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Streszczenie  

 

 Perspektywa regeneracji uszkodzonych lub niefunkcjonalnych tkanek za 

pomocą gotowego produktu syntetycznego jest motorem napędowym 

dynamicznie rozwijającej się medycyny regeneracyjnej. Obecnie wrasta 

zainteresowanie nanomedycyną, ponieważ zastosowanie narzędzi 

nanotechnologicznych do wytwarzania nanostruktur umożliwia poprawę 

interakcji między powierzchniami biomateriałów a jednostkami biologicznymi.  

 W przedstawionym wprowadzeniu teoretycznym niniejszej rozprawy 

doktorskiej zostały nakreślone problemy wynikające z nieprawidłowego 

dopasowania między implantem a tkanką kostną. Część teoretyczna dotyczyła 

tematyki implantów długoterminowych, ze szczególnym uwzględnieniem 

materiałów na bazie tytanu. Scharakteryzowana została nowa generacja 

dwufazowych (α + β) stopów tytanu z uwzględnieniem materiału badań 

w postaci stopu Ti13Nb13Zr. W części teoretycznej podnoszony jest też temat 

elektrochemicznej modyfikacji powierzchni, której zadaniem jest wytworzenie 

na powierzchni tytanowego implantu warstw nanorurek tlenkowych (NT). 

Omawiane są ponadto główne parametry procesu anodowania oraz ich wpływ 

na morfologię warstw NT w odniesieniu do badań biologicznych opisywanych 

w literaturze.  

Na podstawie przeprowadzonej analizy literatury przyjęto w niniejszej 

dysertacji tezę badawczą, że istnieje możliwość poprawy biofunkcjonalności 

stopu Ti13Nb13Zr poprzez wytworzenie na jego powierzchni warstw nanorurek 

tlenkowych za pomocą anodowania. Na podstawie tak sformułowanej tezy 

zostały zaproponowane cele badawcze, które dotyczyły opracowania sposobu 

anodowego wytwarzania warstw NT pierwsze (1G), drugiej (2G) i trzeciej (3G) 

generacji na powierzchni biomedycznego stopu Ti13Nb13Zr, charakterystyki 

właściwości fizyko-chemicznych, biotribologicznych, mikromechanicznych, 

elektronowych, bioelektrochemicznych, biologicznych oraz chropowatości 

powierzchni stopu Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania, kontroli jakości 

stopu Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania w przyspieszonych 

badaniach korozyjnych w komorze solnej oraz zastosowania wytworzonych 

warstw NT na powierzchni stopu Ti13Nb13Zr jako potencjalny nośnik leków. 

 Przedstawione wyniki uzyskane licznymi metodami badawczymi 

dowodzą, iż metoda anodowania pozwala na wytworzenie warstw NT 1G, 2G 

i 3G. Uzyskane nanorurki charakteryzowały się budową jednościenną i wysokim 

stopniem uporządkowania oraz były prostopadle ułożone względem podłoża. 
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Wyniki przyspieszonych badań korozyjnych w środowisku obojętnej mgły solnej 

potwierdziły wysoką jakość proponowanych implantacyjnych materiałów.  

Wykazano wpływ warunków anodowania na poprawę właściwości 

mikromechanicznych, elektronowych i bioelektrochemicznych oraz wzrost 

chropowatości powierzchni stopu Ti13Nb13Zr. Wykazana została wysoka 

odporność korozyjna in vitro wytworzonych nanoinżynieryjnych materiałów 

oraz ich niska podatność na korozję wżerową w warunkach symulowanych 

płynów ustrojowych. 

W nowatorskich badaniach impedancyjnych w makro- i mikroskali określono 

mechanizm korozji wżerowej oparty o dwuwarstwową budowę NT. Wykazano 

wpływ parametrów morfologicznych otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G na 

zmniejszenie odporności na zużycie ścierne stopu Ti13Nb13Zr. Zaproponowano 

mechanizm zużycia biotribologicznego otrzymanych warstw NT w roztworze 

Ringera’. 

 Dalsza część badań odnosi się do właściwości biologicznych, które 

determinują biomateriał pod kątem jego zastosowania. Wyznaczone w teście 

hemolizy wartości wskaźnika hemolitycznego pozwoliły na określenie 

otrzymanych materiałów jako hemokompatybilne. Badania kąta zwilżania 

wykazały poprawę właściwości hydrofilowych powierzchni warstw NT. Metoda 

anodowania polepszyła hydrofilowość w stosunku do samopasywnej warstewki 

obecnej na stopie Ti13Nb13Zr. Wysiane mysie fibroblasty na wytworzonych 

warstwach NT trzech generacji oraz dla stopu Ti13Nb13Zr w stanie wyjściowym 

wykazały brak cytotoksyczności. Nowatorskie badania oceny trombogenności 

warstw NT pozwoliły na przyporządkowanie ich do odpowiedniej klasy. 

Właściwości atrombogenne wykazała warstwa NT 2G. Warstwy NT 1G i 3G 

zaklasyfikowano odpowiednio do 4 i 5 klasy. Materiały te charakteryzują się 

silnymi właściwościami aktywującymi czynniki krzepnięcia. Wykazana została 

możliwość zastosowania anodowo wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G jako 

nośników leków w systemach kontrolowanego uwalniania leków. Każda 

z otrzymanych warstw NT może zostać użyta jako nośnik leku 

przeciwzapalnego do celowanego działania leczniczego, co pozwoli ograniczyć 

suplementację doustną.  
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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 (α + β) 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr 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 

Ti13Nb13Zr 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 

5:1671051863



 

 
6 

in the surface roughness of the Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr alloy. Mouse fibroblasts seeded on the prepared 

NT layers of three generations and for the Ti13Nb13Zr 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 4th 

and 5th 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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Praca doktorska pt. „Anodowe wytwarzanie i biofunkcjonalność warstw nanorurek 

tlenkowych na stopie Ti13Nb13Zr” została opracowana na podstawie 

10 oryginalnych i jednotematycznych publikacji [D1–D10]. Rozprawa doktorska 

opiera się na wynikach, które częściowo uzyskałam jako stypendystka projektu 

„Dokto-RIS – program stypendialny na rzecz innowacyjnego Śląska” w latach 2012-

2014 oraz programu „Fundament Optymalnego Rozwoju: Staże z Technologii - 

FORSZT” w latach 2015-2016 realizowanego w ramach Europejskiego Funduszu 

Społecznego, Program Operacyjny Kapitał Ludzki, Priorytet VIII „Regionalne 

kadry gospodarki”, Działanie 8.2 „Transfer wiedzy”, Poddziałanie 8.2.1 

„Wsparcie dla współpracy sfery nauki i przedsiębiorstw”. 

 

 

[D1] 

Stróż A, Dercz G, Chmiela B, Łosiewicz B. Electrochemical synthesis of 

oxide nanotubes on biomedical Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr zawierającego 

biokompatybilne składniki stopowe w celu otrzymania warstw nanorurek 

tlenkowych (NT) pierwszej generacji (1G). Osiągnięciem tej pracy jest 

opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 1G w elektrolicie 

zawierającym 0,5% roztwór kwasu fluorowodorowego przy napięciu 20 V przez 

120 min w temperaturze pokojowej. Właściwości fizyko-chemiczne powierzchni 

anodowanego stopu Ti13Nb13Zr scharakteryzowano za pomocą metody GIXD, 

FE-SEM, EDXS oraz AFM. W zaproponowanych warunkach procesu 

anodowania wytworzono jednorodne i jednościenne NT o średniej średnicy 

zewnętrznej 87(10) nm, średniej średnicy wewnętrznej 71(7) nm i średniej 

długości 0,94(9) μm. Charakterystyka strukturalna otrzymanych warstw NT 1G 

wykazała obecność TiO2 w odmianie polimorficznej rutylu, TiO i TiO3 na 

podłożu dwufazowego ( + ) stopu Ti13Nb13Zr. Wykazany ponad 15-krotny 

wzrost chropowatości powierzchni anodowanej w porównaniu z nieutlenionym 

podłożem stopowym sugeruje, że proponowany sposób modyfikacji 

powierzchni jest obiecujący dla poprawy procesu osteointegracji 

implantacyjnego stopu Ti13Nb13Zr na granicy żywa tkanka-implant. 

 

9:1003646278
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Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 1G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, interpretacji uzyskanych wyników i przygotowaniu 

tekstu publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 75%. 

 

 

 

[D2] 

Łosiewicz B, Stróż A, Kubisztal J, 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, IF2023: 3,236, MEiN: 100 pkt, Invited Paper 

 

Praca dotyczy charakterystyki właściwości międzyfazowych warstw NT 1G 

otrzymanych na powierzchni biomedycznego stopu Ti13Nb13Zr. Na podstawie 

przeprowadzonych badań fizyko-chemicznych metodami TEM i ATR-FTIR 

potwierdzono, że modyfikacja powierzchni stopu Ti13Nb13Zr poprzez 

anodowanie w 0,5% wodnym roztworze HF przy napięciu 20 V przez 120 min 

w temperaturze pokojowej, pozwoliła na wytworzenie warstw NT 1G 

inspirowanych budową bambusa o strukturze rutylu. Badania odporności 

korozyjnej in vitro stopu Ti13Nb13Zr przed i po anodowaniu przeprowadzono 

w roztworze soli fizjologicznej w temperaturze 37 C metodami stało- 

i zmiennoprądowymi. W badaniach metodą EIS wykazano zachowanie 

impedancyjne elektrody Ti13Nb13Zr w stanie wyjściowym, które jest typowe dla 

tytanu i jego stopów pokrytych samopasywną warstwą tlenkową, 

a w przypadku warstwy NT 1G uzyskano charakterystyki impedancyjne typowe 

dla elektrod porowatych. Przeprowadzone zostało modelowanie fizyko-

chemiczne uzyskanych widm impedancyjnych przy użyciu koncepcji 

elektrycznych obwodów zastępczych, które pozwoliło określić szczegółowy 

mechanizm i kinetykę korozji elektrochemicznej badanych elektrod. Nieznaczny 

spadek odporności korozyjnej anodowanej elektrody Ti13Nb13Zr w porównaniu 

z elektrodą w stanie wyjściowym wynikał z porowatości powierzchni warstwy 

NT 1G, co zostało potwierdzone w badaniach lokalnej odporności korozyjnej 

przeprowadzonych skaningowymi metodami elektrochemicznymi LEIS i SVET. 

Charakterystyki potencjodynamiczne elektrody Ti13Nb13Zr przed i po 

10:2049563436
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anodowaniu nie wykazały podatności na korozję wżerową aż do wartości 

potencjału 9,4 V, co świadczy o bardzo wysokiej odporności na działanie 

agresywnych jonów chlorkowych w środowisku biologicznym. 

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 1G, współudziale w przeprowadzeniu badań odporności 

korozyjnej, analizie i dyskusji wyników oraz przygotowaniu tekstu publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 60%. 

 

 

 

[D3]  

Smołka A, Rodak K, Dercz G, Dudek K, Łosiewicz 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, IF2014: 0,530, MNiSW: 15 pkt  

Praca dotyczy zastosowania metody anodowania do elektrochemicznej 

modyfikacji powierzchni stopu Ti13Nb13Zr w celu otrzymania warstw NT 

drugiej generacji (2G) do zastosowań w medycynie regeneracyjnej. Osiągnięciem 

tej pracy jest opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 2G 

w elektrolicie zawierającym 1 M (NH4)2SO4 z dodatkiem 1% wag. NH4F przy 

napięciu 20 V przez 120 min w temperaturze pokojowej. Wyniki badań fizyko-

chemicznych uzyskane przy zastosowaniu metody STEM, EDS, GIXD i AFM 

potwierdziły możliwość elektrochemicznego wytwarzania warstw 

samoorganizujących się NT 2G na powierzchni stopu Ti13Nb13Zr 

w proponowanych warunkach anodowania. Charakterystyka właściwości 

fizyko-chemicznych wykazała, że otrzymane warstwy NT 2G posiadają 

strukturę rutylu, a średnia średnica zewnętrzna jednorodnych i jednościennych 

nanorurek mieści się w zakresie od 10 do 32 nm. Na podstawie uzyskanych 

wyników zaproponowany został trójetapowy mechanizm tworzenia anodowych 

warstw NT 2G w elektrolicie na bazie siarczanu amonu z dodatkiem jonów 

fluorkowych pochodzących od fluorku amonu, które jest wspomagane 

działaniem pola elektrycznego. Wykazano ponad 20-krotny wzrost 

chropowatości powierzchni anodowanego stopu Ti13Nb13Zr w porównaniu do 

podłoża w stanie wyjściowym, co sugeruje, że opracowany sposób 

11:6913352262
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elektrochemicznej modyfikacji powierzchni może zapewnić poprawę procesu 

osteointegracji badanego stopu implantacyjnego. 

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, analizie i dyskusji wyników oraz przygotowaniu 

tekstu publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 70%. 

 

 

 

 

[D4]  

Smołka A, Dercz G, Rodak K, Łosiewicz B. Evaluation of corrosion 

resistance of nanotubular oxide layers on the Ti13Zr13Nb alloy in 

physiological saline solution. Arch. Metall. Mater., 2015, 60(4), 2681-2686. 

DOI:10.1515/amm-2015-0432, MNiSW: 30 pkt 

 

Praca dotyczy określenia wpływu obecności warstw NT 2G wytworzonych 

metodą anodowania na odporność korozyjną in vitro implantacyjnego stopu 

Ti13Nb13Zr w środowisku soli fizjologicznej w temperaturze 37 C. Obecność 

anodowych warstw NT 2G o strukturze rutylu otrzymanych w elektrolicie 

zawierającym 1 M (NH4)2SO4 z dodatkiem 1% wag. NH4F przy napięciu 20 V 

przez 120 min w temperaturze pokojowej, została potwierdzona w badaniach 

fizyko-chemicznych wykonanych metodą STEM i SEM. Ocenę porównawczą 

odporności korozyjnej elektrody Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania 

przeprowadzono w oparciu o badania elektrochemiczne przy użyciu metody 

OCP, krzywych polaryzacji oraz EIS. Do wyznaczenia parametrów odporności 

korozyjnej badanych elektrod w oparciu o pomiary potencjodynamiczne 

zastosowano metodę ekstrapolacji prostych Tafela. W badaniach 

impedancyjnych wykazano pojemnościowe zachowanie badanych elektrod 

i wysokie wartości modułu impedancji, które są typowe dla elektrod 

metalicznych pokrytych warstwą tlenkową o właściwościach barierowych. 

W celu określenia mechanizmu i kinetyki korozji elektrochemicznej badanych 

elektrod przeprowadzono analizę charakterystyk impedancyjnych przy 

12:1003914004
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zastosowaniu koncepcji elektrycznych obwodów zastępczych. 

W zaproponowanym mechanizmie korozji wżerowej założono obecność ciągłej 

warstwy tlenkowej na powierzchni elektrody Ti13Nb13Zr w stanie wyjściowym 

oraz porowatej warstwy NT 2G o budowie dwuwarstwowej na powierzchni 

anodowanej elektrody. Osiągnięciem tej pracy jest potwierdzenie założonej tezy, 

że elektrochemiczna modyfikacja powierzchni stopu Ti13Nb13Zr na drodze 

anodowania pozwala na poprawę jego biofunkcjonalności poprzez otrzymanie 

warstw NT 2G o wyższej odporności korozyjnej w porównaniu do podłoża 

stopowego. 

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, wykonaniu pomiarów odporności korozyjnej, 

opracowaniu uzyskanych wyników i przygotowaniu tekstu publikacji.  

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 75%. 

 

 

[D5] 

Stróż A, Dercz G, Chmiela B, Stróż D, Łosiewicz B. Electrochemical 

formation of second generation TiO2 nanotubes on Ti13Nb13Zr alloy for 

biomedical applications. Acta Phys. Pol., 2016, 130(4), 1079-1080. 

DOI:10.12693/APhysPolA.130.1079, IF2016: 0,469, MNiSW: 15 pkt 

 

Praca dotyczy zastosowania wysokiej zawartości jonów fluorkowych w składzie 

elektrolitu na bazie siarczanu amonu do wytworzenia warstw NT 2G na 

powierzchni biomedycznego stopu Ti13Nb13Zr z wykorzystaniem metody 

anodowania w celu wytworzenia NT o zwiększonych parametrach 

morfologicznych. Osiągnięciem tej pracy jest opracowanie sposobu wytwarzania 

anodowych warstw NT 2G w elektrolicie zawierającym 1 M (NH4)2SO4 

z dodatkiem 2% wag. NH4F przy napięciu 20 V przez 120 min w temperaturze 

pokojowej. Charakterystyka właściwości fizyko-chemicznych otrzymanych 

warstw NT 2G przeprowadzona za pomocą metody FE-SEM i GIXD 

potwierdziła możliwość anodowego wytwarzania jednorodnych warstw NT 2G 

na powierzchni stopu Ti13Nb13Zr w proponowanych warunkach utleniania 

elektrochemicznego. Wykazano amorficzną strukturę otrzymanych warstw 

NT 2G. Stwierdzono, że w proponowanych warunkach anodowania można 
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otrzymać jednościenne NT o średniej średnicy zewnętrznej 103(16) nm, średniej 

średnicy wewnętrznej 61(11) nm oraz średniej długości 3,9(2) μm. Uzyskane 

wyniki świadczą o tym, że opracowany sposób elektrochemicznej modyfikacji 

powierzchni stopu implantacyjnego Ti13Nb13Zr zapewnia możliwość 

zwiększenia powierzchni właściwej warstwy NT 2G, co może wpływać na 

poprawę procesu osteointegracji. 

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, opracowaniu uzyskanych wyników i przygotowaniu 

tekstu publikacji.  

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 75%. 

 

 

 

[D6] 

Stróż A, Luxbacher T, Dudek K, Chmiela B, Osak P, Łosiewicz 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, IF2023: 3,748, MEiN: 140 pkt, Invited Paper 

 

Praca dotyczy charakterystyki właściwości bioelektrochemicznych in vitro 

warstw NT 2G otrzymanych na stopie Ti13Nb13Zr metodą anodowania 

w elektrolicie zawierającym 1M (NH4)2SO4 z dodatkiem 2% wag. NH4F przy 

napięciu 20 V przez 120 min w temperaturze pokojowej. Obecność 

bambusopodobnych NT 2G o amorficznej strukturze została potwierdzona 

w badaniach fizyko-chemicznych wykonanych metodą FE-SEM, EDS oraz GIXD. 

Pomiary potencjału zeta dla stopu Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania 

prowadzono w wodnym roztworze KCl, soli fizjologicznej buforowanej 

fosforanem (PBS) i sztucznej krwi, charakteryzujących się różną siłą jonową i pH 

w zakresie od ponad 3 do 9. Wykazano wpływ pH elektrolitu i siły jonowej na 

potencjał zeta badanych powierzchni. Stwierdzono przesunięcie punktu 

izoelektrycznego w obojętnym roztworze KCl od wartości pH 4,2, która jest 

typowa dla hydrofobowej powierzchni bez grupy funkcyjnej do pH 5,4 dla 

amorficznej warstwy NT 2G o właściwościach hydrofilowych. Porównano 

wpływ rodzaju elektrolitów na potencjał zeta przy pH 7,4 dla stopu Ti13Nb13Zr 
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przed i po anodowaniu. Wykazano silną reakcję jonów wapnia z powierzchnią 

warstwy NT 2G. Jony złożone zawarte w sztucznej krwi wykazały silniejsze 

powinowactwo do hydrofobowej powierzchni stopu w stanie wyjściowym niż 

hydrofilowej powierzchni NT 2G. W badaniach odporności korozyjnej in vitro 

w roztworze PBS przeprowadzonych metodą OCP i anodowych krzywych 

polaryzacji wykazano wpływ anodowania na wzrost odporności korozyjnej 

elektrody Ti13Nb13Zr spowodowany obecnością stabilnej warstwy NT 2G 

o amorficznej strukturze. W badaniach potencjodynamicznych obu typów 

elektrod nie stwierdzono podatności na korozję wżerową do wartości potencjału 

9,4 V. Przeprowadzone badania zachęcają do dalszych modyfikacji powierzchni 

stopu Ti13Nb13Zr poprzez anodowanie w nowych warunkach 

elektrochemicznych.  

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 2G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, współudziale w przeprowadzonych badaniach 

korozyjnych, opracowaniu uzyskanych wyników i przygotowaniu tekstu 

publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 75%. 

 

 

 

[D7] 

Łosiewicz B, Skwarek S, Stróż 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, IF2021: 3,748, MEiN: 140 pkt, Invited Paper 

 

Praca dotyczy zastosowania elektrochemicznej modyfikacji powierzchni 

implantacyjnego stopu Ti13Nb13Zr na drodze anodowania do otrzymania 

warstw NT trzeciej generacji (3G) oraz określenia wpływu anodowania na 

właściwości fizyko-chemiczne, elektronowe, mikromechaniczne i chropowatość 

powierzchni podłoża. Osiągnięciem tej pracy jest opracowanie sposobu 

wytwarzania anodowych warstw NT 3G w elektrolicie na bazie 1M glikolu 

etylenowego z dodatkiem 4% wag. NH4F przy napięciu z zakresu 15–35 V przez 

120 min w temperaturze pokojowej. Wyniki badań fizyko-chemicznych 
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otrzymane przy użyciu metody SEM i EDS potwierdziły wytworzenie warstw 

NT 3G w nowych warunkach anodowania. Wyznaczono równania liniowe 

opisujące zmianę średniej średnicy zewnętrznej i średnicy wewnętrznej 

otrzymanych nanorurek w funkcji napięcia anodowania, które mogą znaleźć 

zastosowanie do wytwarzania nanorurek o założonych parametrach 

morfologicznych. Grubość warstw NT 3G wyznaczono metodą skanującej sondy 

Kelvina (SKP). Kontrolę jakości warstw NT 3D przeprowadzono 

w przyspieszonych badaniach korozyjnych w komorze solnej w obojętnej mgły 

solnej. Przeprowadzono pomiary mikrotwardości metodą Vickers’a przed i po 

badaniach w komorze solnej, które wykazały wysoką jakość otrzymanych 

warstw NT 3G i zależność mikrotwardości od napięcia anodowania. Wykazano 

wpływ anodowania na poprawę właściwości elektronowych stopu TNZ 

określonych w badaniach metodą SKP. Stwierdzono wpływ anodowania na 

wzrost chropowatości powierzchni stopu TNZ w pomiarach przy użyciu metody 

profilometrii kontaktowej. W przypadku warstw NT 3G wytworzonych przy 

napięciach 25-35 V uzyskano wartość Ra w zakresie 1,07–2,73 m, która jest 

optymalna dla materiałów implantacyjnych. 

 

Mój udział w powyższym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań 

w postaci warstw NT 3G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, współudziale w przeprowadzonych badaniach 

chropowatości powierzchni, opracowaniu uzyskanych wyników i współudziale 

w przygotowaniu tekstu publikacji. 

 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 70%. 
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[D8] 

Stróż A, Łosiewicz B, Zubko M, Chmiela B, Balin K, Dercz G, Gawlikowski 

M, Goryczka T. Production, structure and biocompatible properties of 

oxide nanotubes on Ti13Nb13Zr alloy for medical applications. Mater. 

Charact., 2017, 132, 363-372. DOI:10.1016/j.matchar.2017.09.004, IF2017: 

2,892, MNiSW: 45 pkt 

 

Praca dotyczy zastosowania elektrochemicznej modyfikacji powierzchni 

stopu Ti13Nb13Zr metodą anodowania do wytworzenia warstw NT 3G 

i określenia wpływu anodowania na jego właściwości fizyko-chemiczne, 

hemokompatybilność i odporność korozyjną in vitro. Osiągnięciem tej pracy jest 

opracowanie sposobu wytwarzania anodowych warstw NT 3G w elektrolicie 1M 

glikolu etylenowego z dodatkiem 4% wag. NH4F przy napięciu 50 V przez 80 

min w temperaturze pokojowej. Wyniki badań fizyko-chemicznych otrzymane 

przy użyciu metody FE-SEM, TEM, EDS, GIXD, XRD i XPS, potwierdziły 

wytworzenie jednościennych nanorurek o strukturze amorficznej i średniej 

średnicy zewnętrznej 362(44) nm, średniej średnicy wewnętrznej 218(39) nm oraz 

średniej długości 9,7(6) μm. Wykazano że otrzymane nanorurki składały się 

z tlenków składników stopowych TiO2, Nb2O5, ZrO2 i ZrOx. Istotnym 

osiągnięciem było wykazanie w biologicznej ocenie biozgodności, że stop 

Ti13Nb13Zr po anodowaniu nie wykazuje efektów hemolitycznych i spełnia 

wymagania do zastosowań klinicznych. Badania odporności korozyjnej in vitro 

stopu Ti13Nb13Zr przed i po anodowaniu przeprowadzono metodą OCP, EIS 

i anodowych krzywych polaryzacji w roztworze soli fizjologicznej 

w temperaturze 37 C. Charakterystykę mechanizmu i kinetyki korozji wżerowej 

badanych elektrod przeprowadzono w oparciu o pomiary impedancyjne 

z zastosowaniem modelowania fizyko-chemiczne opartego o koncepcję 

elektrycznych obwodów zastępczych przy użyciu zmodyfikowanego modelu 

celki Randles’a. W badaniach potencjodynamicznych wykazano zbliżone 

wartości potencjału korozyjnego i pasywne zachowanie oraz brak inicjacji korozji 

wżerowej do potencjału 9,5 V dla obydwu badanych elektrod. Uzyskane wyniki 

wykazały nieznaczny spadek odporności na korozję wżerową zmodyfikowanej 

powierzchniowo elektrody Ti13Nb13Zr w porównaniu z elektrodą w stanie 

wyjściowym z powodu obecności porowatej warstwy NT 3G. Otrzymane 

w pracy wyniki mogą stanowić nowy wgląd w poprawę zdolności stopu 

implantu Ti13Nb13Zr do osteointegracji w środowisku biologicznym.  
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Mój udział w tym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań w postaci 

warstw NT 3G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością prac 

eksperymentalnych, wykonaniu pomiarów odporności korozyjnej, opracowaniu 

uzyskanych wyników i przygotowaniu tekstu publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 65%. 

 

 

 

[D9] 

Stróż A, Maszybrocka J, Goryczka T, Dudek K, Osak P, Łosiewicz 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 określenia wpływu zaproponowanych warunków anodowania 

stopu Ti13Nb13Zr na jego właściwości fizyko-chemiczne, mikromechaniczne 

i biotribologiczne w środowisku biologicznym. Mikrostrukturę stopu 

Ti13Nb13Zr przed i po procesie anodowania scharakteryzowano za pomocą 

metody SEM. Istotnym osiągnięciem pracy była ocena wpływu warunków 

anodowania na właściwości mikromechaniczne stopu Ti13Zr13Nb, z której 

wynika, że mikrotwardość Vickers’a wyznaczona pod zmiennymi obciążeniami 

zmieniała się w zależności od rodzaju elektrolitu i zastosowanych parametrów 

napięciowo-czasowych procesu anodowania. Wykazano, że mikrotwardość 

Vickers’a dla nieanodowanego stopu była niezależna od zastosowanego 

obciążenia i wynosiła 302(1). Należy podkreślić, że dla warstw NT 1G, 2G i 3G 

ujawniono zależność mikrotwardości Vickers’a od przyłożonego obciążenia ze 

względu na różnice w parametrach morfologicznych i długościach NT. 

Mikrotwardość Vickers’a dla warstw NT 1G, 2G i 3G zmieniała się wraz ze 

wzrostem obciążenia. Ze wzrostem średnicy NT zmniejszała się liczba NT 

przenoszących obciążenia w obszarze styku badanych powierzchni 

z wgłębnikiem diamentowym. Wytworzone warstwy NT 1G, 2G i 3G mogą 

rekompensować dużą twardość stopu Ti13Nb13Zr stosowanego do produkcji 

implantów eliminując naprężenia implant-kość. Na podstawie badań 

biotribologicznych przeprowadzonych w warunkach tarcia ślizgowego 

w obecności roztworu Ringer’a, który był biologicznym płynem smarującym 

wykazano, że największą odpornością na zużycie ścierne cechował się stop 
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z samopasywną warstwą tlenkową na powierzchni. Wykazano mniejszą 

odporność na zużycie ścierne dla warstw NT 1G, 2G i 3G w porównaniu do 

podłoża, co wynikało z porowatości ich powierzchni. Do interpretacji zużycia 

biotribologicznego stopu Ti13Nb13Zr przed i po anodowaniu zaproponowano 

mechanizm zużycia ściernego trzech ciał.  

  

Mój udział w tym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań w postaci 

warstw NT 1G, 2G, 3G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, współudziale w badaniach mikromechanicznych 

i biotribologicznych, interpretacji otrzymanych wyników i przygotowaniu 

tekstu publikacji. 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 75%. 

 

 

[D10]  

 

Stróż A, Gawlikowski M, Balin K, Osak P, Kubisztal J, Zubko M, 

Maszybrocka J, Dudek K, Łosiewicz B. Biological activity and 

thrombogenic properties of oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr 

biomedical alloy. J. Funct. Biomater., 2023, Invited Paper 

 

Praca dotyczy określenia wpływu przeprowadzonej elektrochemicznej 

modyfikacji powierzchni stopu Ti13Nb13Zr przy zastosowaniu metody 

anodowania w wodnych elektrolitach zawierających jony fluorkowe na jego 

właściwości fizyko-chemiczne, elektronowe, biologiczne, zwilżalność 

i chropowatość powierzchni. Wyniki uzyskane metodą FE-SEM i TEM 

potwierdziły obecność warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni stopu 

Ti13Nb13Zr. Wyniki badań XPS wykazały, że otrzymane warstwy NT trzech 

generacji składały się z TiO2, Nb2O5, ZrO2 i ZrOx. W badaniach za pomocą metody 

SKP wykazano wpływ anodowania na poprawę właściwości elektronowych 

badanego stopu. Wraz ze wzrostem średnic otrzymanych NT wzrastała wartość 

różnicy potencjałów kontaktowych. Wykazano wpływ anodowania na wzrost 

chropowatości powierzchni stopu Ti13Nb13Zr. Charakterystyka właściwości 

biologicznych obejmowała badania cytotoksyczności, adhezji, trombogenności 

i hemokompatybilności. Istotnym osiągnięciem pracy było wykazanie, że 

warstwy NT 2G posiadają najlepsze właściwości hydrofilowe, jak również 
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wykazanie, że biologiczna ocena hemokompatybilności warstw NT 1G i 2G nie 

wykazała efektów hemolitycznych i tym samym spełniła wymagania dla 

zastosowań klinicznych. Najlepszą adhezję komórek wykazano dla warstwy NT 

1G i stopu Ti13Nb13Zr przed modyfikacją powierzchni. Trombogenność warstw 

NT 2G i stopu w stanie wyjściowym nie różniła się od siebie, ale materiały te 

wykazały znacznie lepsze właściwości trombogenne niż warstwa NT 1G i 3G. 

Zbadano kinetykę uwalniania ibuprofenu z matrycy Hep-DOPA dla trzech 

typów generacji warstw NT. Analiza porównawcza profilu uwalniania 

ibuprofenu dla badanych warstw nanorurek tlenkowych wykazała najszybsze 

uwalnianie ibuprofenu z warstwy NT 1G. Wykazano możliwość zastosowania 

warstw NT 1G, 2G i 3G jako nośników leków do aplikacji w systemach 

kontrolowanego uwalniania leków.  

 

Mój udział w tym artykule polegał na wytworzeniu materiału badań w postaci 

warstw NT 1G, 2G, 3G, opracowaniu metodologii badań, kierowaniu całością 

prac eksperymentalnych, współudziale w przeprowadzonych badaniach, 

interpretacji otrzymanych wyników i przygotowaniu tekstu publikacji. 

 

 

Mój wkład w powstanie tej publikacji wynosi 70%. 
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II. Wstęp teoretyczny 
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1. Współczesna implantologia i medycyna regeneracyjna 

 Choroby wieku współczesnego stanowią obecnie jedno z największych 

wyzwań w służbie zdrowia. Wyniki badań wskazują, że w populacji osób 

w wieku powyżej 50 lat, ponad 30% kobiet i 8% mężczyzn cierpi na zaburzenia 

narządu ruchu [1]. Najczęściej występują zmiany zwyrodnieniowe oraz 

dyskopatyczne w kręgosłupie i stawach, głównie biodrowych i kolanowych. 

Choroby układu kostno-stawowego powodują stany zapalne oraz ból, co 

w konsekwencji znacząco obniża jakość życia pacjentów. Jak wynika z doniesień 

literaturowych, dolegliwości zwyrodnieniowe stawów występują coraz częściej 

wśród młodszych pokoleń, co często jest spowodowane nadwyrężeniem 

i degeneracją w stawie biodrowym na skutek np. przenoszenia dużych obciążeń 

statycznych i dynamicznych [1]. Ponadto starzejące się społeczeństwo, choroby 

cywilizacyjne jak cukrzyca, choroby nowotworowe i sercowo-naczyniowe, czy 

siedzący tryb życia przyczyniają się do wzrostu popytu na funkcjonalne 

biomateriały. Medycyna regeneracyjna wykorzystuje więc implanty jako metodę 

leczenia wyżej wskazanych schorzeń [2–4]. Spośród wszystkich wszczepianych 

implantów ortopedycznych, w ponad 95% z nich nadal głównym składnikiem 

jest metal [5]. Wynika to głównie z właściwości grupy biomateriałów 

metalicznych, a w szczególności z ich dużej odporności na pękanie, korozję 

w środowisku organizmu ludzkiego i ogólną trwałość.  

Postęp cywilizacyjny wymusza wzrost wymagań wobec opieki 

medycznej, która powinna stać się bardziej efektywna i mniej kosztowna dla 

pacjenta. W celu spełnienia tych sprzecznych oczekiwań konieczny jest 

zintegrowany, zwiększony i zorientowany na zdrowie wysiłek badawczy 

w różnych dyscyplinach naukowych, takich jak inżynieria materiałowa, 

inżynieria biomedyczna, nauki chemiczne, nauki fizyczne i nauki biologiczne. 

Oczekuje się, że w spełnieniu tych wymagań znaczną rolę mogą odegrać 

nanotechnologie. Zastosowanie nanotechnologii w medycynie powinno 

w zasadniczy sposób pomóc zaspokoić dzisiejsze potrzeby medyczne 

i rozwiązywać w przyszłości wiele problemów zdrowotnych starzejącego się 

społeczeństwa. Dalszy rozwój nanomedycyny wymaga w szczególności 

opracowania innowacyjnych bionanomateriałów, które będą spełniały szereg 

wymogów determinowanych miejscem ich potencjalnej aplikacji. Do 

priorytetowych zadań badawczych nanotechnolgii w medycynie należy 

połączenie w biomateriale optymalnych właściwości mechanicznych, wysokiej 

biozgodności, wysokiej odporności korozyjnej oraz bioaktywności. Od nowej 

generacji materiałów medycznych oczekuje się, aby prowadziły do właściwych 
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reakcji organizmu lub dostarczały w odpowiednim miejscu i czasie substancje 

wspomagające leczenie lub gojenie ran [6]. Jednym z celów przy opracowywaniu 

nowych biomateriałów przeznaczonych na implanty ortopedyczne było i nadal 

jest uzyskanie optymalnego stosunku ich modułu sprężystości w odniesieniu do 

kości. Moduł sprężystości jest ważnym zagadnieniem w ortopedycznym 

zastosowaniu biomateriałów, szczególnie pod względem mechanicznej 

interakcji między implantem a kością. 

 Należy wskazać, że naturalna budowa stawu biodrowego, konstrukcja 

mechaniczna łożyska w endoprotezach stawu biodrowego i panujące w nim 

naprężenia obciążające oraz szczątkowe, a także dostępne materiały i związana 

z nimi problematyka zniszczeń korozyjnych, jednoznacznie definiują problemy 

do rozwiązania w kontekście wytwarzania implantów biomedycznych [6,7]. 

Wadą biomateriałów metalicznych stosowanych do produkcji implantów jest to, 

że w odniesieniu do naturalnej kości są materiałami sztucznymi, i co istotne, nie 

pełnią funkcji biologicznych. Stąd też prowadzone badania naukowe są 

nakierowane na poprawę właściwości osteokonduktywnych oraz 

biokompatybilności biomateriałów metalicznych, które może zapewnić 

odpowiednia modyfikacja powierzchni [8]. Warto zaznaczyć, że 

w konwencjonalnych procesach technologicznych, takich jak topienie, 

odlewanie, kucie lub obróbka cieplna nie można kształtować takich właściwości 

biomateriałów, które w ortopedii wymagane są do poprawnego wiązania kości 

w trzpieniu i panewce sztucznych stawów biodrowych. W przypadku 

implantów dentystycznych wymagana jest kompatybilność zarówno tkanek 

twardych do tworzenia kości i jej wiązania jak i tkanek miękkich do adhezji 

nabłonka dziąseł oraz odpowiednie właściwości antybakteryjne do hamowania 

inwazji bakteryjnej. W celu zapewnienia powyższych właściwości proponowane 

są różne techniki obróbki powierzchni biomateriałów metalicznych, a niektóre 

z nich zostały już skomercjalizowane [9,10]. 

2. Biokompatybilne stopy tytanu - bezwanadowy stop Ti13Nb13Zr 

W grupie biomateriałów metalicznych można wyróżnić stale 

austenityczne, wśród których największym zastosowaniem cieszy się stal 

chromowo-niklowo-molibdenowa typu AISI 316L [11]. Stale austenityczne są 

biomateriałami metalicznymi o najniższej odporności na korozję 

elektrochemiczną w środowisku biologicznym. Drugą grupę biomateriałów 

metalicznych stanowią stopy z pamięcią kształtu będące materiałami 

inteligentnymi [11]. Najpowszechniej stosowanymi biomateriałami w tej grupie 

są stopy NiTi, które zawierają kancerogenny nikiel jako składnik stopowy i z tego 
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względu przeznaczone są na implanty krótkoterminowe. Do trzeciej grupy 

biomateriałów metalicznych zaliczane są stopy kobaltu wykazujące znacznie 

wyższą odporność na korozję elektrochemiczną w płynach ustrojowych niż stale 

austenityczne i stopy z pamięcią kształtu, dzięki czemu znajdują zastosowanie 

na implanty długoterminowe [12]. Najbardziej obiecującą grupę biomateriałów 

metalicznych wykorzystywanych na implanty długoterminowe stanowi tytan 

i dwufazowe α + β stopy tytanu, wśród których stopy Ti6Al4V oraz Ti6Al7Nb 

znalazły najszersze zastosowanie w ortopedii [8,13]. Jednak 

w długoterminowych badaniach klinicznych stwierdzony został szkodliwy 

wpływ aluminium i wanadu na organizm ludzki [13–17]. Wykazano, że jony 

wanadu jako produkty korozji elektrochemicznej powodują reakcje 

cytotoksyczne i zaburzenia neurogenne, a jony glinu przyczyniają się do 

rozmiękczania kości oraz chorób neurologicznych mózgu i naczyń 

krwionośnych. Ponadto właściwości tribologiczne tych stopów są 

niezadowalające, ponieważ wykazują one niewystarczającą odporność na 

ścieranie oraz korozję w środowisku biologicznym, co prowadzi do poluzowania 

elementów nośnych endoprotez [12]. Niedostateczna odporność biomateriałów 

na korozję i w rezultacie przebieg procesów korozyjnych może stać się źródłem 

pierwiastków wpływających toksycznie na tkanki lub wywołujących reakcje 

kancerogenne organizmu. Dlatego podjęto próby opracowania nowej generacji 

stopów tytanu, w tym bezwanadowego stopu Ti13Nb13Zr, w którym toksyczne 

metale jak Al i V zastąpiono biokompatybilnymi metalami w postaci cyrkonu 

i niobu [18]. Zastosowanie jako dodatków stopowych Nb oraz Zr umożliwiło 

otrzymanie dwufazowego α + β stopu tytanu Ti13Nb13Zr, który charakteryzuje 

się wysoką odpornością korozyjną w środowisku fizjologicznym oraz wysoką 

biozgodnością [1].  

O wyborze rodzaju stopu tytanu na implanty krótko- czy długoterminowe 

decyduje kombinacja najkorzystniejszych cech, takich jak wysoka odporność na 

korozję elektrochemiczną w środowisku płynów ustrojowych, wysoka 

biokompatybilność, mała gęstość, wysoki stosunek wytrzymałości do masy oraz 

zdolność do osteointegracji [19,20]. Stopy tytanu wykazują wyższą odporność na 

korozję wżerową wywoływaną przez agresywne jony chlorkowe obecne 

w otaczających płynach ustrojowych w porównaniu do medycznych stali 

nierdzewnych np. REX734 czy AISI 316L, stopów z pamięcią kształtu i stopów 

kobaltu [6]. Wynika to z faktu, że tytan i jego stopy charakteryzują się wysokim 

powinowactwem do tlenu, w wyniku czego na ich powierzchni tworzy się 

ultracienka i samopasywna warstewka tlenkowa, która jest stabilna i ściśle 
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przylega do podłoża, zapewniając jego ochronę przed szkodliwym działaniem 

środowiska ludzkiego ciała [17,21]. Obok wskazanych wyżej problemów 

materiałowych, należy podkreślić, że główną barierą w zastosowaniu stopów 

tytanu na implanty jest niestabilność mechaniczna pomiędzy kością 

a wszczepem. Związane jest to z różnicą w wartości modułu Young’a. 

Przykładowo dla stopu Ti6Al4V moduł Young’a wynosi 110 GPa, podczas gdy 

dla kości jego wartość mieści się w przedziale 10 - 40 GPa [12]. Stop Ti13Nb13Zr 

zaliczany jest do najnowszej generacji stopów tytanu i cechuje się wysoką 

biokompatybilnością, wysoką wytrzymałością, bardzo dobrą obrabialnością na 

gorąco jak i na zimno oraz jednym z najniższych spośród aplikacyjnych 

biomateriałów metalicznych modułem Young’a, wynoszącym 77-79 GPa [18]. 

Tak niska wartość modułu Young’a jest istotną zaletą w kontekście aplikacji 

medycznej, ponieważ pozwala zapobiegać ekranowaniu naprężeń w płytkach 

kostnych i trzpieniach sztucznych stawów biodrowych [6,19,22,23]. 

Ekranowanie naprężeń pojawiające się w stabilizatorach kości i sztucznych 

stawach biodrowych może powodować osteolizę kości. Obciążenie jest więc 

przykładane głównie do metalowej płytki i trzpienia. Do kości korowej 

przykłada się mniejsze obciążenie ze względu na różnicę w module Young’a 

między metalem a kością korową. Jeśli moduł Young’a płytki metalowej jest 

podobny do modułu Young’a kości korowej, obciążenie jest równomiernie 

przykładane zarówno do metalu jak i do kości [1,6]. W przypadku 

niedopasowania implantu dochodzi do uwalniania z jego powierzchni cząstek 

o różnych rozmiarach, morfologii i składzie chemicznym, które są fagocytowane 

przez lokalne komórki odpornościowe, takie jak makrofagi. Wyzwalany jest cykl 

śmierci komórek i lokalnych reakcji tkankowych, w których pośredniczą 

monocyty, makrofagi i limfocyty, gdzie nagromadzenie cząstek powoduje 

stresujące środowisko, które jest ostateczną przyczyną przewlekłego stanu 

zapalnego. Przewlekłe wydzielanie cytokin prozapalnych, chemokin, czynników 

wzrostu i enzymów przez makrofagi po fagocytozie cząstek powoduje 

rozregulowanie aktywności osteoblastów i osteoklastów, prowadząc do resorpcji 

kości i w konsekwencji uszkodzenia implantu [24].  

3. Modyfikacja powierzchni a osteointegracja implantu  

 Istotnym parametrem w zakresie odpowiedniego doboru biomateriału do 

aplikacji medycznej jest biokompatybilność, którą definiuje się jako „zdolność 

materiału do działania z odpowiednią odpowiedzią gospodarza w określonym 

zastosowaniu” [8,25]. Bardzo ważnym aspektem jest wpływ powierzchni 

implantu na różne składniki biologiczne, które wchodzą w kontakt 
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z powierzchnią, gdy tylko implant zostaje wprowadzony do chirurgicznie 

przygotowanego ubytku. Po wprowadzeniu implantu tkanka kostna, która sama 

w sobie jest produktem długiej, strukturalnej i funkcjonalnej adaptacji do 

wszelkiego rodzaju wewnętrznych efektów biologicznych, zostaje 

skonfrontowana ze zdarzeniem fizycznym, do którego nie ma wcześniejszego 

przygotowania. W optymalnych warunkach sam materiał implantu szybko 

zajmuje większą część chirurgicznie usuniętej kości, minimalizując w ten sposób 

szerokość szczeliny między uszkodzonymi powierzchniami kości 

i przyczyniając się do pierwotnej stabilności kość-implant. Niemniej jednak 

wprowadzenie obcej powierzchni stanowi nowy element dla środowiska kości, 

a właściwości tej powierzchni odgrywają główną rolę w zachowaniu komórek, 

które wchodzą z nią w kontakt [26]. Badania in vitro potwierdzają kluczową rolę 

powierzchni implantu w oddziaływaniu na sekwencję adsorpcji białek, adhezji 

płytek krwi i hemostazy, stanu zapalnego i odpowiedzi komórek osteogennych 

[26,27]. 

Tytan i jego stopy wykazują wyjątkową zdolność do osteointegracji, którą 

definiuje się jako „utworzenie bezpośredniego połączenia między implantem a kością, 

bez ingerencji w tkankę miękką” [28]. Osteointegracja implantu tytanowego odbywa 

się poprzez naturalną warstwę TiO2 [29]. Tlen występujący w tkance kostnej 

umożliwia tworzenie warstwy ditlenku tytanu na powierzchni tytanowego 

implantu, na której odkłada się nowa, mineralizująca się tkanka kostna, która 

tworzy właściwe mocowanie wszczepu. Utrzymanie równowagi między 

ciągłym procesem resorpcji i absorpcji tkanki kostnej zapewniają siły 

biomechaniczne, które powstają w wyniku pracy wszczepu. Pomiędzy kością 

a powierzchnią implantu nie występuje tkanka bliznowata, chrząstki ani włókna 

więzadeł. Powodzenie bezpośredniego, strukturalnego i czynnościowego 

połączenia pomiędzy uporządkowaną, żywą kością a powierzchnią implantu 

jest silnie zależne od składu chemicznego warstwy tlenkowej na powierzchni 

wszczepu oraz jej grubości. Fundamentalne znaczenie dla prawidłowego 

przebiegu osteointegracji posiada więc odpowiednie przygotowanie 

powierzchni wszczepu. Na szybkość procesu gojenia wywiera wpływ wielkość, 

kształt oraz chropowatość powierzchni implantu. 

Wysoka bioaktywność implantów tytanowych z tkankami twardymi była 

potwierdzona w badaniach nad ich zdolnością do tworzenia fosforanów wapnia 

w symulowanych płynach ustrojowych w warunkach in vitro [30]. Badania te 

ujawniły że, po wszczepieniu implantów tytanowych do kości, otaczająca je 

tkanka stykała się z powierzchnią metalicznego wszczepu na wczesnym etapie, 
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a siła wiązania kości była duża [30]. Istotnymi czynnikami regulującymi 

kompatybilność tkanek twardych są adhezja i proliferacja komórek 

osteogennych, które są silnie zależne od topografii, chropowatości oraz 

zwilżalności powierzchni implantu [27,31]. Wykazano, że osteogeneza zachodzi 

w okresie odpowiedzi zapalnej, indukcji osteoblastów i tworzenia kości. Ważne 

jest również wiązanie między metalami a tkanką miękką w filarach implantów 

dentystycznych, kotwicach implantów ortodontycznych oraz w śrubach 

stabilizatorów zewnętrznych [26]. W tych elementach jony metali przenikają 

z powierzchni biomateriałów w kierunku od wewnątrz na zewnątrz tkanek, 

dlatego niewystarczające wiązanie tkanek miękkich umożliwia inwazję bakterii 

wywołujących stan zapalny, a następnie obluzowanie, ruch i wypadnięcie 

implantu. W przypadku implantów dentystycznych zdarzenia te znane są jako 

peri-implantitis. Inne wyroby medyczne całkowicie wszczepione w tkanki mogą 

być pokryte tkanką włóknistą, chyba że wykazano wystarczającą 

kompatybilność z tkankami miękkimi [30–33]. Udowodniono również, iż 

chropowatość i/lub porowatość powierzchni biomateriałów odgrywa kluczową 

rolę w procesie osteointegracji na granicy implant-żywa tkanka. Wykazano, iż 

zakres optymalnej wielkości porów, które sprzyjają osteointegracji wynosi 50-450 

μm [34,35]. W celu poprawy bioaktywności wszczepów osteointegracyjnych 

i zwiększenia szybkość wzrostu kości oraz ograniczenia przenikania jonów 

metali do środowiska biologicznego, stosowane są modyfikacje powierzchni 

tytanu i stopów tytanu przy użyciu różnych metod, w tym mechanicznych, 

fizycznych, biochemicznych, chemicznych i elektrochemicznych [36]. Metody 

elektrochemiczne posiadają duży potencjał rozwojowy, gdyż umożliwiają 

szeroką modyfikację składu chemicznego, morfologii powierzchni oraz są tanie 

i łatwe do wdrożenia do produkcji na skalę przemysłową. 

4. Anodowanie tytanu i jego stopów 

 Na przełomie ostatnich lat szczególnym zainteresowaniem 

w dynamicznie rozwijającej się medycynie regeneracyjnej, inżynierii tkanki 

i implantologii cieszą się nanotechnologie. Ten obszar nauki pozwala na 

otrzymywanie bionanomateriałów o unikatowych właściwościach i cechach 

użytkowych [2]. Postęp w dziedzinie nanotechnologii umożliwia obecnie 

precyzyjne projektowanie w nanoskali powierzchni biomateriałów 

wykorzystywanych do różnych zastosowań w medycynie, oferując tym samym 

nowe perspektywy lecznicze dla pacjenta [3]. Nanoinżynieryjne powierzchnie 

posiadają wyjątkową zdolność bezpośredniego oddziaływania komórkowego na 

ogólną biologiczną odpowiedź wszczepionego biomateriału, dlatego rozwijane 
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są różne metody modyfikacji powierzchni, aby wytworzyć nanoskalowe 

powierzchnie na istniejących biokompatybilnych materiałach implantacyjnych 

[37]. Tytan i jego stopy reprezentują znane w implantologii biomateriały na 

wszczepy osteointegracyjne. Dodatkowa możliwość wytworzenia na ich 

powierzchni nanotubularnych warstw tlenkowych czyni je jeszcze bardziej 

pożądanymi materiałami chirurgicznymi do implantacji. Nanorurki tlenkowe 

zaliczane są do jednowymiarowych (1D) materiałów, które posiadają co najmniej 

jeden wymiar w zakresie od 1 do 100 nm i bardzo duży współczynnik proporcji, 

czyli stosunek długości do średnicy (ang. high aspect ratio) zapewniający 

rozwinięcie powierzchni właściwej [38]. Jednowymiarowe nanorurki tlenkowe 

mogą być otrzymywane z wykorzystaniem twardej matrycy [38,39], 

hydro/solwotermalnie [40] na drodze elektroprzędzenia [41] i metodą 

anodowania [42]. Metoda z wykorzystaniem twardej matrycy pozwala 

otrzymywać warstwy nanorurek tlenkowych przy użyciu matrycy wykonanej 

z aluminium, zawierającej pory o określonych rozmiarach, w których przebiega 

proces wzrostu jednościennych nanorurek TiO2 [43]. Do osadzania TiO2 

w matrycy stosowana jest metoda zol-żel, elektroosadzania i osadzania warstw 

atomowych [44]. Po zakończonym procesie formowania nanorurek TiO2 

w formie proszku lub cienkiej warstwy wymagane jest usunięcie matrycy przy 

zastosowaniu selektywnego rozpuszczania lub odparowania [39]. Negatywną 

stroną metody z wykorzystaniem twardej matrycy jest uzyskiwanie dużego 

rozkładu wielkości wytwarzanych nanorurek. Metoda hydro/solwotermalna 

pozwala otrzymywać wielościenne nanorurki TiO2 w formie proszkowej [40]. 

W procesie syntezy mogą być stosowane nanocząstki TiO2 o różnych odmianach 

polimorficznych (anataz, rutyl, brukit), które poddawane są działaniu 

roztworów alkalicznych wodorotlenku potasu lub sodu w temperaturze 

z zakresu 100-200 C przez 1-2 dni. Regulację pH roztworu z utworzonym 

osadem poniżej 7 przeprowadza się przy użyciu roztworu kwasu solnego. 

Metodą hydro/solwotermalną można otrzymać rozproszone i nieregularne 

nanorurki TiO2 o wewnętrznej średnicy 2-20 nm i długości do kilku 

mikrometrów, które występują pojedynczo lub w postaci skupisk. Metoda 

elektroprzędzenia wymaga do wytworzenia nanorurek TiO2 zastosowania 

stopionych polimerów lub roztworów polimerów oraz prekursora TiO2, które po 

wyjściu z dyszy przędzalniczej są wyciągane do postaci naładowanych nici przy 

wykorzystaniu ładunku elektrycznego [41,45]. Po przyłożeniu wysokiego 

napięcia rzędu kilkudziesięciu kV w roztworze przędzalniczym indukowane są 

ładunki elektryczne, które przyciąga kolektor o przeciwnej polaryzacji. Ciągłe 
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nanowłókno prekursorowe jest zbierane na uziemionym kolektorze. 

Elektroprzędzenie jest metodą wytwarzania jednorodnych włókien 

o kontrolowanej morfologii i średnicy włókna od dziesiątek nanometrów do 

setek nanometrów. Wadą elektroprzędzenia jest niedokładne pokrywanie 

krawędzi elementów o skomplikowanych kształtach, konieczność stosowania 

wysokich napięć oraz obróbki termicznej wytworzonych włóknin w celu 

usunięcia związków organicznych. Przykładowo, stosując poli(winylopirolidon) 

rozpuszczony w mieszaninie etanolu i kwasu octowego w obecności prekursora 

TiO2 w postaci tytanianu tetrabutylu możliwe jest otrzymanie nanorurek TiO2 

o średnicy z zakresu 3-10 nm i strukturze anatazu na drodze elektroprzędzenia 

przy napięciu 10 kV w temperaturze pokojowej [45]. Tak otrzymane nanowłókna 

prekursorowe wymagają dodatkowo dwuetapowej obróbki termicznej 

w powietrzu w temperaturze 200 C przez 2h, a następnie w 550 C przez 6 h. 

Opisane metody wytwarzania jednowymiarowych nanorurek TiO2 są złożone, 

wieloetapowe, kosztowne i nie zapewniają wysokiej wydajności wytwarzania 

nanorurek ze względu na ograniczenie do skali laboratoryjnej. 

Z aplikacyjnego punktu widzenia jedną z najbardziej obiecujących metod 

elektrochemicznej modyfikacji samopasywnych warstw tlenkowych na 

powierzchni biomateriałów tytanowych, która umożliwia kontrolowane 

wytwarzanie samoorganizujących się nanotubularnych struktur tlenkowych 

o szerokim wachlarzu parametrów morfologicznych jest anodowanie. 

Jednowymiarowe warstwy tlenkowe w postaci matrycy uporządkowanych, 

ustawionych pionowo nanorurek tlenkowych otrzymane metodą anodowania 

wykazują liczne, unikatowe właściwości w porównaniu do konwencjonalnych, 

ultracienkich i ciągłych warstw tlenkowych [46,47]. Doniesienia literaturowe 

wskazują, że obecność anodowych warstw nanorurek tlenkowych na 

powierzchni implantów tytanowych zwiększa adhezję i proliferację 

osteoblastów oraz poprawia odporność korozyjną i bioaktywność [38,44,47–50]. 

Ponadto anodowe warstwy nanorurek tlenkowych dzięki swojej unikatowej 

budowie mogą stanowić systemy kontrolowanego uwalniania substancji 

przeciwzapalnych, antybakteryjnych, tkankotwórczych, bądź 

przeciwzakrzepowych [38,44,47–50]. 

Istotną zaletą anodowania w stosunku do pozostałych metod 

wytwarzania warstw nanorurek tlenkowych jest możliwość precyzyjnej kontroli 

kształtu, struktury i morfologii otrzymywanych nanorurek poprzez 

kontrolowanie parametrów procesu utleniania elektrochemicznego [51–53]. Na 

przykład napięcie anodowania można zastosować do kontrolowania średniej 
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średnicy wewnętrznej i zewnętrznej nanorurek, podczas gdy za pomocą czasu 

anodowania można sterować średnią długością nanorurek. Z kolei lepkość, pH i 

stężenie jonów fluorkowych w roztworze wpływa na rozpuszczanie tlenku 

i szybkość reakcji chemicznej. Parametry te mają bezpośredni wpływ na 

szybkość tworzenia nanorurek, maksymalną osiągalną długość nanorurek 

i gładkość ścian nanorurek. Natomiast zawartość wody w roztworze pozwala 

kontrolować siłę przyczepności między matrycami nanorurek a utlenianym 

podłożem tytanowym.  

Nanotubularne struktury tlenkowe można wytworzyć metodą 

anodowania na powierzchni metali wykazujących zdolność do samopasywacji, 

do których należy tytan, niob i cyrkon oraz na powierzchni ich stopów [50,54]. 

Roztwór elektrolitu do anodowania zazwyczaj zawiera jony fluorkowe 

pochodzące od HF lub NH4F [44,48]. Crawford i in. [55] zaproponowali 

mechanizm anodowania tytanu w elektrolitach zawierających jony F-, w którym 

zachodzą trzy kolejne etapy. W pierwszym etapie po przyłożeniu 

odpowiedniego napięcia lub gęstości prądowej do anody zachodzi utlenianie 

tytanu (reakcja 1). W wyniku reakcji jonów Ti4+ z jonami OH- i O2- tworzy się 

cienka i ciągła warstwa TiO2 na powierzchni anody (reakcja 2): 

−+ +→ 4eTiTi 4 , (1) 

++ +→+ 4HTiOO2HTi 22

4 . (2) 

Wzrost warstwy TiO2 jest wspomagany działaniem pola elektrycznego 

i zachodzi w wyniku migracji jonów Ti4+ przez powstającą warstwę tlenkową 

w kierunku elektrolitu oraz transportu jonów O2- w kierunku powierzchni 

anody. Pierwszy etap trwa zaledwie od kilku do kilkudziesięciu sekund 

i charakteryzuje się wykładniczym spadkiem gęstości prądu anodowania, który 

jest spowodowany wzrostem grubości barierowej warstwy TiO2 [56]. W drugim 

etapie jony F- zaadsorbowane na powierzchni warstwy tlenkowej migrują w jej 

głąb, co powoduje lokalne roztwarzanie warstwy TiO2 i w konsekwencji 

powstanie nieregularnych porów. Wynikiem drugiego etapu jest utworzenie 

nierozpuszczalnych kompleksów [TiF6]2− (reakcja 3): 

+++→+ H2OH2 2

-2

62 ][TiF6HFTiO . (3) 

W roztworach bezfluorkowych zarówno grubość warstwy barierowej jak 

i mierzona gęstość prądu osiągają stan ustalony. W elektrolitach zawierających 

jony fluorkowe zaczyna się tworzyć nanoporowata struktura w wyniku 
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chemicznego rozpuszczania barierowej warstwy tlenkowej (reakcja 3). 

W drugim etapie obserwuje się niewielki wzrost wartości gęstości prądu 

anodowania w obecności jonów F-, który wynika ze zmniejszenia grubości 

warstwy TiO2. Utworzone pory zaczynają się rozgałęziać, nachodzić na siebie 

oraz konkurować o dostępny prąd. W trzecim etapie po ustabilizowaniu 

wartości gęstości prądu anodowania matryca nanorurek kształtuje się 

w optymalnych warunkach prądowo-napięciowych, w których prąd 

rozdzielany jest równomiernie pomiędzy porami prowadząc do samoczynnego 

porządkownia porowatej warstwy. Dalsze anodowanie zwiększa długość 

nanorurek, a gęstość prądu anodowego nie wpływa znacząco na strukturę 

otrzymywanych warstw nanorurek TiO2 [42,44,53,55]. Tworzenie nanorurek 

TiO2 w elektrolitach zawierających jony F- jest więc wynikiem dwóch 

konkurujących procesów wspomaganych polem elektrycznym, a mianowicie 

hydrolizy Ti z utworzeniem TiO2 (reakcja 2) i chemicznego rozpuszczania TiO2 

na granicy międzyfazowej tlenek/elektrolit (reakcja 3), co skutkuje utworzeniem 

[TiF6]2− (reakcja 3). Proces wzrostu nanorurek TiO2 przebiega poprzez tworzenie 

początkowej warstwy barierowej, tworzenie równomiernie rozmieszczonych 

porów oraz rozdzielanie połączonych ze sobą porów na nanorurki. Szczegółowe 

zrozumienie dokładnych mechanizmów powstawania uporządkowanych 

nanorurek tlenkowych wciąż nie jest jasne [55]. 

Wybór elektrolitu, w którym przeprowadza się proces anodowania 

wywiera największy wpływ na mikrostrukturę i właściwości uzyskiwanych 

warstw nanorurek tlenkowych [57]. Na przestrzeni ostatniej dekady 

wyodrębniono cztery generacje nanorurek tlenkowych otrzymywanych na 

powierzchni tytanu i jego stopów [34]. Po raz pierwszy warstwa nanorurek 

tlenkowych na powierzchni tytanu została otrzymana metodą anodowania 

w 1999 roku przez Zwillinga i in. [58], którzy wytworzyli nanotubularne 

struktury przy użyciu wodnego elektrolitu zawierającego kwas 

fluorowodorowy oraz kwas chromowy. Otrzymane w tych warunkach warstwy 

TiO2 były niejednorodne i charakteryzowały się niewielką długością około 500-

600 nm ze względu na dużą szybkość chemicznego rozpuszczania ditlenku 

tytanu w roztworze HF. Gong i in. [59] wykazali, że elektroda tytanowa 

anodowana w 0,5% roztworze HF pod napięciem 20 V przez 6 godzin posiada 

taką samą grubość jak elektroda anodowana tylko przez 20 minut 

w identycznych warunkach. Obecnie warstwy nanorurek tlenkowych pierwszej 

generacji otrzymuje się z wodnych elektrolitów, które zawierają w swoim 

składzie kwas fluorowodorowy lub jego sól w ilości od 0,1 do 1% wag. lub przy 
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zastosowaniu mieszanin HF z innymi kwasami, takich jak HNO2 + HF, HNO3 

+ HF, H2SO4 + HF, H2Cr2O7 + HF czy H3PO4 + HF o stężeniu nie większym niż 1M 

[60]. Nanotubularne struktury tlenkowe należące do pierwszej generacji mogą 

być również otrzymywane z elektrolitu na bazie kwasu octowego z dodatkiem 

0,2% H2O i 0,5% NH4F [61]. Warstwy nanorurek tlenkowych otrzymywane 

w takich elektrolitach mają ograniczoną grubość rzędu kilkuset nanometrów 

i wykazują niski stopień uporządkowania powierzchni. 

Wysoce uporządkowane warstwy nanorurek tlenkowych drugiej 

generacji o długości nanorurek do 2-3 μm można wytworzyć z wodnych 

roztworów buforowych o zmiennej wartości pH, które zawierają w swoim 

składzie dodatek soli fluoru w postaci NaF, KF lub NH4F zamiast HF w ilości 

około 0,5% wag [62]. Zastosowanie tak dobranych elektrolitów ma na celu 

spowolnienie szybkości chemicznego rozpuszczania warstw tlenkowych, które 

zachodzi szybko w roztworach kwasów, przez co wzrost nanorurek jest 

ograniczony. Stężenie jonów fluorkowych określa szybkość rozpuszczania i musi 

być utrzymywane na jak najniższym poziomie, ale wystarczająco wysokim, aby 

zapewnić wzrost nanorurek, gdyż stężenie jonów F- wpływa również na pH 

roztworu. Najczęściej stosowane elektrolity do otrzymywania nanorurek 

tlenkowych drugiej generacji to mieszaniny 1M Na2SO4 z dodatkiem 0,5% wag. 

NaF oraz 1M (NH4)H2PO4 z dodatkiem 0,5%wag. NH4F [61,63]. Optymalna 

wartość pH takich roztworów wynosi 3-5. Przy wartościach pH powyżej 

5 podczas anodowania tytanu i jego stopów zachodzi zwiększona hydroliza 

jonów tytanu oraz obserwuje się osadzanie mieszaniny wodorotlenków tytanu 

na powierzchni warstw nanorurek tlenkowych, która jest trudna do usunięcia 

nawet przy zastosowaniu myjki ultradźwiękowej. 

Warstwy nanorurek tlenkowych trzeciej generacji otrzymuje się 

z elektrolitów zawierających w swoim składzie organiczne rozpuszczalniki 

polarne, takie jak formamid, N-metyloformamid, glikol etylenowy, glikol 

dietylenowy, dimetylosulfotlenek, metanol i glicerol wraz z dodatkiem źródła 

jonów fluoru w postaci 1-6% wag. HF, 0,6% wag. NH4F lub czwartorzędowych 

soli amoniowych fluoru oraz niewielkiej ilości H2O (1-5%) [52]. Zawartość wody 

w wodnych elektrolitach odpowiada za szybkość rozpuszczania górnej 

powierzchni nanorurek tlenkowych, dlatego zmniejszenie ilości wody w tych 

elektrolitach powoduje wzrost długości uzyskiwanych nanorurek nawet do 

1000 μm. W przypadku niektórych elektrolitów zawierających glicerol lub 

metanol stosuje się większe ilości H2O (25-50%). Elektrolity na bazie glicerolu 

zawierające różne ilości H2O charakteryzują się zróżnicowaną lepkością, co 
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pozwala kształtować morfologię i właściwości otrzymywanych 

nanotubularnych warstw tlenkowych. Wykazano, że nanorurki tlenkowe trzeciej 

generacji o bardzo gładkich ściankach można otrzymać z elektrolitów 

zawierających glikol etylenowy [52]. 

Nanorurki tlenkowe czwartej generacji otrzymywane są przy 

zastosowaniu rozwijanej ostatnio techniki RBA (ang. rapid breakdown anodization) 

z elektrolitów, które nie zawierają jonów fluorkowych, głównie z wodnego 

roztworu HCl o stężeniu 0,15M lub mieszaniny 0,5M HCl i 0,1-0,4 M H2O2 [64,65]. 

Długość nanorurek tlenkowych czwartej generacji dochodzi zazwyczaj do 

kilkuset nanometrów i wytwarza się je w bardzo krótkim czasie rzędu kilku 

minut [66]. Przeprowadzono również anodowanie tytanu w elektrolitach, które 

były mieszaniną 0,4M NH4Cl i 0,5M HCl, H2SO4, C2H2O4, CH2O2, CCl3COOH lub 

C6H12O7 [67]. Długość wytworzonych cienkich nanorurek tlenkowych 

o niewystarczającej adhezji do podłoża osiągała do 60 μm, podobnie jak 

w przypadku zastosowania elektrolitu zawierającego 0,1M HClO4 [65,68]. 

Warstwy nanorurek tlenkowych na biomedycznym stopie Ti13Nb13Zr 

wytwarzano dotychczas w procesie anodowania stosując elektrolit stanowiący 

mieszaninę 1M H3PO4 oraz 0,3% wag. HF przy napięciu 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 średnicy 40-120 nm i długości 1-2 μm.  

Do uzyskania nanotubularnych struktur na stopie Ti13Nb13Zr stosowano 

również elektrolit będący mieszaniną 1M H2SO4 i 34.5mM HF przy napięciu 20 V 

oraz czasie anodowania 5 i 60 min [71]. W trakcie anodowania przez 5 min 

otrzymano nanorurki o grubości 71 nm i średnicy około 25 nm. Zwiększając 12-

krotnie czas utleniania anodowego uzyskano długość nanorurek dochodzącą do 

900 nm i średnicę nanorurek w zakresie od 75 do 100 nm.  

Warto zaznaczyć, że geometria nanotubularnych warstw tlenkowych 

podczas procesu anodowania może być różnie modyfikowana poprzez zmianę 

napięcia. Możliwe jest otrzymanie geometrii, takich jak stosy nanorurek, 

nanorurki bambusowe, nano-koronki, nanorurki z rozgałęzieniami, czy 

dwuścienne nanorurki [44]. Natomiast zastosowanie obróbki termicznej 

w atmosferze powietrza, tlenu lub azotu w temperaturze 300–500 C z powolną 

szybkością ogrzewania i chłodzenia 1–5 C/min pozwala kształtować strukturę 

warstw tlenkowych na tytanie i jego stopach [44]. Anodowe warstewki TiO2 są 

zazwyczaj rentgenowsko amorficzne, a w wyniku procesu wyżarzania możliwe 

jest uzyskanie struktury anatazu. Ponadto anodowanie jest jedną z najtańszych 

33:3677773539



 

 
34 

i najprostszych metod uzyskiwania wysoce uporządkowanych nanorurek 

tlenkowych. Metoda ta zapewnia równomierne pokrywanie warstwą tlenkową 

całej powierzchni implantów o złożonym kształcie, takich jak śruby implantów 

dentystycznych lub implanty biodrowe. Anodowe wytwarzanie jednorodnych 

warstw nanorurek tlenkowych nie wymaga prowadzenia procesu w atmosferze 

ochronnej ani w wysokich temperaturach, które mogą prowadzić do zmian 

strukturalnych w materiale podłoża. Cechuje się też niskim kosztem 

odczynników oraz aparatury, łagodnym środowiskiem reakcyjnym, krótkim 

czasem procesu anodowania oraz wyeliminowaniem etapu osadzania, ponieważ 

warstwy nanorurek tlenkowych wyrastają bezpośrednio na podłożu 

tytanowym. Anodowanie jest prostą, opłacalną, łatwo skalowalną metodą, która 

pozwala otrzymywać wysoce uporządkowane matryce nanorurek 

wyrównanych pionowo i staje się standardową metodą syntezy nanorurek 

tlenkowych. 

5. Nanorurki tlenkowe i ich biomedyczne zastosowanie 

Żywotność funkcjonalna obecnie stosowanych tytanowych implantów 

ortopedycznych wynosi zaledwie 10–15 lat, co wynika z różnych przyczyn, 

w tym aseptycznego obluzowania powodowanego słabą osteointegracją lub 

braku długotrwałego wiązania implantu z sąsiadującą kością, infekcji 

i osteolizy [20]. W celu poprawy poimplantacyjnej integracji wszczepów 

z otaczającymi tkankami, możliwe jest zastosowanie anodowych warstw 

nanorurek tlenkowych, które mogą dodatkowo pełnić rolę nośnika leków 

w systemach kontrolowanego dostarczania leków, zmniejszających infekcje 

(np. penicylina/streptomycyna) lub wygaszających stany zapalne 

(np. deksametazon) z czasem elucji leku do 3 dni. W badaniach in vitro 

wykazano, iż topografia warstw nanorurek tlenowych obecnych na powierzchni 

implantu tytanowego poprawiła proliferację i adhezję osteoblastów 

w porównaniu z powierzchnią wszczepu tytanowego, który nie był poddany 

anodowaniu [72]. Zwiększona aktywność komórkowa in vitro wykazana dla 

nanorurek TiO2 przełożyła się również na wiązanie kości in vivo. Powierzchnie 

warstw nanorurek tlenkowych poprawiły aż dziewięciokrotnie siłę wiązania 

kości w porównaniu z powierzchniami poddanymi obróbce strumieniowo-

ściernej [73]. Wyniki badań in vitro anodowych warstw nanorurek tlenkowych, 

które były otrzymane na różnych stopach tytanu sugerują możliwość ich 

zastosowania w ortopedycznej terapii komórkowej [74]. Wykazano też, że 

modyfikacja powierzchni tytanowych stentów pęcherza moczowego metodą 

anodowania pozwoliła otrzymać warstwę nanorurek tlenkowych o średnicy 
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20 nm, której topografia powierzchni wpływa na zwiększenie adhezji i wzrostu 

ludzkich komórek nabłonka dróg moczowych do 3 dni w przeprowadzonej 

hodowli [47]. Uzyskane wyniki wskazują, że badania w zakresie 

elektrochemicznej modyfikacji powierzchni tytanu i jego stopów w celu 

wytwarzania nanotubularnych struktur tlenkowych są obiecujące i konieczne do 

dalszego rozwoju bionanomateriałów. Warstwy nanorurek TiO2 wydają się być 

również obiecującym materiałem stykowym, zapewniającym długotrwały 

sukces implantów mających kontakt z krwią. Badania nad interakcjami 

komórkowymi zależnymi od wielkości nanorurek tlenkowych wykazały, że 

mezenchymalne komórki macierzyste reagują w bardzo wyraźny sposób na 

średnicę nanorurek [75]. Nanorurki TiO2 o średnicy wynoszącej około 15 nm 

silnie promowały adhezję komórek, proliferację i różnicowanie, natomiast 

nanorurki tlenkowe o średnicy około 100 nm okazały się szkodliwe, ponieważ 

indukowały zaprogramowaną śmierć komórkową (apoptozę) [47,76]. Wynikiem 

tych prac były dalsze badania, które przyniosły częściowo sprzeczne wyniki i w 

związku z tym postawiono szereg pytań dotyczących roli struktury krystalicznej 

TiO2, stężenia jonów F- czy typu i rodzaju komórek oraz obróbki wstępnej [47,77]. 

Jednak późniejsze prace wykazały wyraźnie, że efekt wielkości, czyli wpływ 

stymulujący komórki w przypadku warstw nanorurek tlenkowych o średnicy 

15 nm, posiada charakter praktycznie uniwersalny [78]. Nie tylko 

mezenchymalne komórki macierzyste, ale także hematopoetyczne komórki 

macierzyste, komórki śródbłonka, a także osteoblasty i osteoklasty wykazują tę 

selektywną pod względem wielkości odpowiedź. W rzeczywistości efekt 

rozmiaru nanorurek tlenkowych dominuje nad strukturą krystaliczną TiO2 

(amorficzna/anataz/rutyl). Podobne efekty obserwowano dla nanorurek ZrO2 

otrzymanych metodą anodowania na powierzchni cyrkonu. Ze względu na 

szybką integrację biomedycznych implantów z kością, kluczowym czynnikiem 

jest szybka kinetyka tworzenia się na powierzchni implantów hydroksyapatytu 

(HAp) w płynach ustrojowych [79,80]. Szereg badań potwierdziło, że tworzenie 

HAp może być znacznie przyspieszone na powierzchniach nanorurek 

tlenkowych w porównaniu z samopasywną warstewką TiO2 na powierzchni 

implantów tytanowych, i także w tym przypadku obserwuje się silny efekt 

zależności od wielkości średnicy [81–84]. Ponadto geometria nanorurek 

tlenkowych jest optymalna do osadzania prekursorów HAp, które dodatkowo 

promują zarodkowanie HAp [82]. W badaniach in vivo z dorosłymi świniami 

domowymi wykazano też, że powierzchnie warstw nanorurek tlenkowych mogą 

zwiększać ekspresję kolagenu typu I i BMP-2 oraz że można uzyskać większą 
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powierzchnię kontaktu implantu z kością, jeśli powierzchnia implantów jest 

pokryta warstwą nanorurek TiO2 [44]. Shrestha i in. [85] wykazali, że nanorurki 

TiO2 mogą być wypełniane cząstkami Fe3O4 i dzięki temu mogą być 

magnetycznie kierowane w wybrane miejsca organizmu. Takie probówki można 

następnie łatwo powlekać lekami, które są przyłączane przez odpowiednie 

cząsteczki łącznikowe. Uwalnianie leku nie ogranicza się do reakcji UV, ale może 

być również wyzwalane elektrycznie (kataliza indukowana napięciem) lub co 

ważniejsze, za pomocą promieni rentgenowskich, co umożliwia leczenie in vivo 

przez żywą tkankę. Takie magnetyczne nanorurki TiO2 można stosować 

bezpośrednio do reakcji fotokatalitycznych z komórkami lub tkankami, na 

przykład do selektywnego zabijania komórek nowotworowych [85]. Najnowsze 

prace pokazują, że w celu osiągnięcia powolnego uwalniania substancji 

leczniczej, wymagane jest zamknięcie wypełnionych lekiem układów 

nanorurkowych lub porowatych biopolimerem jak np. poli(kwas mlekowy) [86]. 

Zmodyfikowane w ten sposób cylindryczne lub jeszcze lepiej mezoporowate 

warstwy anodowe na powierzchni tytanowych implantach lub stentach mogą 

stanowić wydajne i obiecujące systemy uwalniania leku. W przypadku 

zastosowań nanorurek tlenkowych dotyczących stentów istotną wadą jest nieco 

ograniczona elastyczność mechaniczna warstw nanorurek w porównaniu 

z innymi mezoporowatymi warstwami tlenkowymi [44]. Doniesienia 

literaturowe wskazują też, że nanorurki tlenkowe o kontrolowanej średnicy 

(amorficzne lub krystaliczne) wykazują znacząco zmienione reakcje zarówno dla 

Staphylococcus epidermidis (S. epidermidis) jak i Staphylococcus aureus (S. aureus) — 

patogenów istotnych dla infekcji ortopedycznych [87]. Podobna tendencja 

obserwowana była w przypadku bakterii, ponieważ nanorurki tlenkowe 

o średnicy większej niż 20 nm zmniejszały liczbę żywych bakterii (S. aureus 

i S. epidermidis). Dalsze badania wykazały, że niezależnie od zastosowanej 

techniki sterylizacji, warstwy nanorurek tlenkowych o mniejszej średnicy (20 

nm) silniej ograniczały wzrost bakterii w porównaniu z warstwami nanorurek 

o większej średnicy (80 nm). W przypadku stosowania stopów tytanu 

zawierających pierwiastki mogące hamować rozwój bakterii (np. cyrkon), 

nanorurki tlenkowe o mniejszej średnicy wykazywały zwiększone działanie 

przeciwbakteryjne wobec E. coli [87].  

Wychodząc na przeciw współczesnym wyzwaniom dynamicznie 

rozwijającej się medycyny regeneracyjnej i implantologii w poniższej pracy 

doktorskiej podjęta została próba opracowania innowacyjnego biomateriału na 
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bazie biomedycznego stopu Ti13Nb13Zr do zastosowań na implanty 

osteointegracyjne o zwiększonej biofunkcjonalności. 
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1. Cel pracy  

 

Wychodząc na przeciw współczesnym wyzwaniom dynamicznie 

rozwijającej się medycyny regeneracyjnej i implantologii w poniższej pracy 

doktorskiej podjęta została próba opracowania innowacyjnego biomateriału na 

bazie biomedycznego stopu TNZ do zastosowań na implanty osteointegracyjne 

o zwiększonej biofunkcjonalności. Na podstawie przeprowadzonej analizy 

literatury przyjęto w niniejszej dysertacji następującą tezę badawczą: istnieje 

możliwość poprawy biofunkcjonalności stopu TNZ poprzez wytworzenie na 

jego powierzchni warstw nanorurek tlenkowych za pomocą anodowania.  

 

Na podstawie tak sformułowanej tezy zostały zaproponowane 

następujące cele badawcze:  

 

• opracowanie sposobu anodowego wytwarzania warstw nanorurek 

tlenkowych pierwszej, drugiej i trzeciej generacji na powierzchni 

biomedycznego stopu TNZ,  

• charakterystyka właściwości fizyko-chemicznych, biotribologicznych, 

mikromechanicznych, elektronowych, bioelektrochemicznych, 

biologicznych oraz chropowatości powierzchni stopu TNZ przed i po 

procesie anodowania,  

• kontrola jakości 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 nośnik leków. 
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2. Metody badawcze  

 

Materiał badań w stanie wyjściowym jak i po elektrochemicznej 

modyfikacji powierzchni został scharakteryzowany za pomocą licznych metod 

badawczych, które pozwoliły na określenie między innymi składu fazowego, 

chemicznego, mikrostruktury oraz wpływu przeprowadzonej modyfikacji 

powierzchni na biofunkcjonalność stopu TNZ. Zastosowano poniższe metody 

badawcze: 

➢ Skaningowa transmisyjna mikroskopia elektronowa (STEM) 

➢ Transmisyjna mikroskopia elektronowa (TEM) 

➢ Skaningowa mikroskopia elektronowa (SEM) 

➢ Spektroskopia dyspersji energii (EDS) 

➢ Mikroskopia sił atomowych (AFM) 

➢ Dyfrakcja rentgenowska w geometrii Bragga- Brentano (XRD)  

➢ Metoda stałego kąta padania wiązki pierwotnej (GIXRD)  

➢ Rentgenowska spektroskopia fotoelektronów (XPS)  

➢ Fourierowska spektroskopia osłabionego całkowitego odbicia 

w podczerwieni (ATR-FTIR)  

➢ Badania biotribologiczne w roztworze Ringer’a 

➢ Badania mikrotwardości metodą Vickers’a  

➢ Metoda potencjału obwodu otwartego (OCP) 

➢ Metoda krzywych polaryzacji  

➢ Elektrochemiczna spektroskopia impedancji (EIS) 

➢ Zlokalizowana elektrochemiczna spektroskopia impedancji (LEIS) 

➢ Skanująca sonda Kelvina (SKP) 

➢ Wibrująca elektroda skanująca (SVET)  

➢ Przyspieszone badania korozyjne w sztucznej atmosferze obojętnej 

mgły solnej (test NSS) 

➢ Profilometria kontaktowa 

➢ Badania kąta zwilżania metodą siedzącej kropli 

➢ Badania właściwości hemolitycznych 

➢ Badania adhezji komórek do podłoża 

➢ Badania cytotoksyczności (test MTT) 

➢ Badania trombogenności  

➢ Badania kinetyki uwalniania leków 
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3. Omówienie prac wchodzących w cykl publikacyjny oraz przedstawienie 

osiągniętych wyników 

 

 Przeanalizowana literatura dotycząca stopów tytanu stosowanych 

obecnie w medycynie skupia się na wyeliminowaniu toksycznych dodatków 

stopowych, takich jak wanad oraz aluminium. Uwalnianie jonów tych 

pierwiastków do organizmu człowieka może prowadzić do wzrostu ilości 

zachorowań, min. na chorobę Alzheimera, neuropatię, metalozę czy alergię. 

W celu ograniczenia powyższych problemów zdrowotnych w ostatnich latach 

rozpoczęto badania nad trzecią generacją stopów tytanu, które posiadają 

w swoim składzie bardziej biokompatybilne pierwiastki, takie jak tantal, niob 

czy cyrkon [1–3]. Stop TNZ należy do stopów tytanu najnowszej generacji i jest 

innowacyjnym biomateriałem o niskiej toksyczności dla tkanek ludzkich. 

Ponadto, zaletami tego stopu są dobre właściwości mechaniczne przy 

stosunkowo małej gęstości (tab. 1), wysoka biokompatybilność, bardzo dobra 

odporność na ścieranie oraz wysoka odporność na korozję elektrochemiczną 

w środowisku biologicznym. Stop TNZ charakteryzuje się też jednym 

z najniższych modułów Young’a [1,4].  

 

Tabela 1. Właściwości mechaniczne stopu TNZ [5]. 

Materiał 
Moduł Young’a  

E [GPa] 

Wytrzymałość 

na rozciąganie 

Rm [MPa] 

Granica 

plastyczności  

Re [MPa] 

Wydłużenie  

A [%] 

Współczynnik 

Poissona 

TNZ 79 1030 900 10-16 0,36 

 

 W oparciu o szerokie studia literaturowe jako materiał badań w niniejszej 

dysertacji wybrano implantacyjny stop TNZ, który jest stosowany zarówno 

w medycynie regeneracyjnej jak i spersonalizowanej. Analizując stan 

dotychczasowych badań nad doborem składu chemicznego i fazowego 

implantów wykonanych z tytanu lub jego stopów widocznym jest, że osiągnięto 

pewien pułap możliwości wpływania na właściwości użytkowe wyrobów 

medycznych produkowanych z pierwiastków metalicznych. Rozwiązaniem tego 

problemu może być modyfikacja powierzchni bezwanadowych 

i bezaluminiowych stopów tytanu, która zapewnia możliwość poprawy ich 

biofunkcjonalności, a zwłaszcza właściwości mechanicznych oraz 

osteokonduktywnych. Mając na uwadze, że biomateriały tytanowe są stosowane 

47:5118875178



 

 
48 

głównie jako implanty kostne, istotne znaczenie ma poprawa przebiegu 

procesów łączenia ich powierzchni z kością. Na podstawie przeprowadzonej 

analizy literatury dotyczącej wielu metod modyfikacji powierzchni 

biomateriałów tytanowych w niniejszej rozprawie zastosowano anodowanie. 

Metoda anodowania jako jedna z nielicznych zapewnia możliwość wytwarzania 

jednorodnych nanotubularnych struktur tlenkowych o zróżnicowanych 

parametrach morfologicznych w zależności od zastosowanych warunków 

utleniania elektrochemicznego. Nowe, dodatkowo wytworzone porowate 

warstwy NT mogą wpływać na przyspieszenie procesu osteointegracji, 

ograniczenie ryzyka uwalniania szkodliwych jonów metali z powierzchni 

implantu do organizmu i wystąpienia stanu zapalnego. Zgodnie z najnowszymi 

trendami w implantologii, warstwy NT wytworzone na powierzchni wszczepów 

osteointegracyjnych mogą wspomagać proces regeneracji poprzez stymulowanie 

odbudowy tkanek otaczających wszczep oraz stanowić nośnik substancji 

leczniczych w inteligentnych systemach dostarczania leków. Wybór tej 

elektrochemicznej metody modyfikacji powierzchni opierał się też na szeregu 

zalet, takich jak szybkość i prostota prowadzenia procesu, możliwość pracy 

w temperaturze pokojowej, niski koszt, niewielkie wymagania aparaturowe oraz 

równomierna modyfikacja powierzchni implantu posiadającego dowolny 

kształt. Wadą metody anodowania biomateriałów tytanowych jest praca z często 

stosowanym do otrzymywania warstw NT roztworem zawierającym kwas 

fluorowodorowy, który jest jednym z najbardziej żrących i toksycznych kwasów 

nieorganicznych.  

 Wyniki badań dotyczących opracowania nowatorskiego sposobu 

wytwarzania warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni samopasywnego stopu 

TNZ przy użyciu metody anodowania oraz ich szerokiej charakterystyki zostały 

opublikowane w jednotematycznym cyklu publikacji pt. „Anodowe wytwarzanie 

i biofunkcjonalność warstw nanorurek tlenkowych na stopie Ti13Nb13Zr” [D1-D10].  

 Artykuł na temat "Electrochemical synthesis of oxide nanotubes on biomedical 

Ti13Nb13Zr alloy with potential use as bone implant" [D1] dotyczył opracowania 

sposobu otrzymywania warstw NT 1G na podłożu stopu TNZ. Proces 

elektrochemicznej modyfikacji powierzchni przy zastosowaniu metody 

anodowania był prowadzony w elektrolicie zwierającym 0,5% roztwór kwasu 

fluorowodorowego w temperaturze pokojowej. Anodowanie odbywało się przy 

napięciu 20 V w czasie 120 min. Otrzymanie warstw NT 1G potwierdziły 

charakterystyki przedstawiające zależność gęstości prądu anodowania od czasu, 

na których widoczna była typowa niecka tworząca się w pierwszych sekundach 
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procesu anodowania ([D1] rys. 1b). Dobór warunków procesu anodowania 

pozwolił na uzyskanie jednorodnych i prostopadłych do podłoża NT 1G 

o średniej średnicy zewnętrznej 87(10) nm oraz średniej średnicy wewnętrznej 

71(7) nm. Średnie wartości średnicy zewnętrznej i średnicy wewnętrznej 

wyznaczono w oparciu o histogramy rozkładu empirycznego ([D1] rys. 3a i b). 

Średnia długość uzyskanych NT wynosiła 0,94(9) μm, podczas gdy dostępna w 

literaturze przedmiotu długość nanorurek pierwszej generacji na tytanie 

wynosiła maksymalnie około 500 nm [6,7]. Morfologię powierzchni uzyskanych 

warstw NT 1G na powierzchni stopu TNZ przedstawia zdjęcie mikroskopowe 

otrzymane metodą FE-SEM ([D1] rys. 2a) w ogólnym widoku "z góry". Zdjęcie 

mikroskopowe ([D1] rys. 2b) uwidacznia długość anodowych warstw NT 1G. 

Zgodnie z doniesieniami literaturowymi anodowanie folii tytanowej 

w roztworze 0,5% HF przy napięciach poniżej 20 V umożliwiało otrzymanie NT 

o średnicy od 15 do 30 nm. Anodowanie prowadzone przy 20 V zapewniało 

otrzymanie NT o średnicy wewnętrznej około 76 nm [6].  

 Anodowe warstwy NT 1G otrzymane w zaproponowanych warunkach 

elektrochemicznego utleniania poddano analizie powierzchniowego składu 

chemicznego metodą EDS. Widmo EDS ([D1] rys. 1a) wykazało obecność pików 

pochodzących od składników stopowych w postaci Ti, Nb i Zr. Dodatkowo 

stwierdzono obecność piku pochodzącego od tlenu, który potwierdził 

wytworzenie warstewki tlenkowej na powierzchni stopu TNZ. Charakterystyka 

strukturalna otrzymanych warstw NT 1G przeprowadzona metodą GIXD 

wykazała obecność TiO2 (rutyl), TiO3 i TiO na podłożu dwufazowego ( + ) 

stopu TNZ ([D1] rys. 4b). W badaniach chropowatości powierzchni 

zrealizowanych metodą AFM wyznaczono wartość parametru Ra oznaczającego 

średnią arytmetyczną rzędnych profilu chropowatości, która w przypadku 

warstwy NT 1G wynosiła Ra = 64,8 nm ([D1] rys. 4a). Uzyskany wynik wskazuje 

na ponad 15-krotne zwiększenie chropowatości powierzchni w porównaniu ze 

stopem TNZ przed anodowaniem. Zastosowany do otrzymywania warstw NT 

1G kwas fluorowodorowy jest agresywny, w związku z czym trawił 

i rozpuszczał większość rosnącego tlenku, zapobiegając tworzeniu się długich 

nanorurek podczas utleniania elektrochemicznego. Należy podkreślić, że 

pomimo to w niniejszych badaniach w proponowanych nowych warunkach 

anodowania można uzyskać dwukrotny wzrost długości NT na stopie TNZ 

w porównaniu z badaniami opisywanymi w literaturze [6]. Otrzymane 

parametry morfologiczne warstw NT 1G zapewniają dobre rokowania 
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w badaniach in vitro tworzenia kości i ekspresji genów związanych z tworzeniem 

i przebudową kości w okresie osteointegracji [8,9].  

 Głównym osiągnięciem w przedstawionym artykule [D1] było 

opracowanie nowatorskiego sposobu otrzymywania warstw NT 1G na 

powierzchni stopu TZN przy zastosowaniu metody anodowania, który 

zapewnia wytwarzanie anodowych warstw charakteryzują się długością NT 

ponad 2-krotnie większą w porównaniu do NT 1G opisanych w literaturze 

i ponad 15-krotnie większą chropowatością powierzchni w odniesieniu do 

stopu TNZ w stanie wyjściowym. 

Nowatorskie zastosowanie metody EIS i LEIS do charakterystyki 

impedancyjnej odporności korozyjnej in vitro anodowo wytworzonych warstw 

NT 1G na powierzchni stopu TNZ stanowiło podstawę 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 zostały wytworzone zgodnie ze sposobem 

zaproponowanym w [D1]. Morfologię powierzchni uzyskanych warstw NT 

scharakteryzowano za pomocą metody TEM ([D2] rys. 2 a i b), co pozwoliło 

wykazać równomierny rozkład gęsto upakowanych NT o pojedynczych i bardzo 

gładkich ściankach oraz ich wysoki stopień samoorganizacji. Obraz TEM 

uzyskany dla pojedynczej nanorurki tlenkowej uwidocznił jej regularny kształt, 

bez widocznego strzępienia w górnej części ([D2] rys. 2c). Dodatkowo wykazano, 

że przekrój poprzeczny pojedynczej nanorurki tlenkowej posiadał kształt 

cylindryczny. 

 Do charakterystyki fizyko-chemicznej stopu TNZ przed i po modyfikacji 

elektrochemicznej zastosowano również metodę ATR-FTIR. Uzyskane wyniki 

pozwoliły na przypisanie poszczególnych grup funkcyjnych do konkretnych 

obszarów o charakterystycznych pasmach absorpcji w przypadku 

nieanodowanego podłoża oraz stopu TNZ wraz z warstwą NT 1G. Rejestrację 

widm ATR-FTIR przeprowadzono w zakresie 4000-400 cm-1 ([D2] rys. 3). 

Uzyskano charakterystyczne pasma dla TiO2, które były widoczne dla obydwu 

badanych materiałów. Pik w zakresie 873-558 cm-1 dla warstwy NT 1G 

wskazywał na obecność anodowego tlenku TiO2 [10]. Pasma w zakresie 495-453 

cm-1 odpowiadały częstotliwości TiO2 w fazie rutylowej, co zostało potwierdzone 

w ([D1] rys. 4b) za pomocą badań metodą GIXD.  

 Wpływ przeprowadzonego procesu anodowania na odporność korozyjną 

in vitro stopu TNZ w środowisku soli fizjologicznej w temperaturze 37 C 

określono w badaniach elektrochemicznych. W pierwszym etapie badań 

50:4484159766



 

 
51 

wyznaczono wartość potencjału obwodu otwartego (EOC), która dla elektrody 

TNZ wynosiła -42 mV(8) V a dla NT 1G -486 mV(24) V ([D2] rys. 4). Uzyskane 

wyniki wskazują, że inicjacja korozji elektrochemicznej dla anodowanej 

elektrody TNZ będzie zachodziła szybciej ze względu na porowatość 

powierzchni. Następnie zarejestrowane zostały krzywe polaryzacji w wąskim 

zakresie potencjałów ±50 mV względem EOC, które były podstawą analizy przy 

zastosowaniu metody ekstrapolacji prostych Tafela ([D2] rys. 5). W oparciu 

o wyznaczone parametry odporności korozyjnej takie, jak potencjał korozyjny 

(Ecor), gęstość prądu korozyjnego (jcor), katodowy współczynnik nachylenia 

prostej Tafela (bc), anodowy współczynnik nachylenia prostej Tafela (ba), opór 

polaryzacji (Rp) oraz szybkość korozji (CR) w potencjale Ecor, przeprowadzono 

ocenę porównawczą badanych elektrod ([D2] tab. 1). Dla wytworzonych 

bambusopodobych NT 1G Ecor wynosił -0,497(26) V, natomiast elektroda TNZ 

w stanie wyjściowym charakteryzowała się wartością Ecor równą 0,038(8) V, co 

zostało wyznaczone w [D4]. Takie zachowanie elektrochemiczne badanych 

elektrod wskazuje na wyższą odporność korozyjną elektrody nieanodowanej, 

której powierzchnia jest pokryta samopasywną i ciągłą warstwą tlenkową 

o silniejszych właściwościach barierowych niż porowata warstwa NT 1G [11,12]. 

Wartość jcor dla elektrody z warstwą NT 1G na powierzchni jest około 15 razy 

większa w porównaniu do jcor określonego dla nieanodowanego podłoża 

([D2] tab. 1). Wskazuje to na szybsze tempo rozpuszczania anodowej warstwy 

NT 1G w porównaniu do natywnej warstwy tlenku utworzonej spontanicznie. 

Należy jednak podkreślić, że wyznaczona wartość parametru CR dla obu 

badanych elektrod jest na tym samym poziomie rzędu 10-3 mm/rok-1. Wartości 

parametru bc i ba wyznaczono odpowiednio na podstawie równań (4) i (5). 

Elektroda NT 1G charakteryzuje się szybszym procesem anodowym 

w porównaniu do elektrody TNZ ([D2] tab. 1). Na podstawie uzyskanych 

wyników zaproponowany został mechanizm korozji elektrochemicznej 

elektrody TNZ przed i po procesie anodowania, który jest zgodny z pasywnym 

rozpuszczaniem warstwy tlenkowej w warunkach beztlenowych [13]. 

 Szczegółowy mechanizm i kinetyka korozji elektrochemicznej wraz 

z pojemnościową charakterystyką badanej elektrody TNZ przed i po 

wytworzeniu warstwy NT 1G był charakteryzowany za pomocą 

komplementarnej metody EIS. Na doświadczalnych widmach EIS 

zarejestrowanych przy EOC w zakresie częstotliwości od 50 kHz do 1 mHz 

obserwowano jedną stałą czasową w obwodzie elektrycznym dla elektrody TZN, 

co jest charakterystyczne dla tytanu i jego stopów pokrytych samopasywną 
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warstwą tlenkową ([D2] rys. 6a), ([D2] rys. 7a). W przypadku elektrody NT 1G 

na widmach EIS stwierdzono pojawienie się dwóch stałych czasowych 

w obwodzie elektrycznym wskazujące na porowatą powierzchnię materiału 

([D2] rys. 6b), ([D2] rys. 7b). Dla obydwu rodzajów elektrod uzyskano wysokie 

wartości modułu impedancji │Z│f→0, które są typowe dla materiałów 

wykazujących pojemnościowe zachowanie i wysoką odporność na korozję [14]. 

Modelowanie fizyko-chemiczne otrzymanych charakterystyk impedancyjnych 

przeprowadzono przy zastosowaniu koncepcji elektrycznych obwodów 

zastępczych. Symulację odpowiedzi elektrycznych obwodów zastępczych 

i dopasowanie parametrów obwodów do zarejestrowanych danych 

impedancyjnych zrealizowano przy pomocy metody złożonej nieliniowej 

metody najmniejszych kwadratów (ang. complex non-linear least squares, CNLS). 

W procedurze dopasowania w miejsce kondensatora stosowano element stało-

fazowy (ang. constant phase element, CPE), którego impedancję opisano 

w równaniu (9). W przypadku elektrody TNZ zastosowano model elektrycznego 

obwodu zastępczego dla korozji wżerowej samopasywnych metali i ich stopów 

zawierający jeden element stało-fazowy, dla którego na diagramie Nyquista 

obserwuje się pojedyncze półkole ([D2] rys. 6a). Jako wynik dopasowania 

uzyskano wartości parametrów elektrycznego obwodu zastępczego, takich jak: 

R1 oznaczający opór elektrolitu, CPE1-T stanowiący parametr pojemnościowy, 

CPE1- będący eksponentem CPE1 związanego z pojemnością warstwy 

podwójnej oraz R2 odpowiadający oporowi przeniesienia ładunku przez granicę 

międzyfazową elektroda TNZ | samopasywna warstwa tlenkowa | elektrolit 

([D2] tab. 2). W procedurze dopasowania dla elektrody NT 1G zastosowano 

model elektrycznego obwodu zastępczego dla korozji wżerowej elektrod 

metalicznych pokrytych porowatą warstwą tlenkową o budowie 

dwuwarstwowej, w którym uwzględnione zostały dwa elementy stało-fazowe, 

a na diagramie Nyquista występują dwa półkola ([D2] rys. 6b). Wynikiem 

dopasowania tego modelu do danych eksperymentalnych EIS były wartości 

parametrów elektrycznego obwodu zastępczego ([D2] tab. 3). Parametry R1, 

CPE1-T, CPE1- i R2 opisują półkole wysokoczęstotliwościowe i są związane 

z obecnością zewnętrznej warstwy NT 1G o porowatej strukturze, natomiast 

parametry CPE2-T, CPE2- i R3 opisują półkole niskoczęstotliwościowe, które 

przypisane jest wewnętrznej warstwie tlenkowej o właściwościach barierowych, 

bezpośrednio przylegającej do podłoża elektrody TZN. W przypadku elektrody 

TNZ z warstwą NT 1G na powierzchni opór przeniesienia ładunku związany 

z wewnętrzną warstwą tlenku wynosi R3 = 916(12) Ω cm2 i jest ponad 627 razy 
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większy w porównaniu z wartością R2 przypisaną oporowi przeniesienia 

ładunku przez zewnętrzną warstwę tlenku ([D2] tab. 3). Zjawisko to może 

wynikać z faktu, że lokalne stężenie elektrolitu wewnątrz nanorurek tlenkowych 

silnie wzrasta w porównaniu z pH elektrolitu, co nasila się procesy korozyjne na 

dnie nanorurek tlenkowych. Nieznaczne obniżenie odporności korozyjnej 

elektrody TNZ po anodowaniu w odniesieniu do elektrody, która nie była 

poddana utlenianiu elektrochemicznemu wynika z porowatości powierzchni 

warstwy NT 1G, co potwierdziły wyniki badań lokalnej odporności korozyjnej 

przeprowadzone za pomocą skaningowych metod elektrochemicznych, takich 

jak LEIS i SVET. Wyniki otrzymane metodą LEIS w postaci map rozkładu 

modułu impedancji i kąta przesunięcia fazowego () rejestrowanych przy EOC 

w roztworze soli fizjologicznej wykazały niejednorodny rozkład wartości 

mierzonych parametrów dla elektrody NTZ w porównaniu do elektrody NT 1G 

([D2] rys. 8). Przyczyną lokalnych fluktuacji wartości │Z│ i  była 

prawdopodobnie nierównomierna grubość naturalnej warstwy samopasywnej 

na powierzchni biomedycznego stopu TNZ. Średnia wartość │Z│ wyznaczona 

dla nieanodowanej elektrody była ponad 8 razy większa w porównaniu do 

elektrody po modyfikacji elektrochemicznej. Dla elektrody TNZ w stanie 

wyjściowym średnia wartość │Z│ wynosiła 20,3 kΩ cm2, a dla elektrody NT 1G 

była równa 2,5 kΩ cm2. Efekt ten był związany z tworzeniem się porowatej 

warstwy NT 1G jako zewnętrznej części warstwy pasywnej. 

Do pomiaru lokalnego przepływu prądu nad powierzchnią badanych 

materiałów w roztworze soli fizjologicznej zastosowano metodę SVET. Wyniki 

uzyskane w postaci map rozkładu gęstości prądu jonowego wykazały, iż średnia 

wartość gęstości prądu jonowego (j) określona dla stopu TNZ w stanie 

wyjściowym wynosiła 81 μA cm−2 i była około 2 razy większa w porównaniu 

z wartością j dla warstwy NT 1G ([D2] rys. 9). Zaobserwowana różnica 

w wartościach gęstości prądu anodowego wskazywała, że proces 

elektrochemicznego utleniania był szybszy/łatwiejszy na nieanodowanej 

powierzchni stopu TNZ w porównaniu do materiału, na którym warstwa tlenku 

została już utworzona. Dowodziło to, że łatwiej jest utlenić samopasywną 

powierzchnię stopu TNZ niż pogrubić już wytworzoną anodową warstwę 

tlenku. Średnia wartość nieregularności gęstości prądu określona dla stopu TNZ 

przed i po anodowaniu wynosiła odpowiednio około 10 μA cm-2 i 9 μA cm-2, co 

sugerowało, że zarówno badany stop w stanie wyjściowym jak i po utlenianiu 

elektrochemicznym, charakteryzował się jednorodnym rozkładem wartości 

gęstości prądu jonowego. W badaniach potencjodynamicznych zarówno dla 
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samopasywnej elektrody TNT jak i z uformowanymi jednościennymi NT 1G nie 

stwierdzono ich podatności na korozję wżerową aż do potencjału 9,4 V, 

potwierdzając tym samym wysoką odporność na korozję w roztworze 0,9% NaCl 

([D2] rys. 10).  

 Osiągnięcie w przedstawionym artykule [D2] stanowi nowatorskie 

zastosowanie metody EIS, LEIS i SVET do określenia mechanizmu i kinetyki 

korozji wżerowej stopu TNT oraz nowoopracowanych warstw NT 1G 

otrzymanych na jego powierzchni w środowisku biologicznym oraz 

wykazanie braku podatności na korozję wżerową badanych biomateriałów do 

potencjału 9,4 V w roztworze soli fizjologicznej, co pozwala rekomendować je 

do zastosowań na implanty długoterminowe.  

 Uzyskane wstępne wyniki dotyczące wytwarzania warstw 1G NT na 

powierzchni stopu TNT przyczyniły się do podjęcia dalszych prac nad 

otrzymaniem warstw NT 2G, które były przedmiotem badań w artykule 

"Electrochemical formation of self-organized nanotubular oxide layers on Ti13Zr13Nb 

alloy for biomedical applications" [D3]. 

 Celem badań podjętych w powyższej publikacji była próba wytworzenia 

warstw NT 2G na powierzchni stopu TNT w nowych warunkach anodowania. 

Na podstawie doniesień literaturowych został wytypowany elektrolit oraz 

zawartość jonów fluorkowych. Proces anodowania był prowadzony 

w roztworze 1M (NH4)2SO4 z dodatkiem 1% wag. NH4F w temperaturze 

pokojowej. Napięcie procesu utleniania elektrochemicznego wynosiło 20 V a czas 

120 min. Zmiana elektrolitu z roztworu kwasu fluorowodorowego na roztwór 

soli nieorganicznej z dodatkiem jonów fluorkowych skutkowała uzyskaniem 

jednorodnych i jednościennych NT 2G o innych parametrach morfologicznych 

w porównaniu do NT 1G. Zaproponowane nowe warunki anodowania 

pozwoliły na wytworzenie jednościennych NT o średnicy wewnętrznej 

mieszczącej się w zakresie od 12 - 32 nm jak określono w badaniach 

mikroskopowych przy zastosowaniu metody STEM ([D3] rys. 1).  

 Powierzchniowy skład chemiczny wytworzonych warstw NT 2G 

analizowano metodą EDS. Widoczna na widmie EDS obecność piku 

pochodzącego od tlenu wskazuje na obecność warstwy tlenkowej na 

powierzchni stopu TNT ([D3] rys. 2). Analiza otrzymanego widma EDS 

wykazała również obecność pików pochodzących od składników stopu (Ti, Nb, 

Zr). Zastosowanie mniej agresywnego elektrolitu w porównaniu do 0,5% HF 

pozwoliło na uzyskanie warstw NT 2G, których charakterystyka strukturalna 

przeprowadzona metodą GIXD wykazała obecność TiO2 o strukturze rutylu 
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([D3] rys. 3). W badaniach porównawczych chropowatości powierzchni stopu 

TNT przed i po anodowaniu przy zastosowaniu metody AFM wykazano, że 

wartość parametru Ra dla nieanodowanego podłoża wynosiła 4,3 nm 

([D3] rys. 4), co świadczyło o bardzo gładkiej morfologii powierzchni. 

W przypadku badanego stopu po procesie anodowania w proponowanych 

warunkach stwierdzono ponad 20-krotny wzrost chropowatości powierzchni 

w porównaniu do stopu TNZ przed utworzeniem warstwy NT 2G ([D3] rys. 5). 

Wyznaczony współczynnik Ra dla anodowanego stopu TNT wynosił 92,9 nm. 

Uzyskane wyniki pozwoliły na zaproponowanie mechanizmu formowania NT 

2G w zastosowanym elektrolicie zawierającym jony fluorkowe ([D3] rys. 6). 

Dyskutowany mechanizm jest zgodny z doniesieniami literaturowymi 

dotyczącymi wytwarzania NT na powierzchni tytanu [15]. Proces wytwarzania 

nanotubularnych struktur tlenkowych 2G na stopie TNZ metodą anodowania 

wymaga obecności samopasywnej warstwy tlenkowej, która po przyłożeniu 

odpowiednio wysokiego napięcia do anody wskutek procesu utleniania 

elektrochemicznego początkowo jest pogrubiana, a następnie w wyniku 

rozpuszczania ulega pęknięciom, które wraz z wydłużaniem czasu anodowania 

pogłębiają się aż do powstania nanoporów. W kolejnym etapie następuje wzrost 

porów i granic między nimi, a następnie formowanie całkowicie rozwiniętej 

warstwy nanorurek na powierzchni stopu TNZ. Istotą powstawania struktur 

nanorurkowych jest odpowiednie stężenie jonów fluorkowych w elektrolicie, 

które łatwo się adsorbują w zagłębieniach powierzchni i powodują jej trawienie 

a w konsekwencji pojawianie się wyodrębnionych granic między nanorurkami 

[16]. W obecności jonów fluorkowych ([D3] rys. 7b) zgodnie z reakcją (2) 

powstają rozpuszczalne w wodzie kompleksy TiF6
2− [D3]. Ze względu na mały 

promień jonowy, jony fluorkowe przechodzą przez warstewkę tlenkową 

w wyniku przyłożonego pola elektrycznego.  

Głównym osiągnięciem w przedstawionym artykule [D3] było 

opracowanie nowatorskiego sposobu otrzymywania warstw NT 2G na 

powierzchni implantacyjnego stopu TNZ metodą anodowania 

w zaproponowanych warunkach, które zapewniają ponad 20-krotny wzrost 

chropowatości powierzchni w porównaniu do samopasywnego stopu TNZ, co 

może odgrywać kluczową rolę w poprawie procesu osteointegracji.  

Charakterystyka odporności korozyjnej in vitro otrzymanych warstw NT 2G 

na powierzchni biomedycznego stopu TNZ była przedmiotem badań 

w kolejnym artykule pt. "Evaluation of corrosion resistance of nanotubular oxide 

layers on the Ti13Zr13Nb alloy in physiological saline solution" [D4]. Anodowe 
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warstwy NT 2G o strukturze rutylu zostały wytworze w procesie utleniania 

elektrochemicznego zgodnie ze sposobem opisanym w publikacji [D3]. 

Obecność otrzymanych warstw tlenkowych potwierdzona została 

w obserwacjach mikroskopowych wykonanych metodą STEM i SEM. Ocenę 

wpływu zastosowanej modyfikacji powierzchni na odporność korozyjną stopu 

TNZ w roztworze soli fizjologicznej w temperaturze 37 C przeprowadzono 

w oparciu o badania elektrochemiczne przy użyciu metody OCP i krzywych 

polaryzacji oraz zmiennoprądowej metody EIS. Parametry odporności 

korozyjnej w postaci Ecor, jcor, Rp, bc, ba i CR w Ecor wyznaczone zostały na 

podstawie krzywych polaryzacji zarejestrowanych w oknie potencjału 50 mV 

względem EOC przy zastosowaniu metody ekstrapolacji prostych Tafela 

([D4] rys. 2). Widocznym było, że dla elektrody TNZ po procesie anodowania 

Ecor był nieznacznie przesunięty w kierunku potencjałów anodowych 

i zaobserwowano wzrost wartości jcor w porównaniu z odpowiednimi 

parametrami wyznaczonymi dla elektrody niemodyfikowanej ([D4] tab. 1). 

Oznacza to, iż proces korozji elektrochemicznej na elektrodzie z obecną warstwą 

NT 2G na powierzchni będzie rozpoczynać się później. Mniejszą wartość Rp 

i większe zużycie materiału w skali roku wyrażone parametrem CR 

w przypadku anodowanej elektrody można wytłumaczyć obecnością porowatej, 

nanotubularnej struktury tlenkowej. Proces korozji wewnątrz nanorurek będzie 

przebiegał szybciej ze względu na lokalną zmianę pH elektrolitu. Jednak 

obecność barierowej warstwy tlenkowej ściśle przylegającej do podłoża 

zapewnia wysoką odporność korozyjną anodowanej elektrody. Wyniki 

uzyskane przy zastosowaniu pomiarów stałoprądowych potwierdzają, że stop 

TNZ w stanie wyjściowym charakteryzuje się niższą odpornością na korozję 

elektrochemiczną w porównaniu do stopu z wytworzoną warstwą NT 2G na 

powierzchni, co jest spójne z danymi literaturowymi, według których obecność 

nanotubularnych struktur tlenkowych na tytanie i jego stopach zwiększa 

odporność korozyjną w środowisku biologicznym [16,17]. 

Wyniki badań EIS wykazały pojemnościowe zachowanie elektrody TNZ 

zarówno przed jak i po procesie anodowania oraz wysokie wartości modułu 

impedancji, co jest typowym zachowaniem dla metalicznych elektrod z obecną 

warstwą tlenkową na powierzchni w roztworach zawierających chlorki [11]. Na 

wykresie Nyquista dla elektrody TNZ przed anodowaniem zaobserwowano 

jedno półkole w całym zakresie badanych częstotliwości, a w przypadku 

elektrody poddanej modyfikacji powierzchni widoczne były dwa półkola, gdzie 

średnica pierwszego półkola zarejestrowana przy wysokich częstotliwościach 

56:9417386719



 

 
57 

była znacznie większa niż średnica drugiego półkola obecnego przy niskich 

częstotliwościach. ([D4] rys. 3). Uzyskane zależności logarytmu modułu 

impedancji w funkcji logarytmu częstotliwości dla badanych elektrod wykazały 

obniżenie wartości |Z| przy niskich częstotliwościach w przypadku elektrody 

TNZ przed anodowaniem, co świadczyło o jej niższej odporności korozyjnej 

w porównaniu do elektrody po anodowaniu ([D4] rys. 5). Na diagramach Bode 

ilustrujących zależność kąta przesunięcia fazowego w funkcji logarytmu 

częstotliwości wykazano obecność jednej stałej czasowej w obwodzie 

elektrycznym dla elektrody TNZ w stanie wyjściowym, podczas gdy dla 

anodowanej elektrody widoczne były dwie stałe czasowe ([D4] rys. 6). Kształt 

otrzymanych widm EIS wskazywał na typowe zachowanie impedancyjne 

samopasywnej elektrody metalicznej w przypadku niemodyfikowanego stopu 

TNZ oraz elektrody porowatej dla stopu z wytworzoną warstwą NT 2G. 

Szczegółowy mechanizm i kinetykę korozji elektrochemicznej badanych elektrod 

określono przy zastosowaniu modelowania fizyko-chemicznego opartego na 

koncepcji elektrycznych obwodów zastępczych. Do interpretacji uzyskanych 

charakterystyk impedancyjnych zaproponowano model dla korozji wżerowej 

stopu tytanu pokrytego warstwą tlenkową w roztworze zawierającym 

agresywne jony chlorkowe. W zastosowanym modelu założono obecność 

warstwy tlenkowej utworzonej na powierzchni elektrody TNZ w procesie 

spontanicznej pasywacji oraz warstwy NT 2G zbudowanej z porowatej warstwy 

zewnętrznej oraz ciągłej warstwy wewnętrznej przylegającej bezpośrednio do 

powierzchni elektrody TNZ poddanej utlenianiu elektrochemicznemu. Do 

symulacji elektrycznych obwodów zastępczych i dopasowania parametrów 

obwodów do eksperymentalnych widm EIS zastosowano metodę CNLS oraz 

CPE, którego impedancja została opisana równaniem (2). Wynikiem 

dopasowania elektrycznego obwodu zastępczego do widm EIS otrzymanych dla 

elektrody TNZ przed anodowaniem był parametr Rs przypisany do oporu 

elektrolitu, Rox związany z oporem przeniesienia ładunku przez granicę 

międzyfazową samopasywna warstwa tlenkowa | elektrolit oraz parametry 

CPE-Tdl i CPE-dl będące odpowiednio parametrem pojemnościowym 

i eksponentem CPE związanym z pojemnością warstwy podwójnej ([D4] tab. 2). 

Wynikiem dopasowania elektrycznego obwodu zastępczego do 

eksperymentalnych widm EIS uzyskanych dla anodowanej elektrody TNZ były 

parametry w postaci R1, CPE-Tt, CPE-t i Rt, które opisywały półkole przy 

wysokich częstotliwościach i były przypisane do zewnętrznej części warstwy NT 

2G oraz parametry, takie jak CPE-Tb, CPE-b i Rb, które opisywały półkole przy 

57:3668491445



 

 
58 

niskich częstotliwościach i były przypisane do barierowej warstwy tlenkowej 

w wewnętrznej części warstwy NT 2G ([D4] tab. 3). Uzyskane wyniki wskazały, 

że wartość parametru kinetycznego Rox wyniosła 1,01 kΩ cm2 i była nieznacznie 

mniejsza w odniesieniu do wartości Rt wynoszącej 1,03 kΩ cm2 oraz znacząco 

wyższa w porównaniu do wartości Rb równej 0,707 kΩ cm2. Oznacza to, że 

kinetyka korozji elektrochemicznej warstwy barierowej stanowiącej wewnętrzną 

część warstwy NT 2G była wolniejsza w porównaniu do kinetyki korozji 

samopasywnej warstwy tlenkowej. Warto zaznaczyć, że wyniki uzyskane 

metodą EIS były zgodne z wynikami uzyskanymi metodą ekstrapolacji prostych 

Tafela ([D4] tab. 1). 

Głównym osiągnięciem naukowym w przedstawionym artykule [D4] 

było wykazanie wpływu zastosowanej modyfikacji powierzchni przy 

wykorzystaniu metody anodowania na poprawę odporności korozyjnej 

biomedycznego stopu TNZ w symulowanym środowisku ciała ludzkiego. 

Kolejne badania podjęte w dysertacji dotyczyły określenia wpływu 

wzrostu stężenia jonów fluorkowych w elektrolicie stosowanym w procesie 

anodowania na morfologię warstw NT 2G otrzymanych na powierzchni 

biomedycznego stopu TNZ, co zostało przedstawione w artykule pt. 

"Electrochemical formation of second generation TiO2 nanotubes on Ti13Nb13Zr alloy 

for biomedical applications" [D5]. Na podstawie dokonanego przeglądu literatury 

oraz wstępnych badań własnych zaproponowano w powyższej pracy nowy 

skład elektrolitu o podwyższonej zawartości jonów fluorkowych. Utlenianie 

elektrochemiczne przeprowadzono w roztworze 1M (NH4)2SO4 z dodatkiem 2% 

wag. NH4F. Napięcie procesu anodowania wynosiło 20 V a czas 120 min. 

Dodatek jonów fluorkowych, których źródłem był fluorek amonu odpowiadał za 

wytwarzanie bardziej jednorodnych nanorurek o podobnej średnicy 

w porównaniu z niejednorodnymi nanorurkami otrzymywanymi dotychczas 

z innych elektrolitów o mniejszej zawartości jonów fluorkowych ([D5] rys. 2). 

W badaniach za pomocą metody FE-SEM wykazano, że zaproponowane nowe 

warunki anodowania pozwoliły na uzyskanie jednościennych nanorurek 

o średniej średnicy zewnętrznej równej 103(16) nm oraz średniej średnicy 

wewnętrznej wynoszącej 61(11) nm. Średnie wartości średnic otrzymanych 

nanorurek były wyznaczone na podstawie histogramów rozkładu empirycznego 

([D5] rys. 3). Stwierdzono, że zwiększona zawartość jonów fluorkowych 

w elektrolicie na bazie siarczanu amonu przy zastosowaniu takich samych 

warunków napięciowo-czasowych spowodowała blisko dwukrotny wzrost 

średniej średnicy wewnętrznej NT 2G w porównaniu do średniej średnicy 
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wewnętrznej NT 2G otrzymanej na powierzchni stopu TNZ w publikacji [D3]. 

Średnia długość NT otrzymanych w elektrolicie o zwiększonej zawartości jonów 

fluorkowych została oszacowana na poziomie 3,9(2) μm ([D5] rys. 2). 

 Wytworzone anodowe warstwy NT 2G scharakteryzowano w badaniach 

strukturalnych przeprowadzonych metodą GIXD, a uwidocznione halo 

amorficzne na dyfraktogramie wskazało na rentgenowsko amorficzny charakter 

otrzymanych NT ([D5] rys. 1). Co istotne, zwiększenie zawartości jonów 

fluorkowych w elektrolicie spowodowało zmianę struktury uzyskanych warstw 

NT 2G. Warstwy NT 2G otrzymane z elektrolitu zawierającego dodatek tylko 

1% wag. NH4F wykazały obecność TiO2 o strukturze rutylu ([D3] rys. 3).  

Głównym osiągnięciem naukowym w publikacji [D5] było wykazanie 

wpływu zwiększenia stężenia jonów fluorkowych w elektrolicie na bazie 

siarczanu amonu na wzrost parametrów morfologicznych warstw NT 2G 

otrzymanych metodą anodowania na powierzchni stopu TNZ. Opracowany 

sposób elektrochemicznej modyfikacji powierzchni implantacyjnego stopu 

TNZ zapewnia możliwość zwiększenia powierzchni właściwej oraz 

kształtowania struktury warstw NT 2G, co może wpływać na poprawę procesu 

osteointegracji. 

Charakterystyka wpływu anodowania na właściwości 

bioelektrochemiczne in vitro implantacyjnego stopu TNZ została przedstawiona 

w pracy pt. "In vitro bioelectrochemical properties of second-generation oxide nanotubes 

on Ti–13Zr–13Nb biomedical alloy" [D6]. 

 Proces anodowania był prowadzony zgodnie ze sposobem opisanym 

w pracy [D4]. Lokalny skład chemiczny uzyskanej warstwy NT 2G 

scharakteryzowano przy użyciu metody EDS. Na widmie EDS zaobserwowano 

obecność pików pochodzących od Ti, Nb i Zr jako składników stopowych 

([D6] rys. 5a). Zidentyfikowano również pik o wysokiej intensywności 

pochodzący od tlenu, którego obecność świadczyła o wytworzeniu warstwy 

tlenkowej. Analiza uzyskanego widma EDS ujawniła też śladowe ilości 

pierwiastków zawartych w elektrolicie stosowanym do anodowania (F, Cl), 

ultracienkiej warstwie zastosowanej w celu poprawy przewodności testowanej 

próbki (Cr) i zanieczyszczeń (C). Otrzymane mapy EDS rozkładu pierwiastków 

potwierdziły równomierne rozmieszczone zidentyfikowanych pierwiastków na 

powierzchni warstwy NT 2G w badanym mikroobszarze ([D6] rys. 5b). 

Pomiary potencjału zeta (ζ) były prowadzone dla stopu TZN przed i po 

anodowaniu naprzemiennie w obu kierunkach przepływu elektrolitu. 

Stosowano wodne roztwory KCl, soli fizjologicznej buforowanej fosforanem 
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(PBS) i sztucznej krwi, które charakteryzowały się różną siłą jonową i pH 

w zakresie 3-9. Wykazano doświadczalnie liniową zależność prądu 

strumieniowego od zastosowanej różnicy ciśnień o współczynniku regresji 

liniowej R2 równym 0,99 ([D6] rys. 6). Stwierdzono również zależność liniową 

pomiędzy szybkością przepływu elektrolitu i ciśnieniem, która wskazywała na 

przepływ laminarny ([D6] rys. 7). Potencjał zeta dla stopu zarówno przed jak i po 

wytworzeniu warstw NT 2G był wyznaczony w obecności roztworu KCl. Dla 

nieanodowanego stopu TNZ wyznaczono punkt izoelektryczny (IEP) na 

poziomie 4,2. Wartość ta jest typowa dla hydrofobowej powierzchni, nie 

wykazującej w ogóle obecności grup funkcyjnych lub charakteryzującej się 

obecnością tylko nielicznych grup funkcyjnych [18]. Wytworzenie amorficznych 

warstw NT 2G na powierzchni stopu TNZ spowodowało przesunięcie IEP do 

wartości 5,4, która jest obserwowana dla powierzchni o właściwościach 

hydrofilowych ([D6] rys. 8). Dodatkowo porównano wpływ różnych roztworów 

buforowych o pH 7,4 na potencjał zeta stopu TNZ przed i po anodowaniu 

([D6] rys. 9). Uzyskane wyniki wykazały wzrost ζ dla stopu TNZ z warstwą NT 

2G na powierzchni, co mogło być związane z silnym oddziaływaniem jonów 

fosforanowych z powierzchnią amorficznego tlenku. Dla stopu w stanie 

wyjściowym nie zaobserwowano zmian w wartości ζ. Inne zachowanie 

zaobserwowano w roztworze sztucznej krwi, w którym stwierdzono 

zmniejszenie wartości ujemnego potencjału zeta dla wszystkich badanych 

próbek. Stwierdzono, że jony złożone zawarte w sztucznej krwi wykazują 

większe powinowactwo do powierzchni hydrofobowych niż hydrofilowych [18]. 

Wykazano też, że jony zawarte w symulowanym płynie ustrojowym 

adsorbowały się na powierzchni stopu TNZ zarówno przed jak i po anodowaniu 

([D6] rys. 10). Warto jednak zauważyć, że wpływ symulowanego płynu 

ustrojowego był mniejszy w przypadku nieutlenionego stopu TNZ. Znajomość 

ζ związanego z ładunkiem powierzchniowym na granicy faz biomateriał 

| elektrolit pozwalać będzie na przewidywanie biologicznej odpowiedzi 

organizmu na wszczepiony implant i ułatwi projektowane nowych 

biomateriałów. 

W dalszych badaniach scharakteryzowano wpływ anodowania na 

odporność korozyjną in vitro stopu TNZ w symulowanym płynie ustrojowym. 

Metodą OCP określono wstępną odporność elektrody TNZ przed i po 

anodowaniu na korozję elektrochemiczną w warunkach bardzo zbliżonych do 

warunków in vivo, które panują w ludzkim ciele. Wartości EOC wyznaczono 

w roztworze PBS o fizjologicznym pH 7,4 oraz pH 5,5 w temperaturze 37 C. 
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Kwaśny roztwór PBS symulował w pomiarach elektrochemicznych stan zapalny 

pojawiający się w organizmie po zabiegu implantacji. Wszystkie wyznaczone 

wartości EOC dla obydwu badanych elektrod były ujemne. Nieanodowana 

elektroda TZN wykazała mniejszą odporność na korozję w PBS w porównaniu 

z elektrodą po anodowaniu, zarówno w obojętnym jak i kwaśnym elektrolicie. 

Taki charakter zmian w wartości EOC wskazywał na zmniejszenie tendencji 

termodynamicznej do korozji elektrochemicznej elektrody TNZ z wytworzoną 

warstwą NT 2G. Najmniejszą odporność korozyjną wykazano dla 

nieanodowanej elektrody TZN w roztworze PBS o pH 5,5, dla której średnia 

wartość EOC wynosiła -0,513(30) V. Oznaczało to, że wzrost zawartości 

agresywnych jonów chlorkowych w elektrolicie przyspieszył proces korozji. 

Największa średnia wartość EOC wynosząca -0,397(19) V została wyznaczona dla 

elektrody TNZ po anodowaniu w roztworze PBS o pH 7,4, co świadczyło o tym, 

że otrzymana anodowa warstwa NT 2G wykazała silniejsze właściwości 

barierowe w porównaniu do natywnej warstwy tlenkowej ([D6] rys. 11).  

Wpływ anodowania na podatność na korozję wżerową stopu TNZ 

określony został w pomiarach potencjodynamicznych. Otrzymane anodowe 

krzywe polaryzacji przedstawione w postaci półlogarytmicznej wykazały 

podobny przebieg dla obydwu rodzajów badanych elektrod z widocznym 

pasywnym zachowaniem ([D6] rys. 12a). Obserwowano przesunięcie 

anodowych krzywych polaryzacji otrzymanych zarówno dla nieanodowanej, jak 

i anodowanej elektrody TNZ w kierunku potencjałów katodowych w kwaśnym 

roztworze PBS, co świadczyło o zmniejszeniu odporności badanych elektrod 

w porównaniu do wyników uzyskanych w roztworze PBS o fizjologicznym pH. 

Przyczyną takiego anodowego zachowania badanych elektrod był wzrost 

agresywności środowiska korozyjnego. Z drugiej strony można było zauważyć, 

że wytworzenie warstwy NT 2G o amorficznej strukturze spowodowało 

pożądane przesunięcie anodowych krzywych polaryzacji w kierunku 

potencjałów anodowych zarówno w fizjologicznym, jak i kwaśnym roztworze 

PBS w porównaniu z nieanodowaną elektrodą TNZ ([D6] rys. 12b). Wykazano, 

że w badanym zakresie potencjałów z limitem potencjału anodowego 

wynoszącym 9,4 V nie nastąpiło przebicie warstw tlenkowych do podłoża 

w roztworze PBS o pH 7,4 i 5,5, co świadczyło o braku podatności na korozję 

wżerową elektrody TNZ zarówno przed, jak i po anodowaniu. Uzyskane wyniki 

świadczą o wysokiej odporności korozyjnej badanych biomateriałów 

w środowisku biologicznym zawierającym jony chlorkowe, które mogą być 

proponowane do produkcji długoterminowych implantów. 
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Głównym osiągnięciem naukowym w publikacji [D6] było wykazanie 

wpływu zastosowanego procesu anodowania na poprawę właściwości 

bioelektrochemicznych in vitro stopu TNZ. Wykazany został wpływ 

anodowania na potencjał zeta stopu TNZ oraz możliwość otrzymania 

hydrofilowej powierzchni warstw NT 2G. Wykazano również wpływ 

anodowania na poprawę odporności stopu TNZ na korozję wżerową 

w środowisku biologicznym w wyniku wytworzenia amorficznych warstw 

NT 2G. 

 Uzyskane perspektywiczne wyniki badań dotyczących wytwarzania 

warstw NT 1G i 2G na powierzchni stopu TNZ metodą anodowania przyczyniły 

się do podjęcia prac nad otrzymaniem warstw NT 3G, które były przedmiotem 

badań w publikacji pt. "Production and characterization of the third-generation oxide 

nanotubes on Ti-13Zr-13Nb alloy" [D7]. Artykuł ten dotyczył opracowania 

sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu TNZ na drodze 

anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych. Z szeregu elektrolitów 

stosowanych do wytwarzania warstw NT 3G na tytanie i jego stopach wybrano 

elektrolit na bazie 1M glikolu etylenowego, który charakteryzował się większą 

gęstością w porównaniu do elektrolitów używanych do otrzymywania warstw 

NT 1G oraz 2G. Jako źródło jonów fluorkowych zastosowano dodatek w postaci 

4% wag. NH4F. Anodowanie było prowadzone przy napięciu 5-35 V przy stałym 

czasie procesu wynoszącym 120 min. Charakterystyki prądowe zarejestrowane 

w procesie anodowania stopu TNZ w funkcji czasu w elektrolicie 1M C2H6O2 

+ 4% wag. NH4F wykazały, że wzrost napięcia anodowania w zakresie od 5 do 

35 V powodował wzrost gęstości prądu anodowego ([D7] rys. 2a). Kształt 

uzyskanych krzywych nie był podobny do charakterystyk prądowych 

obserwowanych w procesie anodowego wytwarzania nanotubularnych struktur 

tlenkowych na tytanie w elektrolicie glikolu etylenowego bez i z dodatkiem 0,13–

1% wag. wody w obecności jonów fluorkowych [19]. Przebieg gęstości prądu 

anodowego jako funkcji czasu wykazał podobieństwo do charakterystyk 

prądowych zaobserwowanych w procesie anodowania elektrody TNZ 

w elektrolicie 0,5% wag. HF (D1 rys. 1b). Zaobserwowano początkowe 

zmniejszenie gęstości prądu anodowego a następnie jej wzrost przed 

osiągnięciem wartości odpowiadającej quasi-ustalonemu stanowi. Na podstawie 

uzyskanych wyników dla pierwszych 80 s anodowania stwierdzono, że warunki 

quasi-ustalone były osiągane szybciej wraz ze wzrostem napięcia anodowania 

([D7] rys. 2b). Taki kształt charakterystyk prądowych był związany z różnymi 

stadiami procesu tworzenia porów na powierzchni stopu TNZ. W pierwszym 
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etapie anodowania powstała warstwa tlenkowa o silnych właściwościach 

barierowych, której obecność była potwierdzona przez spadek gęstości prądu 

anodowego. W następnym etapie powierzchnia tlenku była lokalnie 

rozpuszczana z powodu aktywności jonów fluorkowych, a utworzone losowo 

pory zwiększały swoją wielkość. W wyniku wzrostu porów powierzchnia 

aktywna była zwiększana, co powodowało wzrost gęstości prądu anodowego. 

W ostatnim etapie powstałe pory dzieliły dostępny prąd równomiernie między 

sobą i następował proces samoorganizacji w warunkach stanu quasi-ustalonego. 

Mechanizm otrzymywania NT 3G na dwufazowym stopie TNZ szczegółowo 

opisano za pomocą reakcji elektrochemicznych (1-5). W mechanizmie tym jony 

fluorkowe obecne w elektrolicie tworzą z Ti, Nb oraz Zr rozpuszczalne w wodzie 

kompleksy zgodnie z reakcjami (1-3). Przyłożone napięcie do anody powoduje 

migrację jonów F- w głąb utworzonej warstwy tlenkowej, co opisuje reakcja (4). 

Proces, który kończy ciąg reakcji zachodzących w elektrolicie stanowi reakcja 

uwalniania tlenu z wody zgodnie z reakcją (5). 

W badaniach SEM mikrostruktury stopu TNZ poddanego trawieniu 

w roztworze Kroll’a zaobserwowano charakterystyczne "igły" martenzytyczne 

pochodzące od fazy α – Ti, które były ułożone w różnych kierunkach i osadzone 

w matrycy stanowiącej fazę β – Ti ([D7] rys. 3a). Obserwacje mikrostruktury 

stopu TNZ anodowanego przy napięciu 5 V ujawniły obecność warstwy 

tlenkowej o słabo rozwiniętej morfologii powierzchni, która charakteryzowała 

się brakiem nanorurkowej struktury ([D7] rys. 3b). Stwierdzono, że zwiększenie 

napięcia anodowania do 10 V spowodowało uzyskanie porowatej powierzchni 

warstwy tlenkowej, która uległa intensywnemu pękaniu i zwiększyła grubość, 

jednak obecność nanorurek tlenkowych nadal nie była widoczna ([D7] rys. 3c). 

Obrazy SEM mikrostruktury stopu TNZ anodowanego w zakresie napięć od 15 

do 35 V potwierdziły obecność warstw NT 3G ([D7] rys. 4). Otrzymano 

jednościenne NT o eliptycznym kształcie przekroju i gładkich ściankach, które 

były równomiernie rozmieszczone na powierzchni warstw tlenkowych. Średnica 

uzyskanych NT i ich uporządkowanie rosło wraz z napięciem anodowania. Na 

podstawie obrazów SEM mikrostruktury wykazano, że średnia średnica 

zewnętrzna NT 3G wahała się od 104(13) nm dla stopu TNZ anodowanego przy 

15 V do 230(30) nm dla próbki utlenionej przy 35 V ([D7] rys. 4). W przypadku 

średniej średnicy wewnętrznej obserwowano odpowiednio wzrost od 39(5) nm 

do 93(13) nm. Wykazano liniowość wzrostu średniej średnicy wewnętrznej 

i średniej średnicy zewnętrznej NT 3G wraz ze wzrostem napięć anodowania 

([D7] rys. 5). Dwukrotnie większą szybkość wzrostu obserwowano dla średniej 
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średnicy zewnętrznej NT 3G. Co istotne, wyznaczone zostały równania liniowe 

opisujące zmianę średniej średnicy zewnętrznej NT 3G w funkcji napięcia 

anodowania ([D7] rys. 5a) oraz średniej średnicy wewnętrznej w zależności od 

napięcia anodowania ([D7] rys. 5b). Porównując wyznaczone równania 

z równaniami określonymi dla NT 2G otrzymanych na stopie TNZ [19] i NT 2G 

na stopie Ti6Al7Nb [20] wytworzonych w elektrolicie 1M (NH4)2SO4 + 0,5% wag. 

NH4F stwierdzono najszybszy wzrost średniej średnicy zewnętrznej 

w przypadku NT 3G wytworzonych na stopie TZN w zaproponowanym 

elektrolicie 1M C2H6O2 + 4% wag. NH4F, podczas gdy wzrost średniej średnicy 

wewnętrznej był najwolniejszy. Uzyskane wyniki wskazują, że najgrubsze 

ścianki nanorurek posiadały NT 3G na stopie TNZ. Wyprowadzone równania 

liniowe mogą być stosowane w przyszłości do wytwarzania warstw NT 3G na 

stopie TNZ o założonych parametrach morfologicznych. Grubość otrzymanych 

warstw NT 3G na stopie TNZ wyznaczono w nowatorski sposób stosując metodę 

skanującej sondy Kelvina ([D7] rys. 6). Wykazano, że długość nanorurek 

zmieniała się od 15,64(71) μm dla próbki anodowanej przy napięciu 5 V do 

167,52(60) μm dla próbki utlenionej przy 35 V. Uzyskane wyniki wskazują, że 

NT 3G otrzymane w proponowanych warunkach anodowania są znacznie 

dłuższe niż NT 1G [D1] i 2G [D3] ([D7]. Na podstawie uzyskanych wyników 

można stwierdzić, że zastosowane napięcie anodowania i elektrolit odgrywają 

kluczową rolę w kształtowaniu parametrów morfologicznych i długości NT 3G 

na powierzchni stopu TNZ. 

Całkowita powierzchnia (Atotal) uzyskanych NT 3G została wyznaczona w 

oparciu o równanie (6). Atotal przyjmowała wartości od 3,78(19)×10–7 cm2 dla 

warstwy NT 3G otrzymanej przy 15 V do 3,39(17)×10-6 cm2 dla próbki utlenionej 

przy 35 V, co świadczyło o 9-krotnym wzroście wartości tego parametru 

w badanym zakresie napięcia ([D7] rys. 7). Uzyskane wyniki sugerują, że wzrost 

Atotal zapewniać będzie wzrost powierzchni kontaktu między warstwą NT 3G 

a tkanką, znacznie przyspieszając proces osseointegracji. Uzyskane wyniki mogą 

mieć szczególne znaczenie dla medycyny spersonalizowanej. Zgodnie 

z najnowszymi trendami w implantologii, warstwa NT może być nośnikiem 

leków dostarczanych do określonego miejsca i umożliwić ich kontrolowane 

uwalnianie do organizmu z określoną szybkością, w zależności od parametrów 

morfologicznych. Nanorurki tlenkowe mogą być również nośnikiem 

bakterycydów lub substancji tworzących tkanki. 

Analizę kontrolną składu chemicznego komercyjnego stopu TNZ przed 

i po anodowaniu w proponowanych warunkach elektrochemicznych 
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wyznaczono metodą EDS. Otrzymane widma EDS w wybranych 

mikroobszarach na powierzchni obydwu badanych materiałów potwierdziły 

obecność pików pochodzących od Ti, Nb i Zr, które stanowiły składniki stopowe 

([D7] rys. 8). W przypadku widma EDS uzyskanego dla anodowanego stopu 

TNZ dodatkowo zidentyfikowano pik pochodzący od tlenu, potwierdzający 

obecność warstewki tlenkowej wytworzonej na powierzchni badanego stopu 

przy napięciu 35 V. Analiza ilościowa widma EDS dla powierzchni 

nieanodowanego stopu wykazała zawartość 74,3(6) %wag. Ti, 12,9(6) %wag. Zr 

i 12,8(7) %wag. Nb. Uzyskane wyniki były zgodne ze składem chemicznym 

określonym przez producenta stopu. Zakładany skład chemiczny stopu TNZ 

zapewnia optymalne właściwości biokompatybilne i długoterminową 

odporność na korozję w środowisku biologicznym, co jest niezbędne 

w zastosowaniach medycznych.  

W kolejnym etapie badań określono właściwości elektronowe 

powierzchni stopu TNZ przed i po modyfikacji elektrochemicznej przy napięciu 

5-35 V za pomocą metody SKP ([D7] rys. 9). Stwierdzono, że wzrost lokalnej 

różnicy potencjałów kontaktowych (ang. contact potential difference, CPD) 

korelował ze wzrostem grubości warstwy tlenkowej utworzonej na powierzchni 

stopu TNZ i przyjmował najniższą wartość dla nieanodowanego stopu, co 

dowodziło najniższej stabilności wśród testowanych materiałów ([D7] rys. 9a). 

Analiza statystyczna otrzymanych map CPD pozwoliła wyznaczyć m.in. 

zależność średniej arytmetycznej CPD (ang. arithmetic average, CPDav) 

i odchylenia od średniej kwadratowej (ang. root mean square deviation, CPDrms) 

jako funkcje napięcia anodowania (D7] rys. 10). Parametr CPDrms określał 

odchylenie wysokości CPD w stosunku do średniej arytmetycznej. CPDav 

i CPDrms pozwoliły opisać ilościowo właściwości elektryczne badanych 

powierzchni. Stop TNZ w stanie wyjściowym charakteryzował się 

najmniejszymi wartościami CPDav i CPDrms. Anodowanie powierzchni stopu 

przy napięciu od 5 do 35 V powodowało wzrost CPDav w zakresie od −0,729 do 

−0,543 V i CPDrms od 21,49 do 28,47 mV. Stwierdzono, że do wartości 10 V wartość 

parametru CPDav wzrosła o około 40%, podczas gdy dla napięcia anodowania od 

15 do 35 V, zmiana CPDav wynosiła około 2%. Wykazano, że wzrost CPD 

korelował ze wzrostem grubości warstwy tlenkowej utworzonej na stopie TNZ. 

Anodowanie stopu TNZ przy napięciach powyżej 10 V powodowało niewielki 

wzrost parametru CPDrms około 1,2 razy, co świadczyło o jedynie niewielkim 

wzroście wysokości pików i dolin CPD. Uzyskane wyniki wykazały, że 

powierzchnie warstw tlenkowych utworzonych przy napięciach anodowania od 
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5 do 35 V charakteryzowały się podobnymi nieregularnościami wysokości wokół 

średniej.  

Ocenę wpływu anodowania na chropowatość powierzchni stopu TNZ 

przeprowadzono przy zastosowaniu metody profilometrii kontaktowej. 

Otrzymane profile 2D dla badanego stopu przed i po anodowaniu przy napięciu 

15, 25 i 35 V były podstawą do wyznaczenia parametrów amplitudowych, takich 

jak średnia arytmetyczna rzędnych profilu chropowatości (Ra), najwyższa 

wysokość profilu chropowatości (Rz), wysokość najwyższego wzniesienia profilu 

chropowatości (Rp) i maksymalna głębokość wgłębienia profilu chropowatości (Rv) 

(D7] rys. 11). Wykazano, że podstawowe parametry tekstury powierzchni Ra, 

Rz, Rp i Rv były funkcjami wykładniczymi napięcia anodowania (D7] rys. 12). 

Najniższą wartość Ra równą 0,10 μm zaobserwowano dla stopu TNZ przed 

utlenianiem, który posiadał gładką powierzchnię. W przypadku warstw NT 3G 

otrzymanych przy napięciach 25-35 V uzyskano wartość Ra w zakresie 1.07–2.73 

m, co wykazało mikrochropowatość powierzchni. Najwyższa wartość Ra 

uzyskana dla stopu TNZ anodowanego przy 35 V świadczyła o najbardziej 

chropowatej powierzchni z licznymi porami o głębokości 10 μm. Zgodnie 

z doniesieniami literaturowymi optymalna wartość Ra powierzchni, która może 

zapewnić stabilność implantu, wspomagać osteointegrację oraz zmniejszać 

ryzyko uwalniania jonów metali w wyniku procesów korozyjnych powinna 

mieścić się w zakresie 1-3 μm [20,21].  

Kontrola jakości wytworzonych warstw NT 3D przeprowadzona 

została w przyspieszonych badaniach korozyjnych w komorze solnej 

w sztucznej atmosferze obojętnej mgły solnej. Akredytowane badania 

przeprowadzono zgodnie z normą PN-EN ISO 9227-06 (test NSS) (D7] rys. 1). 

Czas ekspozycji badanych próbek na działanie obojętnej mgły solnej wynosił 

168 h (D7] tab. 1). Metodą oceny wizualnej wykazano nieznaczne zmiany 

w makroskopowym wyglądzie próbek po teście NSS ([D7] rys. 13). 

W przypadku stopu TNZ w stanie wyjściowym stwierdzono pojawienie się 

przebarwień, które mogły mieć związek ze sposobem przygotowania 

powierzchni i/lub lokalnymi niejednorodnościami chemicznymi ([D7] rys. 13a). 

Zaobserwowano też zmniejszenie intensywności niebieskiej barwy powierzchni 

próbek po anodowaniu przy napięciu 15 V ([D7] rys. 13b), 25 V ([D7] rys. 13c) 

i 35 V ([D7] rys. 13d), co mogło być spowodowane rozpuszczaniem nanorurek. 

Obserwacje makroskopowe ujawniły również miejscowe przebarwienia 

i odpryski warstw tlenkowych na krawędziach podłoża, co mogło wynikać 

z kruchości NT 3G wytworzonych zwłaszcza przy wyższych napięciach 
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anodowania. Najwyższą jakość wykazano dla warstwy NT 3G uzyskanej 

w wyniku anodowania stopu TNZ przy napięciu 35 V. Ilościową ocenę wpływu 

obojętnej mgły solnej na jakość wytworzonych warstw NT 3G oparto o badania 

właściwości mikromechanicznych w pomiarach mikrotwardości metodą 

Vickers’a przed i po przyspieszonych badaniach w komorze solnej. Wykazano, 

że średnia mikrotwardość Vickers’a silnie zależała od napięcia anodowania 

([D7] rys. 14). Przed testem NSS średnia mikrotwardość Vickers’a malała wraz 

ze wzrostem napięcia anodowania z 271 dla nieutlenionego podłoża do 65 dla 

stopu TNZ anodowanego przy 35 V, co mogło być spowodowane wzrostem 

średnicy nanorurek. Tylko nieznacznie niższe wartości HV0.1 określono po teście 

NSS, co potwierdziło wysoką odporność na korozję badanych warstw NT 3G 

w atmosferze obojętnej mgły solnej.  

Głównym osiągnięciem naukowym w publikacji [D7] było 

opracowanie sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu 

TZN metodą anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych, który 

zapewnia wytwarzanie warstw tlenkowych charakteryzujących się wysoką 

jakością. Wyznaczono równania liniowe opisujące zmianę średniej średnicy 

zewnętrznej oraz średniej średnicy wewnętrznej NT 3G w funkcji napięcia 

anodowania, które mogą być stosowane do otrzymywania warstw NT 3G na 

stopie TNZ o założonych parametrach morfologicznych. Wykazano wpływ 

anodowania w zaproponowanych warunkach na poprawę właściwości 

elektronowych i wzrost chropowatości powierzchni implantacyjnego stopu 

TNZ. 

 Artykułem wnoszącym istotny wkład w proces optymalizacji warunków 

anodowego wytwarzania warstw NT 3G na biomedycznym stopie TNZ była 

publikacja pt. "Production, structure and biocompatible properties of oxide nanotubes 

on Ti13Nb13Zr alloy for medical applications" [D8]. Powyższy artykuł dotyczył 

opracowania sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu TNZ 

metodą anodowania w nowych warunkach elektrochemicznych. Podobnie jak w 

artykule [D7] zastosowano elektrolit 1M C2H6O2 + 4% wag. NH4F, lecz proces 

anodowania przeprowadzono przy napięciu 50 V przez 80 min w temperaturze 

pokojowej. Na podstawie wyników uzyskanych metodą FE-SEM ([D8] rys. 3) 

wykazano, że zastosowane nowe warunki anodowania stopu TNZ pozwoliły na 

otrzymanie NT 3G charakteryzujących się średnią średnicą zewnętrzną 

362(44) nm oraz średnią średnicą wewnętrzną 218(39) nm. Średnie wartości 

średnic NT 3G wyznaczono na podstawie histogramów rozkładu empirycznego 

([D8] rys. 5). Średnia długość wytworzonych NT 3G wyniosła 9,7(6) μm. 
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Uwidoczniona morfologia powierzchni warstw NT 3G wykazała obecność 

jednościennych, prostopadle ukierunkowanych do podłoża nanorurek 

tlenkowych. Skład chemiczny otrzymanej warstwy NT 3G został określony za 

pomocą metody EDS ([D8] rys. 1b). Uzyskane widmo EDS ujawniło obecność 

pików pochodzących od Ti, Nb i Zr wchodzących w skład podłoża, podobnie jak 

w przypadku stopu TNZ przed anodowaniem ([D8] rys. 1a). Ponadto pik 

pochodzący od tlenu potwierdził obecność warstewki tlenkowej na powierzchni 

anodowanego stopu. Analiza strukturalna przeprowadzona metodą GIXD 

wykazała poszerzone maksimum dyfrakcyjne między 20 a 35° 2θ wskazujące na 

rentgenowsko amorficzny charakter warstwy NT 3G ([D8] rys. 2b). Analiza 

fazowa XRD stopu TNZ w stanie wyjściowym potwierdziła dwufazową α + β 

strukturę stosowanego podłoża ([D8] rys. 2a). Na otrzymanym widmie 

rentgenowskim wykazano występowanie linii dyfrakcyjnych odpowiadających 

fazie α - Ti oraz β - Ti.  

Uwidoczniona pojedyncza nanorurka na obrazie TEM ([D8] rys. 4a, b, c) 

potwierdziła wytworzenie całkowicie wyodrębnionych struktur. Zarejestrowane 

widmo dyfrakcyjne dla pojedynczej nanorurki wykazało jej amorficzny 

charakter ([D8] rys. 4d). Widmo EDS otrzymane dla pojedynczej nanorurki 

ujawniło, że powstałe NT 3G składają się z Ti, Nb, Zr oraz tlenu ([D8] rys. 4i). 

Uzyskane mapy EDS wykazały, iż obecne tlenki w pojedynczej nanorurce są 

równomiernie rozmieszczone ([D8] rys. 4e-h). Badania przeprowadzone metodą 

XPS ujawniły, że w skład otrzymanej warstwy NT 3G wchodzi TiO2, Nb2O5 oraz 

ZrO2 i ZrOx ([D8] rys. 6b, d, f). Analiza widm XPS otrzymanych dla stopu TNZ 

przed anodowaniem uwidoczniła stany chemiczne Ti2p, Nb3d i Zr3d badanych 

składników stopu. Samopasywna warstewka tlenkowa obecna na powierzchni 

stopu TNZ składała się z tytanu występującego w dwóch stanach chemicznych: 

tlenku tytanu TiO2 oraz tlenku zredukowanego Ti3+ ([D8] rys. 6a). Położenie 

i kształt linii Nb3d dla niobu wskazał jego występowanie w dwóch stanach 

chemicznych: tlenku Nb2O5 i niobu w stanie metalicznym. Niob występował 

najprawdopodobniej w związku z cyrkonem ([D8] rys. 6c). Cyrkon w natywnej 

warstewce tlenkowej pojawiał się w trzech stanach energetycznych: w stanie 

metalicznym, najprawdopodobniej w kompleksie z niobem, jako tlenek cyrkonu 

ZrO2 oraz tlenek cyrkonu ZrOx ([D8] rys. 6e). Zarówno niob jak i cyrkon należą 

do pierwiastków wysoce biozgodnych, stąd też zbudowana z trzech wysoce 

biozgodnych pierwiastków warstwa samopasywana podwyższa biotolerancję 

materiału w kontakcie z środowiskiem okołowszczepowym [22,23].  
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 Wytworzone warstwy NT 3G poddano ocenie hemokompatybilności 

zgodnie z normą ASTM F756-00. W teście hemolizy wykazano, że indeks 

hemolityczny dla stopu TNZ przed modyfikacją powierzchni wynosił 0,30(8), co 

świadczyło o pozytywnej odpowiedzi hemokompatybilnej, a w przypadku 

stopu z wytworzoną warstwą NT 3G osiągnął wartość 0,00 ([D8] rys. 7). Na 

podstawie uzyskanych wyników można stwierdzić, że zastosowanie 

elektrochemicznej modyfikacji powierzchni stopu TNZ na drodze anodowania 

pozwoliło praktycznie całkowicie wyeliminować proces hemolizy.  

Badania odporności korozyjnej in vitro stopu TNZ przed i po anodowaniu 

przeprowadzono metodą OCP, EIS i anodowych krzywych polaryzacji 

w roztworze 0,9% NaCl w temperaturze 37 C. Wyznaczona wartość EOC, która 

może być w przybliżeniu traktowana jako potencjał korozyjny, wynosiła -0,143 V 

dla elektrody TNZ i -0,183 V w przypadku elektrody z wytworzoną warstwą NT 

3G na powierzchni, co wskazuje na szybsze rozpuszczanie warstwy NT 3G 

w porównaniu do samopasywnej warstwy tlenkowej ([D8] rys. 8). Otrzymana 

krzywa przedstawiająca zależność EOC w funkcji czasu zanurzenia dla elektrody 

TNZ wykazała typowe zachowanie charakterystyczne dla spontanicznego 

tworzenia pasywnej warstwy tlenkowej na tytanie i jego stopach w środowisku 

biologicznym. W przypadku anodowanej elektrody TNZ uzyskano inny 

przebieg EOC w czasie z gwałtownym obniżeniem wartości potencjału obwodu 

otwartego w pierwszych 30 minutach i późniejszym ciągłym wzrostem jego 

wartości aż do końca pomiaru. Takie zachowanie mogło być związane 

z porowatą powierzchnią badanej elektrody i powolnym wnikaniem elektrolitu 

do wnętrza nanorurek. 

Szczegółową charakterystykę mechanizmu i kinetyki korozji 

elektrochemicznej in vitro badanych elektrod przeprowadzono w oparciu 

o pomiary impedancyjne. Eksperymentalne widma EIS otrzymane przy EOC 

przedstawiono w postaci diagramów Bode w postaci zależności logarytmu |Z| 

w funkcji logarytmu częstotliwości (D8] rys. 9a) oraz kąta przesunięcia fazowego 

od logarytmu częstotliwości (D8] rys. 9b). W przypadku obydwu badanych 

elektrod otrzymano wysokie wartości |Z|f→0 i φ bliskie -90 °, co świadczyło 

o typowym pojemnościowym zachowaniu materiałów o wysokiej odporności na 

korozję. Nieco wyższe wartości log|Z| w całym zakresie badanych 

częstotliwości wykazano dla elektrody TNZ w stanie wyjściowym, która 

charakteryzowała się wyższą odpornością korozyjną zapewnioną przez 

obecność samopasywnej warstwy tlenkowej o właściwościach barierowych. 

W przypadku obydwu badanych elektrod widoczna była tylko jedna stała 
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czasowa w obwodzie elektrycznym. Do interpretacji wszystkich otrzymanych 

widm EIS zastosowano modelowanie fizyko-chemiczne oparte o koncepcję 

elektrycznych obwodów zastępczych przy użyciu zmodyfikowanego modelu 

celki Randles’a ([D8] rys. 9c). W procedurze dopasowania elektrycznego 

obwodu zastępczego do eksperymentalnych widm EIS stosowana była metoda 

CNLS i CPE o impedancji opisanej równaniem (4). W wyniku 

przeprowadzonego dopasowania otrzymano parametry elektrycznego obwodu 

zastępczego, takie jak Rs, Rox, Tdl i dl ([D8] tab. 1). Wykazano, że wartość Rox 

oznaczająca opór przeniesienia ładunku dla granicy międzyfazowej TNZ 

| samopasywna warstwa tlenku | elektrolit wynosiła 1,24107 Ω cm2 i była około 

dwa rzędy wielkości większa niż dla granicy międzyfazowej TNZ | NT 3G 

|elektrolit. Oznacza to, że kinetyka korozji elektrochemicznej w roztworze soli 

fizjologicznej była wolniejsza na gładkiej powierzchni elektrody TNZ w stanie 

wyjściowym w porównaniu z anodowaną elektrodą TNZ o porowatej 

powierzchni. Wartości ϕdl wykazały, że chropowatość powierzchni 

i heterogeniczności warstwy NT 3G nie powodowały znaczących zmian 

w zachowaniu impedancyjnym anodowanej elektrody TNZ. Stop TNZ swoją 

wysoką odporność na korozję oraz wysoką biokompatybilność zawdzięcza 

obecności spontanicznie tworzącej się na powierzchni cienkiej, samopasywnej 

warstewce tlenkowej o grubości 1-8 nm [24]. Warstwa ta odpowiada za 

biologiczną obojętność i biotolerancję wyrobów medycznych z tytanu i jego 

stopów. 

Podatność na korozję wżerową stopu TNZ przed i po anodowaniu 

scharakteryzowano w pomiarach potencjodynamicznych ([D8] rys. 10). Na 

uzyskanych anodowych krzywych polaryzacji stwierdzono zbliżone wartości 

Ecor i pasywne zachowanie dla obydwu badanych elektrod. Jedyną różnicą 

w otrzymanych anodowych krzywych polaryzacji są większe wartości gęstości 

prądu anodowego przy potencjałach powyżej 5,5 V dla elektrody TNZ w stanie 

wyjściowym. Sugeruje to, że anodowe rozpuszczanie samopasywnej warstwy 

tlenkowej przy wysokich potencjałach jest szybsze niż warstwy NT 3G. 

W przeprowadzonych pomiarach potencjodynamicznych nie zaobserwowano 

przebicia warstewek tlenkowych świadczącego o inicjacji korozji wżerowej, co 

jest charakterystyczne dla tytanowych implantów w środowisku zawierającym 

agresywne jony chlorkowe [12]. 

Głównym osiągnięciem naukowym w publikacji [D8] było 

opracowanie sposobu otrzymywania warstw NT 3G na powierzchni stopu 

TZN metodą anodowania w elektrolicie 1M C2H6O2 + 4% wag. NH4F w nowych 
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warunkach napięciowo-czasowych. Wykazano, że zastosowanie 

proponowanej elektrochemicznej modyfikacji powierzchni pozwala 

całkowicie wyeliminować hemolizę stopu TNZ.  

W kolejnym etapie badań przeprowadzona została ocena porównawcza 

właściwości biotribologicznych i mikromechanicznych otrzymanych warstw NT 

1G, 2G i 3G na biomedycznym stopie TNZ. Ze względu na fakt, że 

w doniesieniach literaturowych dominują badania stopów tytanu prowadzone 

w warunkach tarcia suchego, podjęta została próba oceny zużycia 

biotribologicznego stopu TNZ przed i po proponowanej modyfikacji 

powierzchni w środowisku biologicznym. Celem pracy "Influence of anodizing 

conditions on biotribological and micromechanical properties of Ti–13Zr–13Nb alloy" 

[D9] było określenie, w jaki sposób warunki anodowania determinują 

właściwości mikromechaniczne i biotribologiczne implantacyjnego stopu TNZ.  

 Warstwy nanorurek tlenkowych wytworzono przy zastosowaniu 

opracowanych sposobów modyfikacji elektrochemicznej stopu TNZ opisanych 

dla NT 1G w artykule [D1], NT 2G w publikacji [D5] oraz NT 3G w pracy [D8]. 

Obecność wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni podłoża 

potwierdzono w badaniach mikroskopowych przeprowadzonych metodą SEM 

([D9] rys. 2). W powyższym artykule zamieszczono wyniki badań 

mikromechanicznych polegających na wyznaczeniu mikrotwardości stopu TNZ 

przed i po anodowaniu metodą Vickers’a. Znajomość mikrotwardości może być 

szczególnie przydatna do oceny integralności strukturalnej tkanki kostnej na 

powierzchni porowatej warstwy NT oraz tkanki kostnej otaczającej implant 

w procesie osteointegracji [25,26]. Dlatego zasadnym było porównanie 

właściwości mikromechanicznych stopu TNZ w stanie wyjściowym i po procesie 

utleniania elektrochemicznego. Mikrotwardość badanych materiałów zmieniała 

się w zależności od zastosowanego obciążenia ([D9] rys. 3). Dla stopu 

nieanodowanego wraz ze wzrostem obciążenia w zakresie od 490 do 4900 mN 

zaobserwowano stałą wartość mikrotwardości, która w granicach błędu 

wynosiła 302(1). W przypadku warstw NT 1G, 2G i 3G mikrotwardość zależała 

od przyłożonego obciążenia, co wynikało z różnych długości badanych 

nanorurek i ich parametrów morfologicznych. W przypadku warstwy NT 1G 

zaobserwowano wzrost mikrotwardości w porównaniu ze stopem TNZ, której 

wartość zmniejszała się w zakresie od 433(1) do 340(7) wraz z rosnącym 

obciążeniem. Takie właściwości mikromechaniczne warstwy NT 1G wynikały 

z najmniejszej zewnętrznej średnicy nanorurek i ich najkrótszej długości spośród 

wszystkich badanych generacji warstw NT. Warstwa NT 1G charakteryzowała 
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się największą liczbą nanorurek na powierzchni, a zatem wykazywała 

największą nośność [27]. Wartość mikrotwardności malała dla warstw NT 2G 

i 3G w porównaniu z podłożem i warstwą NT 1G. Warstwy NT 2G wykazały 

najmniejszą mikrotwardość w zakresie od 181(5) do 252(6) wraz ze wzrostem 

obciążenia od 490 do 4900 mN. Warstwy NT 3G ujawniły nieco większą 

mikrotwardość niż warstwy NT 2G, która zmieniała się od 254(3) do 221(3) wraz 

ze wzrostem obciążenia. Większe zewnętrzne średnice NT 2G i 3G i ich większa 

długość powodowały łatwiejsze odkształcanie i pękanie uzyskanych nanorurek. 

Wraz ze wzrostem średnicy NT na powierzchni stopu TNZ, zmniejszała się 

liczba NT przenoszących obciążenia w obszarze styku badanych powierzchni 

z wgłębnikiem diamentowym. Z drugiej strony wytworzone NT były w stanie 

zrekompensować dużą twardość biomedycznego stopu TNZ stosowanego do 

produkcji implantów. Warstwy NT mogą eliminować naprężenia implant-kość 

ograniczając zjawisko „stress shielding” [28,29]. 

 Badania biotribologiczne stopu TNZ przed i po procesie anodowania 

przeprowadzono w warunkach tarcia ślizgowego w obecności roztworu 

Ringer’a, który był biologicznym płynem smarującym. Charakteryzowane 

materiały badano w ruchu posuwisto-zwrotnym w układzie kula-tarcza 

([D9] rys. 1). Analiza mikroskopowa śladów wytarcia przeciwpróbek po testach 

biotribologicznych wykazała kierunek uszkodzenia kulki ZrO2 w kierunku od 

góry do dołu dla wszystkich badanych materiałów ([D9] rys. 4). Na podstawie 

przeprowadzonych obserwacji mikroskopowych wyznaczono średnią wartość 

średnicy śladu wytarcia przeciwpróbki (dav) ([D9] rys. 5a) i obliczono średnie 

zużycie objętościowe kulki (Vb) ([D9] rys. 5b). Wartość dav dla stopu TNZ w stanie 

wyjściowym wyniosła 650(11) μm. Parametr dav charakteryzował się większymi 

wartościami w obecności warstw NT trzech generacji wytworzonych na podłożu 

stopu wskazując wzrost Vb. W oparciu o parametr dav obliczono średnią 

powierzchnię zużycia (Aav), która przyjęła najmniejszą wartość równą 

6814(64) μm2 dla stopu TNZ wyjściowym ([D9] rys. 8a). Wraz ze wzrostem 

średniej średnicy zewnętrznej NT i ich długości obserwowano wzrost Aav. 

Wartość Aav określona dla nieanodowanego podłoża była ponad 2 razy mniejsza 

niż w przypadku warstw NT 2G i 3G. Na podstawie otrzymanych profili 

przekrojów poprzecznych śladów wytarcia dla badanych materiałów po teście 

zużycia biotribologicznego wykazano, że zużycie biotribologiczne powierzchni 

materiału zależało od warunków anodowania ([D9] rys. 6). Powierzchnia stopu 

TNZ w stanie wyjściowym wykazała mniejsze zużycia materiału w porównaniu 

z anodowanymi powierzchniami. Szerokość śladu zużycia dla nieanodowanej 
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powierzchni stopu wynosiła 665(7) μm, a dla elektrochemicznie utlenionych 

powierzchni wzrastała, osiągając największą wartość 827(8) μm dla warstwy NT 

2G ([D9] rys. 7a). Najmniejszą głębokość śladu zużycia wykazano dla podłoża 

stopu, która osiągnęła wartość 14(1) μm ([D9] rys. 7a). Stwierdzono, że wszystkie 

generacje warstw NT wykazały większą głębokość śladu zużycia w porównaniu 

z nieanodyzowanym podłożem, przy czym największą wartość głębokości śladu 

zużycia wynoszącą 25(1) μm zaobserwowano dla warstwy NT 2G. Największą 

odpornością na zużycie ścierne charakteryzował się stop TNZ z samopasywną 

warstwą tlenkową na powierzchni, dla którego średnie zużycie objętościowe 

materiału (Vm) wyniosło 8,20(4)·10-4 mm3/Nm ([D9] rys. 8b). Odporność na 

zużycie ścierne dla warstw NT 1G, 2G i 3G była mniejsza w porównaniu do 

podłoża. Największą wartość Vm równą 1,79(9)·10·-3 mm3/Nm wyznaczono dla 

warstwy NT 2G. Tak duże zużycie NT wynikało z porowatości badanych 

warstw. Podczas procesu tarcia cienkie ścianki NT 2G i 3G o mniejszej 

mikrotwardości w porównaniu z podłożem i warstwą NT 1G łatwiej pękały, co 

powodowało większe zużycie materiału ([D9] rys. 3). Określono kinetyczny 

współczynnik tarcia (k) dla podłoża TNZ oraz trzech generacji NT ([D9] rys. 9). 

Im mniejsza wartość k była obserwowana dla badanych materiałów, tym 

większe zużycie objętościowe materiału i mniejsza odporność na zużycie ścierne 

miały miejsce. Warstwy NT 2G charakteryzowały się najmniejszą wartością k 

równą 0,86(6), co przełożyło się na jej największe zużycie objętościowe wśród 

badanych materiałów ([D9] rys. 9 e, f). Podobne wartości k obserwowano 

w literaturze dla piaskowanej i sterylizowanej powierzchni tytanu [30,31]. 

Najwyższą wartością k wynoszącą 0,94(1) charakteryzowała się powierzchnia 

NT 1G o najmniejszej średnicy i długości nanorurek ([D9] rys. 10). 

Mikroskopowe obrazy śladów zużycia badanych materiałów ujawniły obecność 

zadrapań i bruzd, które były wynikiem ruchu produktów zużycia wzdłuż ścieżki 

roboczej przeciwpróbki ([D9] rys. 11). Powierzchnia stopu TNZ w stanie 

wyjściowym charakteryzowała się licznymi zagłębieniami wypełnionymi 

resztkami ścieranego materiału i smarem w postaci roztworu Ringera 

([D9] rys. 11a, b). Powierzchnia warstwy NT 1G ([D9] rys. 11c, d) i warstwy NT 

2G ([D9] rys. 11e, f) również wykazała duże straty materiału. Nagromadzenie 

ścieranego materiału było widoczne w obszarze kontaktu przeciwpróbki ze 

ścieżką wytarcia. Powierzchnia NT 3G NT wykazała rozwarstwienie warstwy 

tlenku ([D9] rys. 11g, h) i pęknięcia, które były spowodowane cyklicznym 

obciążeniem podczas testu biotribologicznego. Pęknięcia poprzeczne widoczne 

na obrazie zużycia dla warstwy NT 3G wskazały na dodatkowe zużycie 
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zmęczeniowe. Analiza mikroskopowych ścieżek wytarcia wykazała, że zużycie 

ścierne było dominującym mechanizmem. Na podstawie uzyskanych wyników 

zaproponowano mechanizm zużycia ściernego trzech ciał (ang. three-body 

abrasion wear mechanism) dla stopu TNZ przed i po anodowaniu ([D9] rys. 

12).W proponowanym mechanizmie, pomiędzy powierzchnią stopu TNZ 

z warstwą tlenkową i powierzchnią kulki ZrO2 znajdują się cząstki zużytego 

materiału, które działają jako nośnik ścierny. Zużycie wynika ze stopniowej 

utraty materiału na powierzchni. Zużyte resztki powstają głównie w postaci 

pojedynczych lub zagregowanych NT w wyniku pękania warstw tlenkowych.  

 Głównym osiągnięciem naukowym w pracy [D9] było wykazanie 

silnego wpływu przeprowadzonej elektrochemicznej modyfikacji 

powierzchni stopu TNZ przy użyciu metody anodowania w proponowanych 

warunkach elektrochemicznych na jego właściwości mikromechaniczne 

i biotribologiczne w roztworze Ringer’a. Wykazano, że mikrotwardość 

i odporność na zużycie biotribologiczne otrzymanych warstw NT maleje ze 

wzrostem i długością nanorurek. Zmniejszenie mikrotwardości anodowanego 

stopu TNZ może w praktyce klinicznej eliminować niepożądane naprężenia 

implant-kość. 

 Badania dotyczące poprawy biofunkcjonalności implantacyjnego stopu 

TNZ były kontynuowane w publikacji pt."Biological activity and thrombogenic 

properties of oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr biomedical alloy" [D10]. Podjęte 

badania miały na celu określenie wpływu opracowanych warunków 

anodowania na właściwości biologiczne in vitro stopu TNZ. Anodowe warstwy 

nanorurek tlenkowych na powierzchni stopu TNZ otrzymano w wodnych 

elektrolitach zawierających aktywne jony fluorkowe ([D10] rys. 1) zgodnie 

z zaproponowanym sposobem wytwarzania NT 1G [D1], NT 2G [D5] i NT 3G 

[D8]. Charakterystyka właściwości biologicznych stopu TNZ przed i po procesie 

anodowania obejmowała badania cytotoksyczności, adhezji, trombogenności, 

hemokompatybilności i zwilżalności. Ponadto podjęto próbę zastosowania 

wytworzonych warstw NT 1G, 2G i 3G jako nośniki leków do zastosowań 

w systemach kontrolowanego uwalniania leków. 

Obecność wytworzonych warstw NT była potwierdzona w badaniach 

mikroskopowych przy użyciu metody FE-SEM i TEM ([D10] rys. 2). 

Z obserwowanych obszarów NT na obrazach mikroskopowych TEM otrzymano 

i zanalizowano obrazy dyfrakcji elektronów (SAED), na podstawie których 

wykazano amorficzny charakter nanorurek każdej badanej generacji. 
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Ze względu na fakt, że chropowatość powierzchni materiałów 

implantacyjnych wpływa na przyczepność, a zatem siłę połączenia implant-kość, 

przeprowadzone zostały badania wpływu warunków anodowania na 

chropowatość powierzchni stopu TNZ. Istotnym elementem uzyskania dobrego 

połączenia adhezyjnego jest odpowiednie rozwinięcie powierzchni styku 

projektowanych biomateriałów. Geometryczną strukturę powierzchni stopu 

TNZ po procesie anodowania scharakteryzowano w badaniach 

profilometrycznych przeprowadzonych metodą profilometrii kontaktowej. 

Otrzymano profile 2D dla warstw NT 1G, 2G i 3G na powierzchni stopu TNZ, 

które były poddane analizie w celu wyznaczenia parametrów amplitudowych 

([D10] rys. 3). Wszystkie uzyskane profile powierzchni były symetryczne. 

Omówienie wpływu warunków anodowania na chropowatość powierzchni 

stopu TNZ oparto na wybranym parametrze Ra. W przypadku warstwy NT 1G 

wartość Ra wynosiła 0,16(01) m, a dla warstwy NT 2G osiągnęła zbliżoną 

wartość 0,13(01) m. Warstwa NT 3G charakteryzowała się największą wartością 

parametru Ra równą 1,34(04) m. Wzrost Ra dla warstwy NT 3G wynika 

z bardziej rozwiniętej powierzchni i grubszej warstwy tlenkowej w porównaniu 

z warstwami NT 1G i NT 2G ([D10] tab. 2). W przypadku nieanodowanego stopu 

TNZ o gładkiej powierzchni wartość Ra wynosiła 0,10 μm [D7 rys. 1]. Na 

podstawie uzyskanych wyników można oczekiwać, że warstwa NT 3G będzie 

umożliwiać najlepszą stabilność połączenia implant-tkanka kostna. Dodatkowo 

może przyspieszać proces osteointegracji oraz zmniejszać ryzyko uwalniania 

jonów metali w wyniku procesów korozyjnych i zużycia biotribologicznego. 

Wyznaczona wartość Ra dla warstwy NT 3G mieści się w optymalnym zakresie 

wymaganym dla dobrego zakotwiczenia implantu. Badania aktywności tkanki 

kostnej po wszczepieniu królikom tytanowych implantów o gładkiej 

i chropowatej powierzchni wykazały, że lepszy kontakt implantu z kością oraz 

większą objętość tkanki kostnej uzyskano dla powierzchni chropowatych 

w porównaniu do powierzchni gładkich [32,33]. 

Badania warstw NT 1G i 2G przeprowadzone przy zastosowaniu metody 

XPS podobnie, jak w przypadku warstw NT 3G w pracy [D7] wykazały, że tytan 

występuje głównie w postaci TiO2 i zredukowanego tlenku ([D10] rys. 4a-b). 

Linia Nb3d dla warstw NT 1G i 2G wskazuje na obecność niobu w jednym stanie 

chemicznym Nb2O5 ([D10] rys. 4c-d). Taki sam wynik dla niobu zaobserwowano 

również dla warstw NT 3G w pracy [D7]. Analiza linii cyrkonu ujawniła pewne 

podobieństwa między powierzchniami warstw NT 1G i 2G ([D10] rys. 4e-f). 

Położenie i kształt linii wykazały obecność cyrkonu w dwóch stanach 
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chemicznych: ZrO2 oraz Zr(OH). Ponadto wyznaczono udziały poszczególnych 

stanów chemicznych dla warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu TNZ przed 

modyfikacją powierzchni ([D10] rys. 4g). Można zaobserwować, że Nb i Zr 

związany z tlenem lub grupą OH w anodowych warstwach NT są względnie 

stabilne. Ich ilość nie zależy od zastosowanej procedury modyfikacji 

elektrochemicznej. W przypadku tytanu zastosowane anodowanie zasadniczo 

wpływa na ilość tytanu, ale także na stany chemiczne tytanu. Warto zauważyć, 

że zastosowane procedury elektrochemicznego utleniania stopu TNZ we 

wszystkich trzech generacjach prowadzą do zmian względnych stosunków 

rozpatrywanych pierwiastków ([D10] rys. 4h). Zmiany te są związane z tytanem, 

gdyż zmieniają się jedynie względne stosunki Ti/Zr i Ti/Nb w porównaniu 

z próbką referencyjną. Na podstawie badań warstw NT 1G i 2G można również 

zaobserwować, że nawet jeśli względna ilość składników próbek jest prawie 

identyczna, jak zaobserwowano dla warstw NT 1G i 3G, ich skład chemiczny jest 

różny. 

 Właściwości elektronowe uzyskanych warstw 1G, 2G i 3G 

scharakteryzowano w badaniach przy zastosowaniu metody SKP w pomiarach 

CPD i porównano z wynikami uzyskanymi dla stopu TNZ w stanie wyjściowym 

([D10] rys. 5). Analiza statystyczna map CPD pozwoliła na określenie 

parametrów CPDav, CPDrm, CPDsk, CPDku i CPDal. Parametry te pozwoliły 

ilościowo opisać właściwości elektroniczne powierzchni stopu TNZ przed i po 

anodowaniu. Uzyskane wyniki wykazały, że wraz ze wzrostem średnic 

otrzymanych NT wzrasta wartość parametru CPDav. Najmniejszą wartość CPDav 

dla wytworzonych warstw NT wykazała warstwa NT 1G. Parametry CPDrms 

uzyskane dla badanych powierzchni wykazały rosnące wysokości CPD 

w kolejności TNZ, NT 1G, NT 2G i NT 3G. Jednocześnie wartości parametru 

CPDal pokazały, że długość korelacji jest największa dla podłoża TNZ i malała 

w przypadku powierzchni stopu pokrytej nanorurkami ([D10] tab. 3). Parametry 

CPDrms i CPDal wykazały, że podłoże TNZ charakteryzowało się najbardziej 

jednorodną powierzchnią spośród wszystkich badanych materiałów, a także, że 

wytwarzanie nanorurek na powierzchni TNZ zwiększa jej niejednorodność 

elektryczną [34–36]. Wzrost CPDrms i CPDal wyznaczonych dla powierzchni stopu 

z wytworzonymi warstwami NT można wytłumaczyć zwiększeniem wymiarów 

zewnętrznych średnic nanorurek, które wynosiły 87(10) nm dla NT 1G, 

103(10) nm dla 2G i 342(34) nm 3G ([D10] tab. 2). Parametr CPDsk i CPDku 

dostarczyły dodatkowych informacji na temat profilu pików lub dolin. 

Histogramy wartości CPD z dopasowanymi rozkładami Gaussa pozwoliły na 
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określanie średniej arytmetycznej CPDav i odchylenia standardowego 

([D10] rys. 6). Uzyskane wyniki wykazały, iż cała powierzchnia 

bezwanadowego stopu TNZ była równomiernie pokryta warstwami NT, 

niezależnie od rodzajów zastosowanych roztworów i parametrów anodowania 

([D10] rys. 6). 

 W kształtowaniu właściwości powierzchni implantów należy również 

wziąć pod uwagę zwilżalność, która jest istotna dla procesu osteoindukcji 

poprzedzającego osseointegrację. Ponadto zwilżalność wpływa na absorpcję 

cząsteczek sprzyjających adhezji fibroblastów i/lub bakterii [37,38]. Dlatego 

w dalszej części pracy [D10] przeprowadzono badania kąta zwilżania metodą 

siedzącej kropli w powietrzu dla otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu 

TNZ w stanie wyjściowym. Wyniki badań zwilżalności powierzchni 

wytworzonych warstw NT wykazały, że kąt zwilżania (Ѳ) wyznaczony dla 

nieanodowanego stopu TNZ wynosił 62,9(9) °, a dla warstw NT 1G, 2G i 3G 

przyjmował kolejno wartość 25,3(5) °, 11,9(1) ° i 14,7(2) ° ([D10] rys. 7). 

Przeprowadzone pomiary Ѳ wykazały korzystny, hydrofilowy charakter 

powierzchni stopu TNZ zarówno przed jak i po anodowaniu. Zmniejszenie 

wartości Ѳ zaobserwowane dla anodowych warstw NT wskazuje na wzrost 

hydrofilowości w porównaniu do wyniku uzyskanego dla podłoża. 

Najkorzystniejsze właściwości hydrofilowe wykazała warstwa NT 2G, 

a następnie NT 3G i NT 1G. Najmniejszą wartość Ѳ określono dla stopu TNZ. 

Uzyskane wyniki zwilżalności powierzchni warstw nanorurek tlenkowych na 

tytanie są podobne [39]. Powierzchnie hydrofilowe wykazują wyższą aktywność 

biologiczną w kontakcie z płynami ustrojowymi, a tym samym zapewniają 

lepszą osteointegrację [40].  

Badania wpływu anodowania na hemokompatybilność in vitro stopu TNZ 

przeprowadzono w teście hemolizy według normy F756-00, zgodnie z którą 

wartość indeksu hemolitycznego mniejsza niż 2 wskazuje, że biomateriał jest 

niehemolityczny. Wyniki testu hemolizy uzyskane dla nieanodowanego stopu 

TNZ wykazały najwyższy indeks hemolityczny równy 0,30 ([D8] rys. 7). 

Uzyskane wyniki badań hemokompatybilności dla warstw NT 1G i 2G ujawniły 

w obydwu przypadkach niższą wartość indeksu hemolitycznego wynoszącą 0,05 

w porównaniu do stopu NTZ ([D10] rys. 8), która była tylko nieznacznie wyższa 

niż indeks hemolityczny dla warstwy NT 3G wynoszący 0,00 ([D8 rys. 7]). 

Uzyskane wyniki dowodzą, że zaproponowana modyfikacja elektrochemiczna 

zapewnia wyjątkową zgodność stopu TNZ z krwią. 
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 Charakterystykę wpływu anodowania na interakcję stopu TNZ ze 

środowiskiem biologicznym przeprowadzono przy zastosowaniu hodowli 

komórkowych i odpowiedzi komórkowej. W przeprowadzonych badaniach 

biologicznych in vitro określono cytotoksyczność stopu TNZ przed i po 

anodowaniu. W teście MTT nie wykazano cytotoksyczności dla linii mysich 

komórek fibroblastów L-929 zarówno dla nieanodowanego podłoża jaki 

i otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G ([D10] tab. 4). Można też zauważyć, że 

w przypadku trzech generacji warstw NT wytworzonych na stopie TNZ 

uzyskane wyniki są podobne. Adhezja, proliferacja i migracja komórek 

tworzących tkankę kostną jest związana ze średnicami nanorurek. Potwierdzają 

to liczne badania wskazujące, że powierzchnia NT sprzyja wzrostowi komórek. 

Należy zauważyć, że różne grupy badawcze stosowały różne kolonie komórek, 

co wpływało na wyniki badań [41,42]. Przeprowadzono również badania adhezji 

komórek do powierzchni anodowych warstw NT 1G, 2G i 3G oraz stopu TNZ 

w stanie wyjściowym. Wykazano, że komórki przylegały z różną wydajnością 

([D10] tab. 5). Dla samopasywnej warstwy tlenkowej obecnej na stopie TNZ 

i warstwy NT 1G uzyskano wysoką przyczepność. W przypadku warstw NT 2G 

i 3G stwierdzono średnią adhezję. Uzyskane wyniki można powiązać z różnymi 

średnicami i długościami otrzymanych nanorurek w zależności od generacji. 

Adhezja komórek zmniejszała się wraz ze wzrostem i długością NT. W licznych 

badaniach udowodniono, że komórki kościotwórcze (osteoblasty) przylegają do 

powierzchni, która jest morfologicznie i chemicznie podobna do naturalnej 

tkanki kostnej [43,44]. Wykazano, że nanorurki tlenkowe o mniejszej średnicy 

wykazywały bardziej stymulujący wpływ na wzrost i różnicowanie komórek 

[45]. 

 Badania trombogenności przeprowadzono dla stopu TNZ przed i po 

anodowaniu ([D10] rys. 8). Krew użyta w badaniach pochodziła od zdrowych 

ludzkich ochotników po upewnieniu się, że nie przyjęli żadnych 

antykoagulantów, w tym m.in. kwasu acetylosalicylowego, przez co najmniej 

14 dni przed pobraniem. Analiza uzyskanych wyników wykazała, że 

trombogenność warstw NT 1G i 3G nie różniła się od siebie a badane 

biomateriały silnie, czyli niekorzystnie, wpływały na aktywację czynników 

krzepnięcia. Biomateriały te zostały zaszeregowane odpowiednio do 4 i 5 klasy 

([D10] tab. 1). Klasa 5 zawiera próbki kontroli dodatniej, tak więc warstwy NT 

3G aktywują układ krzepnięcia w takim samym stopniu jak silnie trombogenny 

kolagen. Własności atrombogenne warstwy NT 1G są tylko nieznacznie lepsze 

niż warstwy NT 3G. Wyniki uzyskane dla warstwy NT 2G i stopu TNZ nie różnią 
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się od siebie, jednak wykazują znacznie lepsze właściwości atrombogenne niż 

w przypadku warstwy NT 1G i 3G. Warstwa NT 2G i stop TNZ zostały 

zaszeregowane odpowiednio do klasy 1 i 3. Klasa 1 zawiera biomateriały 

nieznacznie gorsze od kontroli ujemnej ([D10] tab. 1). Wykazano, że warstwa NT 

2G ma niewielki wpływ na układ krzepnięcia. 

 Obecnie nanotubularne struktury tlenkowe proponowane są jako 

perspektywiczne nośniki leków w systemach kontrolowanego uwalniania 

leków, stąd też w ramach niniejszej dysertacji podjęto badania dotyczące kinetyki 

uwalniania ibuprofenu z matrycy Hep-DOPA dla warstw NT 1G, 2G i 3G 

([D10] rys. 10). Analiza porównawcza profilu uwalniania ibuprofenu dla warstw 

NT 1G, 2G i 3G wykazała szybki wzrost uwalnionego ibuprofenu w pierwszych 

10 minutach dla warstwy NT 1G. Ciągły wzrost uwalnianego leku obserwowano 

do 30 minut. Po upływie 60 minut zawartość leku spadła do zera. W przypadku 

warstwy 2G i 3G ibuprofen w pierwszych 10 minutach uwalniał się na poziomie 

od 16,25% dla warstwy NT 2G i 10,96% dla warstwy NT 3G. W czasie od 20 do 

30 minut następował wzrost uwolnionego leku do około 35 i 36%. Od 40 minut 

następowało zmniejszenie uwalniania leku wynosząc przy 60 minutach poniżej 

10%. Wysoka dawka ibuprofenu uwolnionego z nanorurek tlenkowych 1G 

w pierwszych minutach świadczy o możliwości szybkiego działania 

przeciwzapalnego i przeciwbólowego poprzez uwolnianie substancji 

z nanotubularnej warstwy, co jest niezbędne w celu uśmierzenia bólu 

w tkankach okołoimplantacyjnych oraz zmniejszenia stanu zapalnego 

z pominięciem stosowania doustnej terapii przeciwbólowej [46,47]. Ibuprofen 

z otrzymanych nanorurek uwalniany jest poprzez tzw. "burst effect", czyli szybkie 

uwalnianie leku w ciągu pierwszych 15 minut [48]. Na podstawie uzyskanych 

wyników zaproponowany został mechanizm kinetyki uwalniania leku na 

przykładzie ibuprofenu z otrzymanych struktur nanorurkowych na stopie TNZ. 

Uwalnianie leku oparto o dwustopniowy model Gallaghera-Corrigana, który 

zakłada dwustopniową kinetykę uwalniania leku. Zgodnie z zaproponowanym 

modelem, pierwszą fazą uwalniania leku jest jego uwolnienie z polimerowej 

matrycy. Drugą fazę stanowi powolne uwalnianie determinowane przez 

degradację matrycy. Szybkość procesu uwalniania leku w tego typu systemach 

kontrolowanego uwalniania leków jest wysoka w początkowym okresie, 

a następnie maleje [48]. 

Głównym osiągnięciem naukowym w pracy [D10] było wykazanie 

wpływu anodowania biomedycznego stopu TNZ w proponowanych 

warunkach elektrochemicznych na wzrost chropowatości powierzchni oraz 
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poprawę właściwości elektronowych, zwilżalności powierzchni oraz 

właściwości biologicznych. Wykazano, że proponowana elektrochemiczna 

modyfikacja powierzchni stopu TNZ na drodze anodowania zapewnia jego 

wyjątkową zgodność z krwią. Nowością było przeprowadzenie unikatowych 

badań trombogenności badanych materiałów, które mogą stanowić ważny 

aspekt w ich zastosowaniu jako matryce przeciwzakrzepowe. Wykazano, że 

otrzymane warstwy NT 1G, 2G i 3G mogą stanowić potencjalny nośnik leków 

w systemach kontrolowanego uwalniania leków.  

80:2481703960



 

 
81 

4. Wnioski 

Wykonane badania stanowiące podstawę realizowanej pracy doktorskiej, 

udowodniły postawioną tezę, że istnieje możliwość poprawy biofunkcjonalności 

stopu TNZ poprzez wytworzenie na jego powierzchni warstw nanorurek 

tlenkowych za pomocą anodowania. Opracowany został nowatorski sposób 

wytwarzania warstw nanorurek tlenkowych 1G, 2G oraz 3G na biomedycznym 

stopie TNZ, wykazujących optymalne parametry morfologiczne: NT 1G (0,5% 

HF) - średnia średnica zewnętrzna 87(10) nm, średnia średnica wewnętrzna 

71(7) nm, długość 0,94(9) nm; NT 2G (2% NH4F) - średnia średnica zewnętrzna 

103(10) nm, średnia średnica wewnętrzna 61(6) nm, długość 3,9(5) μm; NT 3G 

(4% NH4F) - średnia średnica zewnętrzna 342(34) nm, średnia średnica 

wewnętrzna 169(17) nm, długość 9,7(9) μm. Wyznaczone zostały równania 

liniowe opisujące zmianę średniej średnicy zewnętrznej oraz średniej średnicy 

wewnętrznej NT 3G w funkcji napięcia anodowania w zakresie 15-35 V, które 

mogą służyć do wytwarzania warstw NT 3G o założonych parametrach 

morfologicznych. Udowodniono wpływ zwiększenia stężenia jonów 

fluorkowych w elektrolicie na wzrost parametrów morfologicznych warstw NT 

2G. Opracowany sposób elektrochemicznej modyfikacji powierzchni stopu TNZ 

zapewnia zwiększenie powierzchni właściwej oraz kształtowania struktury 

warstw NT 2G. 

Wykazano wpływ warunków anodowania na poprawę właściwości 

mikromechanicznych, elektronowych i bioelektrochemicznych oraz wzrost 

chropowatości powierzchni stopu TNZ. Wykazana została wysoka odporność 

korozyjna in vitro oraz niska podatność na korozję wżerową w warunkach 

symulowanych płynów ustrojowych dla stopu TNZ oraz wytworzonych trzech 

generacji warstw nanorurek tlenkowych. Określony został mechanizm korozji 

wżerowej oparty o budowę warstw tlenkowych. Wykazano wpływ parametrów 

morfologicznych otrzymanych warstw NT 1G, 2G i 3G na zmniejszenie 

odporności na zużycie ścierne stopu TNZ w kolejności: 1G → 2G → 3G NT oraz 

został zaproponowany mechanizm zużycia biotribologicznego w roztworze 

Ringera’. Anodowanie poprawiło właściwości hydrofilowe stopu TNZ. 

Udowodniono, że powierzchnie warstw NT 1G, 2G i 3G o zwiększonej 

hydrofilowości wykazują większą aktywność biologiczną w kontakcie z płynami 

ustrojowymi, a tym samym zapewniają lepszą osteointegrację. Przeprowadzone 

badania biologiczne wykazały hemokompatybilność oraz brak cytotoksyczności 

w hodowli komórkowej przy użyciu fibroblastów mysich dla stopu TNZ oraz 

warstw NT 1G, 2G i 3G. Wykazano wpływ rosnącej długości oraz średnic NT na 
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zmniejszenie adhezji komórek do podłoża w kolejności: 1G → 2G → 3G. 

Nowatorskie badania trombogenności uzyskanych warstw pozwoliły określić 

warstwy NT 2G jako materiały atrombogenne, klasyfikując je do 1 klasy 

materiałów przeciwzakrzepowych. Zbliżone właściwości trombogenne warstw 

NT 1G i 3G, które silnie wpływają na aktywację czynników krzepnięcia, 

zaklasyfikowały je do klasy 4 i 5. Ponadto badania kinetyki uwalniania 

ibuprofenu wykazały możliwość zastosowania warstw NT 1G, 2G i 3G jako 

uniwersalne nośniki leków w systemach kontrolowanego uwalniania leków.  

 Przedstawione wyniki badań wnoszą nowy wkład w rozwój implantów 

osteointegracyjnych o zwiększonej biofunkcjonalności do zastosowań 

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 Ti13Nb13Zr 
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 1μm length. The physical and chemical properties of the anodized surface of the 
Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr (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 MΩ cm2, < 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 PWR800H 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 Ti13Nb13Zr 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 
Kα radiation), which was equipped with a vertical goniometer and an Eulerian cradle. The GIXD diffraction patterns 
were registered in 2θ range from 20 to 90° and 0.05° step for the incident angle α of 1.00°. The QScopeTM 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 Ti13Nb13Zr 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 μm 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr alloy surface after 
anodic oxidation, the morphological parameters of the obtained nanotubes were determined. The SWNTs length (L) 
was 0.94(9) μm. Empirical distribution histograms of the outer (D0) and inner (Di) diameter of the SWNTs is shown 

a b 

a b 
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in Figure 3a and b, respectively. Average D0 and Di 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].  
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FIGURE 3. Histogram of: a) outer and b) internal diameter distribution of the SWNTs on the surface of the Ti13Nb13Zr alloy 
and Gaussian fitting curve. 

A typical AFM image of the surface of the Ti13Nb13Zr 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 Ti13Zr13Nb alloy 
before anodization which was the subject of research in our previous article [8].  

 

     
 

FIGURE 4. a) The 3D AFM image, and b) X-ray pattern diffraction of the Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr 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 Ti13Nb13Zr alloy after anodization in 0.5% HF at 20 V for 120 
min. The phase analysis show the presence of phases from the substrate: α - Ti (PDF ICDD 00-044-1288) and β - Ti 
(PDF ICDD 01-089-3725). The XRD analysis also revealed the presence of the diffraction lines coming from 
titanium oxides: TiO2 (rutile), TiO3 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 Ti13Nb13Zr 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 TiO3. The morphological 
parameters of the formed nanotubes were determined to be ~ 1 μm 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 Ti13Zr13Nb implant alloy. 
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In this work, the anodic formation of self-organized nanotubular oxide layers on Ti13Zr13Nb implant alloy
was presented. Anodic oxidation was carried out at room temperature in [1 M] (NH4)2SO4 solution with 1 wt%
content of NH4F. The voltage and time of anodization was 20 V for 120 min, respectively. Under proposed
conditions, the best arrangement of nanopores was observed. The physical and chemical properties of the anodized
surface of the Ti13Zr13Nb alloy were characterized using grazing incidence X-ray di�raction, scanning transmission
electron microscopy, and atomic force microscopy. It was found that diameter of nanopores varied from 10 to 32 nm.
Mechanism of the fabrication of the unique 3D tube-shaped nanostructure of TiO2 on the surface of the Ti13Zr13Nb
alloy by electrochemical anodization, has been discussed.
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1. Introduction

Implantable materials make critical contributions to
modern medicine. The human body presents a very chal-
lenging environment for materials engineers because of
the need for implants that are higly corrosion resistant,
biocompatible, and able to bond to bone during osseoin-
tegration [1�5].
Metallic biomaterials have been in the past, and will

continue to be in the future, used in implants spanning
all areas of the use in the human body like orthope-
dic, spinal, dental, cardiovascular, neural, urological, and
other applications [1]. Metallic biomaterials will remain
central to such medical applications due to their unique
properties compared to those of other groups of materi-
als.
An active area of research in metallic biomaterials in-

volves new titanium alloys, especially β-structure alloys
which exhibit low elastic modulus, ability to utilize large
oxygen additions without brittle failure, lower notch sen-
sitivity in fatigue, and are able to work harden and cold
from shapes. Unfortunately, in most used in medicine
titanium alloys, the toxic elements, e.g. Ni, V or Al, are
present and their release in the human body can lead to
the Alzheimer disease, neuropathy, metalosis or allergic
reactions. Therefore, in recent years more biocompati-
ble elements like Ta, Nb, Zr, Sn or Pd, which for ex-
ample play a role of β structure stabilizer in titanium,
were started to be applied. To eliminate these health
problems, an alternative, multifunctional and biocom-
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patible titanium alloy, Ti13Zr13Nb, has been developed,
which is based only on non-toxic elements. This alloy ex-
hibits optimal mechanical and plastic properties as well
as high corrosion resistance and biocompatibility result-
ing from the spontaneous formation of the passive oxide
layer TiO2 and small amount of Nb2O5 and ZrO2 on the
surface [1�3, 6].
Recently, anodizing is a developed method of the sur-

face modi�cation of titanium and its alloys. Anodizing
process carried out under speci�ed conditions (voltage,
electrolyte type and pH, time path) results in formation
of nanostructures on the surface [4, 5]. It has been re-
ported that the presence of nanotubes on the surface of
titanium and its alloys improves the adhesion and prolif-
eration of cells for medical application [7]. The structure
of nanotubes allow to use them in targeted drug delivery
systems or to encapsulate proteins and enzymes.
The aim of the present study is to investigate the self-

-organized formation of nanotubular oxide layers by an-
odizing of the Ti13Zr13Nb implant alloy in the electrolyte
based on ammonia sulfate with �uorine-ion addition.

2. Experimental

The tested samples of the Ti13Zr13Nb alloy with di-
mension of 7×4×0.8 mm3 were cut from �at bars. Com-
position of the Ti13Zr13Nb alloy is given in wt%. The
samples were ground with 600# grit silicon carbide pa-
per, sonicated for 20 min using nanopure water (Milli-Q,
18.2 MΩ cm2, < 2 ppb total organic carbon), and then
electropolished. The bath composition and time used
for electropolishing procedure are described in Ref. [7].
Electropolishing was carried out at a current density of
1.4 A cm−2 for 4.4 min. Next, the samples were cleaned
in ultrasonic bath in nanopure water. Anodic oxidation
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was performed at room temperature in [1 M] (NH4)2SO4

solution with 1 wt% content of NH4F. Value of pH solu-
tion was 6.3. The time and voltage of anodization was
120 min and 20 V, respectively. The two-electrode elec-
trochemical cell was used with a working electrode (an-
ode) made of the Ti13Zr13Nb alloy and a platinum foil
(cathode) as a counter electrode. The distance between
cathode and anode was 25 mm. The sample under inves-
tigation was placed inside a self-designed Te�on holder
which contained O-ring. The exposed surface area of the
electrode was 0.64 cm2. Anodization process was carried
out using a MAG-5N galvanizing aggregate.
The morphology and structure of the formed nano-

tubular oxide layers was examined using a HITACHI
HD-2300A scanning transmission electron microscopy
(STEM) and the grazing incidence X-ray di�raction
(GIXD) on the X'Pert Philips PW 3040/60 di�ractome-
ter operating at 30 mA and 40 kV, which was equipped
with a vertical goniometer and an Eulerian cradle, re-
spectively. The wavelength of radiation (λ Cu Kα) was
1.54178 Å. The GIXD patterns were registered in the 2θ
range from 10 to 50◦ with a 0.05◦ step for the incident
0.25◦, 0.50◦, 1.00◦ angle. The chemical composition of
the alloy was analyzed by energy dispersive X-ray spec-
troscopy (EDS). The QScopeTM 250 atomic force micro-
scope (AFM) (Quesant Instrument Corporation, Agoura
Hills, CA) integrated into the Hysitron TI 950 TriboIn-
denter, was used to study the topography and roughness
of the surface.

3. Results and discussion

Figure 1 shows STEM images of the surface morphol-
ogy of the Ti13Zr13Nb alloy after anodization carried
out under optimal electrochemical conditions at 20 V for
120 min in [1 M] (NH4)2SO4 solution with the content
of 1 wt% NH4F. One can see in the top view of TiO2

nanotube layer formed on the Ti13Zr13Nb alloy (Fig. 1a)
that the addition of NH4F in�uences the dissolution of
parts of the oxide layer in which nanotubular structures
are formed. Typical, broad cracks of the TiO2 layer are
visible at low magni�cation [1, 9]. Figure 1b presents
the characteristic image at high magni�cation of the top
view of nanotubes formed by anodization on Ti13Zr13Nb
alloy. A uniform distribution of the single-walled TiO2

nanotubes is visible. A chosen area for estimation of
the nanotube diameter shows that by anodizing of the
Ti13Zr13Nb alloy under proposed conditions, the single-
-walled TiO2 nanoutbes with internal diameter in the
range from 12 to 32 nm, can be formed (Fig. 1c).
EDS analysis revealed the presence of peaks originating

from the substrate, such as Ti, Zr and Nb (Fig. 2). The
obtained results con�rm the chemical composition of the
alloy under investigation. The oxygen peak in the spec-
trum indicates that the oxide layer on the Ti13Zr13Nb
alloy surface is present.
Figure 3 shows the GIXD pattern of the Ti13Zr13Nb

alloy after anodization at 20 V for 120 min. Presence
of titanium oxide (TiO2 rutile, ICDD PDF 00-034-0180)
was con�rmed using the GIXD technique. Additionally,

Fig. 1. STEM image of the surface morphology of
TiO2 nanotube layer formed on the Ti13Zr13Nb alloy:
(a) top view at high magni�cation, (b) top view at low
magni�cation, and (c) chosen area for estimation of the
nanotube diameter.

Fig. 2. EDS analysis of the Ti13Zr13Nb alloy after an-
odization at 20 V for 120 min.

the phase analysis revealed the presence of two phases
from substrate: α-Ti (ICDD PDF 00-044-1294) and β-Ti
(ICDD PDF 01-089-3726).
A typical AFM image of the surface of the Ti13Zr13Nb

alloy before anodization in 2D (Fig. 4a) and 3D (Fig. 4b)
view is presented. The determined mean roughness in-
dex, Ra, of the tested surface equals 4.3 nm, indicat-
ing very smooth surface morphology. After anodiza-
tion of the Ti13Zr13Nb alloy in the appropriate con-
ditions, the surface development has changed (Fig. 5a
and b). The surface roughness signi�cantly increased and
Ra = 92.9 nm. The obtained results point that anodizing
of the tested alloy caused the increase in surface rough-
ness more than 20 times as compared to the Ti13Zr13Nb
alloy before formation of TiO2 nanotubes.
Based on the obtained results, the mechanism of TiO2

nanotubes formation on the Ti13Zr13Nb alloy in the elec-
trolyte based on ammonia sulfate with �uorine-ion addi-
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Fig. 3. GIXD pattern of the Ti13Zr13Nb alloy after
anodization at a 20 V for 120 min.

Fig. 4. The AFM image of the surface of the
Ti13Zr13Nb alloy before anodization: (a) 2D, and (b)
3D view.

tion, was presented schematically in Fig. 6. In accor-
dance with the literature data concerning formation of
self-organized nanotubular oxide layer on Ti [1, 9, 10],
in case of the Ti13Zr13Nb alloy anodization also three
simultaneous processes have to be considered. This is
the �eld assisted oxidation of Ti metal to form TiO2,
the �eld assisted dissolution of Ti metal ions in the elec-
trolyte, and the chemical dissolution of Ti and TiO2 due
to etching by �uorine ions, which is enhanced by the pres-
ence of H+ ions. It should be noted that self-organized

Fig. 5. The AFM image of the Ti13Zr13Nb alloy after
anodization at a 20 V for 120 min: (a) 2D, and (b) 3D
view.

Fig. 6. Scheme of the TiO2 nanotube formation on the
surface of the Ti13Zr13Nb alloy, inspired by Fig. 1 from
Ref. [9].

TiO2 nanotubes are not formed on the pure surface of
the Ti13Zr13Nb alloy but on the thin TiO2 oxide layer
naturally present on the alloy surface. Therefore, the
mechanism of TiO2 nanotubes formation is related to the
kinetics of two processes: oxidation (1) and dissolution
(2), (3):

Ti + 2H2O→ TiO2 + 4H+, (1)

TiO2 + 6HF→ [TiF6]2− + 2H2O + 2H+, (2)

TiO2 + H2O + H+ → [Ti(OH)3]+. (3)
The phenomena of anodic formation of nanotubular ox-
ide layers on pure Zr and Nb was also observed in the
literature [1, 9, 10], however, in case of the Ti13Zr13Nb
alloy, the oxide layer is revealed by XRD as rutile. In
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Fig. 3 one can also observe amorphous halo which can be
related to the presence of other amorphous oxides on the
alloy surface, undetectable by XRD [8]. For a descrip-
tion of the formation of TiO2 nanotubes by anodization
process displayed in Fig. 6, the anodization mechanism
of creating the nanotube structure is divided into �ve
steps: 1 � before anodization, a nanoscale TiO2 passive
layer is present on the Ti13Zr13Nb alloy surface, 2 �
when constant voltage is applied, a pit is formed on the
TiO2 layer, 3 � as anodization time increases, the pit
grows longer and larger, and then it becomes a nanopore,
4 � nanopores and small pits undergo continuous bar-
rier layer formation, and 5 � after speci�c anodization
time, completely developed nanotubes are formed on the
Ti13Zr13Nb surface.

Fig. 7. Anodization scheme of the Ti13Zr13Nb alloy:
(a) in the absence, and (b) in the presence, of �uorine
anions, inspired by Fig. 1 from Ref. [10].

The nanotubular structure formation depends on the
anodization conditions and especially on the concentra-
tion of �uorine ions in the solution. It is well known that
with the increase in the applied voltage, larger diameter
nanotubes can be formed. This aspect of diameter ma-
nipulation using applied voltage was widely discussed in
Refs. [9] and [10]. Anodization scheme of the Ti13Zr13Nb
alloy in the absence and in the presence of �uorine an-
ions, is shown in Figs. 7a and b, respectively. Reaction
(1) describes the Ti oxide growth on the anodized surface
of the Ti13Zr13Nb alloy in the absence of �uorine anions
in solution (Fig. 7a). Oxidized Ti species react with O2−

ions coming from dissolution of water particle and form
the oxide layer. Next, the oxide growth takes place and
this process is controlled by �eld-aided ion transport of
O2− and Ti4+ through the growing oxide. This layer is
typically loose and porous.
In the presence of �uorine ions (Fig. 7b), according to

reaction (2), water-soluble TiF2−
6 complexes are formed.

Due to the small ionic radius, F− ions can enter the grow-
ing TiO2 lattice and to be transported through the ox-
ide by the applied �eld. According to reaction (3), the
complex formation ability leads to a permanent chemi-
cal dissolution of formed titanium dioxide and prevents
Ti(OH)xOy precipitation as Ti4+ ions arriving at the ox-
ide solution interface can be solvatized to TiF2−

6 before
reacting to a precipitate Ti(OH)xOy layer [10].

4. Conclusions

The obtained results of EDS, STEM, GIXD and AFM
studies con�rmed the possibility of electrochemical for-
mation of self-organized nanotubular oxide layers on
Ti13Zr13Nb implant alloy under proposed conditions.
The result of the anodization carried out in [1 M]
(NH4)2SO4 solution with 1 wt% content of NH4F at room
temperature at 20 V for 120 min, was formation of TiO2

(rutile) nanotubes. The diameter that can be obtained
ranged from 10 to 32 nm. The mechanism of the TiO2

nanotubes formation is based on the �eld assisted oxida-
tion of Ti metal to form TiO2, the �eld assisted dissolu-
tion of Ti metal ions in the electrolyte, and the chemical
dissolution of Ti and TiO2 due to etching by �uorine ions,
which is enhanced by the presence of H+. The obtained
results suggest that the proposed method of surface mod-
i�cation is promising for better osseointegration of the
Ti13Zr13Nb implant alloy.
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1. Introduction

The global growth in the world population age is reflected 
in the increase in implant surgery performed. Implant having 
to find the human body must satisfy two main functions, 
namely, biocompatibility and biofuncionality [1]. Currently, 
there is a wide range of metallic biomaterials used as implants 
[1-7]. The titanium and its alloys are the most commonly 
used implant materials in medicine since the early 60s of 
the twentieth century [2, 4]. Their popularity is due to good 
biomechanical properties, high biocompatibility and excellent 
corrosion resistance in comparison with other metallic 
biomaterials such as 316L steel and Co-Cr alloys [3, 4]. In 
order to increase both the biological activity of titanium and its 

alloys, and the growth of osseous tissue, various modifications 
of the surface layer have been applied [2, 3, 7]. Electrochemical 
surface modification of titanium and its alloys is associated 
with occuring thin (2-5 nm) oxide layer of TiO2 which is 
formed spontaneously as a result of exposure of titanium and 
its alloys on air. The oxide layer with strong barrier properties 
protects titanium surface against corrosion. One of the recently 
developed methods is an electrochemical formation of the self-
organized nanotubular oxide layers on the surface of titanium 
and its alloys by anodization. Formation of the nanotubular 
oxide layers on the surface of titanium biomaterials has 
a purpose to enhance the osseointegration between a titanium 
implant surface and a living bone tissue. The element of 
titanium implant placed in the bone has a surface on which cell 
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Przeprowadzono badania oceny odporności korozyjnej nanotubularnych struktur tlenkowych na stopie Ti13zr13Nb 
w środowisku płynów ustrojowych. określono wpływ obecności nanotubularnych struktur tlenkowych na zmianę odporności 
korozyjnej stopu Ti13zr13Nb. Proces anodowania elektrochemicznego prowadzono w roztworze 1m (NH4)2SO4 z 1 % 
dodatkiem NH4F. Samoorganizujące się warstwy nanorurek otrzymano przy napięciu 20 V i czasie anodowania 120 min. 
Badania morfologii powierzchni metodą skaningowej transmisyjnej mikroskopii elektronowej ujawniły, że w wyniku 
anodowania w zaproponowanych warunkach można otrzymać nanorurki o średnicy mieszczącej się w zakresie od 10 do 32 
nm. Badania odporności korozyjnej nanotubularnych warstw tlenkowych oraz czystego stopu Ti13zr13Nb przeprowadzono 
w 0,9 % roztworze soli fizjologicznej Nacl w temperaturze 37ºc z wykorzystaniem metody potencjału obwodu otwartego, 
krzywych polaryzacji anodowej oraz elektrochemicznej spektroskopii impedancji. wykazano, iż modyfikacja powierzchni za 
pomocą formowania nanotubularnych struktur tlenkowych zwiększa odporność korozyjną stopu Ti13zr13Nb w porównaniu 
do czystego stopu.
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and tissue healing reactions can occur. These reactions may 
be identical, but not in each case must be. The nanotubular 
oxide layers may act as micro- or nanosyringes saturated with 
microbicides or therapeutic agents, and enable their controlled 
release into the body with a determined rate which is dependent 
on the geometry of the pores, thus contributing to the reduction 
of adverse reactions after implantation. The presence of the 
nanotubes on the implant surface also contributes to growth of 
the corrosion resistance of the biomaterial in the environment 
of simulated body fluids (SBFs) what has been reported in the 
literature [5-7]. 

The aim of this study was to obtain the self-organized 
nanotubular oxide structures on the Ti13Zr13Nb implant alloy 
by anodization method, and to determine their effect on the 
corrosion resistance of the Ti13Zr13Nb alloy in physiological 
saline solution (PSS).

2. Material and research methods

The investigated material was the Ti13wt.%Zr13wt.%Nb 
alloy. The samples with dimensions of 7.0 x 4.0 x 0.8 mm 
were cut from flat bars, and mechanically polished before 
anodization using abrasive papers (Buehler, P 600, P 1200 
and P 3000, SiC). Then, they were sonicated for 20 min in 
ultrapure water (millipore, resistivity of 18.2 mw cm, < 2 ppb 
total organic carbon). 

The anodization process was carried out in a solution 
of 1 M (NH4)2SO4 with 1 wt.% of NH4F addition (pH=5) for 
120 min at a voltage of 20 V.  The formation process of the 
nanotubular oxide structures was carried out by means of 
a MAG-5N galvanizing aggregate in the two-electrode system 
consisting of the working electrode which was the tested 
sample, and the counter electrode in the form of a platinum 
foil being spaced from the working electrode for a distance of 
25 mm. 

The corrosion resistance of the obtained nanotubular 
oxide structures and comparatively the Ti13Zr13Nb alloy 
before anodization, was determined in PSS of 0.9% NaCl 
solution at the temperature of 37 ± 2° C using the method 
of open-circuit potential (OCP), polarization curves and 
electrochemical impedance spectroscopy (EIS). In order to 
ensure an inert atmosphere in the electrochemical cell during 
the measurements, over the electrolyte surface a constant 
flow of Ar (99.999% purity) was maintained. In the corrosion 
investigations, a three-electrode electrochemical cell was used. 
The working electrode was made of the Ti13zr13Nb alloy 
before and after anodization. One side of the sample with the 
geometric surface area of   0.28 cm2 was exposed to corrosive 
medium, the other side was insulated with epoxy resin which 
has not been in the reaction with the electrolyte. The counter 
electrode was the platinum foil with the geometric surface area 
of   2 cm2. All values of the potentials were measured in relation 
to the saturated calomel electrode (SCE). Electrochemical 
measurements were carried out using a computer-controlled 
Metrohm/Eco Chemie Autloab PGSTAT30 Potentiostat/
Galvanostat Electrochemical System. The corrosion tests 
included the measurements of the open circuit potential, 
EOC, for 2 h, after which the anodic polarization curves were 
recorded in the potential range of ± 50 mV versus the stable 

EOC value at a rate of the electrode polarization of v = 1 mV s-1. 
The obtained polarization curves were subjected to the Tafel 
extrapolation in order to determine the following corrosion 
resistance parameters: corrosion potential, Ecor, corrosion 
current density, jcor, polarization resistance, Rp, cathodic, 
bc, and anodic, ba, Tafel coefficient, respectively, as well as 
corrosion rate, Cr, at Ecor given in mm per year. Calculations 
were performed according to the standard ASTM G 102-89 
[128]. Based on the obtained polarization curves showing 
the relationship log j = f(e) and using the Tafel extrapolation 
method, the parameters of the corrosion resistance were 
determined. The EIS measurements were carried out 
potentiostatically at a corrosion potential, Ecor, determined 
based on the Tafel extrapolation. Ac impedance spectra were 
registered in the frequency range of 20 kHz - 1 mHz using 10 
frequencies per decade and an excitation signal in the form of 
a sine wave with an amplitude of 10 mV. The experimental EIS 
data were analyzed based on the equivalent electrical analogs 
by means of the EQUIVCRT program [9] and using the non-
linear least squares (NLS) method with modulus weighting. 
The equivalent circuits were defined using circuit description 
code given by Boukamp [10, 11]. The experimental ac 
impedance results awere presented as symbols in the form of 
the Nyquist diagram (also known under the name of a complex 
plane impedance plot) which is the well-known and generally 
accepted way of EIS data presentation [12]. It is characterized 
by the real component of the impedance, Z’, on the axis of 
abscissae, and the imaginary component of the impedance, 
Z’’, on the axis of ordinates. All graphs were created based 
on the function of Z’’ = f (Z’).  The experimental impedance 
spectra for the Ti13Zr13Nb alloy before anodization were 
approximated using an equivalent electrical circuit (EEC) 
which slightly differs from the classical Randle’s EEC [12]. 
The obtained results were used for a comparative assessment 
of the corrosion resistance of the Ti13Zr13Nb before and after 
anodization. 

The morphology of the formed nanotubular oxide layers 
was examined by scanning transmission electron microscopy 
(STEM) and scanning electron microscopy (SEM) using 
a HITACHI HD-2300A and a JEOL JSM-6480 microscope, 
respectively. The structure was studied by the grazing 
incidence X-ray diffraction (GiXD) using a X’Pert Philips Pw 
3040/60 diffractometer operating at 30 mA and 40 kV, which 
was equipped with a vertical goniometer and an Eulerian 
cradle. The wavelength of radiation (λcukα) was 1.54178 Å. 
The GiXD patterns were registered in the 2θ range from 10 to 
50° with a 0.05° step for the incident 0.25°, 0.50°, 1.00° angle. 

3. results and discussion

 A STEM microphotograph of the Ti13Zr13Nb alloy 
surface after anodization process carried out at a potential 
of 20 V for 120 min in 1M (NH4)2SO4 with 1 wt.% of NH4F 
addition is shown in Fig. 1. One can observe characteristic 
cracks and narrow crevices on the alloy surface which are 
caused by dissolution of the oxide layer formed in the initial 
phase of oxidation. The obtained barrier layer of the oxides on 
the alloy surface due to tight adherence to the substrate and low 
conduction may influence the reduction of the corrosion rate of 
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the tested biomaterial. in the cracks and crevices, the oxide 
layer dissolution proceeded, and initially pores and finally the 
self-organized nanotubular oxide layers, were formed. The 
detailed mechanism of the multistep formation of the titanium 
oxide single-walled nanotubes (SwNTs) on the Ti13zr13Nb 
alloy as well as their physico-chemical characteristics were 
shown in our earlier work [13]. The anodization process of 
the Ti13Zr13Nb alloy under proposed conditions allowed to 
obtain the TiO2 SwNTs with an internal diameter in the range 
from 12 to 32 nm.

 

Fig. 1. STEM microphotograph (top view) showing the surface 
morphology of the Ti13Zr13Nb alloy with the TiO

2
 SwNTs produced 

in the cracks and crevices
The phase analysis of the substrate, Ti13Zr13Nb alloy, 

showed two phases: α-Ti (icDD PDF 03-065-3362) and β-Ti 
(ICDD PDF 01-089-4913). The presence of titanium oxide 
(TiO

2
 rutile, ICDD PDF 00-034-0180) on the surface of the 

Ti13Zr13Nb alloy after anodization at 20 V for 120 min, was 
confirmed using the GiXD technique in the previous work [13]. 

The potentiodynamic curves of log j = f(e) registered 
in PSS in the narrow range of potentials for the Ti13Zr13Nb 
alloy before and after anodic oxidation are presented in Fig. 
2. The equivalent weight, ew, for the Ti13zr13Nb alloy 
of 12.5 was applied. The thermodynamically stable forms 
of Ti4+, Zr2+ and Nb5+ under experimental conditions were 
estimated based on the Pourbaix diagram for Ti-H

2
O, Zr-H

2
O 

and Nb-H
2
O system, respectively [14]. The alloy density of 

d = 4.66 gcm-3 was used in calculations [15]. Summary of 
the determined parameters with their standard deviations is 
presented in Table 1. 
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Fig. 2. The potentiodynamic curves of log j = f(e) registered in PSS 
of 0.9% NaCl at 37°C for the Ti13Zr13Nb alloy before (dashed line) 
and after (straight line) anodic oxidation 

E
cor

   and j
cor

 values were precisely determined at the 
intersection of the extrapolated Tafel lines for anodic and 
cathodic branches (Fig. 2). One can see that for the electrode 
after anodization process, E

cor
 is slightly shifted towards 

noble potentials and an increase in j
cor

 value is observed as 
compared with the corresponding parameters determined 
for the unmodified electrode. Such a character of changes 
in electrochemical corrosion behavior of the Ti13Zr13Nb 
electrode is connected with the presence of the nanotubular 
oxide layer on the electrode surface. The value of E

cor
 = 

-0.011±0.002 V points that corrosion process will start 
later on the electrode after anodization. The value of j

cor
 is 

proportional to the corrosion rate. It can be also supposed 
that the thicker oxide layer, the higher corrosion current 
denisty value is registered as in that case of the obtained 
nanotubular oxide layer. For the Ti13Zr13Nb electrode 
before anodization, the value of b

c
 and b

a
 Tafel coefficient 

was 0.018±0.004 and 0.012±0.002 V dec-1, respectively, 
while for the electrode after anodization b

c
 = 0.017±0.003 

V dec-1 and b
a
 = 0.014±0.003 V dec-1 (Table 1). Based on 

the slopes of the Tafel lines shown in Fig. 2 as dotted lines, 
it can be expected that in both considered cases the rate 
of cathodic processes will be faster than the reaction of 
oxidation. The cathodic process proceeding in PSS can be 
the reduction of hydrogen ions according to the following 
equation:

TABle 1
The corrosion resistance parameters determined by the Tafel extrapolation method in PSS of 0.9% NaCl at 37°C for the Ti13Zr13Nb alloy 

before and after anodic oxidation

Ti13Zr13Nb alloy
Ecor

[V]

jcor

[A cm-2]

Rp

[Ω cm2]

bc

[V dec-1]

ba

[V dec-1]

CR at Ecor 

[mm yr-1]

Before anodization
-0.038

±0.008

3.31∙10-7

±6.62∙10-8

460

±92

0.018

±0.004

0.012

±0.002

0.003

±0.001

After anodization

-0.011

±0.002

1.11∙10-6

±2.22∙10-7

145

±29

0.017

±0.003

0.014

±0.003

0.010

±0.002
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22 2H e H+ + → (1)

The occurring anodic process is the reaction of 
dissolution of the alloy component. The bc and ba Tafel 
coefficients obtained for the Ti13Zr13Nb electrode before and 
after anodization have similar values within the calculated 
error range. The lower value of Rp and the higher corrosion 
rate at Ecor for the anodized electrode can be explained by 
the presence of porous nanotubular structure. Inside pores 
on the surface, the corrosion process will proceed faster 
due to a local change of solution pH, however, the barrier 
oxide layer tightly adherent to the substrate assures enough 
corrosion resistance leading to the conclusion that the method 
of electrochemical formation of the nanotubular oxide 
structure provides high corrosion resistance for Ti113Zr13Nb 
biomaterial in PSS. The obtained results confirm that the 
tested alloy devoid of the TiO2 SwNTs is characterized by 
a slightly lower corrosion resistance as compared to the 
alloy anodized under proposed conditions. This is consistent 
with the literature data according to which the presence of 
the nanotubular oxide structures increases the corrosion 
resistance in SBFs [1-4].

EIS was used to characterize the interfacial properties 
of the Ti13Zr13Nb | TiO2 | PSS and Ti13Zr13Nb | TiO2 
SwNTs | PSS system. For this purpose, the eiS spectra 
were recorded in physiological saline solution at 37°C at 
the value of Ecor. 
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Fig. 3. Nyquist diagram registered at E
cor

 in PSS of 0.9% NaCl at 
37°C for the Ti13Zr13Nb alloy before and after anodization

Figure 3 presents impedance spectra obtained at Ecor 
for the Ti13Zr13Nb alloy before and after anodiziation with 
experimental (symbols) and fitted (lines) data. In case of the 
unmodified alloy a single semi-circle is observed in the whole 
range of frequencies studied. Such ac impedance behavior 
in corrosion process is typical for titanium and its alloys 
undergoing to natural self-passivation [16]. For the Ti13Zr13Nb 
alloy with nanotubes formed on its surface in the Nyquist 

diagram two semi-circles are visible in Fig. 3, wherein the 
diameter of the first semi-circle registered at high frequencies 
(HF) is much greater than for the second semi-circle obtained 
at low frequencies (LF). Such a change in the shape of EIS 
spectrum in comparison with the impedance spectrum obtained 
for the Ti13Zr13Nb alloy with thin oxide film on the surface 
formed as a result of natural self-passivation, may indicate that 
the impedance response at HF is derived from the outside part 
of the TiO2 SwNTs layer (the porous material) being in contact 
with the electrolyte, and the LF semi-circle obtained at LF is 
related to the inner barrier TiO2 film closely adherent to the 
substrate (which is the essential protection against corrosion of 
the Ti13Zr13Nb electrode). This impedance behavior is similar 
to that found for porous Ti electrode covered with nanotubular 
oxide layer in SBF solution [15].

In this simple CPE model which represents the physical 
model of the corrosion process of thin oxide layer | PSS 
system (Fig. 4a), Rs is the solution resistance being in series 
with a parallel connection of Rox-CPEdl elements. Rox is the 
resistance of charge transfer through the oxide layer | PSS 
interface, and the electrical double layer capacitance, Cdl, to 
approximation procedure was substituted by a constant phase 
element (CPE) [12]. Its impedance is:  

fω)(

1ˆ
jT

ZCPE = (2)

where T (in F cm-2 sf-1) denotes the capacitance parameter, 
and f ≤ 1 is a dimensionless CPE exponent related to the 
constant phase angle, a = 90°(1-f). The CPE model explains 
the impedance behavior of a smooth electrode [12] and leads 
to a rotated single semi-circle on the Nyquist diagram.

The values of C
dl
 for the oxide layer | PSS interface were 

determined from the formula given by Brug et al. [17]:

T = C
dl
ϕ(R

s
-1 + R

ct
-1)1-ϕ (3)

a)  

b) 

Fig. 4. Equivalent circuit model used for approximation of the 
experimental EIS data for the system: a) Ti13Zr13Nb | TiO

2
 | PSS, 

and b) Ti13Zr13Nb | TiO
2
 SwNTs | PSS at 37°C

The impedance spectra obtained for the Ti13Zr13Nb 
alloy with nanotubular oxide layers were interpreted using the 
model containing two CPEs instead of capacitors (Fig. 4b). 
This EEC consists of the solution resistance in series with two 
parallel CPE-R elements, where R

t
 is resistance of the outer 

tube layer, CPE
t
 represent the capacitance of the outer tube 

layer, R
b
 is resistance of the inner-barrier layer, and CPE

b
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denotes capacitance of the inner-barrier layer [5]. This model 
explains the impedance behavior of an porous electrode, and 
produces two semi-circles on the Nyquist diagram where the 
HF semi-circle is related to the surface porosity (nanotubular 
oxide structure), and the LF semi-circle is related to the 
charge-transfer process through the inner-barrier oxide layer 
| PSS interface.

All registered impedance plots were analysed using the 
NLS method. The best fit to the experimental data for the 
Ti13Zr13Nb | TiO

2
 | PSS and Ti13Zr13Nb | TiO

2
 SwNTs | 

PSS system was obtained using the CPE and two-CPE model, 
respectively. The approximations of the Nyquist plots (Fig. 
3) using the appropriate models from Figs. 4a and b, were 
very good. The Bode diagrams displayed in Figs. 5 and 6 
also confirm good quality of approximations. The results of 
approximations with their standard deviations are shown in 
Tables 2 and 3.

In case of the smooth Ti13Zr13Nb electrode before 
anodization, the R

s
 parameter has a higher value of 20.69±0.02 

Ω cm2 (Table 2) as compared with R
s
 = 9.41±0.09 Ω cm2 

determined for the porous electrode after TiO
2
 SwNTs anodic 

formation (Table 3). 
The value of charge transfer resistance through the 

Ti13Zr13Nb | TiO
2
 | PSS interface is R

ox
 = 1.01±0.01 kΩ cm2 

(Table 2). This value is slightly lower than R
t
 = 1.03±0.01 kΩ 

cm2 and significantly higher than R
b
 = 707±18 Ω cm2 (Table 

3) obtained for the Ti13Zr13Nb | TiO
2
 SwNTs | PSS interface. 

it means that the kinetics of electrochemical corrosion in PSS 
is a little bit slower on the anodized Ti13Zr13Nb electrode as 
compared with that biomaterial devoid of the presence of TiO

2
 

SwNTs. moreover, these data are in good agreement with the 
results of the Tafel analysis (Table 1), and the literature reports 
on the corrosion resistance of the self-organized nanotubular 
oxide layers on titanium and its alloys in SBFs [14].

It should be added that for the anodized Ti13Zr13Nb 
electrode higher values of parametres characterizing the CPE 
elements (CPE-T

t 
and corresponding CPE-f

t
,  CPE-T

b 
and 

corresponding CPE-f
b
) were obtained (Table 3) than in case 

of the same type of electrode but before anodization (CPE-T
dl 

and corresponding CPE-f
dl
) (Table 2). In Table 3, the higher 

capacitance of the electrical double-layer for the Ti13Zr13Nb 
electrode with the TiO

2
 SwNTs on the surface (c

dl
 = 131±26 

mF cm-2) is presented as compared with C
dl
 = 2.13±0.43 mF 

cm-2 calculated according to Eqn. 3 for the unmodified 
electrode (Table 2). Such a difference in the value of C

dl
 is 

probably connected with the stronger surface development of 
the TiO

2
 SwNTs layer (the porous material) than in case of the 

self-passivated thin oxide layer, and it should not be related to 
the increase in conductivity of the TiO

2
 nanotubes.

 The Bode diagrams in the form of log |z| = f (log f) 
shown in Fig. 5 confirm the increase in the corrosion resistance 
of the Ti13Zr13Nb alloy after anodization. The increase in the 
value of log |Z| determined at the lowest frequency studied 
of f = 1 mHz, is observed for the Ti13Zr13Nb electrode after 
the applied electro-oxidation. For both types of the studied 
electrodes, a linear variation between log |Z| and log f with 
a slope close to –1 in the range of intermediate frequencies is 
visible what confirms their capacitive behavior. 
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Fig. 5. comparison of Bode diagrams in the form of log |z| = f (log f) 
for the Ti13Zr13Nb alloy before and after the anodization, registered 
at E

cor
 in PSS of 0.9% NaCl at 37°C

The phase-angle Bode diagrams for the Ti13zr13Nb 
alloy before and after anodization are shown in Figure 6. For 
the self-passivated Ti13Zr13Nb alloy only one time constant is 

TABle 2
Summary of the parameters obtained using the CPE model shown in Fig. 4a to approximate the experimental EIS data for the Ti13Zr13Nb 

alloy before anodization in  0.9 %  NaCl solution at 37°C

Ti13Zr13Nb alloy
Rs 

[Ω cm2]

Rox 

[kΩ cm2]

CPE-Tdl 

[F cm-2 sϕ-1]

cPe-ϕdl Cdl 

[μF cm-2]

Before anodization
20.69

±0.02

1.01

±0.01

0.73·10-5

±(0.05)·10-5

0.877

±0.008

2.13

±0.43

TABle 3
Summary of the parameters obtained using the two-CPE  model shown in Fig. 4b to approximate the experimental EIS data for the 

Ti13Zr13Nb alloy after anodization in 0.9 %  NaCl solution at 37°C. 

Ti13Zr13Nb

alloy

Rs

[Ω cm2]
Rt

[kΩ cm2]
CPE-Tt

[F cm-2 sϕ-1]

cPe-ϕt Rb

[Ω cm2]

CPE-Tb

[F cm-2 sϕ-1]

cPe-ϕb Cdl

[μF cm-2]
After

anodization

9.41

±0.09

1.03

±0.01

1.87·10-5

±(3.85)·10-7

0.945

±0.004

707

±18

0.0020

±0.0001

0.594

±0.012

131

±26
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present in the circuit. This is a typical impedance spectrum for 
the oxide layer on a titanium substrate [15]. One time constant 
in the circuit can suggest that the corrosion process proceeds 
by one step via anodic dissolution. 
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Fig. 6. Phase-angle Bode diagrams for the Ti13zr13Nb alloy before and 
after anodic oxidation registered at E

cor
 in PSS of 0.9% NaCl at 37°C

The appearance of the second time constant in the circuit 
in Fig. 6 for the alloy after anodization indicates the porous 
surface. The higher values of phase angles close to -90° are 
observed for the electrode with the TiO2 SwNTs on the surface. 
They are typical of a capacitive behavior corresponding to the 
material covered with the oxide layer with a high corrosion 
resistance, even in a chloride-containing solutions being well-
known to cause pitting.

4. conclusions

On the basis of the carried out studies by SEM, STEM, 
and GIXD it was found that surface modification of the 
Ti13Zr13Nb implant alloy using anodic oxidation allows 
to obtain the nanotubular oxide structures having an inner 
diameter of single-wall nanotubes from 10 to 32 nm. EIS 
studies of the modified alloy showed the typical behavior 
of impedance for titanium coated with porous oxide layer. 
Surface modification of the Ti13Zr13Nb alloy increases its 
corrosion resistance in a physiological saline solution as 
compared to the alloy surface covered with the self-passivated 

oxide film. The obtained results suggest that the proposed 
method of surface modification by anodization is promising 
for better osseointegration of the Ti13Zr13Nb implants.
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The aim of this study was to obtain the second generation TiO2 nanotubes on the Ti13Nb13Zr alloy. Anodic
oxidation of the alloy under study was carried out in 1 M (NH4)2SO4 electrolyte under voltage–time conditions of
20 V for 120 min. The morphological parameters of the obtained nanotubes of second generation such as the length
(L), internal (Di) and outer (Do) diameter of nanotube were determined. It was found that the anodic oxidation
of the Ti13Nb13Zr alloy conducted under proposed conditions allowed to obtain the single-walled nanotubes of the
following geometrical parameters: the internal diameter 61 nm, outer diameter 103 nm, and the length 3.9 µm.
The total surface area of the single-walled nanotubes was equal to 4.1 µm2, and the specific surface area per cm2

(As) was estimated to be 15.6 cm2/cm2. Formation mechanism, structure and optimal morphological parameters
of the obtained single-walled nanotubes on the Ti13Nb13Zr alloy have been discussed in detail.

DOI: 10.12693/APhysPolA.130.1079
PACS/topics: 87.85.jj, 81.07.De, 82.47.–a

1. Introduction

Surface modification of the Ti13Nb13Zr alloy expands
the scope of the applicability of this alloy in medicine,
particularly in the implantology [1–3]. In order to im-
prove the biological activity of the Ti13Nb13Zr alloy and
to increase its biocompatibility as well as ability to con-
nect the bones and the implant, the surface of biomate-
rial should be subjected to modifications [1–4]. One of
the most popular, easy-to-use electrochemical method of
surface modification of titanium and its alloys is anodiza-
tion. By applying the appropriate potential–current con-
ditions, time, type and concentration of the electrolyte,
the oxide layer on the surface of Ti and its alloys can be
formed using this method [5–8]. Electrochemical oxida-
tion allows to produce TiO2 nanotubes of various param-
eters such as diameter, length, and wall thickness [7, 8].
This type of layers is recently used in orthopaedics, den-
tistry, and can also act as a drug delivery system in a pre-
cise place without oral supplementation [9, 10]. Depend-
ing on the used electrolyte the TiO2 nanotubes belong-
ing to one of the four generations can be produced [4, 7,
9, 10]. The purpose of the present study is to investigate
the self-organized formation of nanotubular oxide layers
of the Ti13Nb13Zr implant alloy in the electrolyte based
on ammonia sulfate with addition of ions fluorine.

2. Experimental

The tested samples of the Ti13Nb13Zr (wt%) alloy in
the form of disks were cut from the rod of 0.9 mm in di-
ameter. The samples were ground with 1200 and 2500#
grit silicon carbide paper and then polishing using OP-S
suspension, sonicated for 20 min using nanopure water

∗corresponding author; e-mail: agnieszka.stroz@us.edu.pl

(Milli-Q, 18.2 MΩcm2, < 2 ppb total organic carbon).
Anodic oxidation was performed at room temperature in
1 M (NH4)2SO4 solution with 2 wt% content of NH4F.
Value of solution pH was 5.3. The time and voltage of an-
odization was 120 min and 20 V, respectively. Anodiza-
tion process was carried out using a Kikusui PWR800H
Regulated DC Power Supply. The morphology and struc-
ture of the formed TiO2 nanotubes layers was examined
using a scanning electron microscopy with field emission
HITACHI HD-2300A (FE-SEM) and the grazing inci-
dence X-ray diffraction (GIXD) on the X’Pert Philips
PW 3040/60 diffractometer operating at 30 mA and
40 kV, which was equipped with a vertical goniometer
and an Eulerian cradle, respectively. The GIXD diffrac-
tion patterns were registered in 2θ range from 20◦ to 90◦

and 0.05◦ step for the incident angle α = 1.00◦.

3. Results and discussion

Based on preliminary review of the literature and own
research in this work a new composition of the electrolyte
with a higher content of fluoride ions was proposed. Ad-
dition of ions is responsible for the production of more
uniform nanotubes of similar diameter as compared with
non-uniform nanotubes received so far from other elec-
trolytes with less ions F−. In general, the mechanism
with schematic diagram of TiO2 nanotube formation in
fluorine-ion based electrolytes as a result of three simul-
taneous processes was discussed in our previous work [1].
Figure 1 shows the GIXD pattern of the Ti13Nb13Zr
alloy after anodization in 1 M NH4(SO4)2 solution with
2 wt% NH4F, at 20 V for 12 min. X-ray analysis in Fig. 1
revealed the presence of two phases from substrate: α-Ti
and β-Ti. The diffraction pattern shows an amorphous
halo which may indicate the presence of amorphous nano-
tubes in X-ray scale. The phenomenon of the anodic
formation of oxide layers has also been reported in the
literature [8].

(1079)
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Fig. 1. GIXD pattern of Ti13Nb13Zr after anodiza-
tion at 20 V for 120 min in 1 M (NH4)2SO4 with
2 wt% NH4F.

Based on scanning electron microscopy (SEM) images
(Figs. 2 and 3) with selected areas of the Ti13Nb13Zr
alloy surface after anodic oxidation, diameter and length
of nanotubes were estimated. It was found that under
proposed conditions single-walled TiO2 nanotubes with
an internal diameter in the range of 30–87 nm (Fig. 2a)
and an outside diameter in the range of 57 to 148 nm
(Fig. 2b), can be obtained.

Fig. 2. The field effect SEM (FE-SEM) images with
selected area to estimate: left — outer diameter, mid-
dle — internal diameter, and right — length of TiO2

nanotubes.

Fig. 3. Histogram of outer and internal diameter dis-
tributions of the TiO2 nanotubes on the surface of
Ti13Zr13Nb alloy after anodization at 20 V for 120 min
in 1 M (NH4)2SO4 with 2 wt% NH4F.

Empirical distribution histograms of the diameter of
the nanotubes is shown in Fig. 3a and b. The average
value of the inner and outer diameter of single-walled
nanotubes (SWNTs) with having regard to uncertainty
of measurement is respectively Di = 61(11) nm and

Do = 103(16) nm. Microscopic observation revealed that
the length (L) of the obtained SWNTs changes in the
range from 3.3 to 4.1 µm (Fig. 2c). The average value
of the SWNT length with the consideration of measure-
ment error is L = 3.9(0.2) µm. The total area (Ai) of
the nanotubes was calculated according to the following
formula [8]:

Ai = 2π
(
D2

0 −D2
1

)
+ 2πL(D0 +D1). (1)

The first term of the above equation is associated to the
areas of the two tube rings. Second term involves the ar-
eas of internal and external curved surfaces. The specific
surface area (AS) of nanotubes per cm2 was estimated
by the following term [8]:

AS = nAi. (2)

4. Conclusion

It was found that the anodic oxidation of the
Ti13Nb13Zr alloy conducted under proposed conditions
allowed to obtain the single-walled nanotubes of the
following geometrical parameters: the internal diame-
ter: 61 nm, outer diameter: 103 nm, and the length:
3.9 µm. The total surface area of the SWNTs was equal
to 4.1 µm2, and the specific surface area per cm2 (As) was
estimated to be 15.6 cm2/cm2. The result of the anodiza-
tion carried out in 1 M (NH4)2SO4solution with 2 wt%
content of NH4F at room temperature at 20 V for 120 min
was formation of amorphous TiO2 SWNTs. The obtained
results of FE-SEM and GIXD studies confirmed the pos-
sibility of electrochemical formation of second generation
of TiO2 nanotubes on Ti13Nb13Zr implant alloy under
proposed conditions.
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A B S T R A C T

This work deals with production and characterization of the oxide nanotubes on the biomedical Ti13Nb13Zr
alloy. Anodic oxidation of this new type of vanadium-free titanium alloy was carried out in 1 M ethylene glycol
electrolyte with the addition of 4 wt% NH4F under voltage-time conditions of 50 V for 80 min at room tem-
perature. The results of FE-SEM, TEM, EDS, GIXD and XPS investigations confirmed the possibility of formation
of the single-walled nanotubes on the bi-phase (α + β) alloy under study. An amorphous character of the ob-
tained nanotubes was ascertained. The morphological parameters such as the length (~10 μm), outer (362 nm)
and internal (218 nm) diameter of the nanotube, were determined. The formed nanotubes were composed of
oxides of the alloying elements derived from TiO2, Nb2O5, ZrO2, and ZrOx. Spontaneous passivation of the as-
received Ti13Nb13Zr alloy in the normal saline solution at 37 °C, was revealed by open-circuit potential mea-
surements. The interface impedance of Ti13Nb13Zr electrode | oxide layer | normal saline solution, was de-
termined by approximation of the experimental EIS data using the equivalent electrical circuit of modified
Randle's cell. Potentiodynamic studies have shown no initiation of pitting corrosion up to 9.5 V vs. SCE. The
proposed surface modification method has been shown to eliminate the hemolysis of the alloy and to decrease
slightly its corrosion resistance due to the porous structure of the formed nanotubes. These results give a new
insight into improvement of the ability of the Ti13Nb13Zr implant alloy to osseointegration in a biological
milieu.

1. Introduction

Musculoskeletal system of man throughout his life is exposed to
numerous loads. As a result of various kinds of injuries and diseases the
worn or damaged joints often need to be replaced by biomaterials that
improve health. Currently, particular attention is focused on designing
an appropriate surface structure of the biomaterials ensuring stability
on the border of implant - bone tissue [1–8]. Since the description of the
osseointegration effect by Brånemark half a century ago [9], re-
searchers are working to appropriately design surface of materials to
replace damaged organs. Suitable anchoring the implant in the bone
tissue allows for quick osteoconductivity and osseointegration. Os-
seointegration process contains the deposition of new bone area of the
implant by osteoblasts. This allows to the high osteogenic activity
which is the key to long-term stability of the implant in human body.
Another very important process for the better implant and bone

connection is angiogenesis. This process is important for bone faster
fracture healing, for the new bone formation during embryonic devel-
opment and for regeneration of bone [10].

The osseointegration process of biomedical titanium alloys is af-
fected by factors such as surface of the implant and its modification
methods, its biocompatibility, bone bed, shape of the implant and load
conditions [2,5,10,11]. Smooth surfaces of titanium and its alloys have
been reported to be less desirable for bone fixation than after surface
modification. Roughened surface of titanium implants has shown better
osteogenic activities such as cell attachment, cell proliferation, ad-
sorption of protein and calcium deposition, proving to be beneficial for
osseointegration.

Studies have shown that between titanium oxide and bone layer is
space, in glycoprotein networks that mediate the oxide anchorage. It
allows the formation of bone tissue and removal of epithelial tissue,
which is particularly sensitive in difficult times of implants.
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Introduction of titanium implant of bone structures induces similar
healing reactions like in the case of injuries. In bone tissue, the si-
multaneous destruction and reconstruction of tissues occurs.
Remodeling is a continuous phase of osseointegration. As a result of
bone reconstruction, it is constantly being improved and adjusted to
new conditions. After insertion of the bone implant, initially with ne-
crotic layer and later with young repair tissue, is replaced with a strong
tissue lamellar. Histological evaluation of early stage of osseointegra-
tion showed better bone formation for modified Ti samples than smooth
[8,11–16].

It has been proved that the porosity and/or roughness of the surface
are the requirement of biomaterials used in dentistry and orthopedics.
Obtaining adequately developed surface area provides a good me-
chanical stability of the implant and influences the process of osseoin-
tegration [3,10,17]. A special type of porosity in the form of nanotubes
indicates the suitability of the nanostructured layers of titanium oxides
for medical use [3,4,11,12,18–21]. The use of the oxide nanotubes is
becoming now one of the most attractive techniques as surface mod-
ification of metallic biomaterials. Presence of the oxide nanotubes on
the implant surface increases osteoblast adhesion and proliferation,
bioactivity and possibility of being use as a drug delivery system
[2,10,12,22–24].

For medical applications one of the most important properties of
oxide nanotubes is their mechanical and thermal stability. It has been
found that the production of oxide nanotubes on titanium surface de-
creases the value of elastic modulus in comparison with that for the Ti
substrate. In the literature, the relation between the coating thickness
and the elastic modulus has been shown. It has been revealed that the
increase in TiO2 nanotube thickness influenced the reduction of the
elastic modulus [25].

The oxide nanotubes may act as micro- or nanosyringes saturated
with microbicides or therapeutic agents, and enable their controlled
release into the body with a determined rate which is dependent on the
geometry of the pores, thus contributing to the reduction of adverse
reactions after implantation [5,10]. Target control of kinetics of re-
leased therapeutic substances implemented into the oxide nanotubes is
now one of the most modern treatment methods [23,24,26–29]. Anodic
oxidation is one of the cheapest and simplest technique to obtain highly
ordered single-walled nanotubes (SWNTs) [29–31]. Dependently on the
type and concentration of the electrolyte three generations of the oxide
nanotubes can be produced [3,30,32–34]. In our previous work [3] the
possibility of electrochemical formation of second generation (2G)
SWNTs on the surface of Ti13Nb13Zr biomedical alloy was reported.

Following our interest in the surface modification of the latest group
of titanium alloys [12,35–37], the present study was undertaken in
order to obtain SWNTs on the Ti13Nb13Zr biomedical alloy using
anodic oxidation under new electrochemical conditions. The purpose of
the investigation was also to determine the effect of the porous struc-
ture, chemical states, and surface morphology of the formed SWNTs on
their hemocompatibilty and in vitro corrosion resistance in biological
milieu for the first time. Comparative and novel studies on a smooth
surface of the Ti13Nb13Zr alloy before electrochemical modification
have also been carried out. In available databases the number of articles
based on surface modification of Ti13Nb13Zr 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.

2. Materials and Methods

2.1. Material Preparation

The studied samples of the Ti13Nb13Zr (wt%) alloy in the form of
disks were cut 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 MΩ cm2,< 2 ppb total organic carbon). Anodic oxida-
tion was performed at room temperature in 1 M ethylene glycol solu-
tion with 4 wt% content of NH4F. Ethylene glycol (anhydrous, 99.8%)
and ammonium fluoride (≥99.99% trace metals basis) were supplied
by Sigma Aldrich. The time and voltage of anodization was 80 min and
50 V, respectively. Anodization process was carried out using a Kikusui
PWR800H Regulated DC Power Supply in the two-electrode system
consisting of the working electrode which was the sample under study,
and the counter electrode in the form of a platinum foil being spaced
from the working electrode for a distance of 25 mm.

2.2. Material Characterization

The surface morphology and cross-section observations of the
Ti13Nb13Zr alloy with formed layers of SWNTs were examined using a
scanning electron microscopy with field emission (FE-SEM) using the
HITACHI HD-2300A Scanning Transmission Electron Microscope
(STEM). The chemical composition of the alloy before and after ano-
dization was analyzed by energy dispersive X-ray spectroscopy (EDS)
used in conjunction with FE-SEM. The structure of SWNTs was de-
termined by high resolution electron microscopy (HREM) technique
using a JEOL JEM-3010 Transmission Electron Microscope (TEM) op-
erating at 300 kV equipped with 2k × 2k Orius TM 833 SC200D Gatan
CCD camera. The investigations were conducted on thin films of the
anodized Ti13Nb13Zr alloy, which were made using the method of
cross-sections by ion polishing using the polisher type of Gatan PIPS.
The X-ray structural studies of the Ti13Nb13Zr alloy before and after
anodization were conducted using the grazing incidence X-ray diffrac-
tion (GIXD) method on the X'Pert Philips PW 3040/60 diffractometer
operating at 30 mA and 40 kV (Cu Kα radiation), which was equipped
with a vertical goniometer and an Eulerian cradle. The GIXD diffraction
patterns were registered in 2θ range from 20 to 90° and 0.05° step for
the incident angle α of 1.00°. Chemical states of the Ti13Nb13Zr alloy
surface before and after anodization were characterized by X-ray pho-
toelectron spectroscopy (XPS) with the use of the VGScienta & Prevac
spectrometer using monochromatic X-rays with an energy of
1486.74 eV and power of 400 W.

2.3. In Vitro Hemocompatibility Test

Hemocompatibility of the Ti13Nb13Zr alloy before and after ano-
dization was examined according to the ASTM F756-00 standard [38].
Blood was obtained from healthy human volunteers. For determination
of the hemoglobin (Hb) calibration curve consistent with the specifi-
cations of the International Committee for Standardization in Hema-
tology (ICSH) was obtained [39]. Dilutions were made with phosphate
buffered saline (PBS) to a Hb concentration of 10(1) g l−1. Specimens
with a determinable surface area were used at a ratio of 3 cm2 surface
area to 1 ml of test blood solution. For reference samples and those with
formed SWNTs was used 0.57(0.02) ml human blood. The final samples
were exposed in human blood for 4 h at 37 °C. After 4 h of incubation
the fluid was transfer to the appropriate tube and centrifuge at
3000 rpm for 15 min in a standard clinical centrifuge. The supernatant
was carefully removed to avoid disturbing any button of erythrocytes
which were present in the tube. Afterwards the absorbance of the so-
lution with a spectrophotometer at a wavelength of 540 nm was noted.
For calculation of % hemolysis the following formula was used [38]:

=
∗

%hemolysis
concentration of hemoglobin released in supernatant 100%

total hemoglobin concentration in tube (1)

This is synonymous with hemolytic index being the quotient of the
free plasma hemoglobin (mg ml−1) released as a result of contact with
test material divided by the total hemoglobin (mg ml−1) present in the
blood solution multiplied by 100 [38].

A. Stróż et al. Materials Characterization 132 (2017) 363–372

364

166:2534446291



2.4. In Vitro Corrosion Resistance Measurements

In vitro corrosion resistance of the Ti13Nb13Zr alloy before and
after anodization was determined in a normal saline solution (NSS) of
0.9% NaCl at 37(2) °C using the method of open-circuit potential (OCP),
polarization curves and electrochemical impedance spectroscopy (EIS).
The NSS was prepared from analytically pure reagents and ultra-pure
water (Millipore, resistivity 18.2 MΩ cm at 25 °C). To adjust the pH of
the NSS to 7.4(0.1), 4% NaOH and 1% C3H6O3 solutions were used.
Before each series of measurements, the fresh portion of the NSS was
deaerated by bubbling Ar of high purity (UHP Ar, 99.999%) for 1 h.

Corrosion studies were performed in a three-electrode electro-
chemical cell with the working electrode made of the Ti13Nb13Zr alloy
before anodization and with formed SWNTs. One side of the sample
with the geometric surface area of 0.28 cm2 was exposed to corrosive
medium, the other side was insulated with epoxy resin which has not
been in the reaction with the electrolyte. The counter electrode was the
platinum foil with the geometric surface area of 2 cm2. All values of the
potentials were measured in relation to the saturated calomel electrode
(SCE) connected to the solution using Luggin capillary. Electrochemical
measurements were carried out using a computer-controlled Metrohm/
Eco Chemie Autloab PGSTAT30 Potentiostat/Galvanostat
Electrochemical System.

Prior to electrochemical measurements, the as-received Ti13Nb13Zr
electrode was subjected to depassivation at a potential of −1.2 V vs.
SCE for 10 min. The corrosion tests started with the measurement of the
open circuit potential, EOC, for 2 h. Then, the EIS measurements were
carried out potentiostatically at the stabilized value of EOC. Ac im-
pedance spectra were registered in the frequency range of
20 kHz–1 mHz using 10 frequencies per decade and an excitation signal
in the form of a sine wave with an amplitude of 10 mV. The experi-
mental EIS data were analyzed based on the equivalent electrical ana-
logs by means of the EQUIVCRT program [40] and using the complex
nonlinear least squares (CNLS) method with modulus weighting. The
equivalent circuits were defined using circuit description code given by
Boukamp [41]. The obtained results were used for a comparative as-
sessment of the corrosion resistance of SWNTs and the as-received
Ti13Nb13Zr electrode.

Anodic polarization curves were registered under potentiodynamic
conditions at a sweep rate of v = 4 mV s−1 in the potential range from
EOC minus 150 mV to 9.5 V.

2.5. Statistics

In the performed analyzes, the standard deviations were determined
for all quantitative parameters. Modeling of EIS data was carried out in
order to find an appropriate model described by an electrical equivalent
circuit or equation by minimization of the sum of squares [42]. Such
model impedances should lie very close to the experimental ones
without any systematic deviations. To assure that the approximating
model was correct, statistical tests were used. The quality of fit was
verified by examining a χ2 (chi-square) test. In the modeling of the
impedance data the Fisher-Snedecor test F for the confidence level of
α = 0.01, corresponding to probability of 99%, was used for the im-
portance of the additional term [43]. The F-test allowed to compare two
different variances (square of standard deviations). Another parameter
in the model was added only if this produced a statistically important
decrease in the sum of squares. The number of new parameters was kept
as low as possible.

3. Results and Discussion

3.1. EDS Study of Chemical Composition

The selected alloy used for anodic oxidation was a new type of
vanadium-free titanium alloy. Such chemical composition of the alloy

ensures appropriate biomedical properties for use as medical implants
[1–3]. In addition, it provides higher biocompatibility and corrosion
resistance. The chemical composition of the studied alloy was con-
firmed using EDS measurements (Fig. 1). EDS spectrum registered in
the selected micro-region on the alloy surface showed the presence of
peaks originating from the substrate, i.e. Ti, Nb and Zr for the
Ti13Nb13Zr alloy before (Fig. 1a) and after anodization (Fig. 1b). The

Fig. 1. EDS spectrum of the TI13NB13ZR alloy: a) before and b) after anodization.

Fig. 2. GIXD pattern of the Ti13Nb13Zr alloy: a) before and b) after anodization.
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element concentration from the peaks obtained for the alloy before
electrochemical modification, was determined to be 74.3 (0.5) wt% for
Ti, 12.7(0.7) wt% for Nb, and 13.0 (0.5) wt% for Zr which is consistent
with the bulk composition of the sample under study. The presence of
oxygen peak in the EDS spectrum for the anodized alloy showed that on
the surface of the test material an oxide layer is present (Fig. 1b).

3.2. XRD Study of Structure

Fig. 2a presents the diffraction pattern for the Ti13Nb13Zr alloy
before electrochemical oxidation and reveals the presence of char-
acteristic diffraction lines corresponding to α - Ti (PDF ICDD 00-044-
1294) and β - Ti (PDF ICDD 01-089-3726) phases. Fig. 2b shows the
diffraction pattern for the Ti13Nb13Zr alloy after anodization in 1 M
ethylene glycol solution with the addition of 4% wt. NH4F at 50 V for
80 min. Identification of the diffraction pattern shows also the presence
of two phases originating from the material substrate: α - Ti and β - Ti.
Extended maximum visible in the diffraction pattern between 20 and
35° 2θ indicates an amorphous character of the obtained SWNTs on the
surface of the bi-phase Ti13Nb13Zr alloy composed of a mixture of α
and β phases.

3.3. FE-SEM and TEM Studies of Microstructure

FE-SEM images of the microstructure of the Ti13Nb13Zr alloy after
anodization are shown in Fig. 3. View from the top (Fig. 3a and c)

shows the surface morphology of the formed layer of SWNTs with very
smooth walls. A uniform distribution of the oxide nanotubes can be
observed. Fig. 3b presents a top view of mechanically fractured sample
with visible and invisible area of the oxides nanotubes. Cross-section of
the SWNTs layer is shown in Fig. 3d and the thickness of the oxide layer
of several μm can be observed. The detailed mechanism of the multistep
formation of the oxide SWNTs on the Ti13Nb13Zr alloy was reported in
our previous work [1].

Fig. 4a–c show representative TEM images taken from SWNT. The
studied alloy after anodization was suspended in isopropanol and so-
nicated for 60 min in an ultrasonic bath and the resulted materials were
deposited on copper grid covered with an amorphous carbon film
standardized for the sample preparation for TEM analysis. After this
process, the SWNTs were observed. The recorded diffraction pattern
(Fig. 4d) confirms that the SWNTs obtained under proposed conditions
are amorphous. EDS mapping shows that these oxides are uniformly
distributed in the SWNTs (Fig. 4e–h). Recorded EDS spectrum con-
firmed that the resulting SWNTs are composed of Ti, Nb and Zr oxides
(Fig. 4i).

Based on the FE-SEM images (Fig. 3) recorded from the selected
areas of the Ti13Nb13Zr alloy surface after anodic oxidation, the
morphological parameters of the obtained nanotubes were determined.
The SWNT length (L) was 9.7(0.6) μm. Empirical distribution histo-
grams of the outer (D0) and inner (Di) diameter of SWNTs is shown in
the Fig. 5a and b, respectively. Average D0 and Di diameter of SWNTs
was estimated by Gaussian fit to the diameter histogram to be 362(44)

Fig. 3. FE-SEM image of the microstructure of SWNTs
layer formed on the Ti13Nb13Zr alloy: a)–c) on-top
general view, and d) cross-section of the material.
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nm and 218(39) nm, respectively.
The total surface area (At) of SWNTs equal to 4.1 μm2, was calcu-

lated according to the following formula [30]:

= − + +A π D D πL D D2 ( ) 2 ( )it 0
2 2

0 i (2)

The first term of the Eq. (2) is associated to the areas of the two tube
rings. Second term involves the areas of internal and external curved
surfaces. The specific surface area (As) of SWNTs per cm2 was estimated
by the following term [30]:

= ⋅A n As t (3)

The evaluated value of As was 49.4 cm2/cm2.
Nowadays, it is well known that composition of the electrolyte for

anodization strongly influences the microstructure of the obtained
oxide nanotubes [1,3,4,12,19,20,22]. SWNTs are possible to be ob-
tained using organic polar solvents such as formamide, ethylene glycol,
dimethylsulfoxide and glycerol with a fluoride salt, e.g. NaF, KF, or

NH4F. A lack of fluoride ions in the solution makes impossible to form
oxide nanotubes. Fluoride ions are responsible for cracking of the
passive oxide layer on the alloy surface. The use of electrolytes con-
taining ethylene glycol leads to production of nanotubes with the length
reaching even several hundred μm and very smooth walls in contrast to
nanotubes obtained in aqueous solutions of hydrogen fluoride or its
mixtures with other acids. The first generation nanostructures are
shorter up to several hundred nm and have a low surface arrangement.
An increase in the length of nanotubes can be achieved reducing the
amount of water.

3.4. XPS Study of Chemical States

The XPS analysis was focused on the determination of chemical
states of the test alloy components; detailed analysis of Ti2p, Nb3d and
Zr3d photoemission line is presented. For the Ti13Nb13Zr alloy before
electrochemical modification the XPS spectra showed that titanium
exist in two chemical states: TiO2 (Ti4+) Ti2p7/2 line position at
458.8 eV and reduced oxide (Ti3+) Ti2p7/2 line position at 457.2 eV
(Fig. 6a). For niobium on XPS spectrum the chemical state Nb3d5/
2 ~ 207.4 eV was observed and was related to the presence of metallic
niobium (Fig. 6c). This was not a pure niobium (most likely) it was
niobium derived from intermetallic compound with zirconium. Analysis

Fig. 4. Images of the obtained SWNT on the Ti13Nb13Zr alloy: a) STEM BF image, b)
STEM HAADF image, c) TEM BF image, and d) corresponding diffraction pattern. EDS
maps with colors corresponding to: e) Ti-K line, f) O-K line, g) Nb-L line, h) Zr-L line, and
i) EDS pattern.

Fig. 5. Histogram of: a) outer and b) internal diameter distribution of SWNTs on the
surface of the Ti13Nb13Zr alloy and Gaussian fitting curve.
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of the shape of the lines Nb3d of the Ti13Nb13Zr alloy before elec-
trochemical modification indicates also the presence of niobium in
second chemical state observed for the Nb3d5/2 at about 207.4 eV. The
position and shape of the Zr3d lines of reference sample of the
Ti13Nb13Zr alloy indicates the presence of zirconium in the three
states: Zr3d5/2 at 178.1 eV in metallic state (most likely in complex with
niobium); Zr3d5/2 at 182.3 eV identified as zirconium oxide ZrO2;
Zr3d5/2 at 182.9 eV assigned as zirconia ZrOx (Fig. 6e).

The XPS studies of the Ti13Nb13Zr alloy after the anodization
process confirmed the presence of titanium only in one chemical state:
TiO2 (Ti4+) Ti2p7/2 line position at 458.8 eV (Fig. 6b). The position and
shape of the lines Nb3d of the Ti13Nb13Zr alloy after electrochemical
modification indicates the presence of niobium in one chemical state -
position of the Nb3d5/2 at about 207.4 eV (Fig. 6d). The position and
shape of the lines Zr3d for SWNTs indicates the presence of zirconium
in the two states: Zr3d5/2 at 182.3 eV identified as zirconium oxide
ZrO2; Zr3d5/2 at 182.9 eV assigned as zirconia ZrOx (Fig. 6f).

3.5. In Vitro Hemocompatibility Study

The most common method to determine the hemocompatibility for
biomaterials is the hemolysis test [38,39,44]. Hemolysis is the process
of transition hemoglobin (dye of red blood cells) into the cytoplasma as

a result of rupturing erythrocytes. To determine the biocompatibility of
the Ti13Nb13Zr alloy before and after electrochemical modification
examinations according to the ASTM F756-00 standard were performed
[38]. Based on this standard the hemolytic index below 2 evidences that
material is nonhemolitic (Fig. 7). The obtained results of hemolysis test
revealed the value of the hemolytic index of 0.30(0.08) for the
Ti13Nb13Zr alloy before modification and 0.00 for anodically formed
SWNTs on the alloy surface. The latter value proves that the proposed
surface modification completely eliminates hemolysis process and en-
sures excellent hemocompatibility of the porous Ti13Nb13Zr alloy with
SWNTs.

3.6. In Vitro Corrosion Resistance Studies

Fig. 8 presents the results of EOC vs. time for the Ti13Nb13Zr elec-
trode without and with SWNTs. It can be observed that EOC is strongly
dependent on immersion time. The results of OCP measurements for the
depassivated, smooth Ti13Nb13Zr electrode show that the value of EOC
increased dynamically from −0.438 V towards more positive poten-
tials right after immersion in NSS, and then after 1.8 h of exposure, it
started to stabilize reaching the value of −0.143 V (Fig. 8, solid line).
Such behavior is characteristic for the spontaneous formation of the
passive film on titanium and its alloys in biological milieu [45,46]. For

Fig. 6. XPS high resolution spectra for Ti2p7/2: a) before
and b) after anodization, Nb3d: c) before and d) after an-
odization, and Zr3d: e) before and f) after anodization of
the Ti13Nb13Zr alloy.
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the porous electrode with SWNTs (Fig. 8, dotted line), the OCP results
indicate that the EOC showed a different course in time. It rapidly de-
creased from −0.238 V to −0.347 V for 30 min and after this the EOC
started to increase to −0.183 V for 3 h at the end of the measurement.
After 3.5 h of immersion, the SWNTs layer revealed slightly lower EOC
than the smooth Ti13Nb13Zr electrode due to the presence of porous
structure. Open circuit potential is important since informs that the
electrode with lower EOC will dissolve faster in the electrolyte, and may
be treated as approximate corrosion potential, Ecor. The measurement
conditions at EOC for the Ti13Nb13Zr electrode in NSS at 37 °C are very
similar to in vivo conditions in the human body.

Currently, the EIS study has been increasingly used for character-
ization of oxide films [2,30,42,45–47]. This is one of the more universal
methods for testing the kinetics of electrode processes with simulta-
neous determination of electrical characteristics of the interface elec-
trode | electrolyte solution on which the electrode reaction takes place
[42,48–55]. Faraday's impedance describes the rate of charge transfer
(Rct) across the phase boundary, which is characterized by the electrical
double layer (Cdl), where the capacity of the Cdl plays an important role.

Fig. 7. Anti-hemolytic activity of the Ti13Nb13Zr alloy before and after anodization.

Fig. 8. Open circuit potential versus time for the Ti13Nb13Zr alloy before and after an-
odization in NSS at 37 °C.

Fig. 9. Experimental (symbol) and approximated (line) Bode diagrams in the form of: a)
log |Z| = f(log f), and b) φ= f(log f) for the Ti13Nb13Zr electrode before and after
anodization in NSS at 37 °C. Symbols are experimental data and lines represent approx-
imation results; c) equivalent electrical circuit model used for approximation of the ex-
perimental EIS data for the system: Ti13Nb13Zr electrode | oxide layer | NSS and
Ti13Nb13Zr electrode | SWNTs | NSS.
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The experimental EIS results (symbol) performed potentiostatically
at EOC for the Ti13Nb13Zr electrode with the self-passive layer and with
SWNTs layer on the surface, are shown in the form of Bode plots,
log|Z| = f(log f) (Fig. 9a) and φ= f(log f) (Fig. 9b). The high values of
|Z|f → 0 and φ close to −90° are visible for both electrodes which are
typical of a capacitive behavior of a high corrosion resistance material
[2,30,42,45–47]. The slightly higher impedance values in the whole
range of the studied frequencies (Fig. 9a) and the wider plateau at in-
termediate frequencies (Fig. 9b) corresponding to higher corrosion re-
sistance, was recorded for the Ti13Nb13Zr electrode with the self-pas-
sive barrier-layer against corrosion. In the case of the Ti13Nb13Zr
electrode with SWNTs, a large dispersion of the time constants was
observed at low frequencies below 13 mHz due to the porous structure.
Only one time constant on the Bode-phase plot was visible (Fig. 9b).

All registered impedance plots were analyzed using the CNLS
method. The best fit to the experimental data for the Ti13Nb13Zr |
oxide layer | NSS and Ti13Nb13Zr | SWNTs | NSS systems was obtained
using the modified Randles' equivalent circuit (Fig. 9c). To fitting
procedure instead of a capacitor, the constant phase element (CPE) was
used because of that ac impedance plots deviated from the classical
Randles' equivalent circuit [56]. The CPE impedance is given by the
following equation:

=Z
T jω

1
( )CPE ϕ


(4)

where T (in F cm−2 sϕ-1) denotes the capacitance parameter, and ϕ≤ 1
is a dimensionless CPE exponent related to the constant phase angle,
α = 90°(1-ϕ). In the model shown in Fig. 9c, Rs represents the elec-
trolyte resistance, Rox is the resistance of charge transfer through the
oxide layer | NSS or SWNTs | NSS interface, and Cdl parameter corre-
sponds to the CPE element. In Fig. 9a and b continuous lines indicate
fitting using CNLS method and the electrical equivalent circuit shown in
Fig. 9c. A very good fit to the experimental EIS data for both test
electrodes was obtained. The results of the fitting procedure are pre-
sented in Table 1. The high quality of fit was verified by small values of
χ2 and sum of squares. The Rox value for the Ti13Nb13Zr | oxide layer |
NSS interface of 1.24 · 107 Ω cm2 is about two orders of magnitude

higher than that for the Ti13Nb13Zr | SWNTs | NSS system. It means
that the kinetics of electrochemical corrosion in NSS is slower at the
smooth Ti13Nb13Zr electrode as compared with that at the porous
Ti13Nb13Zr electrode. The values of ϕdl show that the surface rough-
ness and heterogeneities of SWNTs layer do not cause significant
changes in the impedance behavior of the test material.

The values of average Cdl were determined based on formula given
by Brug et al. [56]:

= +
− − −T C R R( )ϕ
s

ϕ
dl

1
ct

1 1 (5)

The calculated value ofCdl of order 10−6 F cm−2 for the as-received
Ti13Nb13Zr electrode (Table 1) is typical for passivated metallic bio-
materials observed in the literature [2,45,46]. This value is lower than
that for the Ti13Nb13Zr electrode with SWNTs, and suggests higher
corrosion resistance. This difference in the Cdl values is connected with
the weaker surface development of the self-passivated oxide layer in
comparison with the porous surface of SWNTs layer.

The results of potentiodynamic study with anodic potential limited
to 9.5 V for the Ti13Nb13Zr electrode before and after anodization in
NSS at 37 °C, are presented in Fig. 10. For both test electrodes similar
Ecor values and anodic behavior is observed. The only difference are
higher current density values at potentials above 5.5 V for the as-re-
ceived Ti13Nb13Zr electrode what indicates its slightly lower corrosion
resistance in comparison with the electrode with SWNTs. It suggests
that anodic dissolution of the self-passive nanometric oxide layer is
faster than SWNTs layer. In both cases, the electrodes are in a passive
state as evidenced by the wide plateau up to the potential value of
9.5 V. No evidence of pitting corrosion initiation which is characteristic
for metallic implants in an environment containing aggressive chloride
ions is observed [45]. SEM observations of the surface of the test
electrodes after potentiodynamic measurements revealed no pits. It
means that Nb and Zr as alloying additions influence the stability of the
passive layer and slow down the process of anodic dissolution.

4. Conclusions

The obtained results of FE-SEM, TEM, EDS, GIXD and XPS con-
firmed the possibility of formation of SWNTs on the surface of the
biomedical Ti13Nb13Zr alloy by anodic oxidation in a solution of 1 M
ethylene glycol with 4 wt% NH4F at a voltage of 50 V for 80 min at
room temperature. An amorphous character of the obtained SWNTs
layer on this bi-phase (α+ β) alloy, was found. The morphological
parameters of the formed nanotubes were determined to be ~10 μm in
the length, 362 nm in outer and 217 nm in inner diameter. XPS analysis
showed that these SWNTs were composed of oxides of the alloying
elements derived from: TiO2, Nb2O5, ZrO2, and ZrOx. Biological eva-
luation of biocompatibility of the Ti13Nb13Zr alloy proved that the
material after anodization had no hemolytic effects and met the re-
quirements for clinical application. Open circuit potential, EIS and
potentiodynamic measurements in the normal saline solution at 37 °C,
revealed a slight decrease of in vitro corrosion resistance for the mod-
ified Ti13Nb13Zr electrode as compared with the spontaneously pas-
sivated electrode due to formation of the porous structure of SWNTs.
For both electrodes no initiation of pitting corrosion up to 9.5 V vs. SCE
was found in potentiodynamic and SEM studies.

Table 1
The values of parameters with their standard deviations and the results of chi-square test, obtained using the equivalent circuit model (Fig. 9c) to approximate EIS data for the
Ti13Nb13Zr electrode | oxide layer | NSS and Ti13Nb13Zr electrode | SWNTs | NSS systems at 37 °C.

Electrode χ2 Sum of squares Rs (Ω cm2) Tdl (F sϕ−1 cm−2) ϕdl Rox (Ω cm2) Cdl (F cm−2)

Ti13Nb13Zr 0.01 1.05 70.75 (1.06) 9.60 · 10−6 (7.98 · 10−8) 0.930 (0.002) 1.24 · 107 (8.60 · 105) 5.52 · 10−6 (2.76 · 10−7)
Ti13Nb13Zr with SWNTs 0.02 1.61 16.69 (0.41) 1.96 · 10−5 (3.32 · 10−7) 0.944 (0.004) 8.09 · 105 (6.55 · 104) 1.22 · 10−5 (6.10 · 10−7)

Fig. 10. Anodic potentiodynamic curve for the Ti13Nb13Zr electrode before and after
anodization in NSS at 37 °C.
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Abstract: The biomedical Ti–13Zr–13Nb bi-phase (α + β) alloy for long-term applications in im-
plantology has recently been developed. The porous oxide nanotubes’ (ONTs) layers of various
geometries and lengths on the Ti–13Zr–13Nb alloy surface can be produced by anodizing to improve
osseointegration. This work was aimed at how anodizing conditions determinatine the micromechan-
ical and biotribological properties of the Ti–13Zr–13Nb alloy. First-generation (1G), second-generation
(2G), and third-generation (3G) ONT layers were produced on the Ti–13Zr–13Nb alloy surface by
anodizing. The microstructure was characterized using SEM. Micromechanical properties were
investigated by the Vickers microhardness test under variable loads. Biotribological properties were
examined in Ringer’s solution in a reciprocating motion in the ball-on-flat system. The 2D roughness
profiles method was used to assess the wear tracks of the tested materials. Wear scars’ analysis of
the ZrO2 ball was performed using optical microscopy. It was found that the composition of the
electrolyte with the presence of fluoride ions was an essential factor influencing the micromechanical
and biotribological properties of the obtained ONT layers. The three-body abrasion wear mechanism
was proposed to explain the biotribological wear in Ringer’s solution for the Ti–13Zr–13Nb alloy
before and after anodizing.

Keywords: anodizing; biomaterials; biotribology; oxide nanotubes; Ti–13Zr–13Nb alloy

1. Introduction

Medical implants, which are a substitute for bone parts in the human body, are
accompanied by the action of friction, which includes a set of phenomena occurring
in the contact area of two bodies moving relative to each other, as a result of which
resistance to movement arises [1–5]. As a consequence, the continuity of the passive layer
or protective coating is broken, and then the native structure of the alloy changes. Thus,
the protection against the corrosive environment is lost [6–14]. Biotribology deals with the
search for minimizing the effects of friction, which would involve reducing the wear of the
surfaces involved in the friction of the elements and reducing the energy accompanying
the process [15–23].

Currently, four basic groups of metallic biomaterials can be distinguished, among
which the most widely used are austenitic steels [4]. The second group consists of shape
memory alloys belonging to smart materials [4,14]. For long-term implants, the service
life of which should not exceed 15 years, cobalt alloys are applied [4]. Titanium and
titanium alloys are most often used due to their best biocompatibility, and their service life
may exceed 20 years [1–13,15–17,19,21]. The market of long-term implants is dominated
by a commercially pure titanium alloy (Cp Ti) and a bi-phase (α + β) Ti–6Al–4V alloy
known also as Grade 5 Titanium or Ti 6–4, which has excellent strength, a low modulus of
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elasticity, high corrosion resistance, good weldability, and is heat treatable [19,23]. Al and V
alloy additions increase the hardness of titanium and improve its physical and mechanical
properties. However, the Ti–6Al–4V alloy shows unfavorable tribological properties, and its
Young’s modulus (~110 GPa) is higher than that of bone (~10–64 GPa). Aluminum has well-
documented toxicity in the serum or urine of patients; moreover, it has a causal relationship
with neurotoxicity and senile dementia of the Alzheimer type. In addition, vanadium
is thermodynamically unstable in conditions corresponding to the tissue environment
and is considered a toxic alloying additive, similarly to vanadium oxide (V2O5), which
has relatively good solubility and high toxicity in living organisms. Therefore, growing
doubts about the cytotoxicity of the Ti–6Al–4V alloy have prompted investigations into the
development of modern vanadium-free Ti alloys containing biocompatible elements such
as Mo, Nb, Zr, and Ta, which are able to stabilize the β structure in titanium [10,24–26].

One of the newest classes of biomedical alloys which excludes harmful elements in the
form of Al and V from the composition is the Ti–13Zr–13Nb alloy developed by Davidson
and Kovacs [24]. The Ti–13Zr–13Nb alloy combines a low modulus with high strength and
excellent hot and cold serviceability. Research on this alloy has shown that its mechanical
properties can be controlled to a large extent by hot working, heat treating, and cold
working. The Ti–13Nb–13Zr alloy also shows high corrosion resistance in a physiological
environment, which is one of the most important factors that has a decisive impact on the
use of a given biomaterial for implants [7,11,12,24,27]. Like titanium, niobium is an element
with high corrosion resistance, which is due to its susceptibility to being covered with a
self-passive Nb2O5 oxide layer [28]. Zirconium has similar physicochemical properties to
those of titanium and can be processed by similar methods. In some strength parameters,
this element even surpasses titanium [23]. Zr is not ferromagnetic, which allows the use
of implants made of the Ti–13Zr–13Nb alloy in patients undergoing nuclear magnetic
resonance imaging. The Ti–13Nb–13Zr alloy is characterized by favorable mechanical
properties for implant applications and a low Young’s modulus. The alloys used for the
production of biomaterials should have mechanical properties close to those they replace,
therefore, the modulus of elasticity of Ti–13Zr–13Nb may vary between 41 and 83 GPa.

The natural and uneven oxide layer present on titanium and its alloys does not suf-
ficiently protect the implant in the environment of body fluids, therefore the surfaces
of these materials are often subjected to modification [6–8,11–14,29,30]. One of the cur-
rently most popular electrochemical methods of modifying the oxide film to form self-
assembled nanotubular oxide structures is anodizing, which allows the production of
oxide layers in the form of a matrix of ordered, vertically arranged oxide nanotubes
(ONTs) [11–13,17–19,28,29,31–40]. The ONTs exhibit numerous unique properties com-
pared to ultrathin oxide films formed spontaneously. Increasing the surface roughness
at the nanoscale by producing ONTs contributes to a better adhesion tendency of bone-
forming cells. The porous surface of the ONT layers has a beneficial effect on the osseointe-
gration process and ensures faster tissue growth and stronger bonding of the bone with
the implant due to the chemical and morphological similarity of the nanotube oxide layer
to the structure of bone tissue. The type of electrolyte in which the anodizing process
is carried out has the greatest impact on the microstructure and properties of the ONTs
obtained on titanium oxide and its alloys [11–13,17–19,28,29,31–40]. The prospect of using
ONTs dominated the efforts of researchers at the expense of understanding the mechanical
properties of the nanotubular oxide layer [21,23,36,41–43]. Most biocompatibility studies
of ONTs focus on their use in dentistry, orthopedics, and cardiovascular surgery due to
their high affinity for bone cell adhesion and differentiation, hydroxyapatite formation,
and outstanding biochemical inertia [1–5]. ONT layers on the surface of titanium and its
alloys are considered promising bionanomaterials for controlled drug delivery systems to
suppress local inflammation after the implantation process [29]. The possibility of selecting
anodizing parameters when obtaining ONTs with desired, predetermined morphological
features can be used in practical applications in personalized medicine. ONTs used as
intelligent drug carriers enable the delivery of poorly water-soluble drugs and prevent
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the first-pass effect through the liver. ONTs can be produced on a variety of substrates,
including three-dimensional, nonplanar, and curved surfaces such as, for example, thin,
long surgical wires and bone fixation needles, allowing ONTs to be clinically used on the
surface of implants or surgical supports in orthopedics [31–40]. However, despite numer-
ous studies on ONTs, relatively little is known about their impact on biotribological wear
of modern titanium alloys in a biological environment due to the dominance of research in
dry sliding conditions [17,19].

This work is a continuation of our interest in the surface functionalization of the
biomedical Ti–13Zr–13Nb alloy through the production of ONTs of the first, second, and
third generation. The main purpose of the undertaken research is to determine for the
first time the effect of anodizing conditions on biotribological wear in Ringer’s solution
and micromechanical properties of the Ti–13Zr–13Nb alloy for the development of long-
term implants. This work brings new insights into the relationship between the anodizing
conditions and biotribological wear of the Ti–13Zr–13Nb alloy under wet sliding conditions.

2. Materials and Methods
2.1. Substrate Surface Treatment

The substrate material was a rod with a diameter of 9 mm and a length of 1 m made
of a bi-phase Ti–13Zr–13Nb alloy composed of a mixture of α and β phases (BIMO TECH,
Wrocław, Poland) with a chemical composition in wt% according to the standard ASTM
F1713-08(2021)e1 [44]. One side of the cut samples in the shape of disks with a thickness of
5 mm was subjected to wet grinding and polishing using a metallographic grinding and
polishing machine Metkon Forcipol 102 (Metkon Instruments Inc., Bursa, Turkey), equipped
with an automatic header. The samples were embedded into conductive PolyFast resin
(Struers, Cleveland, OH, USA) using an ATM Opal 400 hot mounting press (Spectrographic
Ltd., Guiseley, Leeds, UK) at 180 ◦C for 10 min. A mirror-like surface of the substrate
was obtained on a wheel used for grinding at 250 rpm with water-based silicon carbide
abrasive papers of P600 to P2500 gradations (Buehler Ltd., Lake Bluff, IL, USA). Diamond
suspensions with 6 to 1 µm grain size (Buehler, Waukegan, IL, USA) were used for further
polishing. Polishing was finished using a polishing cloth (Buehler, Waukegan, IL, USA)
and a colloidal SiO2 suspension with a grain size of 0.04 µm (Struers, Cleveland, OH, USA).

The polished samples were cleaned for 20 min in an ultrasonic cleaner USC-TH (VWR
International, Radnor, PA, USA) with acetone (Avantor Performance Materials Poland
S.A., Gliwice, Poland) and then in ultrapure water with resistivity of 18.2 MΩ cm (Milli-Q
Advantage A10 Water Purification System, Millipore SAS, Molsheim, France) with two
Milli-Q water changes. As a result of high-frequency ultrasonic waves propagating in the
liquid, vacuum bubbles were formed, under the influence of which rapid evaporation of
the liquid and the formation of water vapor bubbles took place. During the implosion
of the vacuum bubbles, a local increase in temperature and pressure was generated. The
imploding bubbles, located at the contaminated surface, detached the pollutants.

2.2. Anodizing Conditions of Ti–13Zr–13Nb Alloy

Anodes made of the Ti–13Zr–13Nb alloy with a one-sided geometric surface area of
3.14 cm2 were prepared in accordance with the detailed information provided in our earlier
work [29]. Immediately before anodizing, the prepared electrodes were immersed in 25%
v/v HNO3 (Avantor Performance Materials Poland S.A., Gliwice, Poland) for 10 min at
room temperature to remove oxides from the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy, and then
sonicated in Milli-Q water for 20 min.

The ONTs on the Ti–13Zr–13Nb electrode surface were produced in a two-electrode
system by one-step anodizing at room temperature under the conditions shown in Table 1.
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Table 1. Conditions for anodic production of 1G [32], 2G [34], and 3G [31] ONTs on the Ti–13Zr–
13Nb alloy.

Conditions
ONTs on Ti–13Zr–13Nb

I Generation (1G) II Generation (2G) III Generation (3G)

Voltage (V) 20 20 50
Time (min) 120 120 80

Electrolyte 0.5% HF 1M (NH4)2SO4 + 2%
NH4F

1M C2H6O2 + 4%
NH4F

Inner diameter of
ONT (nm) 71(7) 61(11) 218(39)

Outer diameter of
ONT (nm) 87(10) 103(16) 362(44)

Length of ONT (µm) 0.94(9) 3.9(2) 9.7(6)

Hydrofluoric acid (48 wt.% in H2O, ≥99.99% trace metals basis), ammonium sulfate
(for molecular biology, ≥99.0%), ammonium fluoride (≥99.99% trace metals basis), and
ethylene glycol (anhydrous, 99.8%) were supplied by Sigma-Aldrich (Saint Louis, MO,
USA). A PWR800H high-current power supply (Kikusui Electronics Corporation, Yoko-
hama, Japan) was used. The anodes with freshly prepared ONTs were placed in Milli-Q
water, which was vigorously stirred for 5 min.

2.3. Physicochemical Characteristics of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy

The microstructure of the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing was studied
using a TESCAN Mira 3 LMU scanning electron microscope (SEM, TESCAN ORSAY
HOLDING, Brno-Kohoutovice, Czech Republic). The secondary electrons (SE) were used
for imaging that were generated by the incoming electron beam as they entered the surface.
The use of SE allowed to obtain a high-resolution signal with a resolution that was only
limited by the electron beam diameter. The SEM examinations were performed on the
samples covered by an ultrathin layer of chromium deposited using a Quorum Q150T ES
Sputter Coater (Quorum Technologies, East Sussex, UK).

2.4. Microhardness of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy

The microhardness of the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing was de-
termined using the Vickers method by means of a Wilson®–WolpertTM Microindenta-
tion Tester 401MVD (Wilson Instruments, LLC, Carthage, TX, USA). A hardness scale of
HV = 0.1 was used. A Vickers indenter was applied, which was a square-based pyramidal-
shaped diamond indenter with face angles of 136◦ according to the ISO 6507-1 standard [45].
The Vickers microhardness measurements were performed with variable loads of 490, 980,
1560, and 4900 mN, respectively. Indentation diagonal lengths were between 0.020 and
1.400 mm. The Vickers hardness number was calculated based on Equation (1):

µHV =
1854.4 × P

d2 (1)

where P—force (gf) and d—mean diagonal length of the indentation (µm).
A direct method of checking and calibrating the microhardness tester, indenter, and diago-

nal length of the measuring system was used according to the ISO 6507-2:2018 standard [46].

2.5. Biotribology of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy in Ringer’s Solution

Measurements of biotribological wear of the Ti–13Zr–13Nb alloy in the initial state
and after anodizing were performed in a reciprocating motion in the ball-on-flat system
using a tribometer (Anton Paar Polska, Warsaw, Poland) shown in Figure 1a. The counter-
sample in the test was a ZrO2 ball with a diameter of 6 mm. The tests were carried out in
Ringer’s solution with the chemical composition (g cm−3): 8.60—NaCl, 0.30—KCl, and
0.33—CaCl2·2H2O. To adjust the pH of the solution to 7.4(1), 4% NaOH and 1% C3H6O3
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were used. Chemical reagents of recognized analytical grade (Avantor Performance Materi-
als Poland S.A., Gliwice, Poland) and Milli-Q water were used to prepare the solution. The
normal force (Fn) in the friction node was 1 N. A sliding rate (r) of 2.5 cm s−1 and stroke
length (l) of 4 mm were applied. The biotribological test consisted of 3749 cycles (back and
forth = 1 cycle), which corresponded to a total friction distance (s) of 30 m.
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The assessment of biotribological wear of the tested samples was carried out based on
profilometric analysis of wear scars using the SURFTEST SJ-500 profilometer (Mitutoyo
Corporation, Kanagawa, Japan) shown in Figure 1b.

The specific wear rate (Vv) in mm3 N−1 m−1 was determined according to Equation (2):

VV =
A·I
Fn·s

(2)

where A—the wear scar area (mm2), l—the stroke length (mm), Fn—the normal force (N),
and s—the friction distance (m).

The biotribological wear analysis of the ZrO2 ball was carried out based on mea-
surements of the diameter of the wear scar on the counter-sample using a BX51 optical
microscope (Olympus, Shinjuku, Tokyo, Japan). The microstructure was analyzed, with
particular emphasis on the surface of the wear scar of the tested samples, resulting from
prior biotribological testing.

Five samples of each type were tested, and the values of the determined parameters
are the average values with their standard deviations (SD).

3. Results and Discussion
3.1. Microstructure of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy

Figure 2 shows SEM images of the microstructure of the self-assembled ONTs obtained
on the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy by anodizing under different conditions (see
Table 1). The detailed mechanism of the electrochemical formation of ONT layers on the
surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy in electrolytes containing fluoride ions that form water-
soluble complexes with titanium, zirconium, and niobium was described in our earlier
paper [33,35]. A strong influence of the type of electrolyte on the surface morphology of
the obtained ONT layers could be observed. The on-top general view of the Ti–13Zr–13Nb
alloy with the ONTs of 1G (Figure 2a), 2G (Figure 2b), and 3G (Figure 2c) revealed the
presence of well-developed and evenly distributed oxide nanotubes with single and very
smooth walls.
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The 1G ONTs had the smallest inner diameter of 71(7) nm, an outer diameter of 87(10) nm,
and nanotube length of 0.94(9) µm [32]. The wall thickness of the 1G ONTs was also the
smallest among all the obtained generations of ONTs on the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy.
The ONTs formed in the 0.5% HF electrolyte at 20 V for 120 min had a circular or elliptical
cross-section (Figure 2a). The 2G ONTs were characterized by higher values of geometrical
parameters of the produced nanotubes on the Ti–13Zr–13Nb alloy, which were determined
based on SEM images from selected areas of the oxide surfaces (Figure 2b). The ONTs with
an inner diameter of 61(11) nm and an external diameter of 103(16) nm were obtained in the
electrolyte of 1M (NH4)2SO4 + 2% NH4F at 20 V for 120 min [34]. The length of vertically
positioned 2G ONTs with a circular cross-section was 3.9(2) µm. The 2G ONTs were the
most densely packed and tended to form clusters of oxide nanotubes of various lengths. The
obtained results showed that using the organic electrolyte 1M C2H6O2 + 4% NH4F at 50 V for
80 min allowed obtaining an over three-fold increase in inner diameter and an about four-fold
increase in outer diameter of 3G ONTs compared to that of the ONTs of 1G and 2G [31]. The
ONTs of 3G with a circular cross-sectional shape had the thickest nanotube walls. The length
of 3G ONTs increased more than 10-fold and two-fold compared to the length of 1G ONTs
and 2G ONTs, respectively.

The obtained results indicate that the modification of the surface of the Ti–13Zr–
13Nb alloy made it possible to obtain porous layers of ONTs with different morphological
parameters and lengths. The surface morphology of all obtained generations of ONTs was
very similar to the structure of trabecular bone, which will affect the ability to transfer
load by implants made of the Ti–13Zr–13Nb alloy with an ONT layer applied. It was
signaled in the literature that ONT layers on titanium and its alloys show the ability to
accelerate osseointegration, leveling the inflammatory states and preventing the penetration
of harmful corrosion products into the biological environment of the body [10,41,43]. The
ONT layers can also be used as intelligent carriers of medicinal substances in drug delivery
systems, especially for personalized medicine [29].

Long-term in vitro corrosion resistance studies of the Ti–13Zr–13Nb alloy in saline
solution showed the influence of the electrode immersion time on the change in the thick-
ness of the self-passive oxide layer [7]. In studies using the electrochemical impedance
spectroscopy method, it was shown that the thickness of the self-passive oxide layer in-
creased from 0.6 to 2.3 nm for 20 days of immersion. It should be emphasized that after
20 days of immersion tests, no pitting was observed on the surface of the Ti–13Zr–13Nb
alloy. Comparative assessment of the determined corrosion resistance parameters showed
that surface modification of the Ti–13Zr–13Nb alloy by anodizing increased its corrosion

180:8530494544



Materials 2023, 16, 1237 7 of 17

resistance in a saline solution for the 2G ONT layers [12] and slightly decreased for the
3G ONT layer [31] as compared to the non-anodized Ti–13Zr–13Nb alloy surface. It was
shown that the in vitro corrosion resistance of ONT layers depended on their structure and
morphological parameters. In the case of both the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after
the production of 2G and 3G ONT layers, no breakdown potential was revealed in poten-
tiodynamic tests conducted up to 9.5 V, which indicates that the tested biomaterials had
excellent resistance to pitting corrosion and can be promising biomaterials for long-term
use in implantology.

3.2. Micromechanical Properties of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy

The assessment of the effect of anodizing conditions on the micromechanical proper-
ties of the Ti–13Zr–13Nb alloy was carried out based on the Vickers microhardness tests.
Microhardness, which is the hardness of the material exposed to low applied loads, is
particularly useful for assessing the structural integrity of the bone tissue on the surface of
the porous layer of ONTs and the bone tissue that surrounds the implant in the process of
osseointegration. For this reason, it is important to compare the micromechanical properties
of the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing. The quantitative assessment of the
anodizing effect in the microscale consisted in determining the micromechanical proper-
ties of the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after the formation of ONT layers in various
conditions of electrochemical oxidation (Figure 3).
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Figure 3. Vickers microhardness of the Ti–13Zr–13Nb alloy surface before and after anodizing with
variable loads.

The results presented in Figure 3 indicate that Vickers microhardness of the Ti–13Zr–
13Nb alloy changed as a result of anodizing. The value of Vickers microhardness for the
non-anodized alloy determined under variable loads in the range from 490 to 4900 mN was
constant within the error limits and amounted to 302(1). In the case of three generations of
ONT layers, Vickers microhardness depended on the applied load, which resulted from
the different lengths of the tested oxide nanotubes and their morphological parameters
(Figure 2). Compared to the Ti–13Zr–13Nb alloy in the initial state, an increase in the micro-
hardness was observed in the case of the 1G ONT layer, for which Vickers microhardness
value decreased in the range from 433(1) to 340(7) with increasing load. Such microme-
chanical properties of the 1G ONT layer resulted from the smallest outer diameter of oxide
nanotubes and their shortest length among all obtained generations of ONTs (Table 1).
The 1G ONT layer had the largest number of individual nanotubes on the surface, and
thus had the greatest load carrying capacity [18,19]. Vickers microhardness value dropped
for the 2G and 3G ONT layers compared to that of the substrate surface and 1G ONT
layer (Figure 3). The 2G ONT layers showed the smallest Vickers microhardness ranging
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from 181(5) to 252(6) with increasing load in the range of 490 to 4900 mN. The 3G ONT
layers revealed a slightly higher Vickers microhardness than the 2G ONT layers did, which
varied from 254(3) to 221(3) with increasing load. Larger outer diameters of the 2G and
3G ONTs and their greater length cause easier deformation and cracking of the obtained
oxide nanotubes [17]. With the increase in the ONTs diameter on the Ti–13Zr–13Nb alloy,
the number of oxide nanotubes carrying loads in the contact area of the tested surfaces
with the diamond indenter decreased. On the other hand, ONTs are able to compensate for
the large hardness defect of the biomedical Ti–13Zr–13Nb alloy used for the production of
implants, eliminate implant–bone stress mismatch, and minimize “stress shielding” [35].

3.3. Biotribological Properties of ONTs on Ti–13Zr–13Nb Alloy

Biotribological wear resistance tests and friction coefficient measurements were carried
out under sliding friction conditions in the presence of Ringer’s solution, which was a
biological lubricating fluid. The Ti–13Zr–13Nb alloy in the initial state and with the 1G,
2G, and 3G ONT layers was subjected to biotribological tests in reciprocating motion in
the ball-on-flat system, after which microscopic analysis of wear scars of the ZrO2 ball was
performed (Figure 4).
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Figure 4. ZrO2 ball wear scar after the ball-on-flat biotribological test against (a) Ti–13Zr–13Nb
substrate; (b) 1G ONT layer; (c) 2G ONT layer; (d) 3G ONT layer.

On the microscopic images of counter-sample wear scars after the biotribological wear
test, the direction of damage to the ball from top to bottom was observed for all tested
materials. Residual abrasion of materials on the surface of the ZrO2 ball was also visible.
The wear scar of the ZrO2 ball in combination with the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy
was characterized by the smoothest surface with a small number of impurities transferred
to the surface of the counter-sample compared to the tested ONT layers, which indicated
the lowest biotribological wear of the alloy substrate. During the friction process of the 1G,
2G, and 3G ONT layers, numerous scratches appeared on the surface of the ZrO2 ball. Such
an effect was caused by the presence of residual abrasion products (debris) in the form
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of particles of the ONTs, which were subject to abrasion during the friction process and
constituted an additional factor damaging the surface, causing an increase in friction.

Based on microscopic observations, the average value of the ZrO2 ball wear scar diam-
eter (dav) was determined, the values of which are shown in Figure 5a. The dav value for the
Ti–13Zr–13Nb alloy in the initial state was 650(11) µm. The dav parameter assumed higher
values in the presence of ONT layers produced on the alloy substrate, and thus indicated an
increase in the specific wear of the counter-sample in the form of a ZrO2 ball (Vb). Figure 5b
shows a comparison of the Vb values determined for all tested materials. The ZrO2 ball
wear scar for the 2G ONT layer had the largest width of dav = 784(11) µm (Figure 5a) and
showed the largest value of Vb equal to 2.07(10)·10–4 mm3 N–1 m–1 (Figure 5b), showing a
more than two-fold increase in the biotribological wear of the counter-sample compared to
Vb obtained for the ZrO2 ball-alloy Ti–13Zr–13Nb combination.
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Figure 5. Parameters obtained after the biotribological wear test in the ball-on-flat system for the
Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing: (a) ZrO2 ball wear scar (dav); (b) ZrO2 ball-specific
wear (Vb).

The results of profilometric tests of the wear track on the surface of the tested materials
after the biotribological wear test in the ball-on-flat system are shown in Figure 6. Based
on the obtained cross-sectional profiles of wear tracks for the Ti–13Zr–13Nb alloy before
and after anodizing, it can be concluded that biotribological wear of the material surface
depended on the anodizing conditions, while the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy in the
initial state showed less material wear compared to anodized surfaces.

The width of the wear track for the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy determined
based on the data in Figure 6 was 665(7) µm, and for electrochemically oxidized surfaces
it increased, reaching the largest value of 827(8) µm for the 2G ONT layer. Larger values
of the wear track width were observed for all the tested materials compared to the width
of the ZrO2 ball wear scar (Figure 5a), which suggests a higher biotribological wear of
the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing compared to the ZrO2 ball used in a
ball-on-flat combination.

Figure 7b presents wear track depth obtained after the biotribological wear test for the
Ti–13Zr–13Nb alloy before and after electrochemical oxidation. The smallest wear track
depth was shown by the alloy substrate, the value of which was 14(1) µm. All generations
of ONT layers showed greater wear track depth compared to that of the non-anodized
substrate, with the greatest wear track depth value being 25(1) µm for the 2G ONT layer.
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Figure 7. Parameters obtained after the biotribological wear test in the ball-on-flat system for the
Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing: (a) wear track width; (b) wear track depth.

Based on the dav parameter (Figure 5a), which strongly depends on the type of the
tested surface used in the friction node, the average wear surface area (Aav) was determined
after the biotribological test, which took the smallest value equal to 6814(64) µm2 for the
Ti–13Zr–13Nb alloy in the initial state (Figure 8a). Along with the increase in the average
outer diameter of ONTs and their length, an upward trend of Aav was observed. The Av
value determined for the non-anodized substrate was more than two times lower than the
average wear surface area value for the 2G and 3G ONT layers.

184:7061962407



Materials 2023, 16, 1237 11 of 17Materials 2023, 16, x FOR PEER REVIEW 12 of 18 
 

 

  

(a) (b) 

Figure 8. Parameters obtained after the tribological wear test in the ball-on-flat system for the Ti–
13Zr–13Nb alloy before and after anodizing: (a) average wear surface area (Aav); (b) average material 
volume consumption (Vm). 

Figure 9 shows the course of the friction coefficient as a function of the sliding dis-
tance for the Ti–13Zr–13Nb alloy and its surface after anodizing. In the conducted bio-
tribological tests, the coefficient of friction was a measure of the resistance of the tested 
materials in the process of friction against the counter-sample penetrating the material 
under study. 

  
(a) (b) 

  
(c) (d) 

  
(e) (f) 

1 2 3 4
0

2 000

4 000

6 000

8 000

10 000

12 000

14 000

16 000

0

2,000

4,000

6,000

8,000

10,000

12,000

14,000

16,000

3G ONTs2G ONTs1G ONTsTi−13Zr−13Nb

A av
 [μ

m
2 ]

Type of sample
1 2 3 4

0.0000

0.0002

0.0004

0.0006

0.0008

0.0010

0.0012

0.0014

0.0016

0.0018

3G ONTs2G ONTs1G ONTsTi−13Zr−13Nb

V m
 [m

m
3  N

−1
 m

−1
]

Type of sample

Figure 8. Parameters obtained after the tribological wear test in the ball-on-flat system for the Ti–
13Zr–13Nb alloy before and after anodizing: (a) average wear surface area (Aav); (b) average material
volume consumption (Vm).

Average material volume consumption (Vm) took the lowest value of
8.20(4)·10−4 mm3 N−1 m−1 for the electrochemically unoxidized surface of the Ti–13Zr–
13Nb alloy (Figure 8b). The obtained Vm value was twice as high as compared to the
average material volume consumption for mechanically polished grade 4 titanium [15],
16 times higher than Vm for sandblasted grade 4 titanium [15], and 11 times higher than
for sandblasted and steam-sterilized grade 4 titanium [16], subjected to biotribological
wear test under comparable conditions in protein-free artificial saliva. The obtained results
indicate that the value of Vm increased after the anodizing process of the Ti–13Zr–13Nb
alloy in a solution of 0.5% HF, 1M (NH4)2SO4 + 2% NH4F, and 1M C2H6O2 + 4% NH4F.
The highest value of Vm equal to 1.79(9)·10−3 mm3 N−1 m−1 was observed for the 2G
ONT layer, which was very close to the Vm obtained for the 3G ONT layer within the limit
of error (Figure 8b). Such a significant consumption of ONTs resulted from the porous
structure of the tested layers. Oxide nanotubes are a kind of hollow tubes that carry load.
During the friction process, the thin walls of 2G and 3G ONTs with a lower microhardness
compared to that of the alloy substrate and 1G ONTs (Figure 3) break more easily, resulting
in higher material consumption.

Figure 9 shows the course of the friction coefficient as a function of the sliding distance
for the Ti–13Zr–13Nb alloy and its surface after anodizing. In the conducted biotribological
tests, the coefficient of friction was a measure of the resistance of the tested materials in the
process of friction against the counter-sample penetrating the material under study.

In the graph of the coefficient of friction shown in Figure 9, the initial course of friction
was attributed to the initial oxide layer, which was then systematically removed [20]. The
initial lower friction coefficient values were mainly due to two factors. Firstly, the wear
debris produced in the first stage filled the pores of the outer layer, which increased the
contact area between the ZrO2 ball and the tested surface. The outermost layer of ONTs
was easy to remove and was a carrier of particles that affected friction processes. Secondly,
as the porous outer layer was gradually worn away, the counter-sample had increased
contact with the denser inner layer. At the end of the friction process, particles formed in
the friction process (wear debris) accumulated and the friction coefficient increased. Long
nanotubes contributed to the accumulation of a large amount of worn material and thus a
higher value of the friction coefficient [21,22]. On the graph of the friction coefficient for
2G ONTs, the smoothest course along the entire length of the sliding distance was visible,
showing the easiest wear of the material (Figure 9e,f). Based on the friction coefficient,
the kinetic coefficient of friction (µk) was determined, which took the smallest value of
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0.86(8) for the surface of the Ti–13Zr–13Nb alloy with a 2G ONT layer (Figure 10). A similar
value of µk of 0.86(6) and 0.87(3) was determined for sandblasted [15] and sandblasted and
sterilized [16] grade 4 titanium, respectively.
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Figure 10. Kinetic coefficient of friction (µk) obtained in the tribological wear test using the ball-on-flat
system for the Ti–13Zr–13Nb alloy before and after anodizing.
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Figure 11 shows exemplary microscopic images of wear tracks of the tested mate-
rials after the biotribological test in Ringer’s solution performed in the center region of
wear tracks (Figure 11a,c,e,g) and in the border of wear tracks and untested surfaces
(Figure 11b,d,f,h).
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Visible scratches and furrows in Figure 11 were the result of the movement of wear
products along the working path of the counter-sample. The surface of the Ti–13Zr–13Nb
alloy in the initial state had numerous material losses and pits filled with remnants of the
abraded material and lubricant in the form of Ringer’s solution (Figure 11a,b). The surface
of the 1G ONT layer (Figure 11c,d) and 2G ONT layer (Figure 11e,f) also showed numerous
material losses. Accumulations of abraded material were visible in the contact area of the
counter-sample with the track of abrasion. The surface with 3G ONTs showed delamination
of the oxide layer (Figure 11g,h). In addition, cracks in the 3G ONT layer were caused by
cyclic loading during the biotribological test. Transverse cracks visible in the wear track
image for the 3G ONT layer indicated additional fatigue wear (Figure 11g,h). The analysis
of microscopic wear tracks showed that abrasive wear was the dominant mechanism.

3.4. Wear Mechanism of Ti–13Zr–13Nb Alloy before and after Anodizing in Ringer’s Solution

The mechanism of biotribological wear of ONT layers on the Ti–13Zr–13Nb alloy
substrate in Ringer’s solution is based on the breaking of oxide nanotubes and their
densification in the outer part of the oxide layers according to the wear mechanism of
three-body abrasive wear [15,16]. In the proposed mechanism, between the surface of the
Ti–13Zr–13Nb alloy with a layer of ONTs (body 1) and the surface of the ZrO2 ball (body 2),
there are particles of worn material (body 3), that act as a carrier abrasive (Figure 12). The
wear results from the gradual loss of material in the contact area of the interacting surfaces
as body 1 and body 2 move relative to each other.
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ing in Ringer’s solution.

Wear debris is mainly formed in the form of single or aggregated ONTs as a result
of cracking of the oxide layers in various places, which results in the appearance of ONT
fragments of various sizes. It was previously observed in the literature that densification of
ONTs is accompanied by wear and cracking [41]. The increase in the indentation depth
of ONTs causes cracking of oxide nanotubes and bending and cracking of adjacent ONTs
resulting in gradual densification of small fragments of ONT layers [47]. As a consequence
of the detachment of the ONT layer from the substrate, the remains of the oxide layer
are released in the contact area, which can be pushed out of the contact or trapped in it.
As soon as sliding starts, it can be expected that wear debris in the contact area will be
exposed to mechanical and electrochemical influences, which may occur sequentially or
at the same time, contributing to increased wear of the material. It was reported that as
a result of continuous smashing and densification of the wear debris in the central area
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of the wear track, a compact oxide layer is formed [41]. The tribolayer obtained in this
way may reveal protective properties against corrosion and biotribological wear of the
substrate. Simultaneously with the formation of the tribolayer along with the movement of
the counter-sample, part of the wear debris is pushed to the ONT layer surrounding the
sliding contact area. This is a probable reason for inducing cyclical compressive stresses,
which cause damage to the structure of the surface and subsurface parts of the ONT layer
by initiation and propagation of cracks leading to delamination. This revealed that the
ONT layers were brittle and had poor adhesion to the Ti–13Zr–13Nb alloy substrate. Xu
and co-authors [47] suggested that brittle ONT layers bend elastically to a very small strain
and consequently collapse. Through the emerging cracks in the ONT layer, the electrolyte
can penetrate into the substrate, which induces electrochemical corrosion and additionally
affects the detachment of the oxide layer.

The micromechanical and biotribological properties of the porous ONT layers on
the Ti–13Zr–13Nb alloy under wet sliding in Ringer’s solution strongly depend on the
anodizing conditions, among which the composition of the electrolyte containing fluoride
ions plays a key role.

4. Conclusions

The assessment of the effect of anodizing conditions on the micromechanical prop-
erties of the Ti–13Zr–13Nb alloy shows that Vickers microhardness determined under
variable loads changed depending on the type of electrolyte and applied voltage–time
parameters of electrochemical oxidation. Vickers microhardness for the non-anodized
alloy was independent of the load used and amounts to 302(1). For 1G, 2G, and 3G ONT
layers, the dependence of Vickers microhardness on applied load was revealed due to
the differences in the morphological parameters and lengths of the ONTs. For the 1G
ONT layer, an increase in Vickers microhardness in the range from 433(1) to 340(7) with
increasing load was observed, which was related to the smallest outer diameter of ONTs
with the shortest nanotube length. Vickers microhardness decreased from 181(5) to 252(6)
and from 254(3) to 221(3) with increasing load for 2G and 3G ONT layers, respectively,
compared to the alloy substrate.

Based on the biotribological tests carried out in Ringer’s solution in a reciprocating
motion in the ball-on-flat system for the Ti–13Nb–13Zr alloy before and after anodizing, it
was found that the non-anodized alloy was characterized by the highest wear resistance
for which the average material volume consumption was 8.20(4)·10−4 mm3 N−1 m−1. The
resistance to abrasive wear decreased for 1G, 2G, and 3G ONT layers, taking the highest
value of the average material volume consumption of 1.79(9)·10−3 mm3 N−1 m−1 for the
2G ONT layer. It was ascertained that the lower the coefficient of friction, the greater the
volumetric wear, i.e., the lower the resistance to abrasive wear. The kinetic coefficient of
friction determined based on the friction coefficient, took the smallest value of 0.86(8) for
the 2G ONT layer. The highest coefficient of kinetic friction of 0.94(1) was characterized by
the surface of the 1G ONT layer. Based on the results obtained, a three-body abrasion wear
mechanism was proposed for biotribological wear of the Ti–13Zr–13Nb alloy before and
after anodizing in Ringer’s solution.

In this study, the in vitro biotribological properties of the tested biomaterials were
studied in protein-free simulated body fluid. In order to create studies under wet sliding
more similar to in vivo conditions, future research will focus on the determination of the
wettability of ONT layers and biotribology wear assessment in a simulated body fluid with
the addition of proteins.
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25. Bălţatu, M.S.; Vizureanu, P.; Bălan, T.; Lohan, M.; Ţugui, C.A. Preliminary Tests for Ti-Mo-Zr-Ta Alloys as Potential Biomaterials.
IOP Conf. Ser. Mater. Sci. Eng. 2018, 374, 012023. [CrossRef]

26. Baltatu, I.; Sandu, A.V.; Vlad, M.D.; Spataru, M.C.; Vizureanu, P.; Baltatu, M.S. Mechanical Characterization and In Vitro Assay of
Biocompatible Titanium Alloys. Micromachines 2022, 13, 430. [CrossRef]

190:1129391632

http://doi.org/10.1177/0954406220967694
http://doi.org/10.1016/j.mser.2014.10.001
http://doi.org/10.1016/j.jmbbm.2012.11.014
http://doi.org/10.3390/ma13184154
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/32961988
http://doi.org/10.1002/sia.5383
http://doi.org/10.3390/coatings11050505
http://doi.org/10.3390/jfb12010012
http://doi.org/10.1016/j.msec.2018.11.090
http://doi.org/10.4028/www.scientific.net/SSP.183.137
http://doi.org/10.1515/amm-2015-0432
http://doi.org/10.1016/j.electacta.2014.04.086
http://doi.org/10.3390/ma13071648
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/32252333
http://doi.org/10.3390/ma14247536
http://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/34947129
http://doi.org/10.1016/j.biotri.2022.100219
http://doi.org/10.1016/j.tsf.2018.06.050
http://doi.org/10.1016/j.compositesb.2013.09.050
http://doi.org/10.1016/j.ceramint.2015.02.136
http://doi.org/10.1016/j.surfcoat.2022.128652
http://doi.org/10.1016/S1003-6326(21)65741-2
http://doi.org/10.3390/coatings8020083
http://doi.org/10.1016/j.surfcoat.2018.09.051
http://doi.org/10.1088/1757-899X/374/1/012023
http://doi.org/10.3390/mi13030430


Materials 2023, 16, 1237 17 of 17

27. Lee, M.; Kim, I.-S.; Moon, Y.H.; Yoon, H.S.; Park, C.H.; Lee, T. Kinetics of Capability Aging in Ti-13Nb-13Zr Alloy. Crystals
2020, 10, 693. [CrossRef]
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Abstract: The success of implant treatment is dependent on the osseointegration of the implant. 21 

The main goal of this work was to improve the biofunctionality of the Ti-13Nb-13Zr implant alloy 22 

by the production of oxide nanotubes (ONTs) layers for better anchoring in the bone and use as an 23 

intelligent carrier in drug delivery systems. Anodization of the Ti-13Nb-13Zr alloy was carried out 24 

in 0.5% HF, 1 M (NH4)2SO4 + 2% NH4F, and 1 M ethylene glycol + 4 wt.% NH4F electrolytes. Phys-25 

icochemical characteristics of ONTs was performed by high resolution electron microscopy 26 

(HREM), X-ray photoelectron spectroscopy (XPS), and Scanning Kelvin Probe (SKP). Water contact 27 

angle studies were conducted using sitting air drop method. In vitro biological properties and re-28 

lease kinetics of ibuprofen were investigated. The results of TEM and XPS studies confirmed the 29 

formation of the single-walled ONTs of three generations on the bi-phase (α + β) Ti-13Nb-13Zr al-30 

loy. The ONTs were composed of oxides of the alloying elements. The proposed surface modifica-31 

tion method ensured good hemolytic properties, no cytotoxity for L-929 mouse cells, good adhe-32 

sion, increased surface wettability and improved athrombogenic properties of the Ti-13Nb-13Zr 33 

alloy. Nanotubular surfaces allowed ibuprofen to be released from the polymer matrix according 34 

to the Gallagher-Corrigan model.   35 

Keywords: anodization, biological activity, biomaterials, drug delivery system, oxide nanotubes, 36 

Ti-13Nb-13Zr alloy, athrombogenity 37 

 38 

1. Introduction 39 

Each implant introduced into a living organism is initially treated as a foreign body 40 

and causes a defensive reaction of the immune system in the form of allergy or inflam-41 

mation. The material that is to be used to produce a biomedical implant should have 42 

many features that will prove high biocompatibility, called biotolerance. It should show 43 

very good corrosion resistance and no adverse impact of degradation on the surrounding 44 

body cells. Ensuring high biocompatibility has become the reason for a far-reaching 45 

reduction of the content of harmful elements in metallic biomaterials [17]. The literature 46 
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discusses in detail the influence of the excess of some biocompatible elements in the 47 

human body on human organs and tissues, such as DNA damage and mutations, car-48 

cinogenicity and metal sensitivity [8]. 49 

Currently, the most common titanium alloys for biomedical applications include the 50 

Ti-13Nb-13Zr alloy [914]. The superiority of the willingness to use Ti-13Nb-13Zr alloy 51 

includes the fact that there is less release of metal ions during the spontaneous pas-52 

sivation of Ti-13Nb-13Zr because the corrosion products of the smaller alloy elements Nb 53 

and Zr are less soluble than Al and V. In addition, the native oxide layer on the alloy 54 

surface reveals higher resistance to corrosion and provides better protection for the un-55 

derlying alloy [4,1317]. The combination of the three most biocompatible elements, i.e. 56 

titanium, niobium and zirconium that do not show toxic or carcinogenic reactions with 57 

tissue and cells, allowed this alloy to be classified as the most promising material for bone 58 

implants [8,18]. 59 

Titanium and its alloys are used as implants for the osteosynthesis of the limbs and 60 

the skull and face, dental implants, some elements for contact joints, implants for cardiac 61 

surgery, implants for laryngology, elements for reconstruction, knee and hip endopros-62 

thesis and bone implants. Implants are artificial bodies implanted to the body to recreate 63 

the natural function or aesthetics of the damaged organ. Implants replacing hard tissues 64 

are most commonly used [1,2,7,8]. The success of implant treatment is mainly dependent 65 

on the osseointegration of the implant [2,19-21]. It is clinically confirmed by the lack of 66 

mobility of the implant and no signs of inflammation. The process of structural and 67 

functional connection between the tissue and the implant is influenced by many factors, 68 

like the technique of inserting the implant, its stabilization, bone quality, physical prop-69 

erties of the bioimplant, its shape and surface [2,5,22,23]. The first condition necessary for 70 

the correct course of the osseointegration process is to ensure the primary stabilization of 71 

the implant. The stabilization is influenced by the surface structure, bone density at the 72 

site of implementation, and the shape and size of the biomaterial. It has been proven that 73 

the denser the bone in which the implant is implanted then the better the primary stabi-74 

lization. The surface of the bone and implant materials play an important role in osteo-75 

blast adhesion and bone growth. Many factors affect the quality of the connection be-76 

tween bone and implant, including the chemical composition as well as the morphology 77 

of the implant surface [2,24]. Appropriate development of the implant surface seems to 78 

be an important factor for determining the level of interaction between tissues and bio-79 

materials, therefore the modification methods used are aimed at obtaining the appropri-80 

ate surface roughness, both at the micro- and nano-scale. In vivo studies demonstrate 81 

smooth predisposing surfaces for the fibrous tissue formation, and rough surfaces at a 82 

microscale more favorable bone formation. The rough surface, due to the presence of 83 

micro-latches, affects better anchoring, but also the distribution of pressure on the sur-84 

rounding environment between the implant and human tissue. Moreover, the mentioned 85 

implants, compared to those with a smooth surface, show better contact with the bone, 86 

provide greater mechanical support and result in faster integration of osseointegration 87 

compared to implants with a smooth surface [2,25,26]. 88 

Nano-engineered surfaces have the unique ability to directly interact with cells on 89 

the overall biological response of implanted biomaterial. Therefore, various nanotech-90 

nology based techniques have been developed to produce nano-scale surfaces on existing 91 

biocompatible implant materials. Porous nano-structured titanium alloy oxide layers in 92 

the form of nanotubes make them more suitable surgical materials for implantation. 93 

Based on numerous studies, it has been proven that implants covered with a layer of 94 

oxide nanostructures have the ability to exhibit antibody properties, and thus inhibit 95 

microbial infections. Titanium nanotube materials furthermore can provide  drug de-96 

livery system continuous of the pharmacological agent to the specific place in the body 97 

where it is needed, ensuring adequate treatment over a longer period of time [4,2731]. 98 

Anodizing is one of the techniques for modifying the surface of titanium and tita-99 

nium-based biomaterials [3237]. Electrochemical oxidation of biomedical Ti-13Nb-13Zr 100 
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alloy in aqueous solutions containing fluoride ions allows to obtain an anodic nanotubes 101 

layer protecting against corrosion and the passage of metal ions, as well as improves the 102 

bioactivity of the implant [13,32,33]. The electrolyte selection for electrochemical oxida-103 

tion allows to assign the obtained layers of nanotubes to one of several generations 104 

[13,3437].  105 

Due to our interest in the modification of the surface of the newest group of titanium 106 

alloys, this research was undertaken to study the effect of anodizing conditions on vari-107 

ous biological properties of three generations of oxide nanotubes (ONTs) obtained on the 108 

Ti-13Nb-13Zr alloy surface. The aim of the research was to produce first generation (1G), 109 

second generation (2G) and third generation (3G) ONTs and investigate their influence 110 

on biological properties such as cytotoxity and adhesion, thrombogenic, 111 

hemocompatibility, wettability  and how they act as drug delivery system. 112 

2. Materials and Methods 113 

2.1. Preparation of Research Material   114 

The investigated disc-shape samples of the Ti-13Nb-13Zr (wt.%) alloy were pre-115 

pared by cutting the rod with a diameter of 0.9 mm. Samples after grinding with abrasive 116 

paper with a gradation of 1200 and 2500# were polished using the OP-S suspension, and 117 

next washed in an ultrasonic washer in ultrapure water (Milli-Q, 18.2 MΩ cm2) for 20 118 

minutes. Electrochemical production of 1G ONTs was carried out at room temperature at 119 

the voltage 20 V for 2 houres in 0.5 % HF solution. 2G ONTs were obtained at room 120 

temperature in 1M (NH4)2SO4 solution with 2 wt.% of NH4F addition at the voltage 20 V 121 

for 120 min. 3G ONTs were produced at room temperature in 1M C2H6O2 solution with 4 122 

wt.% content of NH4F. The time of anodizing was 80 minutes at the voltage of 50 V. Hy-123 

drofluoric acid (48 % HF), ammonium sulfate (≥ 98.5 % trace metals basis), ethylene gly-124 

col (anhydrous, 99.8 %), and ammonium fluoride (≥ 99.99 % trace metals basis) were used 125 

(Avantor Performance Materials Poland S.A., Gliwice, Poland). Anodizing was con-126 

ducted using a Kikusui PWR800H Regulated DC Power Supply (Kikusui Electronics 127 

Corporation, Yokohama, Japan).  128 

 129 

2.2. Material Characterization  130 

The structure of formed ONTs layers were examined using by high resolution elec-131 

tron microscopy (HREM) technique using a JEOL JEM-3010 Transmission Electron Mi-132 

croscope (TEM, JEOL Ltd., Tokyo, Japan) operating at 30 kV equipped with 2k×2k Orius 133 

TM 833 SC200D Gatan CCD camera. To produce TEM samples the anodized alloy under 134 

investigation was suspended in isopropanol and sonicated for 60 minutes in an ultrasonic 135 

bath. The resulting liquid was dropped on standardized Cu grid with an amorphous 136 

carbon film and after evaporation under normal condition samples were studied using 137 

TEM. The bright field images were recorded. Chemical states of the Ti-13Nb-13Zr alloy 138 

surface in the initial state and after anodizing were studied using X-ray photoelectron 139 

spectroscopy (XPS) by means of a Prevac photoelectron spectrometer with a VG 140 

SCIENTA R3000 hemispherical analyzer (Pleasanton, CA, USA). Monochromatic X-rays 141 

characterised by energy of 1486.74 eV and power of 400 W, were applied. 142 

 143 

2.3. Scanning Kelvin Probe Measurements  144 

Contact potential difference (CPD) maps of the Ti-13Nb-13Zr alloy surface covered 145 

with ONTs layers were registered using SEW-PAR Model 370 device (Princeton Applied 146 

Research, Oak Ridge, USA). A tungsten Kelvin probe was used (KP, ø150 µm, Princeton 147 

Applied Research, Oak Ridge, USA). The surface area of 1 × 1 mm2 was scanned. The 148 

sample was placed in a distance ca. 80 µm from the micro-probe. Statistical analysis of 149 

the CPD maps allowed to determine histograms as well as the height and spatial pa-150 

rameters that quantitatively characterized CPD magnitudes and their distribution on the 151 

surface of tested material. The arithmetic average (CPDav), the root mean square devia-152 
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tion (CPDrms), the skewness (CPDsk), the excess kurtosis (CPDku) and the autocorrelation 153 

length (CPDal) parameters were determined.  154 

 155 

2.4. Wettability Measurements 156 

Water contact angle measurements were carried out using an OCA 15EC goniome-157 

ter (Future Digital Scientific Corp., Westbury, NY, USA) with an accuracy of ± 0.01 ° by 158 

the sitting airdrop method. 10 images of water drops with a volume of about 5 µl placed 159 

on the tested surface were recorded within 10 s. On the basis of the received images, the 160 

mean values of the contact angle (Ѳ) were determined. The average of five measurements 161 

conducted in different parts of the tested surface was taken as the final values of the Ѳ. 162 

 163 

2.5. In Vitro Hemocompatibility Test 164 

Hemocompatibility of the ONTs layers on the Ti-13Nb-13Zr alloy substrate was 165 

investigated in accordance with the ASTM F756-17 [38]. Healthy human volunteers were 166 

donors of blood. Based on the International Committee for Standardization in Hematol-167 

ogy (ICSH) the hemoglobin (Hb) calibration curve meeting the requirements was pre-168 

pared. Phosphate buffered saline (PBS) was used for preparation of dilutions to the Hb 169 

concentration of 10(1) g l1. Specimens with the determined surface area were applied at a 170 

ratio of 3 cm2 surface area to 1 ml of test blood solution. In case of samples with produced 171 

ONTs layers, 0.57(02) ml human blood was applied. Exposition of the final samples in 172 

human blood lasted for 4 hours at 37(1) °C. After incubation for 4 hours, the fluid was 173 

transferred to the test-tubes and centrifuged at 3000 rpm for 15 minutes in a standard 174 

clinical centrifuge. The supernatant was removed, being careful not to disturb any button 175 

of erythrocytes in the test-tube. Then, the solution absorbance was investigated using a 176 

spectrophotometer at a wavelength of 540 nm. Calculation of % hemolysis was based on 177 

the following Formula (1): 178 

tube in ionconcentrat hemoglobin total

100%tsupernatan in released hemoglobin of ionconcentrat
hemolysis %


 . (1) 

 179 

2.6. Cell Culture and Cytotoxicity Assays 180 

Cytotoxicity tests were performed in accordance with the ISO 10993-5:2009 [39]. 181 

Mammalian cell culture monolayer consisting of L-929 mouse Fibroblast cells (Sigma, 182 

L929, Lot: 10i019) was used. An extraction of the test material was performed by incu-183 

bating the material with MEM supplemented with 10% FBS, Penicillin/Streptomycin and 184 

GlutaMAX at 37(1) °C (humidified) in 5(1)% CO2 for 24(2) hours. Quadruplicate mono-185 

layers of L-929 mouse fibroblast (passage no.: 15) cells were dose with 1x, 2x, 3x and 4x 186 

dilutions of the extract and incubated at 37(1) °C in the presence of 5(1) % CO2 for 24(1) 187 

hours. Following the incubation, 50 µl of the MTT solution, prepared just before use, were 188 

dispended in each well and incubated for 120(15) minutes at 37(1) °C (humidified) in 5(1) 189 

% CO2. Following the incubation, MTT solution was replaced with 100 µl isopropanol and 190 

incubated for 10 min in 37(1) °C (humidified) in presence of 5(1) % CO2. The percent via-191 

bility for the test article and control article were determined from the blanks. Reduction of 192 

the number of living cells caused a decrease in the metabolic activity in the sample. That 193 

decrease was directly connected with the amount of blue-violet formazan, whose pres-194 

ence was confirmed by the optical density at 570 nm with differential filter of 650 nm.  195 

Negative Control was HDPE (Granulat G. Motloch, LOT: C7260) extract with MEM 196 

supplemented with 10 % FBS, Penicillin/Streptomycin and GlutaMAX. Positive Control 197 

was MEM supplemented with 10 % FBS, Penicillin/Streptomycin, GlutaMAX and 30 % 198 

DMSO. Blank Control was MEM supplemented with 10 % FBS, Penicillin/Streptomycin 199 

and GlutaMAX.  200 

 201 

2.7. Qualitative In Vitro Cell Adhesion Assay 202 
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Duplicated test articles, with the indicated side up, were placed individually in a 203 

well of a 6-well plate. The L929 mouse Fibroblast cells (Sigma, L929, Lot: 10i019, passage 204 

no.:8) were harvested using trypsin and counted. To each well, 80,000 cells were added 205 

with enough MEM (supplemented with 10% FBS, Penicillin/Streptomycin and 206 

GlutaMAX) to cover the discs. The plates were incubated at 37(1) °C (humidified) in 5(1) 207 

% CO2 for 24(2) hours. After the incubation period, the cells were fixed in 10% PFA for 15 208 

minutes followed by the Hematoxylin and Eosin staining. PFA was replaced with the 209 

Hematoxylin and incubated at room temperature for 5 minutes. Each well was washed 3 210 

times with tap water. Then, Eosin was added, and plates were incubated for 5 minutes at 211 

room temperature, followed by 3 washes with tap water. The stained cells were visualized 212 

using Delta Optical stereomicroscope SZ-630T. The photos were captured using 213 

ScopeImage 9 software and HDCE-X5 camera. 214 

 215 

2.8. Thrombogenity Test 216 

2.8.1. Blood Donation and Platelet-Reach Plasma Preparation 217 

Blood was collected for the anticoagulant CPDA-1 from healthy human volunteers, 218 

after making sure that they did not take any anticoagulants, including acetylsalicylic acid, 219 

clopidogrel or warfarin/acenocumarol over 14 days. Storing the collected blood lasted up 220 

to 24 hours at 2-7 C. Blood count (hematology automaton BC 2800 VET, Mindray, China), 221 

platelets aggregation under the adenosine diphosphate (ADP) and arachidonic acid (im-222 

pedance aggregometer Multiplate, Roche, Switzerland, with ADPtest and ASPItest tests) 223 

and concentration of plasma-free hemoglobin fHB (spectrophotometer Plasma/Low Hb, 224 

Hemocue AB, Sweden), were controlled before starting further measurements. Blood was 225 

qualified for further tests, provided that the blood count was normal, the platelet count 226 

was higher than 120103 l µl1, the ADP test result was above 122 AUC, the ASPItest result 227 

was higher than 136 AUC, and the fHB below 0.2 g dl1. Platelet-rich plasma (PRP) [40] 228 

was prepared directly before the tests by a centrifugation whole blood at 100 G for 10 229 

minutes at room temperature. Plasma morphology was investigated before the use PRP in 230 

the test. Examined samples were put into polypropylene test-tubes with a flat bottom of 231 

Falcon type with a volume of 50 ml and a diameter of 30 mm. Each sample was put into a 232 

separate test-tube so that the sample area, which was not subjected to final processing and 233 

polishing, was at the bottom. Test-tubes were filled with 10 ml of PRP, and the studied 234 

samples were incubated with PRP for 60 minutes at the temperature of 37(1) °C. The 235 

test-tubes used for the incubation, were placed on the hematology cradle at deflection ±5 o 236 

and frequency 10 cycles/minute, ensuring even coverage of the samples with platelets and 237 

their aggregates. Before the incubation end, the examined samples were withdrawn from 238 

the test-tubes and carefully washed with PBS, and next fixed in 4% buffered formalin. The 239 

material prepared in such a way was then the subject of imaging tests. 240 

 241 

2.8.2. Qualitative Thrombogenicity Scale  242 

The analysis of thrombogenicity test was carried out on 39 specimens including 12 243 

specimens of the 1G ONTs, 9 specimens of the 2G ONTs, 9 specimens of the 3G ONTs, 244 

and 9 specimens of the non-anodized Ti-13Nb-13Zr alloy. Neither literature data nor 245 

standards (e.g. ISO 10993-5:2009 [39]) give quantitative method of measurement 246 

thrombogenicity of biomaterials. Therefore in the studies described in this paper a quali-247 

tative method was used. In order to make the measurement more reliable the assessment 248 

was done by two experts who used a six-level ordinal scale (Table 1) [41]. As the experts a 249 

biologist with 25 years of experience in cell testing and a bioengineer with 20 years of 250 

experience in thrombogenicity and medical statistics were chosen.  251 

The class 0 constituted negative control. As a reference material polyurethane based 252 

on polyesters Bionate 55D (DSM Biomedical Inc. Nederland) was chosen. This material is 253 

used in medical devices devoted for long-term contact with blood. The material samples 254 

were prepared in form of disks of 8 mm diameter and 0.8 mm thickness by high-pressure 255 
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injection. The surface roughness described by an arithmetic mean deviation of the 256 

roughness profile was Ra=0.16. 257 

The class 5 constituted positive control. As a reference material here there were 258 

chosen glass disks covered by collagen (Neuvitro Corporation, Germany). Collagen is a 259 

natural fibrous protein that exists in extracellular matrix and has strong ability to activate 260 

platelets.  261 

Table 1. Ordinal thrombogenicity scale together with description and exemplary images of surface 262 

of the sample belonging to a given class [41]. 263 

Class Description Example 

0 contains samples characterized by mini-

mal thrombogenicity: separated, platelets 

of low diverse level, no platelet aggregates 

 

 

1 contains samples characterized by very 

low degree-thrombogenicity: a dozen or 

so adhered blood platelets not creating 

aggregates 

 

 

2 contains samples characterized by very 

low degree-thrombogenicity: several 

dozen of visible platelets which can be 

present as single, separated aggregates 

with a small area 
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3 contains samples characterized by average 

degree-thrombogenicity: biological mate-

rial mainly comprise aggregates larger 

than individual blood platelets 

 

 

4 contains samples characterized by high- 

degree thrombogenicity: sample is cov-

ered with highly differentiated biological 

material and the individual objects are 

connected with each other without possi-

bility to separate them 

 

 

 

5 contains samples characterized by very 

high degree-thrombogenicity: platelets are 

highly differentiated and form numerous 

aggregates, which are connected with 

each other, without possibility to separate 

and count objects 

 

 

 

 264 

2.8.3. Statistical Analysis Methods  265 

Both experts evaluated the same material in six-level ordinal scale. In order to study 266 

the degree of compliance of the two experts the alpha – Krippendorf coefficient was used. 267 

The coefficient has values from 0 to 1. It is agreed that if it’s value is >0.80, the compliance 268 

of assessments is very good. The Kruskal – Wallis test was used for that data analysis 269 

because the number of classes was higher than 2, variable describing thrombogenicity 270 

was on ordinal scale and the experimental model was independent. The Kruskal – Wallis 271 

test is nonparametric equivalent of variance analysis. Multiple comparison test was ap-272 

plied for post-hoc analysis.  273 

 274 

2.9. Drug Delivery System  275 

The Ti-13Nb-13Zr samples with ONTs layers were subjected to surface functional-276 

ization heparine-dopamine (Hep-DOPA) conjugate by mixing 40 mg ml1 heparin, 19.06 277 

mg ml1 EDAC (N-(3-Dimethylaminopropyl)-N'-ethylcarbodiimide, hydrochloride) and 278 

11.5 mg ml1 NHS (N-Hydroxysuccinimide) and reacted with 10 ml of MES buffer pH=4.5 279 

for 10 min (solution 1). Then 102.2 mg ml1 dopamine was mixed with 1 ml MES buffer 280 

pH=4.5 (solution 2). Solution 1 and solution 2 were mixed and reacted for 12 hours in the 281 
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dark. The Ti-13Nb-13Zr alloy with ONTs layers was placed into the mixture prepared for 282 

12 hours. The material obtained in this way was dried, then ibuprofen was immobilized 283 

on the surface of the heparinized melt by adding 10 mg ml1 of ibuprofen to 10 ml of 284 

Tris-HCl at pH=8. The reaction was conducted for 24 hours at room temperature with 285 

gentle shaking. The release kinetics of ibuprofen from the nanotubular layer was investi-286 

gated by immersing the sample in 15 ml PBS with pH=7.45 at 37(1) °C for 24 hours. The 287 

kinetics of the released drug was studied for 60 minutes, taking the solution for analysis 288 

every 10 minutes. Each time 1 ml of the solution was withdrawn by adding fresh solution. 289 

Using UV-VIS spectroscopy, the amount of substance released from the nanotubular ox-290 

ide layer was determined. The absorbance value was measured at the wavelength  = 257 291 

nm, determining the absorbance value of the PBS in the first step, and then the absorbed 292 

solution. Based on the following Formula (2), the percentage amount of released drug was 293 

calculated: 294 

absorbance actual

0h absorbanceabsorbance actual
release drug %


 . (2) 

3. Results and Discussion 295 

3.1. FE-SEM and TEM Characterization 296 

The selected Ti-13Nb-13Zr alloy to obtain 1G, 2G and 3G ONTs layers is a new type 297 

of vital titanium alloys. The addition of Nb and Zr in the amount of 13 wt.% provides 298 

appropriate properties for application in regenerative medicine. Additionally, it ensures 299 

better biocompatibility and higher corrosion resistance compared to titanium [1114]. 300 

Anodization of the Ti-13Nb-13Zr alloy was conducted using the anode made of the tested 301 

sample, and the Pt cathode in a distance of 25 mm in a face-to-face position (Figure 1). 302 

 303 

 304 

Figure 1. Scheme of the set-up for anodizing the Ti-13Nb-13Zr alloy in aqueous solution with fluo-305 

ride ions. 306 

 307 

The obtained FE-SEM images of surface morphology for 1G, 2G and 3G ONTs layers 308 

on the Ti-13Nb-13Zr substrate with corresponding TEM images are presented in Figure 2. 309 

From the observed regions selected area electron diffraction (SAED) patterns were rec-310 

orded. SAED patterns (see insight in the Figure 2) clearly indicate that all layers of 1G, 2G 311 

and 3G ONTs exhibit amorphous structure. From selected areas of the FE-SEM images of 312 
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three generations of ONTs layers obtained via anodization, the morphological parame-313 

ters of the nanotubes were determined and summed up in Table 2. 314 

 315 

 

 

 

 

 

 

(a) (b) (c) 

Figure 2. FE-SEM and corresponding below TEM images of the oxide nanotubes obtained on the 316 

Ti-13Nb-13Zr alloy: (a) 1G ONTs produced in 0.5 % HF solution [10]; (b) 2G ONTs produced in 1M 317 

NH4(SO4)2 + 2 % NH4F solution; (c) 3G ONTs produced in 1M C2H6O2 + 4 % NH4F solution [13]. 318 

 319 

Based on the results shown in Table 2, it can be seen that each generation of ONTs is 320 

characterized by different morphological parameters. For 1G ONTs, the smallest diameter 321 

of the nanotubes are obtained. In case of 2G ONTs, an increase of 20% in the length of the 322 

outer diameter compared to 1G ONTs is observed. More than four and a half times larger 323 

outer diameters of 3G ONTs compared to 1G ONTs is confirmed. The longest oxide 324 

nanotubes are obtained for 3G ONTs of the order of almost 10 µm. The shortest ones are 325 

observed for 1G ONTs. The proposed anodic oxidation conditions for 2G ONTs allow to 326 

obtain nanotubes almost 4 µm long. 327 

Table 2. Morphological parameters of 1G [10], 2G and 3G [13] ONTs produced on the Ti-13Nb-13Zr 328 

alloy via anodization. 329 

Electrolyte 

 

 

Anodization  

Parameters 

 

ONT internal 

diameter  

[nm] 

ONT outer 

diameter  

[nm] 

ONTs length 

[m] 

 

0.5% HF E = 20 V, t = 120 min 71(7) 87(10) 0.94(9) 

1M (NH4)2SO4 

+ 2% NH4F 
E = 20 V, t = 120 min 61(6) 103(10) 3.9(4) 

1M C2H6O2 

+ 4% NH4F 
E = 50 V, t = 80 min 169(17) 342(34) 9.7(9) 

 330 

Based on the literature, the influence of anodizing conditions on the diameters and 331 

lengths of oxide nanotubes obtained for different generations on the Ti-13Nb-13Zr alloy 332 

can be confirmed. The influence of voltage change on the diameter of 2G ONTs on the 333 
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Ti-13Nb-13Zr alloy is presented in the paper [42]. In the voltage range 1045 V, an in-334 

crease in nanotube diameter from 55 to 250 nm can be seen. For 3G ONTs on the same 335 

substrate at the voltage of 1535 V, the outer diameter of nanotube increased from 104(13) 336 

to 230(30) nm [43].  337 

 338 

3.2. Roughness Profile Measurements 339 

Since the roughness of the contact surface affects the adhesion, and thus the strength 340 

of the connection, an important element for obtaining a good adhesive connection is the 341 

proper development of the contact surface of biomaterials. For titanium implants such as 342 

orthopedic and dental, it is advisable to obtain a permanent connection between the tissue 343 

and the material, therefore the aim is to obtain an optimum surface roughness of Ra be-344 

tween 1 and 3 m, while in the case of surgical tools and implants intended, among oth-345 

ers, for implants prepared for contact with blood surfaces with as little roughness as pos-346 

sible them [43-45]. 347 

The geometric structure of the surface (GSS) of the Ti-13Nb-13Zr alloy without and 348 

with ONTs layers of three generations was characterized by surface micro-geometry 349 

measurements in a two-dimensional (2D) system. The discussion of the influence of ano-350 

dizing conditions on the GSS was based on the selected profile height parameter Ra. Fig-351 

ure 3 presents the exemplary roughness profiles after alignment for the 1G, 2G and 3G 352 

ONTs layers on the Ti13-Nb-13Zr alloy. All obtained surface profiles were symmetrical. A 353 

similar value of Ra=0.16(01) and Ra=0.13(01) parameter for the 1G and 2G ONTs layers 354 

was determined, respectively. The 3G ONTs was characterized by the highest Ra param-355 

eter of 1.34(04). 356 

 357 

 358 

Figure 3. Roughness profile for the 1G, 2G and 3G ONTs layers obtained on the Ti13-Nb-13Zr alloy 359 

via anodization.  360 

The Ra for the 3G ONTs increased over 8 times in comparison with the 1G ONTs and 10 361 

times in relation to the 2G ONTs due to the differences in the morphological parameters 362 

of the obtained nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr alloy. It can be seen that the most devel-363 

oped surface and the thickest layer of nanotubes were obtained for the 3G ONTs layer 364 

(Table 2). Based on the obtained results, it can be expected that the 3G ONTs layers will 365 

allow for better stability at the implant-bone interface, improve osseointegration and re-366 

duce the risk of metal ion release as products of corrosion processes and biotribological 367 

wear. In our earlier work [43], it was reported that deviations of the roughness profile 368 

from the mean line at the micro-scale were not observed for the smooth surface of the 369 

Ti-13Zr-13Nb alloy before anodizing, for which Ra was only 0.10 µm. The positive role of 370 

surface roughness was reported in studies on stainless steel, Co-Cr alloy, titanium and 371 

Ti-6Al-4V and Ti-6Al-7Nb alloys using human osteoblasts [46,47]. The authors studied the 372 
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activity of bone tissue after implanting titanium implants with a smooth and rough sur-373 

face on rabbits. Better contact of the implant with the bone and a larger volume of bone 374 

tissue was obtained for rough surfaces in compared to smooth surfaces. 375 

  376 

3.3. XPS Study of Chemical States 377 

The XPS studies concerned the determination of atomic concentration and chemical 378 

states analysis of the obtained ONTs components. Detailed analysis of the shape and po-379 

sition of Ti2p, Nb3d, Zr3d photoemission lines for the 1G and 2G ONTs in Figure 4 a-f 380 

was conducted and compared with the results of our previous XPS research on the 381 

Ti-13Nb-13Zr alloy reported in the earlier work [13].  382 

The titanium in electrochemically obtained 1G and 2G ONTs occurs mainly as the 383 

TiO2. The binding energy of the prominent peak (Figure 4a) is located at 458.8 eV and is 384 

characteristic of Ti4+ oxidation state as observed in anatase [48]. A weak contribution of 385 

oxidized titanium characteristic for trivalent titanium is visible at binding energy 457.2 eV 386 

[49]. Both chemical states were previously observed in the Ti-13Nb-13Zr alloy, for which 387 

91.64% of titanium atoms were in 4+ valence state and 8.36% in the 3+ [13]. The amount of 388 

the trivalent titanium in the 1G and 2G ONTs is lower than in mentioned reference sam-389 

ple; for the 1G ONTs Ti3+ atoms account for only 1.81 % of all titanium atoms, whereas for 390 

the 2G ONTs, only 6.35 %. 391 

 392 

  

(a) (b) 

  

(c) (d) 
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(e) (f) 

  

(g) (h) 

Figure 4. XPS high resolution spectra for Ti2p7/2: (a) 1G ONTs, Ti2p1/2; (b) 2G ONTs, Ti2p1/2; (c) 1G 393 

ONTs, Nb3d; (d) 2G ONTs, Nb3d; (e) 1G ONTs, Zr3d; (f) 2G ONTs, Zr3d; (g) Sample-dependent 394 

atomic concentration; (h) Relative composition elements dependent on the sample. 395 

 396 

The deconvolution of the lines Nb3d of the 1G and 2G ONTs indicates the presence 397 

of Nb in one chemical state – the position of the Nb3d5/2 at about 207.4 eV (Figure 4c-d) is 398 

characteristic for the Nb2O5 oxide [50]. The same result for niobium was observed in 3G 399 

ONTs in our previous studies [13]. Analysis of the zirconium lines in Figure 4e-f revealed 400 

some similarities between the surfaces of the 1G and 2G ONTs and previously reported 401 

electrochemically modified Ti-13Nb-13Zr. The positions of deconvoluted peaks indicate 402 

the presence of ZrO2 with a peak at 182.3 eV and Zr in another oxidation state with a peak 403 

at 182.9 eV or Zr(OH) [51]. The amount of Zr in a particular chemical state is different for 404 

1G and 2G ONTs, and differs even more when compared with the previously analyzed 405 

3G ONTs sample [13]. 406 

The results of the contribution of the particular chemical state for the electrochemi-407 

cally obtained 1G, 2G, G3 ONTs layers, and reference alloy are summarized in Figure 4g. 408 

The data points represent the calculated atomic concentration for each atom in each 409 

chemical state. The general observation suggests that Nb and Zr bonded with oxygen or 410 

OH group in anodic ONTs layers are relatively stable – their amount does not depend on 411 

the applied procedure of electrochemical modification. In the case of Ti, applied 412 

anodization generally influences the amount of titanium but also titanium chemical states. 413 

This is worth noting that applied procedures for electrochemical oxidation of 414 

Ti-13Nb-13Zr in all three generations lead to changes in the relative ratios of the elements 415 

under consideration (Figure 4h). Those changes are related to titanium as only the relative 416 

ratios of Ti/Zr, and Ti/Nb are changed when compared with the reference sample. Based 417 

on the 1G and 2G ONTs layers studies, it can also be observed that even if the relative 418 

amount of sample constituents is almost identical, as observed for the 1G and 3G [13] 419 

ONTs layers, their chemical composition is different.  420 

 421 
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3.4. Electronic Properties 422 

Statistical analysis of the contact potential difference maps in Figure 5 allowed to 423 

determine the arithmetic average (CPDav), the root mean square deviation (CPDrms), the 424 

skewness (CPDsk), the excess kurtosis (CPDku) and the autocorrelation length (CPDal) i.e. 425 

parameters that quantitatively describe electronic properties of the Ti-13Nb-13Zr alloy 426 

surface covered with ONTs. The values of above parameters are presented in Table 3.  427 

It was found that the substrate surface covered with ONTs is characterized by the 428 

higher value of the CPDav in comparison with the biomedical Ti-13Nb-13Zr alloy, re-429 

gardless of the solution composition from which nanotubes were obtained. Moreover, it 430 

was stated that the 3G ONTs are characterized by the highest CPDav value (ca. –387 mVKP) 431 

among all the investigated biomaterials. This result may be related to the different chem-432 

ical composition of solutions and hence different concentration of fluorine ions in elec-433 

trolytes (Table 2), from 0.5% F for the 1G ONTs, 2% for the 2G ONTs and 4% for the 3G 434 

ONTs.  435 

 436 

  

(a) (b) 

  

(c) (d) 

Figure 5. CPD maps determined for: (a) Ti-13Nb-13Zr alloy; (b) 1G ONTs; (c) 2G ONTs; (d) 3G 437 

ONTs. 438 

The root mean square deviation (CPDrms) determines the deviation of CPD heights in re-439 

lation to the arithmetic average whereas autocorrelation length (CPDal) characterizes the 440 

spatial distribution of CPD heights on the material surface. In other words, CPDal is a 441 

measure of the distance over the surface by which one would find a surface feature (CPD 442 

in this case) that is statistically different from the one that can be found in the original 443 

location. The CPDrms parameters obtained for the investigated surfaces indicate increasing 444 

heights of CPD in the order Ti-13Nb-13Zr, 1G ONTs, 2G ONTs, and 3G ONTs. Simulta-445 

neously values of CPDal parameter show that the correlation length is the highest for 446 

204:5808427565



J. Funct. Biomater. 2023, 14, x FOR PEER REVIEW 14 of 24 
 

 

Ti-13Nb-13Zr substrate and decreases for surfaces covered with the nanotubes. Generally, 447 

both parameters i.e. CPDrms and CPDal indicate that the Ti-13Nb-13Zr substrate is charac-448 

terized by the most uniform surface of all the samples tested and also that the production 449 

of nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr surface increases its electrical heterogeneity. Increase in 450 

CPDrms and CPDal determined for the surfaces covered with ONTs can be explained by 451 

increasing dimensions of outer diameters the nanotubes from 87(10) nm for the 1G ONTs, 452 

103(10) nm for the 2G ONTs, and 342(34) nm for the 3G ONTs. Skewness (CPDsk) and 453 

excess kurtosis (CPDku) describe the shape of the CPD distribution and give additional 454 

information on the CPD peaks/valleys profile. It was found that for all investigated sam-455 

ples CPDsk and CPDku parameters change in the range ±0.3 (see Table 3) thus one can state 456 

that for each material tested CPD distribution follows a Gaussian (normal) distribution. 457 

Table 3. Statistical parameters calculated using CPD maps of the Ti-13Nb-13Zr substrate and for the 458 

1G, 2G and 3G ONTs; CPDav is the arithmetic average, CPDrms is the root mean square deviation, 459 

CPDal is the autocorrelation length, CPDsk is the skewness, and CPDku is the excess kurtosis; VKP is 460 

the voltage measured versus Kelvin probe. 461 

Parameter Ti-13Nb-13Zr 1G ONTs 2G ONTs 3G ONTs 

CPDav [mVKP] −634.2 −566.5 −480.4 −386.7 

CPDrms [mVKP] 17.8 19.1 23.7 24.7 

CPDal [µm] 63.61 31.37 43.12 52.29 

CPDsk –0.20 0.06 –0.15 0.07 

CPDku –0.09 0.05 0.28 –0.02 
 462 

Histograms of the CPD values with fitted Gaussian distributions are shown in 463 

Figure 6. The comprehensive description of the histograms preparation and the determi-464 

nation of the parameters can be found elsewhere [5254]. 465 

 466 

 467 
Figure 6. CPD histograms determined for the Ti-13Nb-13Zr alloy and for the 1G, 2G and 3G ONTs; 468 

solid lines—fit of the Gaussian function. 469 

 470 

Approximation of the histograms using the Gaussian function allows determining arith-471 

metic average CPDav and the standard deviation which in this case corresponds to the 472 

CPDrms parameter. Values of CPDsk and CPDku also indicate that the CPD heights are 473 

symmetrically distributed around the average as well as that the investigated surfaces do 474 

not show inordinately high peaks/deep valleys. Generally one can state that the entire 475 

surface of the Ti-13Nb-13Zr alloy is evenly covered with ONTs irrespective of the differ-476 

ent production process (solution composition, anodization parameters). 477 
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 478 

3.5. Surface Wettability 479 

The nature of the interaction of the biomaterial with the tissue, related to each of the 480 

key properties of the surface layer mentioned above, is also determined by surface 481 

wettability. It determines protein adsorption, blood coagulation and biological response. 482 

Most of the commonly used biomaterials are hydrophobic and has a high affinity for 483 

many proteins. Immediately after implantation, the biomaterial is covered with a layer of 484 

proteins. These are mainly albumin, fibrinogen, fibronectin, immunoglobulins and von 485 

Willebrand factors. In shaping the surface properties of implants, wettability should also 486 

be taken into account, which is important for the osetoinduction process preceding 487 

osseointegration and affects the absorption of molecules favoring the adhesion of 488 

fibroblasts and/or bacteria [55,56]. Hydrophilic surfaces have better biological activity in 489 

contact with body fluids, and thus provide better osseointegration [57]. The surface 490 

wettability tests of the produced ONTs layers showed that the contact angle measured for 491 

the Ti-13Nb-13Zr alloy without and with veritically oriented 1G, 2G and 3G ONTs took 492 

the following Ѳ values in sequence: 62.9(9) °, 25.3(5) °, 11.9(1) ° and 14.7(2) °, respectively 493 

(Figure 7).  494 

 495 

  

(a) (b) 

  

(c) (d) 

Figure 7. Image of a water drop on the surface the Ti-13Nb-13Zr alloy: (a) Non-anodized; (b) Ano-496 

dized in 0.5 % HF; (c) Anodized in 1 M (NH4)2SO4 + 2 % NH4F; (d) Anodized in 1 M C2H6O2 + 4 % 497 

NH4F. 498 

 499 

The tests performed confirmed the favorable hydrophilic nature of the produced ONTs 500 

layers. Investigation of the contact angle of the individual sample surface showed that 501 

they were hydrophilic in nature both before and after anodization (Figure 7a-d). A 502 

reduction in Ѳ value was observed for the samples after anodization, which indicates an 503 

increase in hydrophilicity. The most advantageous hydrophilic properties showed the 2G 504 

ONTs, then 3G ONTs, 1G ONTs, and the smallest Ti-13Nb-13Zr alloy. The obtained 505 

wettability results of nanotubular surfaces on titanium are similar [58]. Using anodization 506 

as a method of electrochemical modification enhance surface wettability of titanium and 507 

its alloys. 508 

 509 

 510 

3.6. In Vitro Hemocompatibility Study 511 

Currently, the most popular method of determining hemocompatibilty is the he-512 

molysis test. The process of hemolysis is based on the transition hemoglobin into the 513 
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cytoplasma due to the rupture of erythrocytes. According to the ASTM F756-17 standard 514 

[38] the biocompatibility of the 1G and 2G ONTs examinations were performed (Figure 8).  515 

 516 

 517 

Figure 8. Anti-hemolytic activity of the 1G and 2G ONTs on the Ti-13Nb-13Zr alloy. 518 

 519 

The value of the hemolytic index lower than 2 indicates that the biomaterial is 520 

nonhemolitic. The obtained results of in vitro hemocompatibility study shown in Figure 8 521 

revealed the value of the hemolytic index of 0.05 for both the 1G and 2G ONTs. The he-522 

molytic index for the 3G ONTs we found to be 0.00 [13]. The highest hemolytic index of 523 

0.30 was reported for the non-anodized Ti-13Nb-13Zr alloy [13]. The obtained values 524 

prove that the proposed electrochemical modification ensures outstanding 525 

hemocompatibility. In case of the 3G ONTs it is even possible to completely eliminate 526 

hemolysis. 527 

 528 

3.7. Cytotoxity and Cell Adhesion Assay 529 

The interaction of the substrate material with a nanotubular structure with the bio-530 

logical environment can also be assessed during the use of cell cultures and cellular re-531 

sponse on the surface prepared in this way. In the past, in order to evaluate cytotoxicity 532 

of biomaterials for medicine, in vitro mammalian cell culture tests were used. At present 533 

morphology, chemistry surface and type of cells especially concentration and time of 534 

exposure determine cytotoxicity of nanomaterials. The test article showed no cytotoxic 535 

potential to L-929 mouse fibroblast cells for the non-anodized Ti-13Nb-13Zr alloy and 536 

with the obtained 1G, 2G and 3G ONTs layers (Table 4). It can be noticed that in the case 537 

of oxide nanotubes produced on the vital Ti-13Nb-13Zr alloy by the anodizing method, 538 

the obtained cytotoxicity for mouse fibroblast cells is similar. The adhesion, proliferation 539 

and migration of cells forming bone tissue is related to the diameters of nanotubes. This 540 

is confirmed by numerous studies showing that the ONTs surface is conducive to the 541 

growth of cells. It should be noted that different research groups used different cell col-542 

onies, which affected the results of the study [5961]. 543 

Based on the prepared samples for cytotoxicity testing, cell adhesion to layers 544 

obtained via anodization and to the starting material was also tested. The cells adhere 545 

with different efficiency which can be seen in Table 5. The obtained results of the 546 

adhesion test showed a different degree of adhesion depending on the tested oxide layer. 547 

For the self-passive oxide layer present on the Ti-13Nb-13Zr alloy and for the 1G ONTs, 548 

high cell adhesion was obtained. For the 2G and 3G ONTs the medium adhesion was 549 

revealed. It can be colerated with diameter and lenght of the obtained nanotubes in 550 

207:4571028573



J. Funct. Biomater. 2023, 14, x FOR PEER REVIEW 17 of 24 
 

 

dependence of generation. Cell adhesion decreased with the growth and length of the 551 

ONTs. 552 

Table 4. Cell response for the Ti-13Nb-13Zr alloy before and after formation of 1G, 2G and 3G 553 

ONTs. 554 

Material Percent Viability [%] System Suitability 

Positive control 0.54 No Cytotoxic Potencial 

Negative control 98.33 No Cytotoxic Potencial 

Ti-13Nb-13Zr (1x) 92.26 No Cytotoxic Potencial 

Ti-13Nb-13Zr (2x) 97.18 No Cytotoxic Potencial 

Ti-13Nb-13Zr (3x) 97.49 No Cytotoxic Potencial 

Ti-13Nb-13Zr (4x) 99.63 No Cytotoxic Potencial 

1G ONTs (1x) 100.6 No Cytotoxic Potencial 

1G ONTs (2x) 85.29 No Cytotoxic Potencial 

1G ONTs (3x) 103.8 No Cytotoxic Potencial 

1G ONTs (4x) 98.67 No Cytotoxic Potencial 

2G ONTs (1x) 87.91 No Cytotoxic Potencial 

2G ONTs (2x) 99.59 No Cytotoxic Potencial 

2G ONTs (3x) 106.3 No Cytotoxic Potencial 

2G ONTs (4x) 106.2 No Cytotoxic Potencial 

3G ONTs (1x) 88.45 No Cytotoxic Potencial 

3G ONTs (2x) 89.97 No Cytotoxic Potencial 

3G ONTs (3x) 95.02 No Cytotoxic Potencial 

3G ONTs (4x) 96.63 No Cytotoxic Potencial 

 555 

Table 5. Estimated cell adherence to the Ti-13Nb-13Zr alloy before and after formation of 1G, 2G 556 

and 3G ONTs. 557 

Material Level of adhesion 

Ti-13Nb-13Zr High 

1G ONTs High 

2G ONTs Medium 

3G ONTs Medium 

  558 

ONTs layers are able to increase the bioactivity of the implant surface. First of all, they 559 

increase the surface roughness at the nano-scale, forming a biomimetic nanostructure, 560 

which is similar to natural rough bone tissue. Bone-forming cells (osteoblasts) have been 561 

proven in numerous studies [62,63] to adhere to a surface that is morphologically and 562 

chemically similar to natural bone tissue. The interaction of the nanotube-structured sub-563 

strate material with the biological environment can also be assessed during the use of cell 564 

culture. Cell adhesion is related to the diameter of the nanotubes, research shows in [64]. 565 

The authors showed that oxide nanotubes with a smaller diameter had a more stimulating 566 

effect on cell growth and differentiation. 567 

 568 

 569 

 570 

 571 

208:9349128203



J. Funct. Biomater. 2023, 14, x FOR PEER REVIEW 18 of 24 
 

 

3.8. Thrombogenicity Test 572 

The alpha Kappendorf coefficient was 0.88, which proved very good compatibility 573 

of thrombogenicity assesment carried out by the two experts. The relationship between 574 

the evaluations is shown in Table 6. Numbers in the table cells represent the number of 575 

samples. 576 

Table 6. Number of samples assigned to each expert. 577 

 Expert 2 
E

xp
er

t 
1 

 Class 1 Class 2 Class 3 Class 4 Class 5 

Class 1 5 0 0 0 0 

Class 2 1 4 0 0 0 

Class 3 0 1 8 1 0 

Class 4 0 0 1 9 1 

Class 5 0 0 0 0 7 

The result of the Kruskal – Wallis test was significant (p=0.0000) which means that at least 578 

one group differs from the rest. Results of the post-hoc test is shown in Table 7 and Figure 579 

9.  580 

Table 7. Results of the post-hoc test. 581 

 1G ONTs 2G ONTs 3G ONTs Ti-13Nb-13Zr 

1G ONTs  0.0030 0.1520 0.5908 

2G ONTs 0.0030  0.0000 0.4582 

3G ONTs 0.1520 0.0000  0.0017 

Ti-13Nb-13Zr 0.5908 0.4582 0.0017  

 582 

      583 

Figure 9. Thrombogenicity of the studied Ti-13Nb-13Zr alloy before and after formation of 1G, 2G 584 

and 3G ONTs (in six-level ordinal scale). 585 

The class 0 meant very small thrombogenicity comparable with negative control. The 586 

class 5 meant very high thrombogenicity comparable with positive control. Meaning of a 587 
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given class was described in Table 1 and each description was exemplified by images of 588 

the biomaterial surfaces (Bionate 55D polymer, PEEK, Ti6Al7Nb alloy with layer of TiN, 589 

PEEK polymer, ZrO2+Y2O3 ceramics and oraz glass covered by collagen) dotted by 590 

thrombocytes and their aggregates. Usage of the interval scale limited the possibility of 591 

applying of advanced statistical methods and made worse the quality of inference but, on 592 

the other hand, made carrying out a statistical proof possible. 593 

In order to study how the expert assessments differ the alfa Kappenrorf coefficient 594 

was used. Taken values from 0 to 1 where 0 means total discrepancy of the expert as-595 

sessments and 1 means their total agreement. It is accepted in literature data that the co-596 

efficient value larger than 0.8 means a very good agreement in the assessments. The alpfa 597 

Kappendorf coefficient for the presented studies was 0.88, thus, the expert’s opinions 598 

were practically equal. Further analysis was carried out with the use of the 599 

Kruskal–Wallis test with post-hoc multiple comparison method.  600 

Thrombogenicity of the 1G and 3G ONTs layers is practically the same and those 601 

biomaterials strongly unfavorably influence activation of coagulation  factors. They 602 

were classified to class 4 and 5, respectively. The class 5 contains samples of positive 603 

control, so the 3G ONTs biomaterial activates the coagulation system in the same degree 604 

as strongly thrombogenic collagen. Athorombogenic properties of the 1G ONTs bio-605 

material are only slightly better that these of the 3G ONTs, but one should remember that 606 

there are no differences statistically important between those two materials (p=0.1520 – 607 

see Table 4). Thrombogenicity of the 2G ONTs and Ti-13Nb-13Zr does not differ, how-608 

ever these biomaterials show much better athrombogenic properties than the 1G and 3G 609 

ONTs. The 2G ONTs and Ti-13Nb-13Zr were classified into class 1 and 3, respectively. 610 

The class 1 contained biomaterials slightly worse from the positive control (Table 1). 611 

Thus, the 2G ONTs biomaterial has small effect on coagulation system. The Ti-13Nb-13Zr 612 

alloy is situated in class 3, however there are no statistical proofs that it differs from the 613 

2G ONTs (p=0.4582, compare Table 4).  614 

 615 

3.9. Drug Release Kinetics 616 

To check the possibility of a potential use of ibuprofen loaded Hep-DOPA/ONTs as 617 

carriers for the controlled release of drug, was compared the ibuprofen release profiles for 618 

three generation of oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr alloy obtained via anodization. 619 

The analysis of the obtained results showed a rapid increase in the released ibuprofen in 620 

the first 10 minutes for the 1G ONTs (Figure 10). A continuous increase in drug content is 621 

observed up to 30 minutes. After this time, the ibuprofen content began to decrease, and 622 

after 60 minutes, the drug content dropped to 0. In the first 10 minutes ibuprofen is re-623 

leased from 16.25 % for the 2G ONTs and 10.96 % for the 3G ONTs. Between 20 and 30 624 

minutes, there is an increase in drug release to about 35 and 36 %. From 40 minutes, the 625 

release of the drug decreases to less than 10 % at 60 minutes. The high dose released from 626 

the 1G ONTs in the first minutes proves the possibility of rapid anti-inflammatory and 627 

analgesic effect by releasing the substance from the nanotubular coating, which is neces-628 

sary to relieve pain in peri-implantation tissues and reduce inflammation without using 629 

oral analgesic therapy [65].  630 

Ibuprofen (C16H18O2) is a non-steroidal anti-inflammatory drug, a derivative of 631 

propionic acid [66]. It has anti-inflammatory, analgesic and antipyretic properties. It in-632 

hibits platelet aggregation. The action mechanism of ibuprofen is based on the inhibition 633 

of the activity of the COX-1 and COX-2 cyclooxygenase enzymes [66]. COX-2 enzyme ac-634 

tivity increases rapidly in inflamed tissues. The inhibition of this enzyme by ibuprofen 635 

reduces the inflammatory process from the first moments of action. Orally administered 636 

ibuprofen has a number of side effects. Therefore, administration of the ibuprofen in the 637 

form of a drug release system reduces the risk of side effects without irritating the gas-638 

trointestinal mucosa, which is especially important in ulceration and bleeding from the 639 

stomach and duodenum [67]. Ibuprofen is a drug that cannot be used long-term like an-640 

tibiotics [67]. Therefore, the rapid release of a dose of ibuprofen in the first moment after 641 
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implantation can effectively inhibit the action of the COX-2 enzyme and thus limit the 642 

development of the first inflammation in the tissues surrounding the implant. Orally 643 

administered ibuprofen disintegrates very rapidly. The disintegration time of ibuprofen 644 

in the liver is about 2 hours, therefore ibuprofen is an excellent substance for application 645 

in controlled drug release systems [6870]. The drug immobilized inside the nanotubes 646 

must be soluble in water environments so that they dissolve in body fluids, in particular 647 

in blood. This condition must be met to achieve full biodistribution in the human body. 648 

The advantage of using ibuprofen is that it is 90% bound to plasma proteins [70]. 649 

 650 

 

Figure 10. Ibuprofen release profile from the 1G, 2G and 3G ONTs on the Ti-13Nb-13Zr alloy in 651 

function of the time. 652 

 653 

In addition, the material to which the drug is applied must be biocompatible. Oxide 654 

nanotubes belong to a group of materials characterized by a developed and diversified 655 

surface, and thus a greater possibility of application of therapeutics [71]. In the case of 656 

ONTs of the 1G, 2G and 3G with a single-walled structure, the drug is applied to the in-657 

side of the nanotube by attaching the drug to the surface with covalent amide or ester 658 

bonds [72,73]. Ibuprofen from the nanotubes is released through the so-called "burst ef-659 

fect”, i.e. a rapid release of the drug within the first 15 minutes [71,74]. The primary 660 

mechanism of drug release is the Gallagher-Corrigan model. This model describes a 661 

two-stage drug release kinetics. According to the Gallagher-Corrigan model, the first 662 

phase of drug release is its burst from the polymer Hep-DOPA matrix. The second stage 663 

is slow release determined by the matrix degradation. The rate of the drug release pro-664 

cess in this type of drug delivery systems is high in the initial period, then it decreases 665 

[71].  666 

5. Conclusions 667 

The obtained FE-SEM and TEM results confirmed the presence of the 1G, 2G and 3G 668 

oxide nanotubes on the Ti-13Nb-13Zr alloy surface obtained via anodization in different 669 

conditions. The morphological parameters of the obtained oxide nanotubes increased 670 

with the increase in the fluorine ions content in the solution causing the increase in the 671 

surface roughness. The Ra parameter for the 3G ONTs was over 8 times higher in com-672 

parison with the 1G ONTs and 10 times higher in relation to the 2G ONTs. XPS studies 673 

showed that these nanotubular layers of three generations were composed of TiO2, Nb2O5, 674 

ZrO2, and ZrOx. The electronic properties of the 1G, 2G and 3G ONTs tested by the SKP 675 

method depended on the content of F ions. Statistical analysis of the contact potential 676 

difference maps showed that the quantitative parameters in the form of the arithmetic 677 

mean and the square root of the height irregularity increased with the increase in the 678 

content of fluorine ions in the solution from 0.5 % to 4 %. The 2G nanotubular oxide layers 679 
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show the best hydrophilic properties. Biological assessment of hemocompatibility of the 680 

obtained ONTs revealed no hemolytic effects confirming the fulfillment of the require-681 

ments for clinical use. The best adhesion was shown by the 1G ONTs and the alloy before 682 

surface modification. The thrombogenicity of the 2G ONTs and Ti-13Nb-13Zr alloy does 683 

not differ from each other, but they have much better athrombogenic properties than the 684 

1G and 3G ONTs. The ibuprofen release profile from the Hep-DOPA matrix from three 685 

type of oxide nanotube generation was investigated. A two-stage Gallagher-Corrigan 686 

model was selected to describe the kinetics of ibuprofen release mechanism. 687 
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