment and it is necessary to modify the surface to improve the
properties determined by clinical requirements. It leads to faster and more effective osseointegration, that is, the
connection of an artificial implant with the surrounding tissue. The best way to ensure connection with bone tissue
and to ensure the bioactivity of the titanium implant is to modify its surface. The consequence of striving to improve
the contact between the surface of the titanium implant and the living tissue is the use of nanotechnology. Advances
in the field of nanotechnology now allow precise nanoscale design of materials used for various applications in
medicine. The nanoengineered surfaces have the unique ability of direct cellular interaction on the overall biological
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response of the implanted material. Thanks to this unique property, various techniques based on nanotechnology
have been developed to generate nanoscale surfaces on existing biocompatible titanium implants [3-5].

Anodization becoming a realistic approach for the fabrication of hierarchical single walled nanotubes (SWNTs)
[6]. Dependently on the type and concentration of the electrolyte four generations (4G) of the oxide nanotubes can
be produced. Our last articles focused on electrochemical formation of second (2G) and third (3G) generation
SWNTs on the surface of the Til13Nb13Zr biomedical alloy [7-9].

Oxides nanotube layers have many advantages that provide increase in the bioactivity of the implant surface.
Basically, they increase the roughness of the surface in nanoscale, creating a structure similar to the naturally rough
bone tissue. As demonstrated in numerous studies, bone-forming cells (osteoblasts) tend to adhere to the surface that
is morphologically and chemically similar to natural bone [10].

The aim of this study was surface modification of the new developed titanium based alloy for biomedical
applications. The present study was undertaken in order to obtain the first generation (1G) SWNTs on the
Ti13Nb13Zr biomedical alloy using anodic oxidation under new electrochemical conditions. In available databases
the number of articles based on surface modification of the Til3Nb13Zr alloy where the main topic are oxide
nanotubes is very low. This article shows the original research based on new electrochemical conditions for
production of oxide nanotubes on this alloy which are not observed in literature.

MATERIAL AND METHODS

Material Preparation

The examined samples of the Til3Nb13Zr (wt.%) alloy were cut in the form of disks from the rod of 0.9 mm in
diameter. The samples were ground with 1200 and 2500# grit silicon carbide paper, polished using OP-S suspension,
and then sonicated for 20 min using nanopure water (Milli-Q, 18.2 MQ cm? < 2 ppb total organic carbon).
Anodization was performed at room temperature in 0.5% hydrofluoric acid (48% HF, Sigma Aldrich). The optimal
voltage and time of anodic oxidation were determined in the initial tests to be 20 V and 120 min, respectively.
Process was carried out using a Kikusui PWR800OH Regulated DC Power Supply in the two-electrode system
consisting of the working electrode (WE) which was the sample under study and the counter electrode (CE) in the
form of a platinum foil being spaced from the WE for a distance of 25 mm.

Material Characterization

The surface morphology and cross-section observations of the Til3Nb13Zr alloy with formed layers of SWNTs
were investigated using a scanning electron microscopy with field emission (FE-SEM) using the HITACHI HD-
2300A. The chemical composition after anodization was analyzed by energy dispersive X-ray spectroscopy (EDXS)
used in conjunction with FE-SEM. The X-ray structure of SWNTs was determined using the grazing incidence X-
ray diffraction (GIXD) method on the X'Pert Philips PW 3040/60 diffractometer operating at 30 mA and 40 kV (Cu
Ka radiation), which was equipped with a vertical goniometer and an Eulerian cradle. The GIXD diffraction patterns
were registered in 20 range from 20 to 90° and 0.05° step for the incident angle o of 1.00°. The QScope ™ 250
atomic force microscope (AFM) (Quesant Instrument Corporation, Agoura Hills, CA) with integrated into the
Hysitron TI 950 TriboIndenter was used to study the topography and roughness of the tested surface.

RESULTS AND DISCUSSION

The investigated alloy subjected to anodization belongs to the new generation of vanadium-free titanium alloys.
It has been shown that elimination of toxic elements such as vanadium, aluminum and nickel from composition of
titanium alloys and replacing them with non-toxic elements like zirconium and niobium decreases the risk of
neurodegenerative disease. In addition, it provides higher biocompatibility and corrosion resistance [7,8,11]. EDXS
spectrum (Figure 1a) showed the presence of peaks coming from the substrate - Ti, Nb and Zr. The presence of
oxygen peak in the EDXS spectrum for the alloy anodized under proposed conditions showed that on the surface of
the test material an oxide layer is present.
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FIGURE 1. a) EDXS spectrum of the Til3Nb13Zr alloy after anodization, and b) density current - time characteristic during
the first 200 seconds of the anodization at 20 V for 120 min in 0.5% HF electrolyte.

In order to confirm the occurrence of the anodization process allowing the formation of oxide nanotubes, the
course of the study was recorded as a graph (Figure 1b) of current density versus time. The results confirm the
presence of an oxide barrier layer, which is the reason for the decrease in the current density in the first seconds of
the process. Afterwards the current density increases as a result of the fluoride ion activity.

The precisely and vertically oriented oxide nanotubes fabricated under proposed conditions via anodization of the
Ti13Nb13Zr alloy have been shown in Figure 2a. Cross-section of the SWNTs layer is shown in Figure 2b and the
thickness of the oxide layer about 1 um can be observed. Under controlled conditions the SWNTs develop
perpendicular to the metal substrate. The detailed mechanism of the multistep formation of 1G SWNTs is similar to
that for 2G and 3G SWNTs on the Ti13Nb13Zr alloy reported in our previous works [7,8].

FIGURE 2. FE-SEM image of the microstructure of 1G SWNTs layer formed on the Til3Nb13Zr alloy: a) top general view, and
b) cross-section of the material.

Based on the FE-SEM images (Figure 2) recorded from the selected areas of the Til13Nb13Zr alloy surface after
anodic oxidation, the morphological parameters of the obtained nanotubes were determined. The SWNTs length (L)
was 0.94(9) um. Empirical distribution histograms of the outer (D) and inner (D;) diameter of the SWNTs is shown
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in Figure 3a and b, respectively. Average Dy and D; of the SWNTs was estimated by Gaussian fit to the diameter
histogram to be 87(10) nm and 71(7) nm, respectively.

Based on literature it can be concluded that the composition of the electrolyte for anodization strongly influences
the microstructure of the obtained oxide nanotubes. Nanotubular oxide layers form when electrolytes contain
fluoride ions. First generation of oxide nanotubes is based on aqueous electrolytes of hydrofluoric acid [12,13]. First
report of using HF based electrolytes for formation of nanotubes on Ti and Ti6Al4V alloy appeared in 1999 [14].
Zwilling and co-workers in HF based electrolytes achieved self-organized oxide nanotubes on Ti and Ti6Al4V alloy
via anodization where pore thickness were about 75 nm [14]. The lengths of nanotubes in first generation were
maximum approximately 500 nm. Anodization of titanium foil in 0.5% HF at low voltage allowed to obtain
nanotubes with pore size from 15 to 30 nm. Increasing the voltage up to 20 V, the nanotubes of inner diameter about
76 nm were produced [15].

404 A I Histogram b B Histogram |

—— Gaussian fit —— Gaussian fit

120 140 180 30 40 50 60 70 80
Outer diameter [nm] Inner diameter [nm]

FIGURE 3. Histogram of: a) outer and b) internal diameter distribution of the SWNTSs on the surface of the Til3Nb13Zr alloy
and Gaussian fitting curve.

A typical AFM image of the surface of the Til3Nb13Zr alloy after anodization in 3D view is presented in Figure
4a. After anodization of the Ti13Nb13Zr alloy in the appropriate conditions, the surface development has changed.
The surface roughness significantly increased and Ra = 64.8 nm. The obtained results point that anodization of the
tested alloy caused the increase in surface roughness more than 15 times as compared to the Til3Zr13Nb alloy
before anodization which was the subject of research in our previous article [8].
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FIGURE 4. a) The 3D AFM image, and b) X-ray pattern diffraction of the Til3Nb13Zr alloy after anodization in 0.5% HF at
20 V for 120 min.
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Hydrofluoric acid is relatively aggressive, consequently it etches and dissolves most of the growing oxide,
preventing the formation of long nanotubes during the anodization process. It needs to be highlighted that in this
study in proposed new conditions, two-fold increase in the length of the SWNTs on the Til3Nb13Zr alloy can be
obtained compared to research reported in literature [14]. The received morphological parameters of the SWNTs
ensure good results for in vitro research for bone formation and gene expression associated with bone formation and
remodeling during the osseointegration period [16,17].

Figure 4b presents the diffraction pattern of the Til3Nb13Zr alloy after anodization in 0.5% HF at 20 V for 120
min. The phase analysis show the presence of phases from the substrate: o - Ti (PDF ICDD 00-044-1288) and 3 - Ti
(PDF ICDD 01-089-3725). The XRD analysis also revealed the presence of the diffraction lines coming from
titanium oxides: TiO; (rutile), TiOz and TiO.

CONCLUSION

The obtained results of EDXS, FE-SEM, AFM and GIXD confirmed the possibility of formation of the SWNTs
on the surface of the biomedical Til3Nb13Zr alloy by anodic oxidation in a solution of 0.5% HF at a voltage of 20
V for 120 min at room temperature. The obtained SWNTs of 1G consist to rutile, TiO and TiOs. The morphological
parameters of the formed nanotubes were determined to be ~ 1 um in the length, 87 nm in outer and 71 nm in inner
diameter. Increasing the surface roughness over 15 times compared to the alloy without nanotubes suggests that the
proposed method of surface modification is promising for better osseointegration of the Til13Zr13Nb implant alloy.
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EIS and LEIS Study on In Vitro Corrosion Resistance of Anodic
Oxide Nanotubes on Ti-13Zr-13Nb Alloy in Saline Solution
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Abstract; This woek concerns the search for new ways to medify the surface of the blomedical
Ti-13Zr-13b alloy for applications in regenerative medicine and personalized medicine, Obtained
fowr the first time, eadde nanoiubes (OMTs) layers of first-generation (15) on o Ti-138r-13Np alkoy
were produced by anodizing in 3% HE electrolyte at 20 Y for 1200 min. The physico-chemical
characterization of the obtained bamboo-inspired 06 ONTs was conduched w=ing TEM and ATR-FTIR
rrethods, [novitre cerresion resistance of the 1G OMTs and comparative Ti-152e-13N substrake in
salime solufion at 37 “C was conducted by open-circuit potential, Tafel curves, anodic polarization
curves, and EIS methods. LEIS and SVET stuedy of local corrosion resistamoe was also carried oat,
It was Found that surface modification by anodizing of the Ti-1532r-138b alloy under proposed
comdditions allowed i abtain porous OMNTs highly esistant o pitting corrosion. The oblained results
give a mow insight into the relatiorship between the morphelogical parameters of first-generation
cecide nanotubes ard in vitro cotrosion resistance of the Ti=132r- 13Nk alloy in saline solution at the
ricToe and micrnscabe.

Kr.-.',n.':nnin: nncrcli:.':ing: corrmsion resistance: oxdde nandtubes: Ti= 1320130k ﬂ.lh'-_l.-'

1. Inteoduction

The human body is a very demanding environment for engineering materials due
b the need toouse implant matenals that must be highly resistant fo corresion, especially
pitting, in the environment of tissues and body fluids [1-7]. Titanium and its allovs are
currently one of the most commonly: used biematerials in modern medicine, The =elf-
passive oxide layer formed naturcally in the air or the paszsive oxide laver obtained as a
result of forced passivation on the surface of the titanium-based implants provides their
protection against harmiful environmental factors of the human body, thanks te which
these biomaterials can be commonly used in implantolegy, e.g., for the production of
short-and long-teery implants, such as stents, orthodontc wires, dental implants;: koee
and hip endoprostheses, plates, bone scréws, etc. [1.2]. Insufficient resistance of metallic
biomaterials fo cormosion may becrme a source of elements that have a toxic effect on
lissies or cause carcinogenic reactions in the body [5].

Titaniurm alloys used in implantology contain foxic clemments such as ALV, and MNi, the
release of which can lead o many diseases such as Alzheimer’s, metallosis, neuropathy,
or a broadly understood allergic reaction [5], To eliminate the harmful effects of toxic
elements, new alloys based on biocompatible elements such as nichium, zicconium, molvb-
denum, and tantalum have been developed at the turn of the last few years, which act
as stabilizers of the B structure in Htanium [2-21 ] Therefore, emphasis is placed on the
production of new titanium-based alloys with mechanical properties similar to the Mi-Ti
alloy and greater corrosion registance, not confaining barmful elements such as Ti-MNb-Zy,
Ti-Mo-Zr, Ti-Wb-Ta, Ti-Mo, Ti-Zr, or Ti-Ta [ 1,2,9=-21]. In addition, the surface of titankum
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