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Abstract

Medical implants should meet several relevant con-

ditions for safely use. Grafts have to be free from tox-

icity and allergenic features, and also free from muta-

genic and carcinogenic effects. In dependence on the

use requirements can be extended on hemo- and

thrombo-compatibility, and also on bio-functionality.

Every implant undergo to gradual degradation due to

contact with body fluids. Corrosion is a significant

phenomenon in the case of metallic implants, and it

can results in metalosis and also in lose of mechani-

cal property of an implant. The most often used me-

tallic materials are: titanium and its alloys, Co-Cr-Mo

alloys and medical steel 316L. These materials pos-

sess proper mechanical and physico-chemical  prop-

erties, but their tolerance by the recipient body is di-

verse. An improvement in biocompatibility and toler-

ance of metallic materials can be reached by a sur-

face modification. Types of surface modification meth-

ods can be divided onto two groups: physico-chemi-

cal and biochemical methods. Physico-chemical meth-

ods of modification cause changes in chemical com-

position of the existing surface, whereas biochemical

methods rely on attachment of small organic mol-

ecules, which allow to bind to the surface of specific

proteins, making the implant surface more attractive.
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Streszczenie

Implanty medyczne powinny spe³niaæ wiele istot-

nych warunków, aby mog³y byæ bezpiecznie stoso-

wane u osób chorych. Od wszczepów wymaga siê

braku toksyczno�ci i cech alergennych oraz braku

dzia³añ mutagennych i kancerogennych. W zale¿no-

�ci od zastosowañ wymagania poszerzaj¹ siê o hemo-

i trombozgodno�æ oraz biofunkcjonalno�æ. Wszystkie

implanty z czasem ulegaj¹ degradacji. W przypadku

implantów metalicznych znacz¹cym zjawiskiem jest

korozja, która mo¿e prowadziæ do metalozy oraz do

utraty ich w³a�ciwo�ci mechanicznych. Metalami naj-

szerzej stosowanymi w medycynie jest tytan i jego

stopy, stopy Co-Cr-Mo oraz stal medyczna 316L.

Materia³y te cechuj¹ dobre w³a�ciwo�ci mechaniczne

i fizyko-chemiczne. Tolerancja przez organizm biorcy

jest zró¿nicowana. Poprawa biozgodno�ci i tolerancji

materia³u mo¿e byæ osi¹gniêta drog¹ modyfikacji jego

powierzchni. Rodzaje zmian powierzchni wszczepów

metalicznych mo¿na najogólniej podzieliæ na dwie

grupy: fizyko-chemiczn¹ i biochemiczn¹. Metody fi-

zyko-chemiczne powoduj¹ zmiany sk³adu chemicz-

nego istniej¹cej powierzchni. Metody biochemiczne

oparte s¹ na przy³¹czaniu zwi¹zków organicznych,

które u³atwiaj¹ wi¹zanie bia³ek do powierzchni "uatrak-

cyjniaj¹c" warstwê wierzchni¹ wszczepu.
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Introduction

The history of implants reaches many thousand years
ago, when Central American Mayas were filling up the losses
in dentition with especially chosen shells [1]. First official
publication concerning the implants application is originated
in 1565, when Petronius wrote about the application of
golden plates in purpose of the palate defects correction. In
XVII century Fabritius was using the wires made of iron,
copper and bronze to connect the bones [2]. In 1804 Bell
applied golden and silver needles and also aluminium and
brass plates [1].

The brand new metallic materials appeared in the XX
century. In 1920 in the USA a new alloy consisting of cobalt-
chromium-molybdenum was designed. Its name was
Vitallium. During the 2nd World War titanium was in the cen-
tre of interest, but finally titanium alloys and titanium itself
were implemented to medicine after 1940. In the years of
1972-74 the widely known and applied in implantology medi-
cal steel AISI 316L was designed and implemented [2].

Commonly used definition of biomaterial is expressed
as following: "material which is natural or designed by man,
being placed completely or partially in living structure or
biomedical application fulfils, sustains of substitutes the
natural function"[3].

European Union Norm defines the implants as: "medi-
cal devices that contact with tissue / bone (including body
fluids) (�)and blood [4].

The medical products is defined as: "any material, in-
strument, apparatus, equipment or any other article (�)
solely or principally for the purpose of diagnosis (�), treat-
ment (�) of disease (�) or in the case of injury (�), and
replacement orf modification the anatomy or of physiologi-
cal process" [4].

Taking into consideration the fact that implants remain
in contact with various kinds of tissues and body fluids they
have to meet many rigorous conditions. One of the most
important features is its bio-compatibility, defined as ability
of given material for a proper functioning with simultaneous
lack of negative influence on recipient organism [5]. The
not less important feature is bio-functionality, consisting of
planned functions' performance in vivo during assumed time,
and finally the corrosion resistance, abrasive wear and ho-
mogeneity. So far it was impossible to create such a mate-
rial that would completely fulfil all above mentioned condi-
tions and functions. Typical undesirable organism reaction
for not-properly chosen biomaterial is surrounding the im-
plant with fibrous tissue and creating a kind of "capsule" to
exclude the given biomaterial from organism and any con-
tact with tissue [6]. To effectively use orthopedical and den-
tal implants the materials and osseous tissues surface com-
bination is necessary [7]. All biomaterials are subjected to
degradation. It is understood that material transforms into
less complex transition or final products. It is important to
assure that degradation products will not cause any nega-
tive effects (like toxic effects, mutation, cancer, inflamma-
tion) and that there is a possibility of fast removing of the
implant from an organism [8].

The metallic implants are subjected to corrosion proc-
esses being the consequence of body fluids influence. Bio-
corrosion can be also caused by the stresses existing in the
metal or forming under influence of external forces. The
corrosion products can create the layer adhering to the metal
surface. Such the layer can protect metal from subsequent

S³owa kluczowe: biomateria³y metaliczne, modyfi-

kacje powierzchni, biozgodno�æ

[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 52-62]

Wstêp

Historia stosowania implantów  siêga wielu tysiêcy lat,
kiedy to w Ameryce Centralnej Majowie uzupe³niali braki w
uzêbieniu specjalnie do tego celu wybranymi muszlami [1].
Pierwsza publikacja na temat stosowania implantów pocho-
dzi z 1565 roku, kiedy to Petronius pisa³ o u¿ywaniu z³otych
p³ytek do korekcji wad podniebienia.  W XVII wieku Fabri-
tius  stosowa³ druty wykonane z ¿elaza, miedzi i br¹zu do
³¹czenia ko�ci [2]. W 1804 roku Bell u¿y³ ig³y ze z³ota i sre-
bra oraz p³ytki z aluminium i mosi¹dzu [1].

W XX wieku pojawi³y siê nowe tworzywa metaliczne. W
1920 roku w USA, dla potrzeb medycznych opracowano
stop kobaltowo-chromowo-molibdenowy o nazwie Vitallium.
W czasie II wojny �wiatowej zaczêto interesowaæ siê tyta-
nem, ale dopiero po 1940 roku wdro¿ono go i jego stopy do
medycyny. W latach 1972-74 w Stanach Zjednoczonych
opracowano i opatentowano sk³ad stali medycznej AISI
316L, szeroko stosowanej w implantologii [2].

Powszechnie u¿ywana definicja biomateria³u to: mate-
ria³ naturalny lub wytworzony przez cz³owieka, który umiesz-
czony ca³kowicie lub czê�ciowo w ¿ywej strukturze lub w
zastosowaniach biomedycznych spe³nia, podtrzymuje lub
zastêpuje funkcjê naturaln¹"[3].

Norma Unii Europejskiej definiuje implanty jako: "wyro-
by medyczne kontaktuj¹ce siê z tkank¹  miêkk¹/ko�ci¹ (w
tym z p³ynami �ródtkankowymi) (...)  oraz z krwi¹ [4].

Mianem wyrobu medycznego okre�la siê: "ka¿dy mate-
ria³, instrument, aparat, urz¹dzenie lub inny artyku³, (...) wy-
³¹cznie lub g³ównie w celu diagnozowania, (...) leczenia (...)
w stanie chorobowym (...) b¹d� w przypadku urazu, (...) a
tak¿e zastêpowania lub modyfikacji anatomii albo procesu
fizjologicznego [4].

Ze wzglêdu na to, ¿e implanty pozostaj¹ w kontakcie z
ró¿nego typu tkankami i p³ynami ustrojowymi, musz¹ spe³-
niaæ wiele rygorystycznych warunków. Jedn¹ z wa¿niejszych
cech  jest  biozgodno�æ, okre�lana jako zdolno�æ materia³u
do w³a�ciwego funkcjonowania, z jednoczesnym brakiem
negatywnego wp³ywu na organizm biorcy [5]. Niemniej istot-
n¹ cech¹ jest  biofunkcjonalno�æ, polegaj¹ca na wype³nia-
niu zaplanowanych funkcji in vivo przez zak³adany czas, a
tak¿e  odporno�æ na korozjê, zu¿ycie �cierne i jednorod-
no�æ. Do tej pory nie uda³o siê wytworzyæ biomateria³u, któ-
ry ca³kowicie spe³nia³by wszystkie wy¿ej wymienione funk-
cje. Typow¹, niekorzystn¹ reakcj¹ organizmu na �le dobra-
ny biomateria³ jest otaczanie implantu tkank¹ w³óknist¹ i
tworzenie swoistej "kapsu³y", w celu wykluczenia biomate-
ria³u z kontaktu z tkank¹ [6]. Dla skutecznego stosowania
implantów ortopedycznych i stomatologicznych niezbêdne
jest uzyskanie zespolenia powierzchni materia³u z tkank¹
kostn¹ [7]. Wszystkie biomateria³y ulegaj¹ degradacji, przez
któr¹ rozumie siê przekszta³cenie materia³u w mniej z³o¿o-
ne produkty przej�ciowe lub koñcowe.  Istotne jest, aby pro-
dukty degradacji nie wywo³ywa³y negatywnych skutków,
takich jak efekty toksyczne, mutagenne, kancerogenne, sta-
ny zapalne, oraz by istnia³a mo¿liwo�æ szybkiego usuniêcia
ich  z organizmu [8].

Implanty metaliczne podlegaj¹ procesom korozji zacho-
dz¹cym pod wp³ywem p³ynów ustrojowych. Biokorozjê mog¹
wywo³ywaæ równie¿ naprê¿enia istniej¹ce w metalu lub
powstaj¹ce pod dzia³aniem si³ zewnêtrznych. Produkty ko-
rozji mog¹ utworzyæ warstwê przylegaj¹c¹ do powierzchni
metalu i w ten sposób zabezpieczaæ metal przed dalszym
niszczeniem [9].
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Metalem powszechnie akceptowanym do produkcji im-
plantów jest tytan i jego stopy. Tytan jest wysoce odporny
na korozjê dziêki cienkiej i stabilnej powierzchniowej war-
stwie tlenkowej. Jednak warstwa ta mo¿e ulec zniszczeniu,
co w konsekwencji wywo³uje gwa³towne  uwalnianie jonów
tytanu, które dyfunduj¹ do otaczaj¹cych tkanek i mog¹ byæ
wraz z krwi¹ transportowane do odleg³ych tkanek [10].

Modyfikacja powierzchniowa jako
metoda poprawiaj¹ca w³a�ciwo�ci
implantu

Biozgodno�æ wszczepu zale¿y od fizycznej struktury
materia³u i jego w³asno�ci fizykochemicznych w obszarze
wzajemnego oddzia³ywania z uk³adem biologicznym [11].
W celu poprawy biotolerancji, odporno�ci korozyjnej i od-
porno�ci na zu¿ycie �cierne, przy jednoczesnym zachowa-
niu korzystnych cech biomateria³ów, dokonuje siê zmian w
obrêbie warstwy wierzchniej implantu [6].
Modyfikowane powierzchnie wszczepów metalicznych po-
winny byæ:
- jednorodne,
- o odpowiedniej adhezji daj¹cej wysok¹ odporno�æ na de-
laminacjê warstwy,
- wytrzyma³e i funkcjonalne,
- jak najcieñsze, aby nie zmienia³y parametrów geometrycz-
nych i mechanicznych ca³ego implantu,
- wytrzyma³e na sterylizacjê [5].
Wszystkie rodzaje modyfikacji powierzchni implantów me-
talicznych mo¿na podzieliæ na dwie grupy:
- fizyko-chemiczne, czyli takie które powoduj¹ zamierzon¹
zmianê sk³adu chemicznego na istniej¹cej powierzchni oraz
takie, które zmieniaj¹ w³a�ciwo�ci fizyczne tj. mikrostruktu-
rê, topografiê  powierzchni, odporno�æ  korozyjn¹ i odpor-
no�æ na zu¿ycie przez tarcie;
- biochemiczne, oparte s¹ na wytwarzaniu lub przy³¹czaniu
zwi¹zków organicznych, które u³atwiaj¹ wi¹zanie biologicz-
nie aktywnych makrocz¹steczek do powierzchni [5].

Modyfikacja powierzchni implantów metalicznych mo¿e
byæ wykonywana ró¿nymi  metodami, a ka¿da z nich daje
nieco inne w³a�ciwo�ci powierzchni. Do zastosowañ orto-
pedycznych i stomatologicznych modyfikuje siê powierzch-
niê celem uzyskania odpowiedniego stopnia jej porowato-
�ci. Tkanka kostna z ³atwo�ci¹ przerasta pow³oki chropo-
wate, co zapewnia trwa³e po³¹czenie implantu z otaczaj¹c¹
tkank¹. Wyniki badañ in vitro wskazuj¹ na pozytywne zwi¹zki
miêdzy chropowato�ci¹ powierzchni i wi¹zaniem komórek,
aktywacj¹ osteoblastów, syntez¹ kolagenu i dojrzewaniem
chondrocytów [12]. Natomiast w przypadku kontaktu implan-
tu z krwi¹ wymaga siê jak najmniejszego stopnia chropo-
wato�ci jego powierzchni. Mikrowg³êbienia na powierzchni
s¹ szybko wype³niane przez komórki krwi [13].

Najprostsz¹ modyfikacj¹ powierzchni metalicznych jest
szlifowanie materia³em �ciernym o ró¿nym stopniu ziarni-
sto�ci. Pozwala ono na ró¿nicowanie stopnia chropowato-
�ci powierzchni. Z powodu wprowadzonych przez materia³
�cierny zanieczyszczeñ wymagane s¹ dalsze obróbki po-
wierzchni.

Obróbk¹ tak¹ jest miêdzy innymi polerowanie elektroli-
tyczne, które jest procesem anodowego roztwarzania me-
tali. Przy³o¿one napiêcie powoduje, ¿e zasadnicza czê�æ
³adunku elektrycznego gromadzi siê na punktach wzniesieñ
chropowato�ci powierzchni, które dziêki temu s¹ intensyw-
nie roztwarzane i niwelowane [6]. Polerowanie elektrolitycz-
ne pozwala uzyskaæ powierzchnie ca³kowicie wolne od de-
formacji bez naruszenia budowy sieci krystalicznej. Stopieñ
wyg³adzenia jest tym wiêkszy, im struktura i sk³ad chemicz-

destruction [9].
The commonly production-accepted metal is titanium

and its alloys. Titanium is highly corrosion resistant due to a
thin and stable layer of oxides. However such the layer can
be destroyed and in consequence allows to rapid titanium
ions release. Such ions can diffuse into surrounding tissues
and can be transported with blood to distant tissues [10].

Surface modification as a method
improving an implant
characteristics

Biocompatibility of implant depends on materials physi-
cal structure and its physical and chemical properties in the
region of interactions with biological system [11].
Certain changes in the region of implant surface layer are
implemented to improve the biotolerance, corrosion resist-
ance and abrasive wear resistance with simultaneous keep-
ing advantageous of biomaterials features [6].
Modified metallic implant surfaces should be:
- homogenous
- with appropriate adhesion, which should give high surface
delamination resistance
- durable and functional
- as thinnest as possible to assure that whole implant's geo-
metrical and mechanical parameters are unchanged
- sterilization process resistant
All kinds of metallic implant surface modifications can be
divided into following groups:
- physico-chemical - these are the modifications that make
intentional chemical configuration changes at the existing
surface and such that change the physical properties (micro-
structure, surface topography, corrosion resistance and
abrasive wear resistance)
- biochemical - these modifications base on organic com-
pounds' creation or addition, that facilitate the surface bind-
ing of biologically active macromolecules.

The metallic implant surface modification can be per-
formed with various methods. Each of these give slightly
different results. In a case of orthopaedic and dental appli-
cations the surface is modified in such a way that its poros-
ity is sufficiently high. The osseous tissue binding to a rough
surface assures the fixed connection between implant and
surrounding tissue. The in vitro examinations show that there
are positive relations between roughness of surface and
cells binding, activation of osteoblasts, collagen synthesis
and cartilage growing [12]. However in the case of implant
contact with blood the implant porosity has to be as small
as possible. All (even the smallest) pores on the implant's
surface are almost immediately filled with blood cells [13].

The easiest modification of metallic implants surface is
grinding with different degree of granularity of abrasive
material. It allows to diversify the grade of surface rough-
ness. Further treatment is needed since the abrasive mate-
rial introduces impurities.

The electrolytic polishing is such a treatment. This proc-
ess is the anodic metal pulping. Applying the voltage causes
the effect, that essential part of the electric charge gathers
in the points of elevations. Such points are intensively lev-
elled and pulped due to this process [6]. Electrolytic polish-
ing allows to get the surfaces completely free of deforma-
tions and without breaking of the crystal structure. The grade
of smoothing is the geater if the structure and chemical com-
position are more homogenous [2]. The sandblasting proc-
ess is widely used during production of dental and ortho-
paedic implants [14]. The corundum grains used in this
method allow to both clean of the surface and to get its
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ny stopu s¹ bardziej jednorodne [2].
Przy wytwarzaniu implantów stomatologicznych i orto-

pedycznych czêsto stosuje siê  piaskowanie (sandbla-
sting)[14]. Wykorzystywane w tej metodzie ziarna korundu
pozwol¹ zarówno oczy�ciæ, jak i uzyskaæ odpowiedni¹ chro-
powato�æ powierzchni metalu, co sprzyja osadzaniu siê ko-
mórek na powierzchni implantu. Uderzenie ziaren korundu
o powierzchniê metalu przekazuje jej odpowiedn¹ energiê
kinetyczn¹. Energia ta jest czê�ciowo absorbowana przez
sieæ krystaliczn¹ implantu powoduj¹c powierzchniowe top-
nienie materia³u oraz liczne defekty sieci krystalicznej. Wiel-
ko�æ obszaru topnienia i liczba defektów sieci krystalicznej
implantu zale¿y od w³a�ciwo�ci pod³o¿a i energii kinetycz-
nej ziaren korundu.

Czyste ziarna korundu s¹ równie¿ dodawane do wod-
nej zawiesiny dwutlenku tytanu lub hydroksyapatytu (HA).
Utworzona w ten sposób mieszanina zostaje poddana su-
szeniu, a nastêpnie spiekaniu. Tak przygotowanymi ziar-
nami, których rdzeniem jest korund, modyfikuje siê po-
wierzchniê implantu w procesie piaskowania. Warstwy TiO2

lub HA charakteryzuj¹ siê dobr¹ adhezj¹ do powierzchni
metalu i nie ulegaj¹ zmianom pod wp³ywem sonikowania,
czy te¿ czyszczenia w roztworze alkoholu. Metoda piasko-
wania pozwala uzyskaæ powierzchniê implantu o �rednim
stopniu chropowato�ci w granicach Ra =10-15 µm. Na po-
wierzchniê metalu mo¿e byæ równie¿ nak³adana nierozpusz-
czalna warstwa krzemowo-ceramiczna. Modyfikowane w ten
sposób powierzchnie przyspieszaj¹ odnowê tkanki kostnej
[14]. Metoda ta, w po³¹czeniu z innymi technikami modyfi-
kacji powierzchni, takimi jak trawienie kwasami, pozwala
uzyskaæ poprawê integracji implantu z ko�ci¹. Maksymal-
ne wi¹zanie z ko�ci¹ obserwuje siê dla implantów podda-
nych procesowi piaskowania cz¹steczkami TiO2 o wielko-
�ci ziaren w zakresie 180-220 µm [12].

Do�æ popularnym procesem modyfikacji powierzchni ty-
tanu i jego stopów jest hydrotermiczna zmiana powierzchni
tytanu poprzez zanurzenie w wodnym roztworze CaO z jed-
noczesnym ogrzewaniem. Wysokie warto�ci pH, ci�nienia i
temperatury roztworu przyczyniaj¹ siê do zwiêkszenia gru-
bo�ci warstwy modyfikowanej powierzchni i wzmagaj¹ syn-
tezê tytanianu wapnia na tytanie i jego stopach. Na takiej
powierzchni zachodzi zwiêkszone wytr¹canie siê apatytu.
Du¿¹ zalet¹ powierzchni poddanej hydrotermicznej obrób-
ce jest jej sterylno�æ, nieodzowna dla wszczepu przed ope-
racj¹. W metodzie tej dziêki mo¿liwo�ci doboru ró¿nych tem-
peratur i ci�nieñ, mo¿liwe jest tworzenie ró¿nych mikrostruk-
tur implantu [15].

Prost¹ metod¹ chemiczn¹, dziêki której mo¿na induko-
waæ bioaktywno�æ tytanu i jego stopów, jest obróbka w wod-
nym roztworze 10 M NaOH, zakoñczona ogrzewaniem.

W procesie na powierzchni czystego tytanu i jego sto-
pów Ti-6Al-4V, Ti-6Al-2Nb-Ta, czy Ti-15Mo-5Zr-3Al  two-
rzy siê cienka warstwa tytanianu sodu. Na tak przygotowa-
nej powierzchni materia³u, w �rodowisku sztucznego p³ynu
ustrojowego SBF (simulated body fluid) tworzy siê gêsta i
jednorodna warstwa apatytu. Zmodyfikowana powierzch-
nia metalu u³atwia ³¹czenie ¿ywej ko�ci z warstw¹ apatytu.
Podczas obróbki cieplnej warstwa hydro¿elu jest odwod-
niona i przekszta³cona do trwa³ej postaci amorficznej lub
krystalicznej. Mo¿liwo�æ kontrolowania takiej modyfikacji po-
wierzchni mo¿e okazaæ siê korzystna w zahamowaniu he-
terogenicznego zarodkowania warstwy wierzchniej. Daje to
pozytywne rokowania w obszarze badañ nad zastawk¹ ser-
ca i patologicznego zwapnienia, gdzie proces mineralizacji
nie jest po¿¹dany [16, 17]. Do modyfikacji powierzchni bio-
materia³ów mo¿na równie¿ zastosowaæ roztwory kwasów.
Zanurzaj¹c tytan lub jego stopy w kwasie mo¿na nadaæ
obrabianej powierzchni specjalne w³asno�ci elektryczne,

appropriate roughness. This favour the cells settling on the
implant surface. The corundum grains that are stroking the
metal surface transfers to it an adequate kinetic energy.
This energy is partially absorbed by metal crystal net caus-
ing the local surface melting and numerous crystal struc-
ture defects. The area of melting and the number of crystal
structure defects depends on the properties of base and
the kinetic energy of corundum grains.

Clean corundum grains are also added to the water sus-
pension of titanium dioxide or hydroxyapatite (HA). The mix-
ture created in this way is subjected to drying and then
sintering. Such the grains, which core is corundum, modify
the surface of implant during sandblasting process. The lay-
ers of TiO2 and HA indicate good adhesion to the metal
surface and sonication process or during cleaning in alco-
hol solution do not change the properties. The sandblasting
method allows also to obtain implant surface with medium
level of roughness within the range of Ra = 10-15 µm. The
insoluble ceramic-silicon layer can also be applied on the
implants surface. The surface modified in this way acceler-
ates the osseous tissue renewal process [14]. This method,
combined with other surface modification techniques (such
as acids etching), allows to obtain considerable improve-
ment of implant and bone integration. The maximal setting
with bone are observed in the case of implants being sub-
jected to sandblasting process with TiO2 molecules, and size
of the used molecules is within a range of 180-220 µm [12].

The modification process of titanium and its alloys sur-
face called hydrothermal surface modification is also quite
popular. It is performed by immersion in a water solution of
CaO and simultaneous heating. The solution high pH, pres-
sure and temperature values are causing the increase of
modified layer thickness. It also intensify the calcium titanate
synthesis on the titanium and its alloys. At such the surface
increased precipitation of apatite occurs. An advantage of
surface being subjected to hydrothermal treatment is its ste-
rility which is necessary before implantation. Wide range of
temperatures and pressures in this method allow to create
different microstructures at implant surface [15].

A treatment in 10 M NaOH water solution finished with
heating is a simple chemical method allowing to induce the
bioactivity of titanium and its alloys. During this process on
the surface of titanium and its alloys (Ti-6Al-4V, Ti-6Al-2Nb-
Ta or Ti-15Mo-5Zr-3Al) thin layer of sodium titanate is cre-
ated. At such the material surface, in the presence of simu-
lated body fluids (SBF), the dense and homogenous apa-
tite layer is created. Modified metals surface facilitates the
connection of living bone tissue with apatite layer. During
the heat treatment the layer of hydrogel is dehydrated and
transformed to a stable amorphous or crystal form. A possi-
bility of control of such the surface modification can be ad-
vantageous in an inhibition of top surface heterogeneous
nucleation. It gives a positive prognosis in the scope of car-
diac valve studies and pathological calcinosis, where the
mineralization process is not desirable [16, 17].

Acid solutions can also be used in the biomaterials sur-
face modification process. During the process of immers-
ing of titanium or its alloys in the acid solutions special elec-
tric, optic or biochemical properties can be set [18]. The
samples of titanium modified with fosfonian acid (eg.
Metylodiphosphonic (MDP), propylo-1,1,3,3-tetra-
phosphonic (PTP) and etylo-1,1,2-triphosphonic (ETP) ac-
ids) allow for good proliferation of osteoblasts [19]. It has
been observed, that a total number of proteins is much higher
at the ETP treated surface than at non-modified versions.
Functional groups of these acids improve the cellular adhe-
sion, grow of osseous tissue and connection between im-
plants and bones [19, 20]. The covalent bonds created be-
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tween phosphonic acid molecules and titanium surface can
build, in this way, the scaffolds for newly growing bone, fi-
nally leading to connection of implant and tissue [19].

The thermal treatment can create highly resistant layer
on the titanium surface. It bases on the gathering of the
hydroxyapatite powder (HA) on the way of precipitation re-
action from the solution of Ca(NaO3)2·4H2O and
(NH4)2HPO4. The HA powder, being roasted in the vacuum
furnace after being hydrated with distilled water, create the
paste which is located on the titanium details. After this proc-
ess the details are subjected to drying and heat treatment.
This method allows to get thin and physically resistant rough
HA layer. The space among the pores is increased together
with increase of grain size and temperature level (20).

The calcium phosphate nucleates and grows on the ti-
tanium from a water solution through the surface induced
mineralisation (SIM). This process if different than conven-
tional methods of hydroxyapatite layers precipitation due to
low treatment temperature and creating the uniform layers
on the surfaces with complex shapes and also with surface
micro-porosities. Thanks to low temperature there is possi-
bility for control of the transformation phase and crystallisa-
tion process. This process can be important for studies in
the scope of artificial heart valve calcinosis, where the proc-
ess of mineralisation in vivo is completely undesirable. Pre-
liminary studies show that such the created layers are sta-
ble and the rate of bone creating is faster than in the case of
layers being created in the way of plasma spraying [21].

High hopes are connected with the method using the
phenomenon of laser ablation, which is named PLD-Method
(Pulsed Laser Deposition). Strongly focused impulse laser
beam falls on vaporised metal (the shield). The absorption
of laser beam causes induction of shield atoms leading to
an ablation. Then the reaction between the laser beam and
a vaporised metal occurs. It results in increase of vaporized
metal energy and further diffuse. Finally the matter is set on
the modified surface. The monolayers or mutlilayers of dif-
ferent kinds (oxides, nitrides, carbides, borides and others
and their compositions) can be embedded with PLD method.
Layers get with this method are characterised with goods
adhesion, homogenity and nanocrystalline structure. It is
also possible to get thin fuleren layers in the carbon coat-
ings, organic coatings consisting of  conductive polymers,
diamond or hydroxyapatite layers [22]. The laser radiation
properties also allow to create and modelling of scratches
with depth of a few micrometers. Hallgren and co-workers
[23] modified the bearing surface of titanium screw thread
using the 532 nm and 10 Hz neodymium laser beam. The
laser beam passed through the quartz plate is deflected
and then focused on the thread surface in the form of 290
light spots. These spots are penetrating the material for a
depth of 30µm and created the craters of 10µm diameter.
Such pits allow to be penetrated by osseous tissues and
bones creating cells. During the process of ablation the heat
is transported through the layer of titanium oxide. In the
consequence large tensions are formed in the proximity of
craters that can cause micro-breaks among them. This
method is used for micro-modelling the threads of dental
and orthopaedic implants with complex shapes [23].

With sol-gel method there is possibility to produce inor-
ganic layers, such as glasses and ceramics, on the surface
of metallic implants [24]. With this method there are spread
layers with one or more components. This technology al-
lows to control the roughness of layer and presence of hy-
droxyl groups. To improve the properties of HA layers put
on the metallic biomaterial, as first the silica layer is em-
bedded, and then the calcium phosphate [6]. The study car-
ried by Michalik and co-workers [25] presents that the ad-

optyczne i/lub biochemiczne [18]. Próbki tytanu modyfiko-
wane kwasami fosfoniowymi, (np. kwas metylodifosfonio-
wy (MDP),  kwas propylo-1,1,3,3-tetrafosfoniowy (PTP) i
kwas etylo-1,1,2-trifosfoniowy (ETP)) pozwalaj¹ na dobr¹
proliferacjê osteoblastów [19]. Stwierdzono, ¿e ca³kowita
ilo�æ bia³ek jest znacznie wy¿sza na tytanie modyfikowa-
nym ETP, ni¿ na niemodyfikowanych jego powierzchniach.
Grupy funkcyjne tych kwasów poprawiaj¹ adhezjê komór-
kow¹, wzrost i tworzenie siê tkanki kostnej oraz po³¹czenie
miêdzy implantem i ko�ci¹ [19, 20]. Wi¹zania kowalencyj-
ne powsta³e pomiêdzy cz¹steczkami kwasu fosfoniowego i
powierzchni¹ tytanu mog¹ w ten sposób tworzyæ rusztowa-
nia (scafolds) dla nowo tworz¹cej siê ko�ci, prowadz¹c osta-
tecznie do po³¹czenia implantu z tkank¹ [19].

Bardzo trwa³¹ warstwê fosforanu na tytanie mo¿na uzy-
skaæ poprzez obróbkê termiczn¹. Polega ona na uzyskaniu
proszku hydroksyapatytowego (HA) na drodze reakcji wy-
tr¹cenia z roztworu, zwi¹zków Ca(NaO3)2·4H2O i (NH4)2HPO4.
Wypra¿ony w piecu pró¿niowym proszek HA, po uwodnie-
niu wod¹ destylowan¹, tworzy pastê, w której umieszcza siê
tytanowe detale. Po naniesieniu pasty, detale te poddaje siê
suszeniu i obróbce cieplnej.  Metoda ta pozwala otrzymaæ
cienk¹, trwa³¹ fizycznie porowat¹ warstwê HA. Przestrzeñ
miêdzy porami zwiêksza siê wraz ze wzrostem ziaren pro-
porcjonalnie do wzrostu temperatury [20].

Warstwa fosforanu wapnia zarodkuje i wzrasta na tyta-
nie z wodnego roztworu poprzez proces powierzchniowo
indukowanej mineralizacji fosforanu wapnia (SIM - surface
induced mineralization). Proces ten ró¿ni siê od konwen-
cjonalnych metod wytr¹cania warstw hydroksyapatytu ni-
sk¹ temperatur¹ obróbki, a tak¿e tworzeniem jednorodnych
warstw na powierzchniach o z³o¿onych kszta³tach, jak rów-
nie¿ na mikroporowato�ciach powierzchni. Dziêki niskiej
temperaturze, mo¿liwe jest sterowanie przemianami fazo-
wymi i procesem krystalizacji. Proces ten mo¿e mieæ du¿e
znaczenie dla obszaru badañ w zakresie patologicznego
wapnienia sztucznej zastawki, gdzie proces mineralizacji
in vivo nie jest po¿¹dany. Wstêpne wyniki badañ pokazuj¹,
¿e tak powsta³e warstwy s¹ trwa³e, a tempo tworzenia ko-
�ci jest szybsze, ni¿ na warstwach uzyskanych metod¹
natryskiwania plazmowego [21].

Du¿e nadzieje w in¿ynierii powierzchni wi¹¿e siê z me-
tod¹ wykorzystuj¹c¹ zjawisko ablacji laserowej, która w no-
menklaturze miêdzynarodowej zosta³a nazwana metod¹
osadzania laserem impulsowym PLD-Pulsed Laser Depo-
sition. Polega ona na tym, ¿e silnie zogniskowana, impul-
sowa wi¹zka laserowa pada na kolejne miejsca odparowy-
wanego materia³u (tarczy). Poch³oniêta energia wi¹zki la-
serowej powoduje wzbudzenie atomów tarczy, w miejscu
padania plamki laserowej, prowadz¹c do ablacji. Nastêp-
nie zachodzi oddzia³ywanie pomiêdzy promieniowaniem
laserowym, a odparowanym materia³em, którego efektem
jest wzrost energii i rozproszenie odparowanego materia³u,
a potem osadzenie go na  modyfikowanym pod³o¿u. Tech-
nik¹ PLD mo¿na osadzaæ monowarstwy lub wielowarstwy
ró¿nego rodzaju: tlenków, azotków, wêglików, borków i in-
nych, lub ich kompozycji. Pow³oki uzyskane t¹ metod¹ cha-
rakteryzuj¹ siê dobr¹ adhezj¹,  jednorodno�ci¹ i nanokry-
staliczn¹ struktur¹. Mo¿liwe jest otrzymanie cienkich warstw
fulerenowych w pow³okach wêglowych, pow³ok organicz-
nych sk³adaj¹cych siê z przewodz¹cych polimerów, pow³ok
diamentowych, czy te¿ warstw hydroksyapatytowych [22].
W³a�ciwo�ci promieniowania laserowego pozwalaj¹ równie¿
na tworzenie i modelowanie rys o g³êboko�ci kilku mikro-
metrów. Hallgren i wspó³pracownicy [23] dokonali modyfi-
kacji powierzchni no�nej gwintu �ruby tytanowej, wykorzy-
stuj¹c wi¹zkê laserow¹ o d³ugo�ci fali 532 nm i czêstotliwo-
�ci 10 Hz, emitowan¹ przez laser neodymowy. �wiat³o la-
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sera przepuszczane przez p³ytê kwarcow¹ zostaje ugiête,
a nastêpnie skupione na powierzchni gwintu w postaci 290
plamek �wietlnych. Plamki te penetruj¹ materia³ na g³êbo-
ko�æ 30 mm i tworz¹ kratery o �rednicy10 mm. Utworzone
wg³êbienia pozwalaj¹ na penetracjê przez komórki ko�cio-
twórcze. Podczas procesu ablacji ciep³o jest transportowa-
ne w warstwie tlenku tytanu. W rezultacie powstaj¹ du¿e
naprê¿enia termiczne, które mog¹ powodowaæ pêkniêcia
wokó³ kraterów. Metoda ta s³u¿y do mikromodelowania gwin-
tów implantów stomatologicznych i ortopedycznych o z³o-
¿onych kszta³tach [23].

Metod¹ zol-gel mo¿na wytwarzaæ warstwy nieorganicz-
ne, takie jak szk³a i ceramiki na powierzchni wszczepów
metalicznych [24]. Metod¹ t¹ nanoszone s¹ najczê�ciej po-
w³oki tlenkowe jedno- i wielosk³adnikowe. Technologia ta
pozwala na sterowanie porowato�ci¹ warstwy obecno�ci¹
grup hydroksylowych. W celu poprawy w³a�ciwo�ci warstw
HA nanoszonych na biomateria³ metaliczny, jako pierwsz¹
nanosi siê warstwê krzemionki, a nastêpnie warstwê fosfo-
ranu wapnia [6]. Badania przeprowadzone przez Michalika
i wspó³pracowników [25] wykazuj¹, ¿e przyczepno�æ po-
w³ok HA do pod³o¿a tytanowego jest wy¿sza, ni¿ badane
porównawczo pow³oki diamentopodobne. Pow³oki HA na
pod³o¿u tytanowym otrzymane metod¹ zol-gel, s¹ pow³o-
kami a charakterze dyfuzyjnym. Do�æ istotna jest mo¿liwo�æ
uzyskania warstw HA o dzia³aniu bakteriobójczym zawie-
raj¹cych jony srebra, miedzi i cynku [6]. Uzyskane warstwy
zapewniaj¹ ochronê przed korozj¹ oraz s¹ odporne na �cie-
ranie [24].

Nanoszenie pow³ok na wszczepy mo¿e odbywaæ siê
równie¿ na drodze elektroforezy [26]. Dziêki odpychaniu siê
jednakowo na³adowanych cz¹steczek nie dochodzi do ko-
agulacji i aglomeracji. Metodê elektroforetyczn¹ stosuje siê
do nanoszenia warstw hydroksyapatytowych z ró¿nego ro-
dzaju zawiesin wodnych. Uzyskane t¹ metod¹ warstwy wy-
kazuj¹ obni¿on¹ przyczepno�æ do pod³o¿a. Poprawê ad-
hezji mo¿na uzyskaæ poprzez elektroforetyczne nanosze-
nie pow³oki hydroksyapatytowej na wcze�niej naniesion¹
warstwê krzemionki. Zalet¹ tej metody jest mo¿liwo�æ uzy-
skania jednorodnej warstwy na wyprofilowanej powierzch-
ni oraz w¹ski zakres temperatur procesu [6].

Du¿e znaczenie w modyfikacji powierzchni metalicznych
maj¹ chemiczne CVD - Chemical Vapour Deposition oraz
fizyczne PVD - Physical Vapour Deposition metody nano-
szenia warstw z fazy gazowej [24]. Brak jednolitego nazew-
nictwa oraz du¿a ró¿norodno�æ metod PVD powoduj¹, ¿e
czêsto te same metody nazywane s¹ przez autorów ró¿nie
[33]. Pomimo ró¿norodno�ci metod, tyko niektóre z nich
znalaz³y zastosowanie do powierzchniowych obróbek im-
plantów. Wykorzystuje siê je g³ównie do wytwarzania twar-
dych i odpornych na �cieranie oraz korozjê pow³ok wêgli-
ków, azotków,  a tak¿e tlenków metali na pod³o¿ach sto-
pów metalicznych. Dziêki metodzie RF CVD - Radio Frequ-
ency CVD mo¿liwe jest wytworzenie warstw diamentopo-
dobnych DLC (Diamond Like Carbon) oraz warstw nano-
krystalicznego diamentu  NCD (Nanocrystalline Diamon)
[27], które charakteryzuj¹ siê wysok¹ biotolerancj¹ [28].
Warstwa wêglowa powsta³a w metodzie RF CVD, poprzez
rozk³ad wêglowodorów, ma grubo�æ od kilkudziesiêciu do
kilkuset nanometrów, jest amorficzna lub nanokrystaliczna.
Warstwa wêglowa przechodzi w sposób p³ynny w przej�cio-
w¹ dyfuzyjn¹ warstwê wêglików metalu, a nastêpnie w pod-
³o¿e. Taka struktura zapewnia du¿¹ twardo�æ, bardzo do-
br¹ adhezjê do pod³o¿a i wysok¹ odporno�æ korozyjn¹ [29].
Czasami, w celu poprawy adhezji warstwy wêglowej do
pod³o¿a nanosi siê po�redni¹ amorficzn¹ pow³okê silikono-
w¹ [30]. Warstwy mog¹ byæ wykorzystywane do pokrywa-
nia implantów stomatologicznych, ortopedycznych i narzê-

hesion of HA layers to ground is higher than in the case of
examined diamond-like layers. The HA layers got on the
titanium surface with Sol-Gel method have a diffusive char-
acter. Quite important fact is the one, that there is possibil-
ity to obtain the bactericidal layers containing silver, copper
and zinc ions [6]. The layers obtained are corrosion and
abrasion resistant [24].

The layers spread on the implants can be also performed
on the way of electrophoresis [26]. Due to electrostatic re-
pulsion of the same charged particles there is no threat of
coagulation and agglomeration. The electrophoretic method
is used in the case of hydroxyapatite layers formation with
different kinds of water suspensions. But layers obtained in
this way are characterised with reduced base adhesion. An
improvement of adhesion can be obtained by electrophore-
sis layer embedding on the previously obtained layer of silica.
The advantage of this method is the narrow scope of tem-
peratures and possibility of embedding the homogenous
layer on the profiled surface [6].

Chemical Vapour Deposition (CVD) and Physical Va-
pour Deposition (PVD) methods, embedding the layers from
the gas phase, have a large importance in the metallic sur-
faces modification [24]. A lack of unified name system and
the large number of various PVD methods cause that many
authors call it in the different way [33]. Apart of this variety,
only some of them found its usage in the processes of sur-
face treatment of implants. These are used mainly during
the production of hard, abrasive and corrosion resistant lay-
ers of carbides, nitrides and metallic oxides on the metallic
alloys base. Thanks to RF CVD (Radio Frequency CVD)
method there is possibility to create diamond-like layers
(DLC - Diamond Like Carbon) and layers of nanocrystalline
diamond (NCD - Nanocrystalline Diamond) [27], which are
characterised with high bio-toleration [28]. The carbon layer
created in the RF CVD method, by the decomposition of
hydrocarbons, has the thickness of a few to tens of
nanometers and is amorphic or nanocrystalline. The car-
bon layer transforms smoothly to transitional diffusive layer
of metal carbides, and then into a base metal. Such the
structure assures high toughness, very good base adhe-
sion and also high corrosion resistance [29]. Sometimes, to
improve the carbon layer adhesion to the base, the amorphic
silicon layer is embedded [30]. Layers can be used to cover
the dental and orthopaedic implants and surgical equipment.
The layer of amorphic or crystalliine carbon can be also
created with the MW CVD (Micro Wave CVD) method and
with the method that uses a hot filament (HF CVD) [2]. With
PA CVD method (Plasma Assisted CVD) there is possibility
to obtain the layer of TiO2 on the 316L steel surface. Such a
surface can improve the steel corrosion resistance [31].

Plasma Spraying method is also the method of surface
modification. Plasma is produced in the burner under the
influence of electrical arc created between central tungsten
electrode and anode - copper nozzle cooled with water. The
coating material is fed in the form of powder directly to a
burner by which gas is blown through. This gas transforms
into a plasma form (the temperature is in the range of 104

oC). With this method there is possibility to get the HA lay-
ers with the nano- and poly-crystalline structure [32]. Moreo-
ver it is possible to get the layers with Al2O3, ZrO2 and pure
titanium with this method. [6]. The cohesion forces and the
phenomenon of molecules jamming have the influence on
the layer adhesion. Taking into consideration all above, it is
important to adequately prepare the surface (cleaning from
oxides and fats) before plasma spray treatment. The layer
adhesion can be also improved by increase of base sur-
face roughness [33].

The glowing methods are also the part of plasma meth-
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ods. These methods use the glow discharges occurring in
the gas mixture in the pressure range 10-3-13 hPa. Ionised
gas  used in this method, has high concentration of charged
particles obtained by current flowthrough the gas. As a con-
sequence of constant power absorption form the electric
field, the plasma used in the glowing techniques has a low-
temperature character, is non-balanced and not isothermal.
During production of surface layer the abnormal discharges
is used (i.e.  full cathode surface takes part). The glow dis-
charge is the source of heat energy which aids and speeds
up the chemical and physical processes taking place in the
phases boundary: implant - reactive gas. In the glowing fur-
naces - the cathode is a sample and anode - cold furnace
walls. In the area of cathode potential fall there is dissocia-
tion of gas particles and  ionisation. In the electric field posi-
tive nitrogen ions are heading to the cathode, are rapidly
accelerated at the cathode region, and then hitting the cath-
ode. As a consequence they pass part of their kinetic en-
ergy to it, what leads to heating the sample and partial at-
omisation of its surface. The cathode, additionally heated
with heating radiation, absorbs the gas atoms which diffuse
into the cathode, and make chemical compounds with sam-
ple components [33].

Nitriding and oxidizing under glow discharge allows to
create the TiN+Ti2N+aTi(N) layers and TiO2 on the titanium
alloy OT-4-0 (0,4-1,4% Al; 0,5-1,3% Mn; 0,3%Fe; 0,12%
Si; Ti- the rest). The thickness of these layers is 35-40µm
and 60µm, respectively. The research lead by Czarnowska
and co-workers shows that the layers are characterised with
big biocompatibility in relation to human fibroblasts [34]. The
use of hydrocarbons in the glowing techniques allows for
production of carbide layers, titanium carbide or carbon lay-
ers [33,35]. Wierzchoñ and co-workers got the
Ti(CN)+Ti2N+aTi(N) diffusive layer on the Ti-1Al-1Mn base,
in the process using carbonitride in the conditions of glow-
ing discharge. The layers got in the way of nitriding and
carbonitriding glowing are the barrier against the metalose
phenomenon, and are characterised by good corrosion re-
sistance and abrasive wear. In in vivo experiments follow-
ing was observed: high degree of cells proliferation, smaller
thickness of bags developed around the implant and not
noticed  presence of implant components around. All above
is the evidence of layer good biocompatibility [36]. The glow-
ing techniques are used for cleaning, activating and modi-
fying the biomaterials and implants surfaces. The advan-
tage of these methods is possibility of controlling the tech-
nological parameters what allows to shape the microstruc-
ture and topography of surface. Additionally it allows to con-
trol the chemical and phase composition of surfaces being
produced. The glowing nitriding process allows also to cre-
ate outer layer on the elements built of titanium alloys with
complicated shapes [34, 35].

The ions implantation is the outer layer treatment based
on built-in other atoms in solid body as a consequence of
gathering adequate kinetic energy in a strong electric field
(ranged from several keV to several MeV). An ion, in the
first stage of its movement, causes ionisation of the base
and then the exchange of electrons between ion and base
atoms. In the final stage of an ion movement, the collisions
are of the elastic character [33]. The energy of bombarding
ions should be chosen in this way, that the implantation
process should be predominant to the ion etching process
[27]. The elements the most often used are carbon, nitro-
gen and silicon [6]. The ions implantation allows to improve
the surface toughness and decrease friction coefficient on
the basis of changes in the crystal net in the region being
located just under the surface [4]. Additionally the ions im-
plantation increases the surface corrosion resistance with

dzi chirurgicznych. Warstwê krystalicznego lub amorficz-
nego wêgla mo¿na równie¿ uzyskaæ metod¹ mikrofalowe-
go wzbudzania plazmy niskoci�nieniowej (MW CVD) oraz
metod¹ z zastosowaniem gor¹cego w³ókna (HF CVD) [2].
Metod¹ PA CVD - Plasma Assisted CVD mo¿na otrzymaæ
warstwê TiO2 na powierzchni stali 316L. Warstwa taka przy-
czynia siê do podwy¿szenia odporno�ci korozyjnej stali [31].

Technologi¹ modyfikacji warstwy wierzchniej jest tak¿e
metoda natryskiwania plazmowego (Plasma Spraying). Pla-
zma powstaje w palniku, pod wp³ywem ³uku elektrycznego
wytwarzanego pomiêdzy centralnie umieszczon¹ elektro-
d¹ wolframow¹ i anod¹ - miedzian¹ dysz¹ ch³odzon¹ wod¹.
Materia³ pow³oki podawany jest w postaci proszku do palni-
ka, przez który przedmuchiwany jest gaz przechodz¹cy w
stan plazmy (temperatura rzêdu 10 000oC). Metod¹ natry-
skiwania plazmowego mo¿na uzyskaæ warstwy HA o struk-
turze nano- i polikrystalicznej [32]. Ponadto t¹ metod¹ mo¿na
równie¿ uzyskaæ warstwy z Al2O3, ZrO2, oraz z czystego
tytanu [6]. Na przyczepno�æ pow³oki do pod³o¿a maj¹ wp³yw
g³ównie zjawiska zakleszczania siê cz¹steczek i si³y kohe-
zji. Z tego powodu, przed natryskiwaniem plazmowym na-
le¿y odpowiednio oczy�ciæ powierzchniê z t³uszczu oraz z
tlenków. Przyczepno�æ pow³ok do pod³o¿a mo¿na zwiêk-
szyæ poprzez zwiêkszenie chropowato�ci powierzchni pod-
³o¿a [33].

Do grupy technik plazmowych zalicza siê tak¿e metody
jarzeniowe, wykorzystuj¹ce wy³adowanie jarzeniowe zacho-
dz¹ce w mieszaninie gazowej w zakresie ci�nieñ 10-3-13
hPa. U¿ywa siê w nich zjonizowanego gazu o du¿ej kon-
centracji na³adowanych cz¹steczek, uzyskanego w wyniku
przep³ywu pr¹du elektrycznego w gazach. Plazma wyko-
rzystywana w technikach jarzeniowych ma charakter ni-
skotemperaturowy, nierównowagowy i nieizotermiczny na
skutek ci¹g³ego pobierania energii z pola elektrycznego. Do
wytwarzania warstw wykorzystuje siê wy³adowanie jarze-
niowe anormalne, tzn. takie w którym bierze udzia³ po-
wierzchnia ca³ej katody. Wy³adowanie jarzeniowe jest �ró-
d³em energii cieplnej, które wspomaga i przyspiesza pro-
cesy chemiczne i fizyczne zachodz¹ce na granicy faz im-
plant-gaz reaktywny. W piecach jarzeniowych katod¹ jest
wsad, a anod¹ zimne �ciany pieca. W obszarze katodowe-
go spadku potencja³u zachodzi dysocjacja cz¹steczek gazu
i jego jonizacja. W polu elektrycznym dodatnie jony azotu
zd¹¿aj¹ ku katodzie, przy której ulegaj¹ znacznemu przy-
spieszeniu, zderzaj¹c siê z ni¹ i oddaj¹c jej czê�æ swej ener-
gii kinetycznej, co z kolei prowadzi do nagrzewania wsadu
i czê�ciowego rozpylania jego powierzchni. Katoda ogrze-
wana dodatkowo promieniowaniem cieplnym pochodz¹cym
z przykatodowych obszarów wy³adowañ, adsorbuje atomy
gazu, które dyfunduj¹ w jej g³¹b i tworz¹ zwi¹zki chemiczne
ze sk³adnikami wsadu [33].

Azotowanie i utlenianie jarzeniowe umo¿liwia wytworze-
nie warstw typuTiN+Ti2N+aTi(N) oraz TiO2 na stopie tytanu
OT-4-0 (0.4-1.4% Al.; 0.5-1.3% Mn; 0.3% Fe; 0.12% Si; Ti-
reszta). Grubo�ci tych warstw wynosz¹ odpowiednio 35-40
µm i 60 nm. Badania przeprowadzone przez Czarnowsk¹ i
wspó³pracowników pokazuj¹, ¿e warstwy te charakteryzuj¹
siê du¿¹ biozgodno�ci¹ w odniesieniu do  ludzkich fibrobla-
stów [34]. U¿ycie wêglowodorów w technikach jarzeniowych
pozwala na wytworzenie warstw wêglika tytanu lub warstw
wêglowych [33,35]. Wierzchoñ i wspó³pracownicy, w pro-
cesie wêgloazotowania w warunkach wy³adowania jarze-
niowego, uzyskali dyfuzyjn¹ warstwê Ti(CN)+Ti2N+aTi(N)
na stopie tytanu Ti-1Al-1Mn. Pow³oki uzyskane na drodze
azotowania i wêgloazotowania jarzeniowego stanowi¹ ba-
rierê przed zaj�ciem zjawiska metalozy, charakteryzuj¹ siê
dobr¹ odporno�ci¹ na korozjê i na zu¿ycie przez tarcie. W
przeprowadzonych badaniach in vivo zaobserwowano wy-
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sok¹ proliferacjê komórek, mniejsz¹ grubo�æ torebek wy-
tworzonych wokó³ wszczepu oraz nie stwierdzono obecno-
�ci sk³adników stopu w otaczaj¹cych tkankach, co �wiad-
czy o biozgodno�ci tych warstw [36]. Techniki jarzeniowe
s¹ stosowane do oczyszczania, uaktywnienia i modyfikacji
biomateria³ów oraz powierzchni implantów. Zalet¹ tych
metod jest mo¿liwo�æ kontrolowania parametrów technolo-
gicznych co pozwala kszta³towaæ mikrostrukturê i topogra-
fiê powierzchni, a tak¿e sk³ad chemiczny i fazowy wytwa-
rzanych powierzchni. Proces azotowania jarzeniowego po-
zwala na wytworzenie wierzchniej warstwy na elementach
ze stopów tytanu o z³o¿onych kszta³tach [34, 35].

Implantacja jonów jest obróbk¹ warstwy wierzchniej, po-
legaj¹c¹ na wbudowywaniu obcych atomów w cia³o sta³e,
na skutek nabycia przez nie odpowiedniej energii kinetycz-
nej uzyskanej w silnym polu elektrycznym (od kilku keV do
kilku MeV). Jon w pierwszym etapie swojego ruchu powo-
duje jonizacjê pod³o¿a i dochodzi do wymiany elektronów
miêdzy jonem a atomami pod³o¿a. W koñcowym etapie ru-
chu jonu w ciele sta³ym, zderzenia maj¹ charakter sprê¿y-
sty  [33]. Energia jonów bombarduj¹cych powierzchniê po-
winna byæ tak dobrana, aby proces implantacji przewa¿a³
nad procesem trawienia jonowego [27]. Pierwiastkami naj-
czê�ciej stosowanymi w celu poprawy w³a�ciwo�ci u¿ytko-
wych implantów s¹: wêgiel, azot i krzem [6]. Implantacja
jonów pozwala na poprawê twardo�ci powierzchni i zmniej-
szenie wspó³czynnika tarcia na skutek zmian w sieci kry-
stalicznej w obszarze po³o¿onym tu¿ pod powierzchni¹ [4].
Ponadto implantacja jonów zwiêksza odporno�æ powierzchni
na korozjê przy niewielkim zu¿yciu materia³u ochronnego i
stosunkowo krótkim czasie obróbki [37]. Krupa i wspó³pra-
cownicy, na podstawie wyników przeprowadzonych badañ
stwierdzaj¹, ¿e implantacja jonami azotu powierzchni sto-
pu tytanu OT-4-0 poprawia jego odporno�æ korozyjn¹. Naj-
lepsz¹ odporno�æ na korozjê obserwuje siê dla warstw wy-
tworzonych przy strumieniu 1x1017 N·cm-2. Je¿eli nanokry-
staliczne wtr¹cenia TiN utworzone podczas implantacji s¹
koherentne (spójne) ze struktur¹ pod³o¿a tytanowego i jed-
norodnie rozproszone po ca³ej powierzchni, to proces im-
plantacji jest najkorzystniejszy, a wzrost odporno�ci koro-
zyjnej jest najwiêkszy [38].  W zastosowaniach medycznych
implantacja jonów ma zastosowanie w produkcji endopro-
tez stawu biodrowego, gdzie obserwuje siê nawet kilkudzie-
siêciotkrotny wzrost ¿ywotno�ci stawu, wykluczaj¹c potrzebê
ponownej wymiany protezy po jej zu¿yciu [6].

Przy³¹czanie zwi¹zków aktywnych biologicznie jest sze-
roko stosowan¹ metod¹ poprawy w³a�ciwo�ci biomateria³ów,
dziêki której mo¿liwa jest kontrola odpowiedzi na kontakt
komórek i tkanek. We wczesnych pracach czêstym obiek-
tem badañ by³y pod³o¿a polimerowe, ze wzglêdu na obec-
no�æ na ich powierzchniach grup funkcyjnych, umo¿liwiaj¹-
ce ³atwe przy³¹czanie zwi¹zków organicznych. Natomiast
metale lub ich stopy nie posiadaj¹ takich w³a�ciwo�ci.

Najprostsz¹ metod¹ modyfikacji powierzchni metalicz-
nych jest ich pasywacja, skutkuj¹ca powstawaniem tlen-
ków, które do�æ ³atwo adsorbuj¹ cz¹steczki wody, co pro-
wadzi do powstawania grup hydroksylowych. Mo¿liwe jest
równie¿ odk³adanie bia³ek drog¹ prostej fizycznej adsorp-
cji, ale wi¹zania takie s¹ stosunkowo s³abe [39]. Silanizacja
by³a do�æ d³ugo rozpatrywana jako wzorcowa metoda dla
przy³¹czania zwi¹zków organicznych do powierzchni TiO2,
Ti6Al4V lub Co-Cr-Mo [40, 41], ale niestety jest to proces
ma³o wydajny, bo ograniczony przez niewielk¹ liczbê grup
hydroksylowych Za pomoc¹ spektroskopii fotoelektronów
stwierdzono, ¿e tylko ok.15% tlenu na powierzchni przy³¹-
cza jon wodorowy [42]. Wiele uwagi po�wiêca siê formo-
waniu na powierzchni tytanu warstw tlenkowych oraz grup
hydroksylowych, które spe³niaj¹ du¿¹ rolê w tworzeniu po-

small protective material consumption and relatively short
treatment time [37]. Krupa and co-workers claims (on the
basis of their studies) that nitrogen ions implantation of OT-
4-0 titanium surface improves its corrosion resistance. The
best corrosion resistance was observed for layers created
with 1x1017N·cm-2. If TiN nanocrystalline inclusions, created
during implantation, are coherent with titanium base struc-
ture and homogenously scattered over whole surface, then
the implantation process is the most profitable and the in-
crease of corrosion resistance is the biggest [38]. In medi-
cal applications, the ions implantation is used in production
of endo-hip joint prosthesis, where the life time of implant is
tens percent longer, eliminating the need of exchanging the
prosthesis after its use [6].

The attachment of biologically active compounds is widely
used method for improving of biomaterials properties which
allow to control of cells and tissue response to contact with
implant surface. The early works was focused on polymer
materials due to presence at the polymer surface of func-
tional groups. These groups allowed for easy attach organic
compounds. The metals and their alloys do not posses such
properties. The easiest way to modify the metallic surface is
its passivation causing creation of oxides easily absorbing
molecules molecules of water. This, in turn, leads to creation
of hydroxide groups. There is also possibility to accumulate
of proteins by a simple physical absorption, however these
bonds are relatively weak [39]. Silanisation for a long time
was considered as a model-method for attachment of organic
compounds to surfaces of TiO2, Ti6Al4V or Co-Cr-Mo [41].
Unfortunately this process was of low efficiency since it was
limited by low quantity of hydroxide groups. Using the photo-
electrons spectroscope it was found that only 15% of surface
oxygen atoms were connected with hydrogen ions. A plenty
of attention was focused on the formation  of oxides layers
and hydroxyl groups, which create organo-metallic surface
on titanium. Production of such surfaces is performed at high
temperatures with use of oxygen and water. High content of
OH groups is closely related to stabilisation of organic com-
pounds on the implant surface, and the method allows to get
maximal OH groups quantity at  temperature of 550K [42].

Peptides having the Arg-Gly-Asp (RGD) sequence are
the most important in  modification of metallic implants. Such
the sequence is placed in a large number of adhesive pro-
teins and components of extracellular matrix [44,45]. It me-
diates adhesion of many kinds of cells. There are trials of
control of interaction between cell and biomaterial by at-
taching  growth factors to an implant surface. However, when
RGD peptides mediate early cells adhesion, released growth
factors can modulate other cells functions: proliferation, dif-
ferentiation and activity on the biomaterial surface [46].

Schwartz and co-workers proposed surface modification
of Ti6Al4V alloy that causes significant increase in number
of hydroxyl groups. It has been observed that heating of thin
layer of phosphoric acid on the alloy surface gives adhered
and slightly rough layer of Ti(H3PO4)3-(TiP). TiP has a layer
structure with a large number of OH groups laying at differ-
ent levels. Further stage of the modification is silanisation
with use of aminopropylo(triethoxy)silan and binding of pro-
teins having the RGD sequence. This way  prepared surface
causes an increase in osteoblasts activity [47].

There is possibility of binding of hydroxyl or amine groups
by plasma polymerisation  [56] of allylic acid or allyl amines
on the surface of Ti6Al4V, respectively. The next step is
immobilisation of active proteins, e.g.: morphogenic bone
protein (BMP-4), which possess high osteoinductive activ-
ity [44], and is capable to induce the osteoblastic response
in cells different than bone-making.

Nanci and co-workers [49] prepared a surface titanium
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modification method allowing for covalent attachment of
molecules. In the first step, titanium is treated with mixture
of sulphuric acid and hydrogen peroxide to create of TiO2

layer. Then aminoalkilosilans, mediating of binding of cho-
sen molecules, are attached to the layer of oxides. The
phospholipides were also used to modify the implants sur-
face [50]. The surface of titanium was covered with calcium-
phospholipide-phosphate (Ca-PL-PO4) complex. However
among many phospholipides being examined only
phosphatydyloseryne caused an increase in  osteoblasts
activity and induction of osteogenesis was observed [50].

Binding of collagen is an another method of titanium
surface modification. This technique bases on creation of
thin layer of propylene, implantation of acrylic acid and then
collagen attachment. In vivo tests showed that the modified
surface is biologically active and is not cytotoxic [51].

Puelo and Mikulec performed tests of modification effi-
ciency of Co-Cr-Mo and Ti6Al4V alloys surface with use of
different methods for functional groups attachment. The re-
action based on binding of hydroxyl groups at the alloy sur-
face with activating compounds. Only p-NPC (p-nitrophenyl
chloroformate) was effective. Durability of OH-pNPC con-
nection was confirmed by estimation of quantity of trypsin
attached to the surface [39, 52].

The functional groups synthesis on the implant surface
coated with layer of amorphous or nanocrystalline carbon
gives completely new possibilities. The controlled introduc-
tion of carboxyl groups via chemical synthesis [53,54,55] or
plasma synthesis [4,56] is possible. Such the modification
combines very profitable properties of carbon coating of
metallic material with desired presence of given molecules
at implant surfaces.

The most common techniques of metallic implants sur-
face modification have been presented in this thesis. These
methods were divided into physico-chemical and biological
techniques, but modification methods can also be divided
from the point of view of expected type of implant surface.
For example HA layer can be achieved with sandblasting
method,  NaOH treatment, thermal treatment, PLD, Sol-Gel,
electophoretic and plasma spraying methods. Consecu-
tively,  carbon layers creation is possible in the way of PLD,
RF CVD, MW PCVD or glowing methods, whereas TiN or
TiCN layers can be produced via glowing or ions implanta-
tion methods.

Summary

The ideal biomaterial obtaining idea meeting all condi-
tions of total organism tolerance with simultaneous high func-
tionality is today very unreachable. The source of such state
is not the matter of today's technology level but it is caused
by strongly diversified requirements depending on the pur-
pose of implant. The implant working with blood should be
prepared in the different way than the implant dedicated to
work with osseous tissue. It seems that such actions tar-
geting on dedicated effects are purposeful. Methods pre-
sented in above mentioned review are fulfilling the purposeful
metallic implants' surface modification requirements. These
methods are becoming more and more wide known in the
medical applications. All kinds of modifications are heading
to significant improvement of implants' biocompatibility and
biofunctionallity. It has to be also stressed that nowadays
used technologies of surface modification are not increas-
ing the costs of production of prosthesis, thanks to using
already known methods of metallic implant production.

wierzchni organometalicznych. Wytwarzanie takich po-
wierzchni dokonuje siê w wysokich temperaturach przy u¿y-
ciu tlenu i wody. Du¿a zawarto�æ grup OH jest �ci�le zwi¹-
zana ze stabilizacj¹ zwi¹zków organicznych na powierzch-
ni implantu. Metoda ta pozwala uzyskaæ maksymaln¹ ilo�æ
grup OH w temperaturze 550K [42].

Na szczególn¹ uwagê w modyfikacji implantów meta-
licznych zas³uguj¹ peptydy zawieraj¹ce sekwencjê  Arg-Gly-
Asp (RGD) [43]. Sekwencja taka wystêpuje w wielu bia³-
kach adhezywnych oraz sk³adnikach macierzy pozakomór-
kowej [44,45]. Po�rednicz¹ one w adhezji wielu typów ko-
mórek. Czynione s¹ równie¿ próby kontroli interakcji ko-
mórka-biomateria³ poprzez przy³¹czanie do powierzchni
czynników wzrostu. Jednak gdy peptydy zawieraj¹ce RGD
jako pierwsze po�rednicz¹ w adhezji komórek do pod³o¿a,
a wtedy uwalniane czynniki wzrostu mog¹ modulowaæ pó�-
niejsze funkcje komórek, takie jak: proliferacja, ró¿nicowa-
nie i aktywno�æ na powierzchni biomateria³u [46].

Schwartz i wspó³pracownicy zaproponowali modyfika-
cjê powierzchni stopu Ti6Al4V, która poci¹ga za sob¹ znacz-
ny wzrost liczby grup hydroksylowych. Stwierdzono, ¿e
ogrzewanie cienkiej warstwy kwasu fosforowego na po-
wierzchni stopu daje zaadherowan¹ i nieco chropowat¹
warstwê Ti(H3PO4)3-(TiP). TiP posiada budowê warstwow¹
o du¿ej zawarto�ci grup OH le¿¹cych na ró¿nych pozio-
mach. Kolejny etap takiej modyfikacji to silanizacja z u¿y-
ciem aminopropylo(triethoxy) silanu i wi¹zanie bia³ek za-
wieraj¹cych sekwencjê RGD. Tak przygotowana powierzch-
nia powoduje wzrost aktywno�ci osteoblastów [47].

Istnieje mo¿liwo�æ wi¹zania grup hydroksylowych lub
aminowych metod¹ polimeryzacji plazmowej [56] odpowied-
nio kwasu allylowego lub amin allylowych na powierzchni
stopu tytanu Ti6Al4V. Nastêpny etap to immobilizacja ak-
tywnych bia³ek, np. bia³ka morfogenetycznego ko�ci (BMP-
4), które posiada wysok¹ aktywno�æ osteoindukcyjn¹ [44] i
jest zdolne do indukowania odpowiedzi osteoblastycznej w
komórkach innych ni¿ ko�ciotwórcze.

Nanci i wspó³pracownicy [49] opracowali metodê mo-
dyfikacji powierzchni tytanu umo¿liwiaj¹c¹ kowalencyjne
wi¹zanie cz¹steczek. Metal jest w pierwszym etapie trakto-
wany mieszanin¹ kwasu siarkowego i nadtlenku wodoru,
by spowodowaæ wytworzenie warstwy TiO2 na jego po-
wierzchni. Nastêpnie do warstwy tlenków przy³¹cza siê ami-
noalkilosilany po�rednicz¹ce w wi¹zaniu wybranych bioma-
teria³ów.

Do modyfikacji powierzchni implantów u¿yto równie¿ fos-
folipidów [50]. Kompleksem wapñ-fosfolipid-fosforan (Ca-
PL-PO4)  pokryto powierzchniê tytanu. Jednak spo�ród wielu
badanych fosfolipidów tylko w przypadku fosfatydylosery-
ny zaobserwowano podwy¿szon¹ aktywno�æ osteoblastów
i indukowanie osteogenezy [50].

Inn¹ metod¹ modyfikacji powierzchni tytanu jest wi¹za-
nie kolagenu. Technika ta polega na tworzeniu, technik¹
plazmow¹, cienkiej warstwy propylenu, wszczepieniu kwa-
su akrylowego, a nastêpnie przy³¹czeniu kolagenu. W ba-
daniach in vivo stwierdzono, ¿e tak zmodyfikowana po-
wierzchnia jest aktywna biologicznie i nie jest cytotoksycz-
na [51].

Puleo i Mikulec przeprowadzili próby skuteczno�ci mo-
dyfikacji powierzchni stopów Co-Cr-Mo i Ti6Al4V przy u¿y-
ciu ró¿nych metod przy³¹czania grup funkcyjnych. Zasada
reakcji polega³a na ³¹czeniu grup hydroksylowych po-
wierzchni stopów ze zwi¹zkami aktywuj¹cymi, spo�ród któ-
rych jedynie p-NPC (p-nitrophenyl chloroformate) okaza³ siê
skuteczny. Trwa³o�æ po³¹czenia OH-pNPC potwierdzono
oceniaj¹c ilo�æ zwi¹zanej z powierzchni¹ trypsyny [39, 52].

Zupe³nie nowe mo¿liwo�ci daje synteza grup funkcyj-
nych na powierzchni implantu pokrytego warstw¹ amorficz-
nego lub nanokrystalicznego wêgla. Mo¿liwe jest kontrolo-
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wane wprowadzenie grup karboksylowych drog¹ syntezy
chemicznej [53, 54, 55] lub plazmowej [4, 56]. Modyfikacja
taka ³¹czy w sobie bardzo korzystne cechy wêglowego po-
krycia pod³o¿a metalicznego z po¿¹dan¹ obecno�ci¹ okre-
�lonych cz¹steczek na powierzchni implantu.

W pracy przedstawiono najczê�ciej stosowane techniki
modyfikacji powierzchni implantów metalicznych, które po-
dzielono na fizykochemiczne i biologiczne. Podzia³u metod
modyfikacji powierzchni implantów metalicznych mo¿na
dokonaæ równie¿ ze wzglêdu na oczekiwany typ warstwy
wierzchniej wszczepu. Przyk³adowo warstwê HA mo¿na
uzyskaæ metod¹ piaskowania, obróbkê w wodnym roztwo-
rze NaOH, obróbkê termiczn¹, metodê osadzania laserem
impulsowym-PLD, metodê zol-gel, technikê elektroforetycz-
n¹ oraz metodê natryskiwania plazmowego. Z kolei wytwo-
rzenie pow³ok wêglowych mo¿liwe jest na drodze PLD, RF
CVD, MW PCVD lub metod¹ jarzeniow¹, natomiast war-
stwy azotowe mog¹ byæ wytwarzane metod¹ jarzeniow¹
lub implantacji jonów.

Podsumowanie

Idea uzyskania idealnego biomateria³u, spe³niaj¹cego
wszystkie wymagania pe³nej tolerancji przez organizm przy
jednoczesnej wysokiej funkcjonalno�ci, wydaje siê dzi� bar-
dzo odleg³a. Przyczyna takiego stanu rzeczy nie wynika z
obecnego poziomu technologicznego, a spowodowana jest
silnie zró¿nicowanymi wymaganiami w zale¿no�ci od prze-
znaczenia implantu. Inaczej musi byæ przygotowany implant
przeznaczony do kontaktu z krwi¹, a inaczej przeznaczony
do integracji z tkank¹ kostn¹. Wydaje siê, ¿e celowym jest
takie postêpowanie, które pozwala dokonaæ modyfikacji po-
wierzchniowej implantu w ten sposób, aby uzyskaæ zamie-
rzone efekty. Przedstawione w powy¿szym przegl¹dzie
metody coraz lepiej spe³niaj¹ wymogi celowej modyfikacji
powierzchni implantów metalicznych i znajduj¹ coraz szer-
sze zastosowanie w praktyce medycznej. Wszelkiego ro-
dzaju modyfikacje zmierzaj¹ w kierunku znacz¹cego po-
prawienia biozgodno�ci i biofunkcjonalno�ci implantu. Na-
le¿y równie¿ podkre�liæ, ¿e obecnie stosowane technolo-
gie modyfikacji powierzchniowej, dziêki wykorzystaniu ist-
niej¹cych ju¿ technologii wytwarzania implantu metalowe-
go, nie podnosz¹ w zasadniczy sposób kosztu przygoto-
wania protezy.
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