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PREFACE

The 2nd Summer School, organized by the Centre of
Excellence NANODIAM, was devoted to "Biomedical Ap-
plication of Carbon Surfaces", and was a strict continuation
of the 1st Summer School focused on "Technology of Car-
bon Surfaces" (see the Engineering of Biomaterials, 35-36,
2004). The school took place in £ód� and Wysowa, Poland,
between September 21st and 25th, 2005. An innovative
research conducted by the Centre of Excellence
NANODIAM, in cooperation with its scientific partners, and
the newest technical and biomedical solutions have made
the number of people interested in the school exceeded the
expectations. Finally 58 school participants have had to lis-
ten to 15 lectures, delivered by experts from abroad and
from Poland.

The school was begun on Tuesday, September 21st,
2004, in the building of the International Faculty of Engi-
neering, at the Technical University of £ód�. The Rector of
the Technical University of £ód�, Professor Jan Krysiñski,
has opened the 2nd Summer School, and the inaugural lec-
ture, entitled: "Inflammatory processes and immune reac-
tions associated with implant use", was gave by the former
president of European Society for Biomaterials Professor
Peter Revell, from Royal Free and University College Medi-
cal School in London, UK. The speech provoked numerous
questions and discussion, which was continued during the
lunch and trip to Wysowa.

On Wednesday, September 22nd, 2004, the morning
session was started by the lecture entitled "Blood platelets
physiology - a general overview", delivered by Professor
Stan Heptinstall,  from the University Hospital Queen's
Medical Centre, Nottingham, UK. The next speech: "Blood
platelet response to contact with implant surface"  was con-
ducted by Professor David Grant, from the School of Me-
chanical, Materials and Manufacturing Engineering, Univer-
sity of Nottingham, UK. After a coffee break, Professor
Hieronim Bartel, from the Medical University of £ód�, Po-
land, presented lecture: "Cellular and molecular aspects of
bone remodeling", and once more Professor Peter Revell
had a speech: "Bioactivity of materials in bone".  The evening
session was a place of two lectures delivered by representa-
tives of the others polish research institutions: Doctor
Zbigniew Nawrat, from the Medical University of Silesia,
Katowice,  - "NCD application in cardiovascular surgery"
and Professor Jacek Moll, from the Polish Mother's Memo-
rial Hospital, Research Institute, £ód� - "Implants for car-
diovascular surgery". In the end, during the summary, all
the speakers answered the questions asked by the partici-
pants.

The next day of the school (September 23th, 2004) had
a little bit less medical, but more biomedical nature. A sev-
eral lectures were delivered by scientists - experts at the

biological and physical domain: Professor Zofia Paw³owska,
from Medical University of £ód�, Poland, has spoken about:
"Detection of changes in cellular proteins profile: proteomics
aspects", and  Professor Bogdan Walkowiak, from Techni-
cal University of £ód�, Poland, presented: "Potential risk
associated with an implant use". Professor Anna Kessling,
from North West Thames Regional Genetics NHS Service,
UK, delivered the lecture: "How can genes change micro-
architecture in the heart", Doctor Dimitrios Sideris, from
Imperial College, London, UK, talked about: "Protein sepa-
ration technology and the importance of diamond coatings",
and Professor Marcel Zitnansky, from Slovak University of
Technology in Bratyslava and  Faculty of Materials Science
and Technology in Trnava, Slovakia, had the speech: "The
methamorphosis of transformation from solids to liquids and
from liquids to solids still is area of rapid Proto Typing". In
the evening the poster session took place, where 27  post-
ers were presented. Both abstracts an posters' photos are
available at: www.p.lodz.pl/NANODIAM. We have found the
presented posters as a very interesting and stimulating, and
it was confirmed by a fruitful discussion during the session.

The last day of the school (September 24th, 2004), was
started by Professor Peter Spangenberg, from University
of Applied Science in Jena, Germany, with presentation:
"Biomedical Engineering Faculty at University of Applied
Science in Jena". The next lecture: "Diamond
biocompatibility" was delivered by Professor Stanis³aw
Mitura and Doctor Katarzyna Mitura, both from Technical
University of £ód�. The industry was represented by
MEDGAL company, Bia³ystok, Poland, by presentation
about offered implants and  process of implant production.

On Saturday, September 25th, 2004, all the school par-
ticipants returned to £ód�, where the 2nd Summer School
has been closed.

The 2nd Summer School was devoted to carbon sur-
faces - especially to their biomedical application, but sev-
eral delivered lectures focused attention on technology of
carbon surface as well. This thematic combination and pres-
entation of its practical application had a measurable ad-
vantages for students to the largest degree but also for all
gathered experienced scientists. In this latter case it was
very important taking into consideration the newest direc-
tion of researchers' development, which join various areas
of science. For PhD students this Summer School was a
great opportunity to learn, to exchange experiences, re-
marks, to discuss and share their achievements with the
others young scientists. The best time for that was a poster
session, when they had presented results of their work in
the form of posters. The most interesting papers presented
during this poster session were selected and are included
into the current issue of the Engineering of Biomaterials.

£ód�, March 3rd, 2005
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Streszczenie

Praca ta przedstawia zastosowanie skrobi ziem-
niaczanej jako nape³niacza w celu wytworzenia ma-
teria³ów kompozytowych z wysokiej gêsto�ci poliety-
lenem. Nale¿y przypuszczaæ, ¿e nast¹pi poprawa
mieszalno�ci skrobi z polietylenow¹ matryc¹,  po pro-
cesie modyfikacji skrobi i jej powierzchnia stanie siê
bardziej hydrofobowa. W tym celu zosta³ zastosowa-
ny obrotowy reaktor plazmowy w.cz. do powierzch-
niowej modyfikacji ziaren skrobi.

Reaktor w.cz. jest uk³adem pojemno�ciowo sprzê-
¿onym, wykorzystuj¹cym zewnêtrzne elektrody i me-
tan (CH4) jako gaz roboczy. Pomiary wysoko�ci kapi-
larnego wzniesienia wody by³y wykonane w celu oce-
ny w³a�ciwo�ci hydrofilowych powierzchni ziaren.
Skrobia po modyfikacji w wy³adowaniu jarzeniowym
z u¿yciem metanu, posiada znaczn¹ zmianê w³a�ci-
wo�ci powierzchniowych, które s¹ bardziej hydrofo-
bowe - proces modyfikacji potrafi kilkukrotnie obni¿yæ
efekt kapilarnego wzniesienia cieczy.

Slowa kluczowe: skrobia ziemniaczana, proce-
sy plazmowe, hydrofobizacja, polietylen, materia³y
kompozytowe.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 5-8]

Wprowadzenie

Odpady polimerowe stanowi¹ obecnie du¿y ekologiczny
problem. Istotn¹ ich czê�æ stanowi¹ jednorazowe materia³y
opakowaniowe posiadaj¹ce bardzo d³ugi czas rozk³adu, sza-
cowany na setki lat. W takich okoliczno�ciach, poszukiwania
materia³ów ulegaj¹cych biodegradacji s¹ w pe³ni uzasadnio-
ne. Jednym z mo¿liwych rozwi¹zañ jest zastosowanie mate-
ria³ów kompozytowych. W takich kompozytach biodegrado-
walne nape³niacze takie jak skrobia mog¹ byæ u¿yte jako
wype³niacz matrycy wykonanej z typowych polimerów takich
jak polietylen czy polipropylen [1]. Jednak¿e pojawia siê pe-
wien problem z wykonaniem takich kompozytów. A miano-
wicie poliolefiny posiadaj¹ bardzo nisk¹ sk³adow¹ polarn¹
energii powierzchniowej i nie zwil¿aj¹ w sposób wystarcza-
j¹cy powierzchni ziaren skrobi, charakteryzuj¹cych siê sto-
sunkowo wysok¹ sk³adow¹ polarn¹ energii powierzchniowej.
Oczywistym rozwi¹zaniem jest obni¿enie energii powierzch-
niowej na granicy faz polimer/skrobia [2]. Jedn¹ z dróg reali-
zacji tego procesu jest obni¿enie czê�ci sk³adowej polarnej
energii powierzchniowej skrobi. Procesy plazmy niskotem-
peraturowej s¹ od dawna u¿ywane w celu modyfikacji po-
wierzchni polimerów. Trudno�ci modyfikacji materia³u u¿yte-
go jako nape³niacz s¹ zwi¹zane z jego stosunkowo du¿ym

NEW BIODEGRADABLE
MATERIAL BASED ON RF
PLASMA MODIFIED
STARCH
MARIUSZ KACZMAREK*, HIERONIM SZYMANOWSKI*, MACIEJ

GAZICKI - LIPMAN*, LESZEK KLIMEK*, BOGUS£AW WO�NIAK**,
JACEK JÓ�WIAK**

*INSTITUTE FOR MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING, TECHNI-
CAL UNIVERSITY OF £ÓD�, £ÓD�, POLAND

**LEATHER RESEARCH INSTITUTE, £ÓD�, POLAND

Abstract

The work presents an application of potato starch
as a filler in a fabrication of a composite material with
high density polyethylene. It had been assumed that,
in order to improve miscibility of starch with
polyethylene matrix, its surface should be made more
hydrophobic. Therefore, radio frequency plasma ro-
tary reactor has been applied to the surface modifica-
tion of grains of starch.

The RF system is capacitively coupled, it utilizes
external electrodes and methane (CH4) is used as
working medium. Measurements of a height of water
capillary rise have been applied to assess the hy-
drophilic properties of the grain surface. Starch, when
modified with methane RF glow discharge, possesses
considerably altered surface properties, being more
hydrophobic - the modification process is able to lower
capillary rise effect several times.

Key words: potato starch, plasma processing,
hydrophilicity, polyethylene, composite.

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 5-8]

Introduction

Polymer wastes constitute today a large ecological prob-
lem. A substantial part of them is comprised of disposable
packaging materials, having very long composting times that
are counted in year-hundreds. Under these circumstances,
a search for materials of a much better biodegradability is
underway. One of the possible approaches concerns a use
of composite systems. In such systems, biodegradable fill-
ers, such as starch, can be used to fill out a matrix made of
typical thermoplastic polymers, such as polyethylene or
polypropylene [1]. There is, however, one major problem
with these composites. A polyolefines, with a very low polar
component of its surface energy, does not sufficiently wet
the surface of starch grains, characterized with a relatively
high polar component. An obvious solution is a minimiza-
tion of the surface energy of the interface polymer/starch
[2]. One way to realize this process is to lower the polar
component of surface energy of starch. Low temperature
plasma processes have been long used to modify polymer
surfaces [3-5]. A difficulty with the modification of a material
used as a filler is its high surface to volume ratio. Particu-
larly, the modification of starch requires a plasma system
able to work with substrates in a highly particulate form.
Fluidal bed plasma reactor constitutes one possibility[6].
Another one comprises all solutions, in which the powdered
substrate is set in motion, either vibration or rotation.
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6 The present work reports an application of radio fre-
quency plasma rotary reactor to the surface modification of
grains of starch, using methane as a working medium.

 Modified in this manner, starch possesses considerably
altered surface properties. Measurements of the height of
water capillary rise were used to assess the moistening ef-
fect of grain surface. It has been shown that the applied
modification process is able to lower this effect several times.

Starch, modified in such a way, has been used as a filler
to prepare composite materials with polyethylene. Tensile
strength, elongation on break and Young modulus of the
composites have been measured. Results show a substan-
tial improvement of these parameters compared with poly-
thene filled with unmodified starch. In addition, other prop-
erties of the composite, such as their DSC characteristic,
are also presented.

Experimental

Plasma processing of starch grains was carried out with
the help of  a rotating RF plasma reactor. The schematic

view of this reactor is presented in FIG. 1. The major part of
this reactor is a chamber, 450 mm long tubular element, 40
mm diameter, that may be rotated with frequency ranging
from 0 to 60 RPM.

The main aim of the modification process is a surface
hydrophobization of starch, i.e. a substantial  decrease of its
water contact angle. Therefore, an assessment of the proc-
ess efficiency is comprised of measurements of capillary rise
of water in glass tubes (1.8 mm in diameter) filled with starch.

Results

Hydrophobization
The measured maximum water capillary elevation for

native starch exhibits approximately 60 mm. FIG. 2 presents
results of water capillary elevation, for starch modified with
methane plasma at the flow rate of methane equal 2 sccm
and 6 sccm. As seen in the figures, modification of starch
grains with methane plasma substantially decreases the
maximum water capillary elevation by these grains.

As seen in the micrographs, the unmodified starch grains
have a  tendency towards agglomeration (FIG. 3a). Plasma
modification of its grains reduces this tendency substan-
tially  (FIGs. 3b, 3c and 3d).

Composite materials with PE as a matrix and starch (both
unmodified and modified with methane plasma) have been

rozdrobnieniem [3-5]. A wiêc  modyfikacja skrobi wymaga
specjalnego plazmowego systemu mog¹cego pracowaæ z
materia³ami bêd¹cymi w wysokim stopniu rozdrobnienia[6].

Niniejsza praca przedstawia zastosowanie obrotowego
reaktora w.cz do plazmowej modyfikacji ziaren skrobi przy
u¿yciu metanu jako gazu roboczego.

Zmodyfikowana skrobia tym sposobem, wykazuje znacz-
n¹ poprawê w³a�ciwo�ci powierzchniowych. Pomiary kapi-
larnego wzniesienia wody by³y wykonane w celu oceny stop-
nia zwil¿ania ziaren skrobi. Wyniki badañ wykaza³y, ¿e za-
stosowane procesy modyfikacji mog¹ obni¿yæ ten efekt kil-
kakrotnie.

Zmodyfikowana skrobia, by³a u¿yta jako nape³niacz w
celu wykonania materia³ów kompozytowych z polietylenem.
Zosta³y równie¿ wykonane badania wytrzyma³o�ciowe ma-
teria³ów kompozytowych a mianowicie: wytrzyma³o�æ  na
rozci¹ganie, wyd³u¿enie przy zerwaniu i modu³ Younga.
Uzyskane wyniki badañ pokazuj¹ znaczn¹ poprawê tych
parametrów w porównaniu z polietylenem nape³nionym skro-
bi¹ niemodyfikowan¹.

Czê�æ do�wiadczalna

Plazmowa modyfikacja ziaren skrobi by³a wykonana przy
pomocy obrotowego reaktora plazmowego w.cz. Schemat
tego reaktora przedstawiony jest na RYS. 1. G³ównym ele-
mentem tego reaktora jest jego komora, szklana rura o d³u-
go�ci 450 mm, �rednicy 40 mm, która mo¿e obracaæ siê z
czêstotliwo�ci¹  z zakresu od 0 to 60 obr./min.

G³ównym celem procesu modyfikacji jest hydrofobizacja
powierzchni ziaren skrobi, tj. znaczne zmniejszenie jej zwil-
¿alno�ci. Ocena efektywno�ci zwil¿ania okre�lana jest po-
przez pomiar kapilarnego wzniesienia wody w szklanej ka-
pilarze (o �rednicy 1.8 mm) nape³nionej skrobi¹.

Wyniki badañ

Hydrofobizacja
Pomiary maksymalnego kapilarnego wzniesienia cieczy

dla skrobi niemodyfikowanej wynios³y w przybli¿eniu ok. 60
mm. Na RYS. 2 pokazane s¹ wyniki kapilarnego wzniesie-
nia wody dla skrobi modyfikowanej przy przep³ywie meta-
nu równym 2 sccm i 6 sccm. Modyfikacja ziaren skrobi przy
u¿yciu metanu znacznie obni¿a maksymalne, kapilarne
wzniesienie wody dla tych ziaren.

 

 

a) 

b) 
b) 

RYS. 1. Schemat plazmowego obrotowego reaktora w.cz. (a), reaktor podczas pracy (b).
FIG. 1. Schematic representation of the rotating RF plasma reactor (a), the reactor at work (b).
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Jak widaæ na fotografiach (RYS. 3a), ziarna skrobi nie-
modyfikowanej maj¹ tendencjê do tworzenia aglomeratów.
Plazmowa modyfikacja tych ziaren znacznie redukuje t¹
tendencjê (RYS. 3b,c,d).

Materia³y kompozytowe oparte na matrycy polietyleno-

prepared by means of extrusion. FIG. 4 presents SEM mi-
crographs of the cross-section of these materials. Not only
are the grains of starch much more uniformly distributed in
the matrix when they are plasma modified, but, first of all,
they have remained in the matrix in the preparation proc-
ess of the cross-section (see FIG. 4b). This is an indication
of a partial formation of an interphase between polyethylene
matrix and starch filler.

An existence of the interphase can also explain results
of mechanical tests. Mechanical properties of PE filled  with
15 % of starch, both unmodified and methane plasma modi-
fied, are presented in the table below. As seen in the table,
all strength parameters are considerably higher for sam-
ples containing modified starch.

Also DSC measurement, presented in FIG. 5, reveals a
presence of interphase between the grains of starch and
the polythene matrix. All endothermic minima above 143oC
do not exist in the samples containing unmodified starch.
Their presence is very likely connected with various phase
transformations of this interphase.

Conclusions

1. RF plasma modification of potato starch  may be effec-
tively carried out  in  a rotating plasma reactor, presented

RYS. 2. Wyniki pomiarów kapilarnego wzniesienia wody dla skrobi modyfikowanej przy przep³ywie metanu 6
sccm (a) i 2 sccm (b).
FIG. 2.Results of capillary elevation measurements for starch modified with methane plasma  at the flow rate of
6 sccm (a),  at the flow rate of 2 sccm (b).

RYS. 3. Obrazy mikroskopowe SEM ziaren skrobi: niemodyfikowanej (a), modyfikowanej przy u¿yciu metanu i
ró¿nych mocy wy³adowania w.cz: 20 Wat (b), 100 Wat (c), 40 Wat (d). Przep³yw metanu wynosi³ 6 sccm.
FIG. 3. SEM micrographs of starch grains:  unmodified (a), and modified  with methane plasma at different RF
power values: 20 Watt (b),  40 Watt (c),  100 Watt (d). Flow rate of methane equal 6 sccm.

RYS. 4. Obrazy mikroskopowe SEM przekrojów
kompozytów polietylen/skrobia wykonanych z
niemodyfikowanej skrobi (a) i skrobi
modyfikowanej przy u¿yciu metanu z przep³ywem
6 sccm i mocy wy³adowania 100 Wat (b).
FIG. 4. SEM micrographs of cross-sections of
composite polyethylene/starch material prepared
from  unmodified starch (a), and from starch
modified with methane plasma at the flow rate of
methane 6 sccm and RF power of 100 Watt (b).
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in this work.
2. The described process, with an application of methane

plasma, may be used  for t such  modification o f starch
that prevents  agglomeration of its grains and improves
the quality of its composites with polyethylene.

3. An improvement of polyethylene/starch composite is very
likely due to a partial formation of an interphase between
starch grains and polyethylene matrix.
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wej i skrobi (zarówno niemodyfikowanej jak i modyfikowa-
nej przy u¿yciu metanu) zosta³y wykonane metod¹ wyt³a-
czania. RYS. 4 przedstawia obrazy mikroskopowe SEM
przekrojów poprzecznych materia³ów kompozytowych.

Ziarna skrobi zmodyfikowanej s¹ równomiernie rozmiesz-
czone w ca³ej objêto�ci kompozytu oraz nie wykruszaj¹ siê
z matrycy polietylenowej po wykonaniu przekrojów (RYS.
4b). Jet to oznak¹ wytworzenia siê oddzia³ywañ adhezyj-
nych pomiêdzy polietylenow¹ matryc¹ i skrobi¹ jako nape³-
niaczem.

W³a�ciwo�ci mechaniczne polietylenu nape³nionego 15%
skrobi, zarówno niemodyfikowanej jak i modyfikowanej przy
u¿yciu metanu przedstawione s¹ w TABELI 1. Jak widaæ,
wszystkie parametry wytrzyma³o�ciowe s¹ znacznie wy¿sze
dla próbek zawieraj¹cych skrobiê modyfikowan¹.

Równie¿ DSC, pokazane na RYS. 5, ujawniaj¹ obec-
no�æ oddzia³ywania pomiêdzy ziarnami skrobi i matryc¹ po-
lietylenow¹. Wszystkie endotermiczne minima powy¿ej
143oC nie wystêpuj¹ w próbkach zawieraj¹cych niemodyfi-
kowan¹ skrobiê. Ich obecno�æ jest najprawdopodobniej
zwi¹zana z ró¿norodnym przetwarzaniem na granicy faz
polietylen/skrobia.

Podsumowanie

1. Plazmowa modyfikacja skrobi ziemniaczanej mo¿e byæ
skutecznie przeprowadzona w obrotowym reaktorze pla-
zmowym, przedstawionym w niniejszej pracy.

2. Opisane procesy, stosuj¹ce modyfikacjê metanem,
mog¹ byæ u¿yte jako procesy modyfikacji skrobi zapo-
biegaj¹ce aglomeracji jej ziaren i poprawiaj¹ce jako�æ
mieszanek z polietylenem.

3. Polepszenie kompozytów polietylen/skrobia prawdopo-
dobnie wynika z czê�ciowego tworzenia siê miêdzyfazy
pomiêdzy ziarnami skrobi i matryc¹ polietylenow¹.

Podziêkowania

Prezentowana praca by³a finansowana przez Polski Ko-
mitet Badañ Naukowych, numer projektu T 08 E 049 23.

TABELA 1. Porównanie w³a�ciwo�ci mechanicznych materia³ów kompozytowych zawieraj¹cych nie-
modyfikowan¹ i modyfikowan¹ skrobiê.
TABLE 1. Comparison of mechanical properties composite material with unmodified starch and modified starch.

Rodzaj kompozytu 

Type of composite material 

Maksymalne naprê¿ enie 

Maximum stress 

 

[Mpa] 

Wyd³u¿ enie przy zerwaniu  

Elongation at break  

[%] 

Maksymalne wyd³u¿ enie 

Maximum elongation 

[mm] 

polietylen + skrobia niemodyfikowana 

polyethylene + unmodified starch 
5.90 9.30 4.66 

polietylen + skrobia modyfikowana przy u¿ yciu metanu 

polyethylene + starch modified with methane plasma 
7.04 16.6 8.33 

 

RYS. 5. Wyniki pomiarów DSC dla kompozytu
skrobia/polietylen. Endotermiczne minimum
105,5oC odpowiada matrycy polietylenowej.
FIG. 5. Results of DSC measurement for
composite material starch/polyethylene The
endothermic minimum at 105.5oC is due to
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Streszczenie

Zbadano emisjê polow¹ elektronów dla cienkich
warstw diamentopodobnych (DLC) poprzez pomiar
pr¹du emisji w funkcji przy³o¿onego makroskopowe-
go pola elektrycznego. Cienkie warstwy diamentopo-
dobne naniesiono na ró¿ne pod³o¿a krzemowe przy
u¿yciu techniki RF PCVD. Charakterystyki pr¹du emisji
od napiêcia, dla warstw DLC, zmierzono przy u¿yciu
techniki wykorzystuj¹cej sondê anodow¹. Analiza
zarejestrowanych warto�ci pr¹du emisji elektronów od
napiêcia dla badanych heterostruktur DLC/Si wska-
zuje, ¿e w porównaniu z p³askim pod³o¿em Si, pod³o-
¿e krzemowe zaopatrzone w sto¿ki zwiêksza wydaj-
no�æ emisji polowej z powierzchni warstw DLC na-
niesionych na te pod³o¿a.

S³owa kluczowe: emisja polowa, warstwy diamen-
topodobne, emitery krzemowe, RF PCVD
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 9-13]

Wstêp

Poznanie struktury warstw diamentopodobnych jest wa¿-
ne dla zastosowañ technologicznych tych warstw np. przy-
gotowania ich do wykorzystania w przyrz¹dach elektronicz-
nych. W ostatnich latach zwiêkszy³o siê zainteresowanie
materia³ami wêglowymi, miêdzy innymi warstwami diamen-
topodobnymi - DLC, z powodu dobrej zdolno�ci tego mate-
ria³u do polowej emisji elektronów. Warstwy diamentopo-
dobne charakteryzuj¹ siê ujemnym powinowactwem elek-
tronowym [1], co sprawia, i¿ s¹ one obiecuj¹cym materia-
³em mog¹cym znale�æ zastosowanie w wy�wietlaczach
FED. W warstwach DLC wystêpuje  znaczna przewaga
zawarto�ci tetraedrycznych wi¹zañ C-C sp3 w stosunku do
zawarto�ci trygonalnych wi¹zañ C-C sp2. Z tego powodu
warstwy te odznaczaj¹ siê du¿¹ twardo�ci¹ i stabilno�ci¹
chemiczn¹, wysok¹ przewodno�ci¹ termiczn¹, a tak¿e do-
br¹ adhezj¹ do ró¿norodnych pod³o¿y. Z racji swoich w³a-
�ciwo�ci, warstwy DLC staj¹ siê u¿yteczne w szerokim za-
kresie zastosowañ, szczególnie jako materia³ stanowi¹cy
pokrycie powierzchni krzemowych emiterów polowych.

Wydajna emisja polowa elektronów z warstw DLC mo¿e
wynikaæ z tego, i¿ powierzchnia diamentu posiada  samoistne
ujemne lub bardzo ma³e dodatnie powinowactwo elektrono-
we [2-5]. Opublikowane dotychczas prace dotycz¹ce modeli
emisji z warstw DLC prezentuj¹ szereg interesuj¹cych wyni-

FIELD EMISSION FROM
THE SURFACE OF DLC
FILMS DEPOSITED BY RF
PCVD METHOD ON
SILICON SUBSTRATE
A. KARCZEMSKA*, D. JARZYÑSKA**, M. D£U¯NIEWSKI***,
E. STARYGA***

*INSTITUTE OF TURBOMACHINERY, TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD�,
ANNAK@P.LODZ.PL

**THE FACULTY OF MECHANICAL ENGINEERING, TECHNICAL

UNIVERSITY OF £ÓD�, DJAR@P.LODZ.PL

***INSTITUTE OF PHYSICS, TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD�,
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Abstract

The electron field-emission properties of diamond-
like carbon (DLC) thin films were examined by meas-
uring the field-emission current as a function of ap-
plied macroscopic electric field. The  thin diamond-
like carbon films were deposited on various silicon
substrates by using a RF PCVD technique. The field-
emission characteristics of DLC coatings were inves-
tigated using an anode probe technique. The analy-
sis of the registered values of the electron emission
current to the voltage for the examined
hetherostructures DLC/Si indicates that in compari-
son with the flat Si substrate, the Si substrate with the
pattern of cones  contributes to the increase of the
emission efficiency from the surface of DLC coatings
deposited on these substrates.

Keywords: field emission, diamond-like carbon,
silicon emitter, RF PCVD

 [Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 9-13]

Introduction

The understanding of diamond-like carbon structure is
important for their further technological applications, for in-
stance for the  fabrication of diamond-based electronic de-
vices. During the last decade a number of carbon-based
materials, including diamond-like carbon,  have attracted
the attention of the researchers for their excellent electron
emission properties. Diamond and diamond-like carbon
coatings show a negative electron affinity [1] and so DLC is
the promising material for the field emission displays (FED)
applications. Diamond-like carbon films are known to have
a high ratio of tetrahedral C-C sp3 bonds to trigonal C-C sp2

bonds. As a result, they have extreme physical hardness,
high resistivity, good adhesion to different substrates and
are chemically inert. These properties make DLC the use-
ful material for a wide variety of applications, especially as
the coating material for the field emitters.

The significant electron emission from DLC coatings can
be caused by the diamond surface low positive or negative
electron affinity [2-5]. The papers concerning the field emis-
sion from DLC coatings, published so far, show many inter-
esting results. However, the mechanism of electron emis-
sion from diamond films and diamond-like carbon films is
still not entirely clear. Robertson [6] and Carey [7] indicate
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10 ków. Mechanizm emisji elektronów z warstw wêglowych po-
zostaje jednak¿e ci¹gle niewyja�niony. Robertson [6] i Carey
[7] wskazuj¹, ¿e emisja elektronów jest zale¿na zarówno od
koncentracji wi¹zañ sp2 i sp3, jak równie¿ od rodzaju stosowa-
nych domieszek. Istnieje kilka modeli, które rozwa¿aj¹ emisjê
elektronów z nanokrystalicznego diamentu [8] lub z materia³u
wêglowego na granicy ziaren [9-11], które to modele wskazu-
j¹, ¿e inkluzje grafitowe w warstwie DLC mog¹ odgrywaæ istotn¹
rolê w tworzeniu kana³ów przewodz¹cych elektrony.

Badania w³a�ciwo�ci warstw DLC w p³ynach ustrojowych,
wskazuj¹ ¿e materia³ implantu pokryty tak¹ warstw¹ wyka-
zuje zwiêkszon¹ odporno�æ na korozjê [12]. Zbadanie sta-
nu powierzchni warstw DLC pod wzglêdem zdolno�ci do
emisji elektronów oraz okre�lenie pracy wyj�cia z tego ma-
teria³u ma istotne znaczenie dla zastosowañ tego materia³u
w mikroelektronice pró¿niowej jak równie¿ w medycynie [13].

Czê�æ eksperymentalna

Warstwy diamentopodobne zosta³y wytworzone metod¹
RF PCVD (Radio Frequency Plasma Chemical Vapour
Deposition) w wyniku rozk³adu metanu (CH4) w plazmie w.cz.
o czêstotliwo�ci 13,56 MHz. Proces nak³adania warstw DLC
na pod³o¿a krzemowe odbywa³ siê w dwóch etapach: 1)
trawienie jonowe pod³o¿a i 2) nanoszenie warstwy. Trawie-
nie jonowe przeprowadzono przy potencjale autopolaryza-
cji -600V w ci¹gu 3 minut, w celu oczyszczenia powierzchni
pod³o¿a Si. Nanoszenie warstw odbywa³o siê przy zastoso-
waniu ujemnego potencja³u autopolaryzacji elektrody w.cz.
-300V. Czas osadzania warstwy DLC o grubo�ci 20 nm
wynosi³ 40 sekund. Ci�nienie gazu w komorze reaktora
wynosi³o oko³o 26 Pa. Jako pod³o¿a dla warstw DLC zasto-
sowano krzem o parametrach podanych w TABELI 1.

Na powierzchni pod³o¿a Si (oznaczonego symbolem E)
wytworzono przy u¿yciu litografii sto¿ki o wysoko�ci 200÷300
nm i �rednicy podstawy 150÷200 nm (zdjêcie pod³o¿a z war-
stw¹ DLC zamieszczono na RYS. 1). Pod³o¿a krzemowe,
przed na³o¿eniem warstwy DLC, dodatkowo oczyszczano
przez 30s, w 10 % roztworze kwasu fluorowodorowego.

Charakterystyki emisyjne badano w uk³adzie zapewnia-
j¹cym pró¿niê rzêdu 5·10-5  Pa. Anodê stanowi³a kulka ze
stali nierdzewnej o �rednicy 5 mm, a katodê stanowi³a prób-
ka. Odleg³o�æ miêdzy anod¹ i katod¹ wynosi³a 15 mm.  Pod-
czas badania emisji pomiêdzy elektrodami przyk³adano
napiêcia z zakresu 100-3800 V.

Wyniki i dyskusja
Zjawisko emisji polowej elektronów z powierzchni opi-

suje teoria Fowlera - Nordheima (FN) [14]. Model FN zak³a-
da tunelowanie elektronów z poziomu Fermiego przez trój-

that the electron emission depends on both; the concentra-
tion of the bonds sp2 and sp3 and the kind of used donors.
Several models have been proposed that consider the emis-
sion from diamond nanocrystals [8] or from non-diamond
carbon material at the grain boundaries [9-11]. The models
pointed out that the graphite inclusions embedded in the
diamond-like carbon might play an important role for the
contribution of electron conduction channels.

Examinations of DLC coatings properties in the body flu-
ids indicate that DLC coated implant material shows the
higher corrosion resistivity [12]. The examination of DLC
coatings surface state with respect to the electron emission
ability and the determination of the material's work func-
tion, is significant for applications of this material in vacuum
microelectronics and also in medicine. [13].

Experimental part

Diamond-like carbon coatings were manufactured by RF
PCVD (Radio Frequency Plasma Chemical Vapour Depo-
sition) method by the decomposition of methane in high-
frequency plasma of 13,56 MHz under lowered pressure.
The process of coatings deposition took place with two
stages: 1) the ion etching of the substrate and 2) the coat-
ing deposition. The ion etching was carried out with the
potential -600V  within 3 minutes, with the aim of the clean-
ing of the Si substrate. The coating deposition took place
with the negative bias voltage of RF electrode of -300V.
The time of deposition of  20 nm thick DLC coating was 40
seconds. The gas pressure in the reactor chamber
amounted to about 26 Pa. As the substrate for DLC coat-
ings, the silicon with the parameters shown in the TABLE 1
was applied.

On the Si substrates surface (represented with symbol
E) the cones with the height of  200÷300 nm and the base
diameter of 150÷200 nm were fabricated by the method of
Island Lithography (the picture of substrate with DLC film
on FIG. 1). The silicon substrates, before the DLC coating
deposition, were etched within 30s, in the 10% solution of
hydrofluoric acid (HF).

Emission current measurements were carried out in the
system providing the vacuum of order of 5×10-5 Pa.  The
field-emission properties of DLC films were investigated
using a "sphere-to-plane" electrode configuration with a 5
mm diameter stainless-steel ball anode, with the distance
of 15 mm from the surface of investigated films (cathode).
During the emission measurements, the voltage of the range
of 100-3800 V was applied between the electrodes.

Results and discussion
A classical explanation for electron field emission from

surface is the Fowler-Nordheim (FN) [14] tunneling. The

TABELA 1. Opis zastosowanych pod³o¿y
krzemowych.
TABLE 1. Specification of applied silicon
substrates.

Oznaczenie 

pod³o¿ a 
Denotation 
of substrate 

 

Orientacja 
Orientation 

Typ 

przewodnictwa 
Type of 

conductivity 

Rodzaj 

domieszki 
Kind of 
dope  

Oporno�æ 

w³a�ciwa 
Resistivity 

[Wcm] 

 

Dodatkowe informacje 
Additional information 

A <111> n P < 0,002  

B <100> n Sb 0,015 ¸ 0,023  

C <100> p B 0,018 ¸ 0,020  

D <100> p P 1 ¸ 3  

E  n Sb 0,020 Na powierzchni Si  wytworzone sto¿ ki przy u¿ yciu 
litografii 

The cones fabricated by the method of Island 
Lithography on the Si surface 
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11k¹tn¹ barierê potencja³u do pró¿ni. Natê¿enie pr¹du emisji
elektronów mo¿e byæ wyra¿one uproszczonym równaniem
FN:

(1)

gdzie: I - natê¿enie pr¹du emisji , A - powierzchnia emituj¹-
ca, f - efektywna praca wyj�cia, a, b - sta³e: a = 1,54·10-6

eV·A·V-2, b = 6,83·109 eV-3/2 V·m-1, E - natê¿enie pola elek-
trycznego, b - wspó³czynnik kszta³tu elektrod.

RYSUNEK 2 przedstawia zale¿no�æ natê¿enia pr¹du
emisji od natê¿enia pola elektrycznego dla warstw DLC na-
niesionych na ró¿ne pod³o¿a krzemowe. Dla warstw DLC
naniesionych na g³adkie (bez sto¿ków) pod³o¿a (oznaczo-
ne symbolami A, B) zauwa¿ono wzrost pr¹du emisji przy
natê¿eniu pola elektrycznego odpowiednio 160 V/mm i 120
V/mm, za� dla warstw DLC naniesionych na pod³o¿u z wy-
tworzonymi sto¿kami (oznaczonym symbolem E), wzrost
pr¹du nastêpuje przy ni¿szej warto�ci natê¿enia pola, rów-
nej 80 V/mm. Z powierzchni warstw DLC naniesionych na
pod³o¿a krzemowe typu p (oznaczone symbolem C) oraz
pod³o¿a wysokooporowe typu n (oznaczone symbolem D)
nie zarejestrowano emisji polowej elektronów.

Otrzymane wyniki przedstawiono w uk³adzie FN  na RYS.
3. Dla wy¿szych warto�ci natê¿enia pola elektrycznego za-
le¿no�ci maj¹ charakter liniowy. Z nachylenia prostych, na
podstawie wzoru (1) obliczono efektywn¹ pracê wyj�cia j
dla badanych warstw DLC. W obliczeniach za³o¿ono, ¿e
wspó³czynnik kszta³tu elektrod b jest równy 1. Dla warstw

electrons tunnel from the Fermi level at the film surface
through an approximately triangular potential barrier into the
vacuum. An emission current can be described by the sim-
plified FN equation:

(1)

where: I - the emission current, A - the emitting area, f - the
effective work function of emitting surface, a, b - the con-
stants: a = 1,54·10-6 eV·A·V-2, b = 6,83·109 eV-3/2 V·m-1, E -

the applied electric field, b
- the geometrical field en-
hancement factor.

FIGURE 2 shows the dependence of the emission cur-
rent intensity to the electric field intensity for DLC coatings
deposited on various silicon substrates. For the DLC coat-
ings deposited on flat (without cones) substrates, represented
by the symbols A,B, the significant increase of emission cur-
rent with the intensity of electric field correspondingly 160 V/
mm and 120 V/mm, was observed. For DLC coatings depos-
ited on substrates with the fabricated cones (represented by
the symbol E), the current increase occurs with the lower
field intensity value, equal to 80 V/mm. The electron emission
was not obtained from surfaces of DLC coatings deposited
on the p-type silicon substrates (represented by the symbol
C) and on high resistivity n-type substrates (represented by
the symbol D).

The recorded I-V data from DLC specimen were used to
generate the typical FN plot shown in FIG. 3. At high volt-
age the current shows the linear dependence, and the slopes
of the curves (equation 1) were found to correspond to ef-
fective work function for a field enhancement factor b equal
1. For DLC coatings deposited on the substrates, repre-
sented by the symbols A, B and E, the values of the effec-
tive work function were determined: fA = 0,296 eV; fB = 0,169
eV; fE = 0,298 eV. The theory indicates that the lower work
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RYS. 1. Zdjêcie powierzchni warstwy DLC o grubo�ci 20 nm naniesionej na sto¿ki
wytworzone przy u¿yciu litografii na pod³o¿u krzemowym (pod³o¿e oznaczone
symbolem E).
FIG. 1. A picture of the DLC coating surface 20 nm thick, deposited on the cones
fabricated by the method of Island Lithography on the silicon substrate (the
substrate is represented by the symbol E) .
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RYS. 2. Zale¿no�ci natê¿enia pr¹du emisji od
natê¿enia pola elektrycznego warstw DLC o
grubo�ci 20 nm, naniesionych na ró¿ne pod³o¿a.
Odleg³o�æ pomiêdzy katod¹ i anod¹ - 15 mm.
Przyjêto warto�æ b = 1, co odpowiada uk³adowi
p³askich elektrod.
FIG. 2. Electron field emission I-E characteristics
for DLC films of the thickness 20 nm, deposited
on various substrates (see TABLE 1). Cathode-
anode distance - 15 mm. The value of b = 1 was
assumed, what corresponds to the flat electrodes
configuration.
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RYS. 3. Wykres Fowlera-Nordheima wykre�lony
na podstawie charakterystyk I-V dla warstw DLC
o grubo�ci 20 nm.
FIG. 3.  The Fowler-Nordheim plot constructed
from the I-V characteristic of DLC films.
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12 DLC naniesionych na pod³o¿a oznaczone symbolami A, B
i E, otrzymano warto�ci efektywnej pracy wyj�cia: fA = 0,296
eV; fB = 0,169 eV; fE = 0,298 eV. Teoria wskazuje, ¿e im
mniejsza jest efektywna praca wyj�cia elektronów, tym lep-
sze w³a�ciwo�ci emisyjne posiada materia³. Uzyskane re-
zultaty trudno jest zinterpretowaæ na obecnym etapie ba-
dañ.

Przeprowadzone badania wskazuj¹, ¿e emisja elektro-
nów z powierzchni warstw DLC jest zjawiskiem z³o¿onym i
zale¿nym od wielu czynników, m.in.od typu i rodzaju pod-
³o¿a. Pr¹d emisji zarejestrowano dla warstw DLC nanie-
sionych na niskooporowe pod³o¿a krzemowe typu n o po-
wierzchni g³adkiej i powierzchni pokrytej wytworzonymi sto¿-
kami. Na tej podstawie mo¿na stwierdziæ, i¿ rodzaj i typ
krzemu zastosowanego jako pod³o¿e dla warstwy DLC ma
istotne znaczenie dla emisji elektronów z powierzchni
warstw DLC.

Po przeprowadzeniu badañ emisji z warstw DLC zauwa-
¿ono na powierzchni badanych próbek nierówno�ci oraz
ró¿nego typu kratery, które prawdopodobnie mog³y poja-
wiæ siê w wyniku topienia powierzchni katody. Nierówno�ci
znacznie zmodyfikowa³y powierzchniê próbki, co widocz-
ne jest na RYS. 4.

W kilku przypadkach na powierzchni anody, po pomia-
rze pr¹du emisji, zaobserwowano fragmenty materia³u wy-
rwane z powierzchni badanej próbki. Mo¿na wiêc przypusz-
czaæ, ¿e zastosowanie wysokich napiêæ w czasie badania
emisji mo¿e powodowaæ zniszczenie powierzchni i zmiany
strukturalne w warstwie DLC.

Wnioski

Przeprowadzone badania wskazuj¹, ¿e warstwy diamen-
topodobne, naniesione przy u¿yciu metody RF PCVD na
wybrane i odpowiednio zmodyfikowane pod³o¿a krzemo-
we, wykazuj¹ zdolno�æ do emisji elektronów z  powierzch-
ni warstw DLC. Istotne znaczenie dla emisji elektronów ma
wybór pod³o¿a pó³przewodnikowego, geometria jego po-
wierzchni oraz rodzaj i koncentracja domieszki. Wyniki ba-
dañ wskazuj¹, ¿e emisja elektronów z warstw DLC nanie-
sionych na pod³o¿a krzemowe charakteryzuj¹ce siê obec-
no�ci¹ sto¿ków nastêpuje przy znacznie ni¿szych warto-
�ciach natê¿enia pola elektrycznego ni¿ emisja z  warstw
naniesionych na g³adkie pod³o¿a krzemowe. Prawdopodob-
nie proces emisji elektronów do pró¿ni mo¿e byæ kontrolo-
wany tak¿e przez w³a�ciwo�ci heteroz³¹cza DLC/Si. Nie-
wielkie warto�ci wyznaczonej efektywnej pracy wyj�cia po-
zwalaj¹ s¹dziæ, ¿e badane warstwy DLC posiadaj¹ dobre
w³a�ciwo�ci emisyjne.
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function influences the better emission properties of the ma-
terial. An interpretation of the obtained results is difficult for
this stage of investigations.

Carried out investigations indicate that the electron emis-
sion from the surface of DLC coatings is the complex phe-
nomenon and depends on many factors, for example on
type of substrate. The emission current was registered for
DLC coatings deposited on the low-resistivity, n-type sili-
con substrates with the flat and the cones fabricated surfa-
ces. On this basis it is possible to state that the type of the
applied silicon as the substrate for DLC coating has the
significant importance for the electron emission from the
surface of DLC coatings.

After emission, an ex-
amination of the DLC films
with SEM showed protru-
sions and various types of

crater formation which may
be due to the melting of the cathode surface. The protru-
sions greatly modify the surface morphology, as seen in
FIG. 4.

In some cases, after the emission current measurement,
the fragments of material pulled out from the sample sur-
face were observed. It is possible to assume that the appli-
cation of the high voltages during the field emission meas-
urements can cause the surface damage and structural
changes in the DLC coating.

Conclusion

Carried out investigations indicate that diamond-like car-
bon coatings deposited by the method of RF PCVD on sili-
con substrates show an ability to electron emission from
the surface of DLC coatings. A choice of the semiconductor
substrate, its surface geometry, a type and a dopant con-
centration have a significant meaning for the electron emis-
sion. Results of the investigation indicate that the electron
emission from DLC coatings deposited on silicon substrates
with the cones, begins the significantly lower values of the
electric field intensity that the emission from the coatings
deposited on flat silicon substrates. It is possible that the
emission process to the vacuum could be controlled by prop-
erties of the heterostructure Si/DLC. Not high values of the
determined effective work function allow to judge that the
investigated DLC coatings possess good emission proper-
ties.
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RYS. 4. Zdjêcie powierzchni warstwy DLC z widocznymi zmianami struktury
powierzchni powsta³ymi w wyniku emisji polowej z warstwy DLC.
FIG. 4. A picture of DLC coating surface with visible structure changes arose as a
result of the field emission from DLC coating.
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[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 13-16]

Wstêp

W ostatnich latach poszukuje siê metod poprawienia w³a-
�ciwo�ci materia³ów stosowanych do produkcji implantów.
Tytan i jego stopy, ze wzglêdu na wyj¹tkowe w³a�ciwo�ci
fizyko-chemiczne oraz sprawdzon¹ biozgodno�æ, znajduj¹
szerokie zastosowanie w produkcji implantów na potrzeby
ortopedii i stomatologii, jak równie¿ w wytwarzaniu narzêdzi
chirurgicznych. Obróbki jarzeniowe, które umo¿liwiaj¹ wy-
twarzanie warstw TiN i TiCN na gotowych implantach o do-
wolnym kszta³cie, wydaj¹ siê byæ obiecuj¹cymi metodami
poprawienia w³a�ciwo�ci materia³ów tytanowych [1, 2]. Mo-
dyfikowanie powierzchni powoduje poprawê wytrzyma³o�ci,
wzrost odporno�ci na korozjê, na zu¿ycie przez tarcie oraz
zapobiega przechodzeniu sk³adników stopów do otaczaj¹-
cego �rodowiska biologicznego [3-5].

Cel
Celem pracy by³o porównanie oddzia³ywania p³ytek krwi

z powierzchniami stopu tytanu (Ti6Al4V) i modyfikowanych

BLOOD PLATELETS IN
CONTACT WITH TITANIUM
ALLOY Ti6Al4V AND WITH
ITS MODIFIED SURFACES
WIES£AWA OKRÓJ*, LESZEK KLIMEK*, PIOTR KOMOROWSKI*,
BOGDAN WALKOWIAK*,**

*CENTRE OF EXCELLENCE NANODIAM, TECHNICAL UNIVERSITY

OF LODZ.
**DEPARTMENT OF MOLECULAR AND MEDICALBIOPHYSICS,
MEDICAL UNIVERSITY OF LODZ.

Key words: platelet adhesion, surface modifica-
tion, titanium nitride, titanium carbonitride, scanning
electron microscopy.

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 13-16]

Introduction

New methods capable of ipmroving properties of materi-
als used for implant production are currently being searched.
Due to their unique physico-chemical properties and excel-
lent biocompability, titanium and its alloys are widely used
in a manufacture of implants in orthopaedy and dentistry as
well as in a production of surgical instruments. Surface
processing, such as glow discharge nitriding and
carbonitriding, of titanium based materials, which creates
TiN or TiCN layers on ready implants of whichever shape,
appears to be a very promising method improving their prop-
erties [1,2]. Surface modification enhances their durability,
improves their corrosion resistance, decreases friction wear
and prevents diffusion of alloy componets into a biological
enviroment [3-5].

The aim

The aim of the study was to compare an interaction of
blood platelets with the surface of titanium alloy (Ti6A14V)
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14 metod¹ jarzeniow¹ jego odmian (TiN, TiCN).

Materia³y i metody

Próbki
Do badañ u¿yto kr¹¿ków grubo�ci 3 mm i �rednicy 8 mm,

wykonanych ze stopu tytanu (Ti6Al4V) i takich samych kr¹¿-
ków pokrytych azotkiem tytanu (TiN) i wêgloazotkiem tyta-
nu (TiCN), o zawarto�ci wêgla 4% lub 16% at. C, w proce-
sie azotowania i wêgloazotowania jarzeniowego. Materia³
do badañ uzyskano dziêki uprzejmo�ci prof. Tadeusza
Wierzchonia z Politechniki Warszawskiej.

Kontakt  badanych powierzchni z krwi¹
Przed eksperymentem próbki umyto dwukrotnie w wo-

dzie destylowanej, a nastêpnie w etanolu w myjce ultra-
d�wiêkowej i ponownie w wodzie. Krew pobierano od zdro-
wych ochotników, którzy nie stosowali ¿adnych leków anty-
p³ytkowych w ci¹gu trzech tygodni przed badaniem. Ca³a
procedura by³a zgodna z Deklaracj¹  Helsiñsk¹, Jako anty-
koagulantu u¿yto 3,8% wodny roztwór cytrynianiu sodu. W
celu uzyskania osocza ubogop³ytkowego (PPP) krew odwi-
rowano (1000xg, 10 min, RT). Wszystkie próbki (Ti6Al4V,
TiN, TiCN) umieszczono w PPP na kilkana�cie godzin przed
eksperymentem i inkubowano w temperaturze 4°C. Nastêp-
nie próbki p³ukano dwukrotnie w 0,1 M buforze fosforano-
wym, pH 7,4, zawieraj¹cym 140 mM NaCl (PBS). Tak przy-
gotowane próbki poddano kontaktowi z pe³n¹ krwi¹ cytry-
nianow¹ przez okres jednej godziny, przy zapewnieniu ci¹-
g³ego ruchu krwi w probówce. Po zakoñczonej inkubacji
próbki by³y dwukrotnie przemywanE buforem PBS, a na-
stêpnie utrwalane w 2,5% aldehydzie glutarowym, przygo-
towanym w 0,1 M buforze fosforanowym,  pH 7,4, w ci¹gu
godziny w temperaturze 4°C. Po kolejnym dwukrotnym prze-
myciu buforem fosforanowym próbki poddano odwodnie-
niu stosuj¹c alkohol etylowy w narastaj¹cym stê¿eniu. Po
wysuszeniu próbki poddano napyleniu 20-30 nm warstw¹
z³ota (napylarka JEOL JEE-4X). Obserwacji próbek doko-
nywano w mikroskopie skaningowym HITACH - 3000 N przy
napiêciu 5 kV.  Dla ka¿dej badanej próbki wykonano 30
zdjêæ (powiêkszenie 1000 i 4000 razy) umo¿liwiaj¹cych
opisanie morfologii p³ytek obecnych na badanych powierzch-
niach oraz wykonanie statystycznej analizy z u¿yciem te-
stów Fishera i t-Studenta.

Wyniki

Jednogodzinny kontakt stopu tytanu (Ti6Al4V) z pe³n¹
krwi¹ powoduje, ¿e na powierzchni próbek pojawiaj¹ siê
liczne p³ytki krwi oraz pojedyncze leukocyty. Zaadherowa-
ne p³ytki posiada³y d³ugie pseudopodia i przylega³y do próbki
pojedynczo lub tworz¹c rozleg³e agregaty rozmieszczone
regularnie na ca³ej powierzchni materia³u (RYS. 1a). Po-
dobnie przylegaj¹ce p³ytki krwi zaobserwowano na po-
wierzchni azotku tytanu (TiN), gdzie p³ytki krwi pokrywa³y
badane materia³y pojedynczo lub tworzy³y agregaty sk³a-
daj¹ce siê z ró¿nej ich liczby (RYS. 1b). Na próbkach  TiCN
(4% at.C)  i TiCN (16% at.C) stwierdzono obecno�æ p³ytek
krwi kulistego kszta³tu z nielicznymi i bardzo krótkimi wy-
pustkami. Uk³ada³y siê one zwykle pojedynczo na ca³ej po-
wierzchni (RYS. 1c i RYS. 1d). Najwiêksza liczba p³ytek
krwi przylega³a do powierzchni azotku tytanu. Na 1 µm2 przy-
pad³o ich �rednio 0.011. Najmniej krwinek p³ytkowych stwier-
dzono na próbce pokrytej warstw¹  wêgloazotku tytanu z
4% zawarto�ci¹ wêgla - �rednio 0,0042/µm2  (RYS. 2). Sta-
tystyczna analiza uzyskanych wyników pozwoli³a okre�liæ
stopieñ agregacji p³ytek na poszczególnych powierzchniach.

as well as with its modified forms, obtained with the help of
glow discharge nitriding (TiN) and carbonitriding (TiCN).

Materials and methods

Samples
Titanium discs (3 mm thick and 8mm in diameter), made

of titanium alloy (Ti6A14V), and identical discs coated with
titanium nitride (TiN) and titanium carbonitride (TiCN  con-
taining either 4% or 16% at.C) were used. The samples
were acquired thanks to the courtesy of Professor Tadeusz
Wierzchoñ of the Warsaw University of Technology.

Contact of examined surfaces with blood
Before each experiment, samples were washed in a su-

personic washer, twice with distilled water then with ethanol
and again with water. Blood was collected from healthy vol-
unteers, who had not been using any antiplatelet drugs for
three weeks before the experiment. All the procedures were
curried out according to Helsinki Declaration. Blood was an-
ticoagulated with 3.8% water solution of sodium citrate. Plate-
let poor plasma (PPP) was obtained by blood centrifugation
(1000xg, 10 min, RT). All the samples (Ti6A14V, TiN, TiCN)
were placed in PPP for several hours before the experiment
and were incubated at 4°C. Subsequently, the samples were
washed twice with 0.1M phosphate buffer pH 7.4, containing
140 mM NaCl (PBS). The specimens prepared in this way
were allowed for one hour contact with citrated whole blood.
Blood was constantly kept in motion by end to end mixing.
The incubation was finished by a double washing of each
sample with PBS and subsequent fixing it with 2,5% glutaral-
dehyde prepared in 0.1M phosphate buffer. The fixing pro-
cedure was carried out for one hour at 4°C, and was fol-
lowed by a double washing with PBS. Subsequently, sam-
ples were dehydrated using ethanol of an increasing con-
centration. After air drying the samples were coated with 20-
30 mm layer of gold (JEOL JEE-4X vacuum evaporator), and
they were examined using scanning microscope HITACH-
3000 N (voltage of 5 kV). Thirty photographs of every sam-
ple were taken (magnification of 1000x and 4000x), enabling
description of a morphology of blood platelets present at ex-
amined surfaces as well as statistic evaluation of data (Fisher
test and t-Student's tests).

a) b) 

c) d) 

FIG. 1. Badane powierzchnie po 1 godzinnym
kontakcie z krwi¹ cytrynianow¹. a-Ti6Al4V, b-TiN,
c-TiCN 4% at.C, d-TiCN 16% at.C .
FIG. 1. Randomly selected surfaces after 1 hour
contact with citrated whole blood.
a-Ti6Al4V, b-TiN, c-TiCN 4% at.C, d-TiCN 16% at.C.
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W przypadku powierzchni stopu tytanu i azotku tytanu ob-
serwowano du¿¹ liczbê p³ytek krwi w powsta³ych agrega-
tach podczas gdy na powierzchniach wêgloazotku tytanu
brak by³o agregatów (TAB. 1).

Dyskusja

Jednym z pierwszych procesów zachodz¹cych podczas
kontaktu implantu z krwi¹ jest odk³adanie siê  bia³ek oso-
cza na jego powierzchni. Niektóre bia³ka osocza obecne na
powierzchni implantu, np. fibrynogen i vWF, po�rednicz¹ w
adhezji p³ytek krwi. Natomiast inne bia³ka, jak albuminy i
gamma-globuliny, nie uczestnicz¹ w tym procesie [6, 7].
Aktywacja p³ytek krwi prowadzi do zmiany ich kszta³tu, two-
rzenia pseudopodiów, uwalniania zawarto�ci wewn¹trzp³yt-
kowych ziarnisto�ci oraz inicjowania agregacji [8].  Niektó-
rzy autorzy uwa¿aj¹ ¿e bia³ka pokrywaj¹ce wszczep mog¹
determinowaæ biozgodno�æ implantu [9]. Materia³om  prze-
znaczonym do kontaktu z krwi¹ stawia siê bardzo wysokie
wymagania. Miêdzy innymi oczekuje siê, ¿e ich powierzch-
nia nie bêdzie wywo³ywa³a krzepniêcia krwi oraz bêdzie
wolna od zaadsorbowanych elementów morfotycznych,
szczególnie p³ytek krwi [6,10]. Wykonane badania pozwoli-
³y ustaliæ, ¿e p³ytki krwi przylegaj¹ do wszystkich badanych
powierzchni, jednak w ró¿ny sposób i z ró¿n¹ intensywno-
�ci¹ tego procesu. Na powierzchni stopu tytanu Ti6Al4V i
azotku tytanu (TiN) zaadherowane p³ytki krwi maj¹ kszta³t
dendrytyczny z licznymi d³ugimi pseudopodiami i tworz¹

Results

One hour contact of titanium alloy (Ti6A14V) with citrated
whole blood resulted in an appearance of numerous plate-
lets and single leukocytes on the sample surfaces. The plate-
lets adhered were equipped with long pseudopodia. They
were present either as isolated species or in aggregates
scattered regularly through the whole surface (FIG. 1a).
Blood platelets with long pseudopodia could also be ob-
served adhered to the titanium nitride surface (TiN). They,
again, covered the material either as isolated species or
created aggregates consisting of different number of plate-
lets (FIG.1b). TiCN (4% at.C) and TiCN (16% at.C) sample
surfaces exhibited isolated platelets having spherical shape
and equipped with a few very short pseudopodia (FIGs.1c
and 1d, respectively). A higher number of adhered platelets
was found on the surface of titanium nitride - on average
there was 0.011 of a platelet per 1 µm2  of area. A lower
number of blood platelets, 0.0042 of a platelet per µm2 only
(see FIG.2), adhered to titanium carbonitride layer conatining
4% atomic C. Statistical analysis of the results enabled a
description of the extent of platelet aggregation on different
surfaces. Titanium alloy and titanium nitride surfaces ex-
hibited aggregates containing numerous platelets, whereas
titanium carbonitride surfaces were free from the aggregates
(TAB.1).

Discussion

One of the first processes, taking place during the con-
tact of an implant with blood, is a deposition of plasma pro-
teins on the implant surface. Some plasma proteins, such
as fibrinogen and vWF, present on the surface of an im-
plant, mediate blood platelets adhesion. Other proteins, like
albumins and gamma-globulins, do not take part in this proc-
ess [6, 7]. Activation of blood platelets comprises a change
of their shape, with the pseudopodia being created, a re-
lease of platelet granules content and an initiation of the
aggregation process [8]. Some authors claim that proteins
covering the implant can determine its biocompatibility [9].
Very strict requirements have to be fulfilled by materials
remaining in contact with blood. It is expected that a mate-
rial surface will not initiate coagulation and will be free from
adsorbed blood cells, especially from platelets [6,10]. Our
study indicates that platelets do adhere to every surface,
but they adhere in a different manner and at different inten-
sity. The platelets adhered to the surfaces of titanium alloy
Ti6A14V and titanium nitride (TiN) have a dendrite-like shape
with long pseudopodia and create aggregates of a different

Liczba p³ytek w agregacie 

 Number of platelets in an aggregate  

powierzchnia 

surface 
1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17 18 19 20 

Ti6Al4V 137 60 38 29 22 28 13 9 14 11 9 5 6 7 8 6 1 4 4 0 

TiN 14 37 46 67 59 69 81 58 37 46 18 20 10 7 6 9 5 4 4 2 

TiCN 16% 3663 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 

TiCN 4% 1599 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 0 

 
TABELA 1. Stopieñ agregacji p³ytek na badanych powierzchniach.
TABLE 1. Extent of platelet aggregation at observed surfaces.
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FIG. 2. �rednia liczba p³ytek krwi przypadaj¹ca na
1 µm2 powierzchni badanych materia³ów.
FIG. 2.  Mean number of blood platelets adhered
to 1 µm2 of investigated surfaces.
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16 agregaty p³ytkowe o ró¿nej wielko�ci (2-8 p³ytkowe na-
Ti6Al4V i 8-12 p³ytkowe na TiN). W przypadku wêgloazot-
ków (TiCN) krwinki p³ytkowe s¹ zaktywowane tylko nie-
znacznie, co manifestuje siê zmian¹ kszta³tu, brakiem wy-
ra�nych pseudopodiów i brakiem  agregatów. Do próbki
TiCN (16% at.C) zaadherowa³o dwukrotnie wiêcej p³ytek
krwi ni¿ do TiCN (4% at.C). Reasumuj¹c, mo¿na wskazaæ
wêgloazotek tytanu o zawarto�ci wêgla 4% jako najbardziej
trombozgodny materia³ spo�ród badanych.
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Streszczenie

Adsorpcja i odk³adanie siê bia³ek osoczowych na
sztucznych powierzchniach implantów medycznych,
wspomaga proces adhezji komórek. Zjawisko to sta-
nowi powa¿ny problem w implantologii. U¿ycie bio-
sensorów SPR, pracuj¹cych w systemie BiaCore,

size (2-8 platelets on Ti6A14V and 8-12 platelets on TiN).
For a contrast, the platelets adhered to carbonitride (TiCN)
surfaces are only slightly activated - with a shape change,
lack of pseudopodia and lack of aggregation. It is worth to
note, that twice as many platelets adhered to the TiCN (16%
at.C) surface than to the TiCN (4% at.C) surface. In a con-
clusion it can be stated that, among the examined materi-
als, titanium carbonitride with 4% of carbon exhibit the low-
est activating properties.
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Abstract

Adsorption and deposition of plasma proteins at
artificial surfaces of medical implants promote cell
adhesion process. SPR-biosensors, working in the
BiaCore system, enable studies in a real time of the
phenomenon of protein deposition onto surfaces of
titanium and NCD (nanocrystalline diamond) . It was
shown, that sensors covered with very thin layers (less
then 30 nm) of both, titanium and NCD, exhibit  simi-
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17umo¿liwia badania odk³adania siê bia³ek na powierzch-
niach tytanu i na warstwach NCD (nanocrystalline dia-
mond), w realnym czasie trwania procesu. Pokaza-
no, ¿e sensory pokryte bardzo cienkimi warstwami
(poni¿ej 30 nm), zarówno tytanu jak i NCD, charakte-
ryzuj¹ siê czu³o�ci¹ porównywaln¹ do czu³o�ci sen-
sora kontrolnego.

S³owa kluczowe: BiaCore,  plazmonowy rezonans
powierzchniowy, warstwy wêglowe, adsorpcja bia³ek.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 16-20]

Wstêp

Oddzia³ywanie powierzchni biomateria³ów z p³ynami ustro-
jowymi ma zasadnicze znaczenie w okre�laniu ich biozgod-
no�ci. Wiadomo, ¿e adsorpcja i odk³adanie siê bia³ek oso-
cza krwi na sztucznych powierzchniach implantów, ma de-
cyduj¹ce znaczenie w procesie adhezji komórek - zarówno
elementów morfotycznych krwi, osteoblastów, komórek en-
dotelialnych i innych komórek organizmu biorcy, jak i bakte-
rii. W konsekwencji zjawisko to mo¿e byæ pozytywn¹ cech¹
biomateria³u (osteointegracja), lub prowadziæ to do utraty funk-
cjonalno�ci implantu i/ lub reakcji zapalnych, niebezpiecz-
nych dla organizmu. Dlatego wydaje siê bardzo istotn¹ spra-
w¹ monitorowanie interakcji powierzchni biomateria³u z bia³-
kami zawartymi w p³ynach fizjologicznych, szczególnie w
warunkach ich przep³ywu. System BiaCore daje mo¿liwo�æ
prowadzenia takich badañ.  Pozwala on na �ledzenie od-
dzia³ywañ moleku³ w realnym czasie trwania procesu [1, 2].

Zjawisko SPR

Centrum systemu BiaCore stanowi sensor SPR, wyko-
rzystuj¹cy optyczne zjawisko zwane powierzchniowym re-

lar sensitivity as a control gold-surface sensor.
Key words: BiaCore, surface plasmon resonanse,

carbon coatings, proteins adsorption.
[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 16-20]

Introduction

An interaction of body fluids with biomaterials surfaces
is crucial for determination of biocompatibility. It is well
known, that adsorption and deposition of plasma proteins
on the artificial surfaces of implants promote process of cell
adhesion. It concerns of blood cells, osteoblasts, endothe-
lial cells and other type of recipient's cells, as well as bacte-
ria. Consequently, it may be a positive feature of biomate-
rial (osteointegration), or it can result in functional loss of an
implant and/or inflammatory reactions which are danger-
ous for the organism. Thus, it is very important to monitor
interactions of biomaterials with plasma proteins, especially
under  flow conditions. The BiaCore system enables such
the studies. The system allows to monitor interactions of
molecules in the real time of the process [1, 2].

SPR phenomenon

The core of BiaCore system is a SPR-sensor, which
employs optical phenomenon referred to as the surface plas-
mon resonance (SPR). In order to describe SPR, it is help-
ful to start with the phenomenon of total internal reflection
(TIR), which occurs when a light beam, propagates in a
medium of higher reflactive index, meets an interface at a
medium of lower reflactive index at an angle of incidence
above a critical angle. These media are separated by very
thin metalic layer.  In these conditions, oscylations of free
electrons of metalic layer - plasmon, are excited. Excitation

 

 

n2< n1 

n1 

RYS. 1. Zjawisko ca³kowitego wewnêtrznego odbicia na granicy dwóch o�rodków i wzbudzenie
powierzchniowego rezonansu plazmonowego. ksp i kx s¹ odpowiednio wektorami falowymi plazmonu i
padaj¹cego �wiat³a, natomiast n1 i n2 s¹ wspó³czynnikami za³amania �wiat³a.  Ilustracja pochodzi z materia³ów
promocyjnych firmy BiaCore AB [4].
FIG. 1. The phenomenon of total internal reflaction on the boundary of two media and the excitation of surface
plasmon resonance. ksp and kx correspond to a wave vector of plasmon and incidenting light, respectively. n1 i
n2 are the coefficients of light refraction, respectively. The scheme comes from promotional materials of BiaCore
AB company [4].
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zonansem plazmonowym (SPR - surface plazmon rezonan-
se). Zjawisko to zachodzi gdy fala �wietlna pada na granicê
dwóch o�rodków, ró¿ni¹cych siê gêsto�ciami optycznymi,
rozdzielonych cienk¹ warstw¹ metalu, pod k¹tem wiêkszym
od k¹ta granicznego. Nastêpuje wówczas ca³kowite we-
wnêtrzne odbicie (TIR - total internal reflection) fali �wietl-
nej. Jednocze�nie w takich warunkach wzbudzane s¹ oscy-
lacje swobodnych elektronów warstwy metalicznej - plazmo-
nu. Wzbudzenie oscylacji, czyli poch³oniêcie przez plazmon
�ci�le okre�lonej porcji energii, uwidacznia siê jako deficyt
energii, odczytywany pod okre�lonym k¹tem odbicia, za-
le¿nym od warunków rezonznsu. (RYS. 1).

Czujnik SPR najczê�ciej stanowi szklana p³ytka pokryta
cieniutk¹ warstewk¹ z³ota (40 - 50 nm). Ta metaliczna war-
stwa kontaktuje siê z kana³em przep³ywowym, w którym
znajduje siê badany p³yn fizjologiczny. Obecno�æ makro-
cz¹steczek przy powierzchni sensora zmienia w³a�ciwo�ci
dielektryczne o�rodka optycznie rzadszego. Rezonans pla-
zmonowy jest bardzo czu³y na zmiany sta³ej dielektrycznej.
Ka¿da zmiana warto�ci e  tego o�rodka wi¹¿e siê ze zmia-
n¹ warunków rezonansu plazmonowego, a wiêc ze zmian¹
k¹ta �wiat³a odbitego, dla którego wystêpuje deficyt ener-
gii. Istnieje mo¿liwo�æ wyznaczenia masy makromoleku³,
znajduj¹cych siê przy powierzchni sensora, korzystaj¹c z
zale¿no�ci pomiêdzy wspó³czynnikiem za³amania �wiat³a
(warto�ci¹ sta³ej dielektrycznej) roztworu i stê¿eniem ma-
kromoleku³ [5]. Zasadê odczytu zmiany masy przy po-
wierzchni sensora demonstruje RYSUNEK 2.

Cel pracy

Celem badañ by³o znalezienie warunków odpowiednich
do przygotowania biosensorów SPR, pokrytych warstw¹
tytanu lub NCD, pozwalaj¹cych na obserwacjê interakcji tych
materia³ów z przep³ywaj¹cymi makromoleku³ami.

Materia³ i metody

Do badañ zastosowano komercyjnie dostêpne sensory
(SIA-kit) zakupione w firmie BiaCore AB (Uppsala, Szwe-
cja), przeznaczone do samodzielnego pokrywania po-

of oscillations, it means adsorption of very precise portion
of energy by plasmon, is revealed as a deficiency of en-
ergy, read-out by definite reflection angle.

SPR sensor consist of glass plate with a thin gold layer
(40-50 nm). This metallic layer is in conctact with flow chan-
nel, which is filled with tested fluid. The presence of
makromolecules at the surface, changes the dielectric prop-
erties of lower reflactive index medium. The plasmon reso-
nance is very sensitive to changes of dielectric constant (e).
The change of e induces modification of plasmon resonance
conditions. It results in energy deficiency in the respective
angle of reflected light. It is possible to determine the mass
of macromoleculs, present at the sensor's surface, using
the dependence between light reflection coefficient (the
value of dielectric constant) of solution and concentration
of macromolecules [5]. The principle of read-out of mass
change on the sensor surface demonstrates FIGURE 2.

The aim
The aim of this study was to find optimal conditions for

preparing SPR sensors, coated with titanium or NCD lay-
ers, which allow us for observation of materials in contact
with flowing macromoleculs.

Materials and methods

In this study commercially available  sensors (SIA-kit,
BiaCore AB, Uppsala, Sweden) predicted for coating with
the tested materials were used (FIG. 3). The sensor sur-
face was coated with titanium layer, with thickness of 10,
20 or 30 nm (manufactured by prof. Bogdan Wendler), or
with NCD layer, with thickness of around 10 nm. Titanium
was deposited using magnetron sputtering whereas NCD
was synthesised using  RFPCVD method (Radio Frequency
Plasma Chemical Vapour Deposition) [3]. A sensitivity of
prepared sensors was tested for various concentrations of
glucose (0-70%). PBS was used as a basic buffer (10 mM
phosphate buffer containing 140 mM NaCl). Platelet poor
plasma was used for study of proteins interactions with sen-
sor surface.

 

 
RYS. 2. Schemat budowy i dzia³ania systemu BiaCore.  Ilustracja pochodzi z materia³ów promocyjnych firmy
BiaCore AB [4].
FIG. 2. The scheme presents principle of operation of the BiaCore system. The scheme comes from promotional
materials of BiaCore AB [4].
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wierzchni czynnej sensora warstw¹ badanego materia³u
(RYS. 3). Na powierzchniê sensorów naniesiono warstwê
tytanu o grubo�ci 10, 20 lub 30 nm (wykonane przez prof.
Bogdana Wendlera), lub warstwê NCD o grubo�ci oko³o 10
nm. Tytan nanoszono przy u¿yciu magnetronu, natomiast
NCD wytworzono metod¹ RFPCVD (Radio Freqency  Pla-
sma Chemical Vapour Deposition) [3]. Czu³o�æ tak przygo-
towanych sensorów testowano dla ró¿nych stê¿eñ glukozy
(0-70%). Jako bufor podstawowy stosowano PBS (10 mM
bufor fosforanowy zawieraj¹cy 140 mM NaCl). Do badania
oddzia³ywania bia³ek z powierzchni¹ sensora u¿yto ubogo-
p³ytkowego osocza krwi ludzkiej.

Rezultaty i dyskusja

Obecno�æ warstwy NCD na powierzchni sensora potwier-
dzono przy pomocy  analizy ramanowskiej (RYS. 4). Anali-
za ta wskazuje na obecno�æ fazy diamentowej (1330 - 1350
nm) i grafitowej (1580 nm).

Czu³o�æ detekcji poszczególnych sensorów okre�lano
stosuj¹c glukozê w narastaj¹cym stê¿eniu. RYS.5 przed-
stawia przyk³adowy sensogram, uzyskany dla warstwy ty-
tanu o grubo�ci 10 nm. Zwiêkszaj¹ca siê wysoko�æ sygna-
³u odpowiada wzrostowi masy (wzrastaj¹ce stê¿enie glu-
kozy) przy powierzchni sensora, wynikaj¹cej z  przep³ywu
p³ynu o ró¿nej gêsto�ci.

Badania pokaza³y, ¿e czu³o�æ przygotowanych senso-
rów z warstw¹ NCD lub tytanu (o grubo�ci warstwy 10 nm)
jest porównywalna z czu³o�ci¹ sensora kontrolnego (war-
stwa z³ota) (RYS. 6). Warstwa tytanu o grubo�ci 20 nm po-
woduje znaczny spadek czu³o�ci sensora, natomiast gru-
bo�æ warstwy tytanu siêgaj¹ca 30 nm powodowa³a utratê

Results and discussion

The presence of NCD layer on the sensor surface was
confirmed by Raman spectrometry (FIG.4). This analysis

confirms the presence of diamond (1330 - 1350 nm) and
graphite (1580 nm).

The sensitivity of individual sensor was determined us-
ing glucose in increasing concentration. The sensogram
obtained for titanium surface, with thickness of 10 nm, is
shown at the FIG. 5. The increase in signal value corre-
sponds to the increase of mass (increasing content of glu-
cose) at sensor surface, which results from flow of solution
with different concentratin.

This study shows, that sensitivity of prepared sensors
with NCD layer or titanium layer (thickness of 10 nm) is
comparable to sensitivity of control sensor (gold alone) (FIG.
6). The sensitivity decreases when the thickness of the layer
reach 20 nm, and is completely lost for layer thickness of
30 nm (FIG. 6).

The preliminary studies performed with titanium coated
sensor, tested in contact with blood plasma, showed possi-
bility to read-out a difference of resonance signal value cor-
responding to the mass of deposited proteins during the
flow (FIG. 7).

RYS. 3. Biosensor SPR z przygotowan¹ po-
wierzchni¹ tytanu.
FIG. 3. SPR sensor prepared with titanium layer.
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w³a�ciwo�ci sensora.
Przeprowadzone wstêpne badania oddzia³ywania po-

wierzchni czynnej sensora tytanowego z osoczem krwi
(RYS.7) pokaza³y, ¿e mo¿liwy jest odczyt ró¿nicy wysoko-
�ci sygna³u rezonansu, odpowiadaj¹cy masie bia³ek od³o-
¿onych na powierzchni sensora w trakcie ich przep³ywu.
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Streszczenie

Przeprowadzone przez nas badania wstêpne doty-
czy³y sprawdzenia zdolno�ci do wzrostu komórek �ród-
b³onka ludzkiego na powierzchni wybranych biomate-
ria³ów, takich jak stal medyczna,  stopy tytanu oraz
materia³ów modyfikowanych takich jak TiN i NCD (dia-
ment nanokrystaliczny). Komórki �ródb³onka hodowa-
no na powierzchni próbek, w kszta³cie dysków. Próbki
wykonane by³y ze stali medycznej (AISI 316 L) w sta-
nie dostawy, stali medycznej polerowanej, stali medycz-
nej polerowanej i pokrytej warstw¹ NCD, stopu tytanu
Ti6Al4V, tego samego stopu pokrytego warstw¹ NCD
oraz stopu tytanu z warstw¹  TiN. Na podstawie ho-
dowli komórek �ródb³onka w ci¹gu 19 godzin wykaza-
li�my, ¿e by³y one zdolne do wzrostu na ka¿dej z bada-
nych powierzchni biomateria³ów, jednak wykazywa³y
ró¿n¹ zdolno�æ do adhezji i prze¿ycia na ka¿dej z tych
powierzchni. Zgodnie z malej¹c¹ liczb¹ komórek zna-
lezionych na badanych powierzchniach, mo¿na je upo-
rz¹dkowaæ w nastêpuj¹cy sposób: surowa stal medycz-
na, polerowana stal medyczna, polerowana stal me-
dyczna pokryta warstw¹ NCD,  stop tytanu pokryty
warstw¹  NCD, stop tytanu, i stop tytanu pokryty war-
stw¹ TiN. Analiza lizatów komórkowych, z zastosowa-
niem elektroforezy dwukierunkowej, wykaza³a znacz-
ne ró¿nice w profilach bia³kowych komórek hodowa-
nych w obecno�ci ró¿nych biomateria³ów.

S³owa kluczowe: biomateria³y, NCD, TiN, komór-
ki �ródb³onka
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 21-24]

Wstêp

Szereg w³a�ciwo�ci powierzchni biomateria³ów odgrywa
znacz¹c¹ rolê w powodzeniu zabiegów chirurgicznych z
u¿yciem implantów. D³ugotrwa³y kontakt komórek �ródb³on-
ka z biomateria³em mo¿e mieæ kluczowe znaczenie dla prze-
biegu wielu procesów biologicznych. Odpowied� komórek
endotelialnych na taki kontakt mo¿e byæ bardzo istotnym
czynnikiem w powstawaniu stanów zapalnych, krzepniêciu
krwi, angiogenezie i w wielu innych procesach, w których
komórki �ródb³onka bior¹ udzia³. W przypadku rekonstruk-
cji naczyñ lub chirurgii serca, komórki �ródb³onka pozosta-
j¹ w bezpo�rednim kontakcie z powierzchni¹ implantu. Ba-
dania oddzia³ywañ komórek �ródb³onka z powierzchni¹ bio-
materia³u s¹ tak¿e bardzo wa¿ne w dziedzinie produkcji
biomateria³ów. Dotychczas niewiele wiadomo na temat w³a-
�ciwo�ci adhezyjnych komórek �ródb³onka eksponowanych
na kontakt z biomateria³ami. Celem tych badañ by³o spraw-
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BIOMATERIALS
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Abstract

Our preliminary study concerned the ability of hu-
man endothelial cells to grow on the surface of se-
lected biomaterials, such as medical steel and tita-
nium alloys, both unmodified and surface modified with
TiN and NCD (nanocrystalline diamond). Cells were
cultured on the surface of discoidal shape samples of
the following materials: crude medical steel (AISI 316
L), polished medical steel, NCD coated polished medi-
cal steel, titanium alloy Ti6Al4V, NCD coated titanium
alloy, and titanium alloy coated with TiN. Following 19
hours of culture growth of endothelial cells on the
above biomaterials, no surface entirely free from the
cells was found. It was found, however, that the cells
revealed different ability do adhere and grow on each
of these surfaces. The sequence of materials exhibit-
ing an order of detected cells, decreasing from the
highest number to the lowest one, was as follows:
crude medical steel, polished medical steel, NCD
coated polished medical steel, NCD coated titanium
alloy, titanium alloy and titanium alloy with TiN sur-
face. A 2D electrophoresis of protein lysates of en-
dothelial cells, grown on different biomaterial surfaces,
revealed significant differences in protein profile of the
cells cultured in the presence of different biomaterials.

Key words: biomaterials, NCD, TiN,  endothelial
cells

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 21-24]

Introduction

There are several features of biomaterial surfaces that
play a fundamental role in a successful use of a surgery
implant.  A long-term contact of endothelial cells with a bio-
material can be crucial for many biological processes. A
response of endothelial cells to this contact may be a high
importance factor in the course of such processes as in-
flammation, blood coagulation, angiogenesis and many oth-
ers, in which endothelial cells play a key role. In the case of
reconstructive arterial or cardiac surgery the cells are in di-
rect contact with an implant surface. Controlling the inter-
action of cells with biomaterial surfaces is also fundamental
to biomaterial industry. Little is known about the adhesive
properties of endothelial cells exposed to the contact with
biomaterials. The aim of the study was to assess and com-
pare the ability of endothelial cells to grow on the surface of
medical steel (AISI 316L), titanium alloys (Ti6Al4V) as well
as on the surface of the same materials modified with thin
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22 dzenie i porównanie zdolno�ci komórek �ródb³onka do wzro-
stu na powierzchni stali medycznej (AISI 316L),  stopu tyta-
nu (Ti6Al4V) i powierzchniach materia³ów modyfikowanych
tj. azotku tytanu (TiN) i nanokrystalicznego diamentu (NCD),
oraz zbadanie potencjalnych ró¿nic w profilu bia³kowym
komórek hodowanych w kontakcie z wybranymi  biomate-
ria³ami.

Materia³y i metody

Przygotowanie próbek biomateria³ów
Próbki stali medycznej AISI 316L oraz stopu tytanu

Ti6Al4V przygotowane zosta³y standardowymi metodami
obróbki mechanicznej. Pokrycia NCD na badanych prób-
kach wykonane zosta³y w Zak³adzie In¿ynierii Biomedycz-
nej, Politechniki £ódzkiej, kierowanym przez Prof. Stanis³a-
wa Miturê. Modyfikacjê powierzchni stopu tytanu do azotku
tytanu (TiN) wykonano w laboratorium Wydzia³u In¿ynierii
Materia³owej, Politechniki Warszawskiej, kierowanym przez
Prof. Tadeusza Wierzchonia.

Hodowla komórkowa - warunki standardowe
Materia³em badawczym by³a linia komórek �ródb³onka

ludzkiego EA.hy 926, otrzymana w wyniku fuzji komórek
�ródb³onka ludzkiego, pochodz¹cych z ¿y³y pêpowinowej,
z lini¹ komórkow¹ nowotworu p³uc A549 [1]. Komórki EA.hy
926 by³y hodowane z u¿yciem po¿ywki DMEM z dodatkiem
10% surowicy wo³owej, antybiotyku oraz HAT (100 µM hy-
poxantyny, 0,4 µM aminopteryny, i 16 µM tymidyny). Ho-
dowlê prowadzono w temperaturze 37°C, przy wilgotno�ci
nasycenia, w atmosferze 5% CO2.

Hodowla komórek na powierzchni biomateria³ów
Przemyte alkoholem (70%) i wysuszone próbki badanych

materia³ów, kr¹¿ki: 8 mm �rednicy i 2 mm grubo�ci, by³y
umieszczane w oddzielnych studzienkach 48-do³kowych
p³ytek do hodowli komórkowej w 500 µl po¿ywki DMEM
(10% FBS, 1/250 PS, 1/100 HAT). Do studzienek dodawa-
no nastêpnie 200 µl zawiesiny komórek EA.hy 926. Komór-
ki hodowano nastêpnie przez 19 godzin w standardowych
warunkach. Po inkubacji próbki usuwano delikatnie ze stu-
dzienek i na ich powierzchniê nanoszono 5 µl znacznika
fluorescencyjnego bis-benzamidyny. Po 15 minutach inku-
bacji w ciemno�ci, próbki ogl¹dano  w mikroskopie fluore-
scencyjnym (Olympus GX71), a obrazy komórek dokumen-
towano z u¿yciem aparatu cyfrowego.

Elektroforeza dwukierunkowa (2D)
Komórki EA.hy 926 hodowano 24 godziny w obecno�ci

stali medycznej lub NCD, w standardowych warunkach.
Nastêpnie komórki trypsynizowano,  przemywano buforem
PBS, pH 7,4 i rozpuszczano w buforze lizuj¹cym (8M mocz-
nik, 4% CHAPS, 2% bufor IPG 3-10, 1% DTT). Próbki
oczyszczano u¿ywaj¹c zestawu 2-D Clean-Up Kit (Amer-
sham Biosciences) i bia³ka (75 µg) rozdzielano w ¿elu me-
tod¹ elektroforezy dwukierunkowej [2, 3] z u¿yciem apara-
tu Multiphor II (Amersham Biosciences). Pierwszy kierunek
wykonano na paskach IEF pH 3-10, a drugi kierunek w ¿elu
SDS-PAGE 12,5%. Bia³ka w ¿elu barwiono srebrem, a uzy-
skane rozdzia³y dokumentowano z u¿yciem skanera optycz-
nego.

Wyniki i dyskusja

Ocenê zdolno�ci adhezyjnych komórek �ródb³onka ludz-
kiego do wybranych biomateria³ów przeprowadzono poprzez
hodowlê komórek na powierzchni kr¹¿ków wykonanych ze

films of titanium nitride (TiN) and nanocrystalline diamond
(NCD), and to check for any differences in a protein profile
of the cells grown in a contact with selected biomaterials.

Materials and methods

Preparation of samples of biomaterials
Samples of medical steel AISI 316L and titanium alloy

Ti6Al4V were prepared by standard mechanical process-
ing. NCD coatings were deposited at the Department of Bio-
medical Engineering, Technical University of Lodz, Poland,
headed by Prof. Stanis³aw Mitura. Titanium alloy surface
modification to titanium nitride was performed in the labora-
tory of Faculty of Materials Sciences, Warsaw University of
Technology, headed by Prof. Tadeusz Wierzchoñ.

Cell culture - standard conditions
The human endothelial cell line EA.hy 926 is derived from

the fusion of human umbilical vein endothelial cells with con-
tinuous human lung carcinoma cell line A549 [1].  EA.hy
926 cells were routinely cultured in Dulbecco's modified
Eagle's medium with high glucose, containing 10% FBS,
supplemented with HAT (100 µM hypoxanthine, 0.4 µM ami-
nopterin, and 16 µM thymidine), and antibiotics. Culture
flasks were maintained at 37°C in a humidified atmosphere
of 5% CO2 and 95% of air.

Cell culture on biomaterials
Samples of the studied materials, having a form of 8 mm

in diameter and 2 mm thick discs were washed with 70%
ethanol, dried and placed face up in separate wells of 48
well tissue culture plate, and were immersed in 500 µl DMEM
medium (10%FBS, 1/250 PS, 1/100 HAT). The samples
were supplemented with 200 µl of EA.hy 926 cells suspen-
sion. The cells were cultured for 19 hours in standard con-
ditions. After that, the samples were gently removed from
wells, and 5 µl of bis-benzamidine, a fluorescent dye, was
applied onto each sample surface. After 15 minutes of in-
cubation, in the dark, the samples were inspected with fluo-
rescence microscope (Olympus GX71). The observed cells
were documented with a CCD camera.

2D gel electrophoresis
EA.hy 926 cells were cultured for 24h in the presence of

medical steel or NCD in a standard conditions. Subse-
quently, the cells were trypsinized, washed with PBS, pH
7.4 and suspended in a lysis buffer (8M Urea, 4% CHAPS,
2% buffer IPG 3-10, 1% DTT). Samples were purified with
Plus One 2-D Clean-up Kit (Amersham Biosciences) and
75 µg  of proteins were separated in 2-D electrophoresis [2,
3] with use of Multiphor II system (Amersham Biosciences).
The first direction of electrophoresis was performed with
IEF strips, pH 3-10, and the second with 12.5 % SDS poly-
acrylamide gels. The proteins were detected by silver stain-
ing and gels were documented with an optical scanner.

Results and discussion

Adhesive properties of human endothelial cells were
evaluated on the basis of their ability to grow, in standard
condition, on selected biomaterials, such as medical steel
and titanium alloys, both unmodified and surface modified
with TiN and NCD. The ability of the cells to adhere and to
grow was estimated after 19 hours of incubation, as a
number of alive cells found attached to the investigated
surfaces. A scheme of the experiment is presented in FIG.
1. Images of living cells, grown in contact with different
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23stali medycznej, stopu tytanu i modyfikowanej powierzchni
tych materia³ów, to jest  TiN i NCD Zdolno�æ do adhezji i
wzrostu oceniono na podstawie liczby komórek, które po
19 godzinnej inkubacji by³y ¿ywe i pozostawa³y przyklejone
do badanego pod³o¿a. Schemat eksperymentu przedsta-
wiony jest na RYS.1.

 Obrazy ¿ywych komórek, hodownych w kontakcie z ba-
danymi materia³ami, uzyskane  z pomoc¹ mikroskopu flu-
ororoscencyjnego przedstawione s¹ na RYS. 2. Komórki
kontrolne hodowane by³y na standardowych  p³ytkach ho-
dowlanych bez zastosowania jakiegokolwiek biomateria³u..
Komórki �ródb³onka adherowa³y w pewnym stopniu do
wszystkich badanych materia³ów, jednak d³ugotrwa³y ich
kontakt ze sztucznymi powierzchniami, zmienia³ ich zdol-
no�æ do prze¿ycia na zastosowanym pod³o¿u. Biomateria-
³y mo¿na nastêpuj¹co uporz¹dkowaæ wed³ug malej¹cej licz-
by komórek zdolnych do rozwoju na ich powierzchni: zwy-
k³a stal medyczna, stal medyczna polerowana, polerowana

RYS.1. Schemat eksperymentu maj¹cego na celu
okre�lenie zdolno�ci komórek �ródb³onka do
wzrostu na powierzchni biomateria³u.
FIG.1. A scheme of the experiment testing the
ability of endothelial cells to grow on a surface
of a biomaterial.

biomaterials, taken under a fluorescence microscope are
shown in FIG. 2.

The above images are considered representative for the
endothelial cell growth on the examined biomaterials. Con-
trol cells were grown in the tissue culture plates in the ab-
sence of any biomaterials. Long term contact of endothelial
cells with different artificial surfaces, like biomaterials, had
various effects on their adhesive properties. The studied
biomaterials can be arranged according to a decreased cell
number in a following sequence: crude medical steel, pol-
ished medical steel, NCD coating polished medical steel,
NCD coating titanium alloy, titanium alloy and TiN. This study
may be helpful in a  selection of biomaterials according to
the requirements for the endothelial cells grow on the sur-
face of the implants. Another aim of this study was to test a
potential effect of biomaterials on possible changes in pro-
tein expression in endothelial cells. Indeed, a separation of
endothelial cell proteins with two-dimensional electrophore-
sis revealed differences in protein pattern of cells cultured
in the presence or in the absence of biomaterials (FIG. 3).

There was an increased protein expression, observed
after 24 hours incubation, both in cells grown in the pres-
ence of medical steel and those cultured with NCD when
compared to the control (circled area in FIG. 3). Changes in
protein expression were also observed by Carcinci et. al
[4]. In osteoblasts having a contact with titanium implants

RYS. 3. Typowy ¿el 2D uzyskany z rozdzia³u lizatu
bia³kowego komórek �ródb³onka hodowanych
przez 24 godz. w standardowych warunkach
hodowli w obecno�ci stali medycznej oraz w
obecno�ci NCD. Zaznaczono obszary zawieraj¹ce
bia³ka o zwiêkszonej ekspresji w stosunku do
kontroli.
FIG. 3. Representative 2D-gels of protein lysates
of human endothelial cells grown for 24 hours at
standard conditions, in the presence of medical
steel or NCD. Circled areas indicate the proteins,
that were expressed at a different amount when
compared to control cells.

RYS. 2. Wp³yw wy-
branych bio-
materia³ów na zdol-
no�æ komórek
�ródb³onka EA.hy
926 do wzrostu po
19 godz. hodowli.
FIG. 2. Effect of
selected bio-
materials on the
ability of endothelial
cells EA.hy 926 to
grow after 19 hrs of
culture.
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24 the authors have shown a number of genes with
downregulated expression. The differences in a response
of different cells to a contact with implants require an atten-
tion and additional research. Although a contact of endothe-
lial cells with NCD coating results in expression of addi-
tional proteins, when compared to the control (not treated
cells), an use of medical steel produces still much more
changes in the protein pattern. The next, very interesting,
stage of our study will be devoted to an identification of pro-
teins subjected to changes in expression after the contact
with different biomaterials.
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Abstract

In the paper the method of manufacturing of car-
bon layers on A31 magnesium alloy and selected re-
sults concerning their decorative and protective prop-
erties have been presented. For manufacturing of
carbon layers the Plasma Activated Chemical Vapour
Deposition method has been applied. The idea of this
technology has consisted in the process of excite of
dense plasma in methane in a radio frequency field
13,56 MHz at a gas pressure 10-20Pa. Presented in-
vestigation results has included: identification of car-
bon layers manufactured on magnesium alloy, their

stal medyczna pokryta NCD, stop tytanu pokryty NCD, stop
tytanu i TiN.  Uzyskane wyniki wskazuj¹ na mo¿liwo�æ se-
lekcji biomateria³ów pod k¹tem potrzeb adhezji komórek
�ródb³onka.

Celem tych badañ by³o równie¿ oszacowanie skali zmian
w ekspresji bia³ek w komórkach �ródb³onka hodowanych w
obecno�ci biomateria³ów. Rozdzia³y bia³ek wykonane z u¿y-
ciem elektroforezy dwukierunkowej, wykaza³y istnienie ró¿-
nic w profilach bia³kowych komórek �ródb³onka hodowa-
nych w kontakcie z biomateria³ami lub bez takiego kontaktu
(RYS. 3).

Zarówno w przypadku komórek inkubowanych przez 24
godziny w obecno�ci stali medycznej, jak i w obecno�ci NCD,
w obrazie bia³kowym obserwuje siê ekspresjê dodatkowych,
w stosunku do kontroli, bia³ek (obszary zakre�lone na RYS.
3). Zmiany w ekspresji niektórych genów obserwowa³ Carin-
ci ze wspólpracownikami [4]. Wykazali oni istotne obni¿enie
ekspresji wielu genów w osteoblastach maj¹cych kontakt z
implantami tytanowymi. Ró¿nice w odpowiedzi poszczegól-
nych typów komórek na kontakt z materia³em implantu sk³a-
niaj¹ do uwagi i dalszych badañ. Chocia¿ kontakt komórek
�ródb³onka z NCD prowadzi do ekspresji dodatkowych bia-
³ek w stosunku do kontroli, to jednak kontakt ze stal¹ me-
dyczn¹ powodowa³ wiêksze zmiany w profilu bia³kowym.
Kolejnym, interesuj¹cym etapem naszych poszukiwañ bê-
dzie próba identyfikacji bia³ek, których ekspresja ulega zmia-
nie pod wp³ywem kontaktu z biomateria³ami.

Podziêkowania

Praca powsta³a dziêki wspó³pracy Centrum Doskona³o-
�ci MolMed oraz Centrum Doskona³o�ci NANODIAM, finan-
sowanych z funduszy Unii Europejskiej.

BADANIA WARSTW
WÊGLOWYCH
WYTWORZONYCH NA
STOPACH MAGNEZU
METOD¥ PACVD
MARCIN GO£¥BCZAK*, PATRICE COUVRAT**

*POLITECHNIKA £ÓDZKA, UL. STEFANOWSKIEGO 1, 90-924 £ÓD�,
POLSKA

**ÉCOLE CATHOLIQUE D'ARTS ET MÉTIERS, 40 MONTÉE ST

BARTHÉLEMY, 69321 LYON, FRANCJA

Streszczenie

W pracy przedstawiono metodê wytwarzania
warstw wêglowych na stopie magnezu AZ31 oraz
wybrane wyniki badañ dotycz¹ce ich w³a�ciwo�ci
ochronno-dekoracyjnych. Do wytworzenia warstw
wêglowych zastosowano metodê PACVD (Plasma
Activated Chemical Vapour Deposition), polegaj¹c¹
na rozk³adzie metanu w plazmie wysokiej czêstotli-
wo�ci. Prezentowane wyniki badañ obejmuj¹: identy-
fikacjê wytworzonych warstw wêglowych na stopie
magnezu, ocenê mikroskopow¹ powierzchni tych
warstw oraz testy ich odporno�ci korozyjnej.
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25S³owa kluczowe: stopy magnezu, metoda PA-
CVD, warstwy wêglowe, odporno�æ korozyjna
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 24-28]

 Wprowadzenie

Magnez jest ósmym pod wzglêdem zasobno�ci meta-
lem wystêpuj¹cym w przyrodzie. Zasoby magnezu szacuje
siê na oko³o 1,93% masy skorupy ziemskiej i 0,13% masy
oceanów [1, 2]. Nale¿y on do grupy metali ultralekkich (1,75
g/cm3) i w po³¹czeniu z innymi metalami (np.: aluminium,
cynk, mangan) tworzy stopy, które s¹ bardzo atrakcyjnym
materia³em konstrukcyjnym znajduj¹cym szerokie zastoso-
wanie w wielu dziedzinach przemys³u, gdzie redukcja masy
ma zasadnicze znaczenie [1, 2, 4]. Przyk³adowymi obsza-
rami zastosowania stopów magnezu s¹: przemys³ lotniczy,
kosmiczny, motoryzacyjny, elektroniczny, produkcja sprzêtu
sportowego itd. Podejmowane s¹ równie¿ próby wykorzy-
stania stopów magnezu   w medycynie do wytwarzania im-
plantów. Stopy magnezu wykazuj¹ jednak¿e ma³¹ odpor-
no�æ na zu¿ycie i dzia³anie czynników korozyjnych, zak³ó-
caj¹ pole elektromagnetyczne oraz s¹ ma³o odporne na
wysok¹ temperaturê, co w istotnym stopniu ogranicza ich
stosowalno�æ [1, 4]. Wyeliminowanie tych wad jest uwa-
runkowane wytworzeniem na ich powierzchni specjalnych
warstw tworz¹cych bariery ochronne. Istotnym wymaganiem
u¿ytkowym warstw ochronnych na stopach magnezu s¹
tak¿e ich walory dekoracyjne.

W pracy zaprezentowano metodê PACVD (Plasma Acti-
vated Chemical Vapour Deposition) zastosowan¹ do wy-
twarzania warstw wêglowych na stopie magnezu AZ31 oraz
podano przyk³adowe wyniki badañ, dotycz¹ce oceny w³a-
�ciwo�ci u¿ytkowych warstw wêglowych, które wykonano
w École Catholique d'Arts et Métiers (ECAM) - Lyon,
w laboratorium materia³oznawstwa, pod merytoryczn¹ opie-
k¹ profesora Patrice Couvrat [2].

Celem prezentowanych wyników badañ by³a identyfika-
cja i pomiar grubo�ci wytworzonych warstw wêglowych oraz
ocena ich odporno�ci korozyjnej na podstawie pomiarów
potencjostatycznych [2].

Metoda i warunki badañ

Warstwy wêglowe na stopach magnezu AZ31 wytwa-
rzano metod¹ PACVD, polegaj¹c¹ na rozk³adzie metanu w
plazmie wysokiej czêstotliwo�ci 13,56 MHz, uzyskiwanym
przy ci�inieniu 10-20 Pa [2, 3]. Do wytwarzania warstw wê-
glowych zastosowano stanowisko badawcze, którego g³ów-
nymi zespo³ami s¹: reaktor plazmowy, elektroda wysokiej
czêstotliwo�ci, uk³ad pró¿niowy, uk³ad dozowania gazu oraz
uk³ad pomiarowo-steruj¹cy.

Do badañ u¿yto próbek o wymiarach o 50 x 4 mm wyciê-
tych z prêta ze stopu magnezu AZ31 hp (dostarczonego
przez firmê WEBER METAUX - Francja). Proces przygoto-
wania próbek obejmowa³ trzy etapy. Pierwszy etap polega³
na wstêpnym polerowaniu próbek na polerce Presi P-255
S firmy Mecapol, z u¿yciem wodnych papierów �ciernych
Buehler P 600 SiC (o ziarnisto�ci 35 mm) i P 1200 SiC (o
ziarnisto�ci 15 mm). Drugi etap polega³ na dok³adnym pole-
rowaniu próbek na polerce Presi Mecapol 2B, wyposa¿o-
nej w tarcze polerskie Presi HS blue o bardzo ma³ej ziarni-
sto�ci �cierniwa (6 mm) i tarcze polerskie Presi TFR (o ziar-
nisto�ci 1 mm) oraz w obecno�ci diamentowych past poler-
skich Presi LD 33 (o ziarnisto�ci 6 mm i 1 mm). Koñcowym
etapem przygotowania próbek by³o ich oczyszczenie w
myjce ultrad�wiêkowej w obecno�ci alkoholu etylowego.
Powierzchnia próbek po tym koñcowym etapie mia³a lustrza-

microscopic estimation and corrosion resistance.
Key words: magnesium alloys, PACVD method,

carbon layers, corrosion resistance
[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 24-28]

Introduction

Magnesium is the 8th most abundant element on the
earth making up approximately 1.93% by mass of the earth's
crust and 0.13% by mass of the oceans. It is ultralight metal
with density of 1.75 g/cm3 and together with other metals
(e.g.: aluminum, zinc, manganese) forms alloys which are
very attractive constructional material. In particular its high
strength makes it an ideal metal for automotive applications,
electronics and production of sporting goods, where weight
reduction is of significant concern. Magnesium has even
been suggested for use as an implant metal due to its low
weight and inherent biocompatibility. Unfortunately, mag-
nesium alloys have a number of undesirable properties in-
cluding poor corrosion and wear resistance, bad influence
on magnetic field and low resistance on high temperature
that have hindered their widespread use in many applica-
tions [1, 4]. One of the most effective ways to avoid all these
disadvantages is to coat the base material. Coatings can
protect a substrate by providing a barrier between the metal
and its environment. Also decorative quality is a substantial
useful requirement of protective layers manufactured on
magnesium alloys.

In the paper the Plasma Activated Chemical Vapour
Deposition (PACVD) method used for manufacturing of
carbon layers on AZ31 magnesium alloy and exemplary
investigation results concerning assessment of operational
properties of carbon layers obtained in École Catholique
d'Arts et Métiers (ECAM) - Lyon-France have been pre-
sented [2].

The aim of presented investigation results was especially
identification and measurement of thickness of manufac-
tured carbon layers and assessment of their corrosion re-
sistance basing on potentiostatic tests [2].

Method and investigation
conditions

For manufacturing of carbon layers the Plasma Activated
Chemical Vapour Deposition (PACVD) method has been
used. The idea of this technology has consisted in the proc-
ess of excite of dense plasma in methane in a radio fre-
quency field 13.56 MHz at a gas pressure   10-20 Pa [2, 3].
The PACVD device consists of plasma reactor, high fre-
quency electrode, vacuum system, gas batching system,
cooling system and control system.

For investigations samples size o 50 x 4 mm cut from
the high purity AZ31 magnesium alloy bar, delivered by firm
WEBER METAUX - France have been used. Preparation
process of surfaces of AZ31 magnesium alloy samples has
included three stages. First stage has consisted in initial
polishing of the samples on polishing machine Mecapol Presi
P-255 S, using water abrasive papers Buehler P 600 (SiC
35 mm) and P 1200 (SiC 15 mm). Second stage has con-
sisted in precise polishing on polishing machine Mecapol
Presi 2B equipped with buffing wheels Presi HS blue (6
mm) and Presi TFR (1 mm) and in presence of diamond
abrasive compounds Presi LD 33 (6 mm and 1 mm). In the
final stage the samples have been ultrasonically cleaned in
presence of ethyl alcohol. The surface of the samples after
this final stage has had shining, silver colour, without any
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ny, srebrzysty kolor, bez widocznych zarysowañ.
Proces wytwarzania warstw wêglowych obejmowa³ dwa

etapy, z których pierwszy dotyczy³ jonowego trawienia po-
krywanych powierzchni ze stopu magnezu, natomiast dru-
gi wytwarzania warstw wêglowych. Poszczególne etapy
procesu ró¿nicowano potencja³em elektrody wysokiej czê-
stotliwo�ci oraz czasem trwania procesu [2,3]. W prezento-
wanej pracy zawarto wyniki badañ warstw wêglowych, wy-
tworzonych w najkorzystniejszych warunkach procesu PA-
CVD:
· trawienie jonowe: potencja³ autopolaryzacji - 850 V, czas
trawienia - 5 min, ci�nienie robocze - 10 Pa, przep³yw CH4 -
5 sccm;
· wytwarzanie warstw wêglowych: potencja³ autopolaryza-
cji - 800 V, czas nanoszenia - 10 min, ci�nienie robocze -
20 Pa, przep³yw CH4 - 40 sccm.

Wyniki badañ

Zakres prezentowanych wyników badañ obejmuje: iden-
tyfikacjê wytworzonych warstw wêglowych metod¹ mikro-
analizy rentgenowskiej SEM, pomiary grubo�ci warstw wê-
glowych metod¹ przekroju poprzecznego na mikroskopie
skaningowym SEM oraz ocenê odporno�ci korozyjnej
warstw wêglowych na podstawie pomiarów potencjostatycz-
nych [2].

Przyk³adowe wyniki, dotycz¹ce identyfikacji powierzch-

visible scratches.
Process of manufacturing of carbon layers has consisted

in two stages: ion etching of surfaces of AZ31 magnesium
alloy samples and manufacturing of carbon layers. Each
stages have been differentiated by self-bias of electrode of
high frequency and time of the process [2,3]. In the paper
investigation results obtained in the best conditions of
PACVD process have been depicted:
· ion etching: self-bias - 850V, time of the process - 5 min,
pressure in the reactor - 10 Pa, flow of CH4 - 5 sccm;
· manufacturing of carbon layers: self-bias - 800 V, time of
the process - 10 min, pressure in the reactor - 20 Pa, flow of
CH4 - 40 sccm.

Investigation results

The range of presented investigations has included: iden-
tification of manufactured carbon layers using X-ray
microanalysis, measurement of thickness of carbon layers
basing on transverse section method using scanning elec-
tron microscope (SEM) and assessment of corrosion re-
sistance of carbon layers basing on potentiostatic tests [2].

Exemplary investigation results concerning identification
of surface of AZ31 magnesium alloy after polishing process
and with manufactured carbon layers have been presented
in FIG. 1. They have included comparison of structures of
surfaces, X-ray microanalysis diagrams and composition

 

 

RYS. 1. Porównanie obrazów SEM i wyników analizy rentgenometrycznej próbek ze stopu magnezu AZ31: a)
bez warstwy wêglowej, b) po wytworzeniu warstwy wêglowej.
FIG. 1. Comparison of SEM images and X-ray microanalysis of AZ31 magnesium alloys: a) without carbon
layer, b) after manufacturing of carbon layer.

 

Element Wt% At% 

C 0,00 0,00 

O 0,20 0,08 

Mg 96,28 97,34 

Al 2,33 2,12 

Zn 1,20 0,46 

Total 100,00 100,00 

 

Element Wt% At% 

C 21,15 34,36 

O 0,00 0,00 

Mg 76,99 64,31 

Al 1,86 1,33 

Total 100,00 100,00 
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ni próbki ze stopu magnezu AZ31 po procesie polerowa-
nia, i z wytworzon¹ warstw¹ wêglow¹ przedstawiono na
RYS. 1. Obejmuj¹ one porównanie obrazów struktur po-
wierzchni, wykresów mikroanalizy rentgenowskiej i sk³adów
jako�ciowych zidentyfikowanych pierwiastków próbek przy-
gotowanych do procesu PACVD (RYS. 1a) i po tym proce-
sie (RYS. 1b).

Wykazane ró¿nice w obrazach struktury powierzchni
porównywanych próbek (na RYS. 1a - widniej¹ kierunkowe
�lady po obróbce polerowania, natomiast na RYS. 1b - wi-
doczna jest bardzo rozdrobniona, nieregularna struktura
punktowa) oraz stwierdzona metod¹ rentgenometryczn¹
zawarto�æ wêgla w próbce po procesie PACVD (RYS. 1b),
potwierdzaj¹ fakt wytworzenia w tym procesie warstw wê-
glowych na stopie magnezu AZ31.

Pomiar grubo�ci wytworzonych warstw wêglowych na
próbkach magnezu wykonano metod¹ przekroju poprzecz-
nego próbki, przy pomocy skaningowego mikroskopu elek-
tronowego firmy Philips model XL30i wyposa¿onego w mi-
kroanalizator rentgenowski firmy EDAX [2]. Przygotowanie
próbek do pomiaru polega³o na dok³adnym ich przeciêciu
(w przekroju prostopad³ym do wytworzonej warstwy wêglo-
wej) drobnoziarnist¹ �ciernic¹ diamentow¹, ich zatopieniu
w mieszaninie sproszkowanej miedzi i termoutwardzalne-
go polimeru, a nastêpnie bardzo dok³adnym polerowaniu
mierzonej strefy próbki.

Wyniki pomiaru grubo�ci warstwy wêglowej przedstawio-
no na RYS. 2. Prezentowany na RYS. 2. obraz SEM uwi-
docznia jasn¹ strefê stanowi¹c¹ warstwê wêglow¹. Ró¿ni-
cuje j¹  z jednej strony warstwa miedzi - koloru ciemnego
(mied� charakteryzuje siê bardzo dobr¹ przewodno�ci¹ elek-
tryczn¹), z drugiej za� warstwa koloru szarego - stanowi¹-
ca pod³o¿e próbki stopu magnezu (magnez, bowiem zak³ó-
ca pole elektryczne). Oszacowana na podstawie obrazu
SEM oraz wyników analizy rentgenometrycznej grubo�æ
wytworzonej warstwy wêglowej na stopie magnezu AZ31
wynosi³a oko³o 0,5 mm.

Odporno�æ korozyjn¹ warstw wêglowych wytworzonych
na stopie magnezu AZ31 oceniano na podstawie elektro-
chemicznych pomiarów potencjostatycznych, wykonanych
na stanowisku badawczym VoltaMaster1 wyposa¿onym w
potencjostat firmy Radiometr-Copenhagen PGP 201 oraz
testów w komorze solnej [2]. Prezentowane tu wyniki ba-
dañ dotycz¹ pomiarów potencjostatycznych, które przed-

of elements of samples prepared for PACVD (FIG. 1a), and
after this process (FIG. 1b).

Revealed differences in images of compared surfaces
of the AZ31 magnesium alloy samples (FIG. 1a - visible
traces after polishing process, FIG. 1b - visible very crum-
bled, irregular structure) and carbon content in sample af-
ter PACVD process, basing on X-ray microanalyze (FIG.
1b), have confirmed the fact of manufacturing of carbon
layer on AZ31 magnesium alloy.

The measurement of thickness of carbon layers basing
on transverse section method has been done using scan-
ning electron microscope (SEM) Philips XL30i equipped with
EDAX  X-ray microanalyzer [2]. Preparation of surfaces for
measurement has consisted in its precisely cut (across the
manufactured carbon layer) using fine-grained diamond
grinding wheel, submergence in solution of powdered cop-
per and thermo hardening polymer, and finally very accu-
rate polishing of measured area of the sample.

Investigation results concerning measurement of carbon
layer have been presented in FIG. 2. SEM images presented
in FIG. 2 have shown the bright area of carbon layer. This
area has been differentiated on one side by dark copper
layer (copper has been characterized by very good electri-
cal conductivity), and on the other side by gray colour of
magnesium alloy (since magnesium has had bad influence
on magnetic field). The estimated thickness of carbon layer
manufactured on AZ31 magnesium alloy basing on SEM
pictures and X-ray microanalyze has been equaled to about
0,5 mm.

Corrosion resistance of carbon layers manufactured on
AZ31 magnesium alloy has been estimated on the ground
of electrochemical potentiostatic measurements. For the
corrosion tests the VoltaMaster1 stand equipped with
potentiostat Radiometr-Copenhagen PGP 201 has been
used. [2]. The potentiostatic investigation results hale been
presented in FIG. 3. The investigation results obtained (FIG.
3) have shown that AZ31 magnesium alloy sample with
manufactured on its surface carbon layer has had about
250% higher anodic breakdown potential (curve-2), in com-
pare to sample without this layer (curve-1).

This fact has confirmed that a sample with manufactured
carbon layer using PACVD method has had much higher
corrosion resistance.

RYS. 2. Obraz SEM przekroju poprzecznego próbki z warstw¹ wêglow¹ i wyniki analizy rentgenometrycznej.
FIG. 2. SEM images of cross section of the sample with carbon layer and results of X-ray microanalyze.

 Element Wt% At% 

C 91,69 94,99 

O 5,80 4,51 

Cu 2,51 0,50 

Total 100,00 100,00 
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Summary

The investigations carried out have enabled to manufac-
ture carbon layers on AZ31 magnesium alloy using PACVD
method and test their operational properties.

Also the identification of manufactured carbon layers on
surfaces of AZ31 magnesium alloy samples and estimation
of their thickness (equal to about 0,5 mm) have been done.
Manufactured carbon layers using PACVD method have
been characterized by very good corrosion resistance, what
is very important for medical application especially for
implantology.
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Abstract

Carbon films were prepared in microwave and ra-
dio frequency plasma reactor using dual frequency

stawiono na RYS. 3. Wyniki pomiarów potencjostatycznych
wskazuj¹ (RYS. 3), ¿e próbka ze stopu magnezu AZ31
z warstw¹ wêglow¹ posiada³a oko³o 250% wy¿sz¹ warto�æ
potencja³u przebicia (krzywa - 2), w porównaniu do próbki
bez tej warstwy (krzywa - 1). Ten fakt potwierdza istotny
wzrost odporno�ci korozyjnej próbki z warstw¹ wêglow¹
wytworzon¹ metod¹ PACVD.

Podsumowanie

Przeprowadzone badania umo¿liwi³y wytworzenie warstw
wêglowych na stopie magnezu AZ31 metod¹ PACVD oraz
sprawdzenie ich w³a�ciwo�ci u¿ytkowych. Dokonano iden-
tyfikacji wytworzonych warstw wêglowych na powierzchni
próbek ze stopu magnezu oraz okre�lono ich grubo�æ (wy-
nosz¹c¹ oko³o 0,5 mm). Wytworzone t¹ metod¹ warstwy
wêglowe wykazywa³y istotny wzrost odporno�ci korozyjnej.
Cecha ta znacznie podnosi przydatno�æ stopów magnezu
w zastosowaniach medycznych, zw³aszcza w implantolo-
gii, gdzie dodatkowym atutem jest niska masa stopów.

WYTWARZANIE  WARSTW
WÊGLOWYCH  W  NOWYM
REAKTORZE  MW/RF
W. KACZOROWSKI, P. NIEDZIELSKI, S. MITURA

CENTRUM DOSKONA£O�CI NANODIAM,
ZAK£¥D IN¯YNIERII BIOMEDYCZNEJ,
INSTYTUT IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ, POLITECHNIKA £ÓDZKA

WITEKK@P.LODZ.PL

Streszczenie

Warstwy wêglowe wytworzono metod¹ dwuczêsto-
tliwo�ciow¹ (MW/RF PCVD - microwave and radio fre-
quency plasma chemical vapor deposition) z zasto-
sowaniem czêstotliwo�ci radiowej i mikrofalowej. Opty-
malizacja parametrów procesu umo¿liwi³a nanosze-
nie jednorodnych pow³ok na stali AISI 316 L. War-

RYS. 3. Porównanie krzywych potencjo-
statycznych próbek ze stopu magnezu AZ31: 1 -
próbek przygotowanych do wytwarzania warstw
wêglowych metod¹ PACVD, 2 - próbek z
wytworzon¹ na ich powierzchni warstw¹ wêglow¹.
FIG. 3. Comparison of potentiostatic curves for
AZ31 magnesium alloy samples: 1 - sample
prepared for manufacturing of carbon layer, 2 -
sample with manufactured on its surface carbon
layer using PACVD method.
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29stwy zosta³y wytworzone przy wykorzystaniu ró¿nych
mieszanin gazów (metanu - CH4 albo metanu z argo-
nem - CH4/Ar). Analiza morfologii i struktury uzyska-
nych pow³ok przeprowadzona zosta³a z wykorzysta-
niem technik: mikroskopu optycznego, skaningowe-
go mikroskopu elektronowego (SEM) i mikroskopu si³
atomowych (AFM). Do identyfikacji sk³adu fazowego
wytwarzanych warstw zastosowano spektroskopiê
ramanowsk¹. W pracy tej zosta³y opisane szczegó³y
eksperymentu oraz uzyskane wyniki.

S³owa kluczowe: warstwy wêglowe, technika MW/
RF PCVD, nanokrystaliczny diament
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 28-31]

Wstêp

Warstwy wêglowe nanoszone s¹ na ró¿norodnych pod-
³o¿ach z zastosowaniem wielu fizycznych [1, 2] i chemicz-
nych [3,4] technik wytwarzania. Pow³oki w postaci nanokry-
stalicznego diamentu (NCD) posiadaj¹ bardzo interesuj¹-
ce w³a�ciwo�ci, takie jak: wysok¹ twardo�æ i odporno�æ na
zu¿ycie, niski wspó³czynnik tarcia, chemiczn¹ obojêtno�æ
oraz dobr¹ biokompatybilno�æ. Kombinacja wymienionych
w³a�ciwo�ci sprawia, ¿e warstwy te s¹ atrakcyjnym mate-
ria³em dla zastosowañ biomedycznych [5, 6]. W³a�ciwo�ci
pow³ok wêglowych zale¿¹ od stosunku pomiêdzy ilo�ci¹
wystêpuj¹cych w warstwie atomów o hybrydyzacji sp2 (wi¹-
zañ typu grafitowego) i sp3 (wi¹zañ typu diamentowego).

Obiecuj¹ce medyczne zastosowania warstw wêglowych
wytwarzanych metod¹ RF PCVD (radio frequency plasma
chemical vapor deposition) zosta³y potwierdzone w badaniach
Mitury i Niedzielskiego [7, 8]. W prezentowanej pracy anali-
zowano pow³oki wêglowe wytwarzane w reaktorze MW/RF.

Szczegó³y eksperymentu

Przygotowanie próbek
Zastosowane w prezentowanej pracy pod³o¿a ze stali

AISI 316 L szlifowano, elektropolerowano, czyszczono
metanolem w ³a�ni ultrad�wiêkowej  i suszono. Ka¿dy pro-
ces wytwarzania poprzedza³o 10 minutowe czyszczenie
powierzchni z u¿yciem obojêtnej plazmy argonowej w ko-
morze reaktora.

Stanowisko eksperymentalne
W badaniach analizowano warstwy wêglowe naniesio-

ne z zastosowaniem nowego systemu wytwarzania MW/
RF PCVD, którego schemat i widok pokazano na RYSUN-
KACH 1 i 2.

Podczas procesów zastosowano szerokie zakresy para-
metrów: moc mikrofalow¹ od 0 do 250 W, moc RF od 0 do
500 W, odpowiadaj¹c¹ poziomowi potencja³u autopolaryza-
cji od 0 do 700 V. Próbki montowano na elektrodzie (o �red-
nicy 200 mm), do której zosta³ pod³¹czony generator o czê-
stotliwo�ci radiowej 13,56 MHz. Moc MW by³a dostarczana
przez kwarcow¹ rurê umieszczon¹ w górnej czê�ci reaktora,
po przeciwnej stronie elektrody. Metan (CH4), albo miesza-
ninê metanu z argonem (CH4/Ar), doprowadzano do reakto-
ra z przep³ywami 20-80 sccm (0,33-1,33 x10-6 m3/s).  Metan
jako gaz roboczy rozprowadzano prysznicem, który znajdo-
wa³ siê blisko uchwytu na próbki. Argon, gaz plazmotwórzy,
dostarczano przez rurê kwarcow¹. Komorê reaktora odpom-
powywano do ci�nienia oko³o kilku Pa. Podczas procesów
kontrolowano: ca³kowite ci�nienie, moc czêstotliwo�ci radio-
wej i mikrofalowej, przep³ywy gazów Ar i CH4 oraz czas wy-
twarzania. Ka¿dorazowo moc RF i MW by³a tak dostosowy-
wana, aby osi¹gn¹æ minimaln¹ warto�æ mocy odbitej.

method (MW/RF PCVD -microwave and radio fre-
quency plasma chemical vapour deposition). The pa-
rameters of the deposition were optimised to get uni-
form films on the stainless steel AISI 316 L. These
films were obtained from different mixtures of gases
(methane - CH4 or methane/argon- CH4/Ar). Optical
microscopy, scanning electron microscopy (SEM) and
atomic force microscopy (AFM) techniques were used
to analyse the morphology and structure of deposited
layers. Raman spectroscopy was performed to iden-
tify phases present in the films. In this paper experi-
mental details and results were described.

Key words: carbon layers, MW/RF PCVD tech-
nique, nanocrystalline diamond

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 28-31]

Introduction

Carbon coatings are deposited on various substrates by
many of physical [1, 2] and chemical [3, 4] vapour deposi-
tion techniques. Nanocrystalline diamond (NCD) have very
interesting characteristics such as: high hardness and wear
resistance, low friction coefficient, chemical inertness and
good biocompatibility. A combination of these properties
makes carbon film very attractive material for biomedical
applications [5, 6]. Properties of carbon coatings strongly
depend on the balance between sp2 (graphite type bonds)
and sp3 (diamond type tetragonal bonds) hybridization of
the atoms in the carbon layer. The promising medical appli-
cations of the carbon coatings deposited by RF PCVD (ra-
dio frequency plasma chemical vapour deposition) method,
elaborated at the Technical University of Lodz, have been
confirmed in Mitura and Niedzielski investigations [7, 8]. In
the preliminary work we have studied NCD coatings pro-
duced by the new deposition technique MW/RF PCVD.

Experimental details

Sample preparation
Stainless steel AISI 316 L substrates used in the present

study were machined, electropolished, ultrasonically cleaned
in methanol and dried. Prior to NCD deposition, the surface
were cleaned in an argon inert plasma in the vacuum cham-
ber for 10 minutes.

Experimental equipment
In the preliminary work we have studied NCD coating pro-

duced by the new deposition technique MW/RF PCVD. A
schematic diagram and the picture of plasma MW/RF PCVD
system used in this study was shown in FIGURES 1 and 2.

In investigations a wide range of parameters: microwave
power from 0 to 250 W, RF power from 0 to 500W, corre-
sponding to bias voltage values in range from 0 to -700V

RYS. 1. Schemat systemu MW/RF PCVD.
FIG. 1. Schematic diagram of the MW/RF PCVD
system.
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trode (200 mm diameter). A radio-frequency generator, with
an operating frequency 13.56 MHz, was connected to elec-
trode. The MW power was applied through a quartz tube,
which is on the top of the stainless steel reactor, opposite
the RF electrode. Methane - CH4 or methane/argon - CH4/
Ar mixtures were introduced into the reactor at flow rate 20
- 80 sccm (0.33 - 1.33 x 10-6 m3/s). Methane was used as a
precursor gas and was introduced in the shower close to
the substrate holder. Argon - plasma gas was fed into the
quartz tube. The chamber was evacuated to the pressure
of several Pa. The total pressure, microwave power, radio
frequency power, Ar and CH4 flow rate and time of deposi-
tion were controlled. The MW and RF power were adjusted
till the reflected power was brought to minimum.

Results

For preliminary analysis of manufactured carbon films
the optical microscope has been used. This  investigations
have shown, that it was possible to create the uniform coat-
ings (FIG. 3).

SEM image of carbon coatings manufactured in MW/
RF plasma, was shown in FIGURE 4A. These interesting
nanostructures were confirmed on the AFM image (FIG.4B).
The typical values for roughness in these carbon films were
varied from 10 to 12 nm. The size of grains was varied from
80 to 200 nm

Raman measurements of NCD films were performed
with a T-64000 Yobin-Yvon spectrometer using a 514.5 nm
argon ion laser light. The Raman spectra of carbon films
deposited by MW/RF PCVD process with different CH4/Ar
mixtures were fitted using Gauss-Lorentz curves with two
peaks as shown in FIGURE 5 and 6.

The spectrum of NCD films was dominated by the G
(graphite) peak at 1590 cm-1 and D (diamond) peak around
1350 cm-1. These results have shown, that there was possi-
bility to create NCD coatings with high sp3 bond connect. It
was found, that the argon concentration about 40% in CH4/
Ar mixture promoted formation of the sp3 hybridization. The
investigations characterized the intensity ratio of the D band
to the G band (ID/IG) in the Raman spectra. It was noted,
that the ID/IG increased from 1.61 (for films deposited from
CH4) to 1.75 (for films deposited from CH4/Ar mixtures).

Conclusions

New MW/RF reactor have been successfully used to
deposit of carbon films. The  investigations have shown,

Wyniki

Wstêpna analiza wytworzonych warstw zosta³a przepro-
wadzona w oparciu o mikroskop optyczny. Badania te po-
twierdzi³y, ¿e mo¿liwe by³o nanoszenie jednolitych pow³ok
(RYS. 3).

Na RYSUNKU 4A pokazano zdjêcie SEM warstw wê-
glowych wytworzonych w plazmie MW/RF. Ta interesuj¹ca

RYS. 4A.  Obraz SEM warstwy
wêglowej z plazmy MW/RF.
FIG. 4A. SEM picture of carbon
coating deposited by MW/RF
plasma.

RYS. 4B.  Obraz AFM warstwy wêglowej z plazmy MW/RF.
FIG. 4B. AFM picture of carbon coating deposited by MW/RF plasma.

RYS. 2. Widok  systemu MW/RF PCVD.
FIG. 2. A view of the MW/RF PCVD system.

RYS. 3. Widok warstwy wêglowej. Powiêkszenie
20x.
FIG. 3. A view of carbon layers. Magnification 20x.
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31nanostruktura zosta³a potwierdzona tak¿e na zdjêciach AFM
(RYS. 4B). Typowa warto�æ chropowato�ci prezentowanych
pow³ok waha³a siê od 10 do 12 nm, natomiast wielko�æ uzy-
skiwanych ziaren od 80 do 120 nm.
Badania ramanowskie warstw NCD przeprowadzone zo-
sta³y w oparciu o spektrometr T-64000 Yobin-Yvon, wyko-
rzystuj¹cy laser argonowy o d³ugo�ci fali 514,5 nm. Uzy-
skane z warstw wêglowych, nanoszonych z wykorzystaniem
ró¿nych mieszanin gazów CH4/Ar, widma Ramana zosta³y
dopasowane krzywymi rozk³adu Gaussa- Lorentza (RYS.
5, 6).
Widma NCD zosta³y zdominowane przez pik G (grafitowy)
- przy 1590 cm-1 oraz D (diamentowy) - oko³o 1350 cm-1.
Wyniki te pokazuj¹, ¿e mo¿liwe by³o wytworzenie pow³ok
NCD z wysok¹ zawarto�ci¹ fazy sp3. Stwierdzono, ¿e 40%
koncentracja argonu w mieszaninie CH4/Ar sprzyja powsta-
waniu atomów o hybrydyzacji sp3. Analizuj¹c widma Ra-
mana scharakteryzowano stosunek intensywno�ci widma
pochodz¹cych od wi¹zañ typu D i G (ID/IG). Odnotowano
¿e ID/IG ro�nie od 1,61 (dla warstw wytworzonych z CH4)
do 1,75 (dla warstw wytworzonych z mieszaniny CH4/Ar).

Podsumowanie

Nowy reaktor MW/RF zosta³ z sukcesem zastosowany
do wytwarzania warstw wêglowych. Badania pokazuj¹, ¿e
mo¿liwe by³o wytworzenie jednolitych pow³ok. Uzyskane
warstwy posiadaj¹ bardzo interesuj¹c¹ strukturê. Wielko�æ
ich ziaren waha siê do 80 do 200 nm. Wyniki spektroskopii
ramanowskiej pokazuj¹, ¿e mo¿liwe jest wytworzenie po-
w³ok NCD z wysok¹ zawarto�ci¹ fazy sp3. Dodatek argonu
sprzyja powstawaniu wi¹zañ o hybrydyzacji sp3 co powo-
duje wzrost warto�ci stosunku ID/IG. Uzyskane nowe jed-
nolite i jednorodne warstwy wêglowe s¹ obiecuj¹cym ma-
teria³em dla zastosowañ biomedycznych.
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that it was possible to create the uniform layers The coat-
ings prepared during these study have had very interesting
structures. The size of grains has changed from 80 to 200
nm. Raman spectra has shown, that it was possible to cre-
ate carbon films with high sp3 contents. Addition of argon to
methane have promoted formation of the sp3 hybridization
and caused an increase in the value of ID/IG. The new uni-
form and homogenous carbon coatings have been very
promising materials for biomedical applications.
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RYS. 6.  Widmo Ramana z warstw wytwarzanych
z mieszaniny metanu i argonu.
FIG. 6.  Raman spectra of carbon film deposited
from methane/argon mixture.

RYS. 5. Widmo Ramana z warstw wytwarzanych
z metanu.
FIG. 5. Raman spectra of carbon film deposited
from methane.
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WARSTWY DWUTLENKU
TYTANU NAK£ADANE
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PLAZMOWO DO
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LIPMAN
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Streszczenie

Chemiczne osadzanie z fazy gazowej w wysokiej
czêstotliwo�ci zosta³o wykorzystane do syntezy cien-
kich warstw dwutlenku tytanu. Warstwami  tymi po-
wlekano pod³o¿a szklane i krzemowe. Jako zwi¹zek
wyj�ciowy u¿yto chlorek tytanu IV, a proces nak³ada-
nie przebiega³ w obecno�ci tlenu. Aktywno�æ fotoka-
talityczn¹ warstw zbadano pod k¹tem ich w³a�ciwo-
�ci bakteriobójczych. Do badañ bakteriobójczych zo-
sta³ u¿yty szczep bakterii Escherichia Coli K12 i pro-
mieniowanie UV. W³a�ciwo�ci optyczne wyznaczono
spektrofotometrycznie, natomiast strukturê chemicz-
n¹ przy u¿yciu spektroskopii FTIR. W niniejszej pracy
przedstawiono wp³yw zastosowanej mocy wysokiej
czêstotliwo�ci na w³a�ciwo�ci optyczne, strukturalne
i bakteriobójcze.

S³owa kluczowe: TiO2, PECVD, fotokataliza,
Escherichia Coli, spektroskopia FTIR
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 32-36]

Wstêp

Istnieje wiele materia³ów posiadaj¹cych w³a�ciwo�ci fo-
tokatalityczne. Najwa¿niejsze z nich to: ZnO, SnO2, F2O3,
CdS, ZnS oraz TiO2 [1]. Warstwy dwutlenku tytanu ze wzglê-
du na swój fotoindukcyjny charakter znajduj¹ zastosowa-
nie  jako czynniki czyszcz¹ce, antybakteryjne oraz s³u¿¹ce
do oczyszczania powietrza i wody [2]. Dodatkowymi zale-
tami dwutlenku tytanu jest jego niski koszt, wysoka fotoak-
tywno�æ i odpowiednia warto�æ przerwy optycznej (Eg = 3,2
eV).

Na�wietlanie �wiat³em ultrafioletowym jest bardzo czê-
sto u¿ywane jako metoda dezynfekcji wody i powietrza. W
tym celu g³ównie wykorzystywana jest, najbardziej energe-
tyczna czê�æ promieniowania ultrafioletowego z przedzia³u
200-290 nm (UV-C). Jednak w niektórych przypadkach ta
metoda okazuje siê ma³o efektywna. W ostatnich latach
fotokataliza z jednoczesnym u¿yciem UV i TiO2 jest uzna-
wana za innowacyjn¹ metodê dezynfekcji, poniewa¿ jest
ona ca³kowicie bezpieczna (nie powoduje ona powstania
mutagenów, karcenogenów), w przeciwieñstwie do chemicz-
nych metod dezynfekcji [3]. W momencie kiedy TiO2 zaab-
sorbuje energiê wiêksz¹ od warto�ci jego przerwy optycz-
nej (powy¿ej 3.2 eV), elektrony zostaj¹ przeniesione z po-
w³oki walencyjnej do pasma przewodnictwa, w wyniku cze-

PLASMA ENHANCED CVD
DEPOSITION OF TITANIUM
DIOXIDE FILMS FOR
PHOTOCATALYTIC
APPLICATIONS

H. SZYMANOWSKI,  A. SOBCZYK, W. JAKUBOWSKI, M. GAZICKI-
LIPMAN

INSTITUTE FOR MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,
TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD�,
STEFANOWSKIEGO 1, 90-924 LODZ, POLAND

Abstract

TiO2 thin films were synthesized using Radio
Freqency Chemical Vapour Deposition process (RF
PECVD). The films were deposited on glass and sili-
con substrate. Titanium tertrachloride derivatives have
been used as precursor compounds, and the proc-
esses have been carried out in the presence of oxy-
gen. The photocatalytics activity of the formed layers
was studied by means of their antibacterial property.
Bactericidal properties of the coatings were studied
using cultures of K12 strain of Esterichia coli and the
UV irradiation. Optical properties of the films have been
examined by means of UV-VIS investigations. Chemi-
cal structure was investigated using FTIR
spectroscopy. An effect of an RF power of the dis-
charge on the optical, structural and the bactericidal
properties of the films was investigated in this work.

Key words: TiO2, PECVD, photocatalyst, Es-
cherichia coli, FTIR spectroscopy

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 32-36]

Introduction

Is is known many photocatalytics semiconducors such
as ZnO, SnO2, Fe2O3, CdS, ZnS and TiO2. Titanium dioxide
(TiO2) offers additional advantages: low cost, chemically
inert, highly photoactive and suitable band gap (Eg = 3.2
eV) [1]. TiO2 films becouse of  its unique photoinducated
characteristics have been widely studied for applications
such as auto cleaning agent, antibacterial, and for purifiction
of water and air [2].

Also ultraviolet radiation using in antimicrobial processes
has received great attention. The most energetic fraction of
ultraviolet spectra, corresponding to the UV-C range (200-
290 nm), is commonly used as an antibacterial agent in
water and air treatments. In few cases this method shows
not sufficient efficiently. Photocatalysis, using UV and TiO2,
has emerged in the last years as an innovative desinfection
method, becouse is no dengerous (carcinogenic or
mutagnic) in the contrast with chemical disinfection tech-
niques [3]. When the TiO2 absorb the light with the energy
greater than its band gap (above 3.2 eV), electrons in the
valence band are excited to the conduction band, and cre-
ate electron-hole pairs [4].

 The photogenerated holes in the valence band diffuse
to the surface and, due to their strong oxidizing power,
quickly react with adsorbed water molecules to produce
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hydroxyl radicals (       ) Meanwhile, electrons in the conduc-
tion band react with molecular oxygen in the air to produce
the superoxide radical anion (     ) [5,6]. Reactive oxygen
species (ROS) are involved in a variety of oxidative effects
affecting cellular targets that have been implicated in the
mode of  action of photocatalytic TiO2: interaction wih cellu-
lar membranes, inhibition of various enzyme activity and
destruction of genetic supramolecules such as DNA [7, 8].

In the present work TiO2 nanometers thin films were de-
posited PECVD method on glasses, and silica plates. The
bacteridical activity of these layers depended strongly on
optical and structural properties.

Experimental

Materials and deposition procedure
The liquid precursor tetrachloride titanium (TiCl4) was

purchased from Ridel de Haën Company. Microscope glass
cover glasses (25 mm x 25 mm in size and 0,1 mm thick-
ness) from Fisherbrand Company and a plate of silica (10
mm x 10 mm in size and 1 mm thickness), were used as the
deposition substrates.

The deposition of titanium dioxide on the different mate-
rials is realized in the PECVD reactor. The chamber of this
reactor consists of two parallel electrodes with a glass cyl-
inder separating them. The upper electrode is a grounded,
shower - type electrode, through which a stream of titanium
tetrachloride vapor, diluted in argon, is introduced to the
chamber. The second reactive gas (oxygen) is also intro-
duced to the chamber in the same way. The lower elec-
trode is supplied with RF power from the Plasma Products
RF5S power generator through a self-made matching cir-
cuit. MKS 1179AX mass flow controllers are used to control
the flow rates of gaseous media (argon and oxygen). The
flow rate of titanium tetrachloride was regulated by the tem-
perature of liquid precursor and by flow rate of argon.

Cell culture and irradiation procedure
Expotential growth phase of Escherichia coli strain K12

was used as a model microorganism for the disinfection
studies. Cultures were grown aerobically in YPD medium,
containing 1% NaCl, 1% peptone G, 0.5 % yeast extract at
least until the cells count reached a 106 cells/ml. Suspen-
sions of E. coli cells were pipetted onto TiO2 coated glass
plates and spread out to form a liquid film.

The illuminating UV light source was placed 200 mm
above the sample surface. Light intensity was 16 mW/cm2

and irradiation time amounted to 2 minutes. The results of
the treatment were observed using Olympus GX 71
miroscope equipped with digital camera, model DP70.  The
numbers of killed and survived bacteria cells were deter-
mined for each coating, and the uncoated glass was used
as reference.

Film characterization
Optical properties (refractive index n, optical gap Eg) of

TiO2 films were determined from absorption data collected
using a UV-VIS spectrophotometr Ultraspec 2100 PRO in
the range of 200 - 900 nm, with air as reference.  A compo-
sition of the coatings was analyzed by means of Fourier
Transform Infrared Spectroscopy (FTIR) using a Bio-Rad
175 C Spectrometer.

go tworzy siê para elektron-dziura [4].

 Fotogenerowane dziury w pow³oce walencyjnej dyfuzjuj¹
do powierzchni, stanowi¹ olbrzymi¹ si³ê utleniaj¹c¹, w wy-
niku czego szybko reaguj¹ z zaadsorbowanymi cz¹stecz-
kami wody, co prowadzi do powstania rodników hydroksy-
lowych (      ). Tymczasem elektrony znajduj¹ce siê na po-
w³oce przewodnictwa reaguj¹ z cz¹steczkowym tlenem z
powietrza, prowadz¹c do powstania rodników ponadtlen-
kowych (    ) [5,6]. Reaktywne formy tlenu, bior¹ udzia³ w
procesie utleniania, co w efekcie prowadzi do powstania do
pewnego rodzaju ataku fotokatalizatora na ¿yw¹ komórkê.
Przejawia siê to wzajemnym oddzia³ywaniem z b³onami ko-
mórkowymi, hamowaniem aktywno�ci ró¿nych enzymów,
zniszczeniem materia³u genetycznego (DNA) [7, 8].

W prezentowanej pracy cienkie warstwy dwutlenku tyta-
nu by³y nak³adane metod¹ PECVD na pod³o¿a szklane i
p³ytki krzemowe. Aktywno�æ bakteriobójcza tych warstw
silnie zale¿y od w³a�ciwo�ci optycznych i strukturalnych.

Czê�æ eksperymentalna

Materia³y i procedura nak³adania
Wykorzystano ciek³y zwi¹zek wyj�ciowy (chlorek tytanu

IV) firmy Ridel de Haën. Jako pod³o¿a u¿yto mikroskopowe
szkie³ka nakrywkowe o rozmiarze 25 mm x 25 mm firmy
Fisherbrand i p³ytki krzemowe o rozmiarze 10 mm x 10 mm
x 1 mm.

Proces nak³adania na ró¿ne pod³o¿a przeprowadzono w
reaktorze PECVD. Komora reaktora sk³ada siê z dwóch
równoleg³ych elektrod, rozdzielonych szklanych cylindrem.
Przez dystrybutor umieszczony na górnej elektrodzie do-
prowadzany jest strumieñ par TiCl4 rozcieñczonych argo-
nem. Elektroda ta jest uziemiona. Drugim gazem dostar-
czanym t¹ sam¹ drog¹ jest tlen. Dolna elektroda jest po³¹-
czona z generatorem wysokiej czêstotliwo�ci Plasma  Pro-
duct RF5S poprzez uk³ad dopasowuj¹cy. Do kontroli prze-
p³ywu gazów roboczych (argonu i tlenu) u¿ywane s¹ prze-
p³ywomierze MKS 1179AX. Szybko�æ przep³ywu par TiCl4
jest regulowana temperatur¹ prekursora, jak i przep³ywem
argonu.

Kultury bakterii i proces na�wietlania
Jako wzorcowy mikroorganizm w procesie dezynfekcji

zosta³ u¿yty szczep bakterii Escherichia Coli K12. Komórki
bakterii wzrasta³y w warunkach tlenowych na po¿ywce YPD,
zawieraj¹cej 1% NaCl, 1% peptonu G, 0,5% ekstraktu
dro¿d¿owego, do momentu kiedy ich ilo�æ wynios³a 106 ko-
mórki/ml. Zawiesina  bakteryjna zosta³a umieszczona tak,
aby utworzy³a cienk¹ warstewkê cieczy na szkie³kach po-
krytych  warstwami TiO2.

�ród³o promieniowania UV znajdowa³o siê w odleg³o�ci
20 cm od na�wietlanych próbek. Próbki te by³y na�wietlane
przez 2 minuty, lamp¹  o natê¿eniu �wiat³a wynosz¹cym 16
mW/cm2. Komórki bakterii liczono pod mikroskopem Olym-
pus typ GX 71 wyposa¿onym w kamerê cyfrow¹, model DP
70. Ilo�æ komórek bakteryjnych martwych i ¿ywych by³a
okre�lona zarówno na p³ytkach pokrytych warstw¹ jak i na
czystym szkle jako próbie odniesienia.

Charakterystyka warstw
W³a�ciwo�ci optyczne ( wspó³czynnik za³amania �wiat³a

n, przerwa optyczna Eg) warstw TiO2 zosta³y okre�lone przez
dane absorpcyjne zmierzone za pomoc¹ spektrofotometru
Ultraspec 2100 PRO w zakresie od 200 do 900 nm, u¿ywa-
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j¹c jako próby odniesienia powietrza. Struktura chemiczna
warstw analizowana by³a za pomoc¹ absorpcyjnej spektro-
fotometrii w podczerwieni (FTIR) u¿ywaj¹c do tego celu
spektrometru Bio-Rad 175C.

Wyniki i dyskusja

Dane optyczne
W³a�ciwo�ci optyczne warstw na³o¿onych na p³ytki szkla-

ne uznano jako kryterium ich jako�ci. Sporz¹dzono zatem
widma absorpcyjne UV - VIS przy ró¿nych mocach wy³ado-
wania. Wyniki zosta³y zaprezentowane na RYS. 1. W TA-
BELI 1 przedstawiono warto�ci przerwy optycznej Eg wraz
ze wspó³czynnikami �wiat³a n przy d³ugo�ci fali 550 nm dla
próbek nak³adanych przy czterech ró¿nych mocach. Uzy-
skane wyniki wskazuj¹, ¿e zarówno przerwy optyczne jak i
wspó³czynniki za³amania �wiat³a wzrastaj¹ wraz ze wzro-
stem zastosowanej mocy wy³adowania. Otrzymane warto-
�ci s¹ zbli¿one do danych literaturowych [9, 10].

Absorpcja w podczerwieni
Wp³yw mocy wy³adowania na jako�æ warstw jest tak¿e

widoczna w widmie absorpcyjnym  przedstawionym na
RYS.2. Uzyskane widmo absorpcyjne dla próbki nak³ada-
nej przy mocy 50 Wat wykazuje znaczne pasmo absorpcji
przy liczbie falowej równej 3290cm-1. Jest to zwi¹zane z
absorpcj¹ promieniowania przez grupy -OH pochodz¹ce z
zaadsorbowanej wody. Absorpcja tych grup jest tak¿e wi-
doczna przy 1630 cm-1. Dla próbek nak³adanych przy mocy
300 Wat jest widoczne tylko niewielkie pasmo przy 3432
cm-1 pochodz¹cy od grup -OH. W tym przypadku przypusz-
cza siê , ¿e jest to spowodowane tworzeniem siê po³¹cze-
nia Ti-OH.

Ró¿nice w widmach istniej¹ równie¿ w zakresie od 1100
do 500 cm-1, gdzie ma miejsce absorpcja promieniowania
przez grupy Ti-O. Maksimum przy 785 cm-1 jest zwi¹zany z
absorpcj¹ promieniowania przez grupê Ti=O, podczas gdy
przy 500 cm-1 nastêpuje absorpcja przez wi¹zanie Ti-O i w
takiej konfiguracji atom Ti jest zwi¹zany z czterema atoma-
mi tlenu (dwutlenek). W widmie widoczne jest tak¿e to, ¿e
absorpcja przez wi¹zanie przy 785 cm-1 jest znacznie sil-
niejsze dla próbki nak³adanej przy mocy 50 Wat ni¿ przy
300 Wat. �wiadczy to o tym, ¿e warstwy otrzymane przy
mocy 50 Wat zawieraj¹ tlenki, które nie s¹ w pe³ni stechio-
metryczne. To jest jeszcze jeden dowód na to, ¿e do otrzy-

Results and discussion

Optical data
Optical properties of the films deposited on glass were

used as criteria for their quality. Therefore, the UV-VIS ab-
sorption spectra of films produced at different RF power
were taken. The result is presented in FIG. 1. The received
Eg values together with those of refractive index at 550 nm
for four samples deposited at different RF power are pre-
sented in TABLE 1. From the presented results it is evident,
that both optical gap and refractive index grow with an in-
creasing RF power of deposition to attain values similar to
those received by other authors [9, 10].

IR absorption
The influence of the discharge power on the quality of

films is also visible in their infra-red absorption spectra, pre-
sented in FIG. 2. An absorption spectrum of the sample
obtained at the power of 50 Watt shows a considerable
strand of absorption at 3290 cm-1. Is it connected with ab-
sorption of group -OH originating from the adsorbed water.
Absorption of this groups is also visible at 1630 cm-1. For
samples deposited at power 300 Watt,  there is only a very
small strand originating from -OH groups at 3432 cm-1. In

 

Moc 

Power 

[W] 

Przerwa 

optyczna 

Optical gap 

[eV] 

Wspó³czynnik 

za³amania 

Refractive index 

n 

20 2.78 1.71 

50 3.13 1.98 

100 3.14 2.07 

300 3.31 2.24 

TABELA 1
TABLE 1

RYS. 2. Widma FTIR dla próbek nak³adanych przy
mocy 50 Wat i 300 Wat.
FIG. 2. FTIR spectra of  the samples at the power
of  50 Watt and 300 Watt.

RYS. 1. Transmitancja warstw TiO2 przy ró¿nych
mocach w.cz. nak³adania.
FIG. 1.Transmittance of titanium oxide films
produced at different RF power of deposition.
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this case we attend, that it is due to the formation Ti-OH.
 The differences between both spectra also exist in the

1100 - 500 cm-1 range, where the absorption of Ti-O group
is active. The band at 785 cm-1 is connected with the ab-
sorption of Ti=O group (suboxide), while that at 550 cm-1 is
connected with the absorption of Ti-O bonds in such a con-
figuration where every Ti atom is connected with four at-
oms of oxygen (dioxide). As apparent from the presented
spectra, the band at 785 cm-1 is considerably stronger for
the sample deposited at the power of 50 Watt than for the
sample obtained at 300 Watt. It means that layer received
at 50 Watt contains oxides which are not fully stoichiomet-
ric. This is yet another proof of the fact, that in order to re-
ceive a layer of good qualities a considerable power of dis-
charge is necessary.

Bacterial inhibition
FIG. 3 presents the percentage of bacterial inhibition BI

for a series of titanium oxide coatings deposited on glass at
different RF power input. It is seen from the figure that the
UV irradiation of bacteria deposited on uncoated glass
causes a death of 21% of their population. When irradiated
under the same conditions, titanium oxide coated surfaces
produce much higher bacteria death rate, increasing with
the deposition power. The irradiation of the 300 Watt speci-
men kills more than 90% of all the bacteria.

It is interesting to note that there exists a correlation be-
tween the optical quality of the films and their biological
activity. A dependence of the percentage of bacterial inhibi-
tion of the film on its refractive index at 550 nm is presented
in FIG. 4.  If the layer has higher refractive index load to
increasing bacteridical effect.

Conclusion

The results presented above show, that it is possible to
deposit layers of titanium dioxide using the PECVD method
and TiCl4 as a precursor. The quality of the layers depends
strongly on the power of discharge. The best results for
opitical (n and Eg) and structural investigation, we obtained
for 300 Watt power of deposition. The results presented
show that a PECVD produced titanium oxide coatings to a
large degree exhibit photocatalytic properties, revealed by
a substantially enhanced bactericidal activity. The bacteri-
cidal effect of the coatings increases with increasing refrac-
tive index.

mania warstw o dobrej jako�ci konieczne jest dobranie od-
powiedniej warto�ci mocy wy³adowania.

Inhibicja bakteryjna
Na RYS. 3 przedstawiono procentowy efekt bakteriobój-

czy dla serii p³ytek szklanych pokrytych warstw¹ TiO2 przy
ró¿nych mocach wy³adowania. Z rysunku tego wynika, ¿e
na�wietlanie komórek bakterii na p³ytkach nie pokrytych
wywo³uje �mieræ 21% ich populacji. Je¿eli na�wietlamy w
tych samych warunkach próbki pokryte warstw¹ to zauwa-
¿alny jest wzrost liczby martwych komórek dla próbek na-
k³adanych przy wiêkszych mocach. Na�wietlanie próbki
pokrytej warstw¹ przy mocy 300 Wat prowadzi do znisz-
czenia ponad 90% komórek bakteryjnych.

Godne uwagi jest wystêpowanie zale¿no�ci pomiêdzy
jako�ci¹ optyczn¹ warstw, a ich biologiczn¹ aktywno�ci¹.
Procentowa zale¿no�æ bakteryjnej inhibicji oraz wspó³czyn-
nika za³amania �wiat³a zmierzonego przy d³ugo�ci fali
550nm, zosta³a przedstawiona na RYS.4. Wynika z tego,
¿e im warstwa posiada wiêkszy wspó³czynnik za³amania
�wiat³a tym wykazuje ona wiêkszy efekt bakteriobójczy.

Wnioski

Wyniki przedstawione powy¿ej dowodz¹, ¿e mo¿liwe jest
wytworzenie warstw TiO2 posiadaj¹cych w³a�ciwo�ci bak-
teriobójcze, wykorzystuj¹c do tego celu metodê PECVD i
stosuj¹c jako zwi¹zek wyj�ciowy TiCl4. Jako�æ tych warstw
silnie zale¿y od mocy wy³adowania. Najlepsze wyniki z ba-
dañ optycznych (n i Eg) i strukturalnych zosta³y otrzymane
dla mocy w³adowania równego 300 Wat. Przedstawione
wyniki dowodz¹, ¿e warstwy TiO2 wytworzone metod¹ PE-
CVD wykazuj¹ wysoki stopieñ w³a�ciwo�ci fotokatalitycz-
nych, ujawniaj¹cych siê wzmo¿on¹ aktywno�ci¹ bakterio-
bójcz¹. Efekt bakteriobójczy warstw wzrasta wraz ze wzro-
stem wspó³czynnika za³amania �wiat³a.

RYS. 3. Efekt bakteriobójczy warstw TiO2
nak³adanych na szk³ach przy ró¿nych mocach
wy³adowania.
FIG. 3. Bactericidal effect of TiO2 films deposited
on glass at different RF power input.

RYS. 4. Zale¿no�æ
pomiêdzy efektem
bakter iobó jczym
warstw TiO2, a
warto�ciami ich
w s p ó ³ c z y n n i k a
za³amania �wiat³a
przy d³ugo�ci fali 550
nm.

FIG. 4. A correlation between bactericidal effect
of titanium oxide films with the value of their
refractive index at 550 nm.
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OBSERWACJE ZAMIAN
MIKROSKOPOWYCH
CEWNIKÓW TYPU
DOUBLE-J W
ZALE¯NO�CI OD CZASU
UTRZYMYWANIA ICH W
DROGACH MOCZOWYCH
LESZEK KLIMEK*, WALDEMAR RÓ¯AÑSKI**,
ZBIGNIEW JAB£ONOWSKI**, MAREK SOSNOWSKI**, RAFA£ KLI�**

*POLITECHNIKA £ÓDZKA, INSTYTUT IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ,
UL. STEFANOWSKIEGO 1/15 90-924£ÓD�, POLSKA

**KLINIKA UROLOGII I REHABILITACJI UROLOGICZNEJ INSTYTUTU

CHIRURGII UNIWERSYTETU MEDYCZNEGO W £ODZI,
UNIWERSYTECKI SZPITAL KLINICZNY NR 2,
UL. ¯EROMSKIEGO 113, 90-549 £ÓD�, POLSKA

Streszczenie

W pracy oceniano stopieñ pokrywania i wype³nia-
nia kryszta³ami i elementami organicznymi wnêtrza
cewników podwójnie zagiêtych typu "Double-J" w za-
le¿no�ci od czasu utrzymywania ich w górnych dro-
gach moczowych.

Materia³: Ocenie makroskopowej i mikroskopowej
poddano 27 cewników podwójnie zagiêtych typu "Do-
uble-J". Czas utrzymywania cewnika w górnych dro-
gach moczowych wynosi³ od 7 do 90 dni.

Metoda: Obserwacjê powierzchni i przekrojów cew-
ników wykonano przy pomocy elektronowego mikro-
skopu skaningowego Hitachi S 3000N.

Wyniki: Czê�ciowe lub ca³kowite pokrycie cewnika
sk³adnikami organicznymi lub krystalicznymi moczu
obserwowano na wszystkich cewnikach. Proces ten
nastêpowa³ z ró¿nym nasileniem w zale¿no�ci od ro-
dzaju cewnika, czasu utrzymywania w drogach mo-
czowych oraz wystêpowania zaka¿enia dróg moczo-
wych.

Podsumowanie: Wydaje siê, ¿e w �wietle przed-
stawionych obserwacji bardzo wa¿nym jest zachowa-
nie pe³nej ja³owo�ci dróg moczowych oraz nie prze-
kraczanie okre�lonych przez producenta czasów
maksymalnego utrzymywania cewnika podwójnie za-
giêtego w drogach moczowych.

MICROSCOPIC
INVESTIGATION OF
DOUBLE-J CATHETERS
DEPENDING ON THE
LENGTH OF THEIR
PRESENCE IN THE
URINARY TRACT
LESZEK KLIMEK*, WALDEMAR RÓ¯AÑSKI**,
ZBIGNIEW JAB£ONOWSKI**, MAREK SOSNOWSKI**, RAFA£ KLI�**

*TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD� INSTITUTE OF MATERIALS

ENGINEERING, STEFANOWSKIEGO 1/15, 90-924 £ÓD�, POLAND

**DEPARTMENT OF UROLOGY AND UROLOGICAL REHABILITATION,
INSTITUTE OF SUGERY, MEDICAL UNIVERSITY OF £ÓD�, UNIVERSITY

CLINICAL HOSPITAL NO. 2,
¯EROMSKIEGO 113, 90-549 £ÓD�, POLAND

Summary

Aim: The study assesses the degree to which uri-
nary crystals and organic urinary components adhere
to Double-J catheters depending on the length of their
maintenance in the upper urinary tract.

Materials: 27 Double-J catheters were subjected
to macroscopic and microscopic evaluation. The time
of their presence in the urinary tract ranged from 7 to
90 days.

Method: The observation of the surface and sec-
tion of the catheters was carried out using a scanning
electron microscope Hitachi S 3000N..

Results: Each of the evaluated catheters was par-
tially or completely covered by organic or mineral uri-
nary components. The speed of the process depended
on the type of the catheter, the length of its presence
in the urinary tract and the incidence of urinary infec-
tion. Conclusion:It seems that in light of the illustrated
observations, it is essential to maintain  complete ste-
rility of the urinary tract and not to exceed the maxi-
mum time of keeping a Double-J catheter inside a
patient's urinary tract set by the manufacturer.

Key words: Urinary tract, Double-J catheter, crys-
tals and non-crystal urinary components.

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 36-39]
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S³owa kluczowe: Drogi moczowe, cewnik podwój-
nie zagiêty, kryszta³y i sk³adniki niekrystaliczne mo-
czu.
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005),36-39]

Wprowadzenie

Cewniki podwójnie zagiête skutecznie zabezpieczaj¹
odp³yw moczu z górnych dróg moczowych i od lat sze�æ-
dziesi¹tych s¹ wa¿nym narzêdziem w rêkach urologów [1,
2]. Pierwszy opisa³ zastosowanie tego typu cewnika w 1967
roku Zinskind i wsp. [3]. W latach siedemdziesi¹tych wpro-
wadzono nowoczesne biomateria³y do produkcji cewników
podwójnie zagiêtych, dziêki czemu ten typ cewnika sta³ siê
powszechnie stosowanym urz¹dzeniem w urologii. Od wielu
lat jest powszechnie zalecanym sposobem leczenia prze-
szkody w nieoperacyjnych guzach utrudniaj¹cych odp³yw
moczu z górnych dróg moczowych, oraz jako leczenie uzu-
pe³niaj¹ce podczas kruszenia kamieni zlokalizowanych w
uk³adzie kielichowo-miedniczkowym lub w moczowodzie na
drodze ESWL, PCNL, URSL [4]. Powszechnie stosowane
s¹ w zabiegach rekonstrukcyjnych moczowodów. Wskaza-
niem do za³o¿enia cewnika do moczowodu s¹ jego nabyte
zwê¿enia: w wyniku rozleg³ych zabiegów (urologicznych,
chirurgicznych, ginekologicznych, ortopedycznych, stoso-
wanie energii promienistej w obrêbie miednicy). Mo¿na sto-
sowaæ go równie¿ w zabiegach rekonstrukcyjnych moczo-
wodu. Cewnik podwójnie zagiêty zak³adamy wówczas gdy
mamy do czynienia z blizn¹ zaciskaj¹c¹ moczowodu lub ze
zw³óknieniem tkanki pozaotrzewnowej oraz we wszelkiego
rodzaju przeszkodach po³¹czeñ miedniczkowo-moczowo-
dowych lub moczowodowo-pêcherzowych. Stosowanie
cewników podwójnie zagiêtych obarczone jest pewnymi
komplikacjami takimi jak: zarastanie �wiat³a cewnika przez
elementy organiczne i krystaliczne obecne w moczu, oraz
mo¿liwo�ci¹ rozwoju zaka¿enia w drogach moczowych.
Powik³ania te wymagaj¹ wczesnego usuniêcia, lub regular-
nej wymiany co kilka tygodni za³o¿onego wcze�niej do
moczowodu cewnika. Czas utrzymywania cewnika w dro-
gach moczowych zale¿y od rodzaju choroby z powodu, któ-
rej zosta³ wprowadzony do dróg moczowych. Wa¿nym czyn-
nikiem wp³ywaj¹cym na czas utrzymywania cewnika w dro-
gach moczowych jest rodzaj materia³u z jakiego zosta³ zbu-
dowany, lub jakim zosta³ pokryty cewnik. Do najczê�ciej
stosowanych, cewników nale¿¹: cewniki poliuretanowe, si-
likonowe, cewniki pokrywane hydro¿elem oraz cewniki la-
teksowe [5].

Do dróg moczowych zak³adamy ró¿ne rodzaje cewni-
ków w zale¿no�ci od przyczyny i czasu jaki bêdzie stent
pozostawa³ w organizmie. Obserwujemy wówczas reakcje
organizmu na cewnik. W zale¿no�ci od czasu utrzymywa-
nia cewnika w drogach moczowych nastêpuje uszkodzenie
nab³onka urotelialnego w miejscach najwiêkszego nara¿e-
nia na mechaniczne dra¿nienie przez cewnik. D³ugotrwa³e
utrzymywanie cewnika powoduje przerost nab³onka urote-
lialnego, a wraz z up³ywem czasu nadmierne jego z³usz-
czanie i wydzielanie znacznych ilo�ci �luzu. Proces ten w
krótkim czasie powoduje zarastanie otworów bocznych cew-
nika a w ostateczno�ci kana³u centralnego cewnika [6].

Przy zachowaniu pe³nej dro¿no�ci cewnika przy wzro-
�cie ci�nienia w pêcherzu spotykamy siê ze zjawiskiem od-
p³ywu wstecznego moczu do nerki. Fakt ten mo¿e byæ przy-
czyn¹ szerzenia siê zaka¿enia dróg moczowych drog¹ wstê-
puj¹c¹. Przy bardzo gwa³townym narastaniu zaka¿enia
uk³adu moczowego konieczne jest stosowanie antybioty-
ków zgodne z wynikami posiewu moczu, a w ostateczno�ci
usuniêcie cewnika podwójnie zagiêtego i zast¹pienie go
innym sposobem odprowadzenia moczu (za³o¿enie prze-

Introduction

Double-J catheters are an effective way of protecting
the outflow of urine from the upper urinary tract and since
the 1960s have been an important tool in the hands of urolo-
gists [1, 2]. The first one to describe the use of this type of
catheter was Zinskind et al. in 1967 [3]. In the 1970s mod-
ern biomaterials were used in the production of double-J
catheters, allowing this type of catheter to become a popu-
lar tool in urology. For many years it has been a widely
recommended way of treating obstructions in inoperable
tumours blocking the outflow of urine from the upper uri-
nary tract and as a supplementary treatment in crushing
urinary stones located in the renal calyx or in ureter by ways
of ESWL, PCNL or URSL [4]. They are widely used in re-
construction treatment of ureters. Insertion of a catheter is
recommended in cases of acquired ureteral strictures
caused by extensive treatment (urological, surgical,
gynecological, orthopedic, usage of radiant energy in the
vicinity of the pelvis). It can also be used in reconstruction
treatment of ureters. A double-J catheter is inserted when
dealing with a contracting scar of the ureter or fibrosis of
extraperitoneal tissue and all sorts of obstructions blocking
the renal-ureter or ureter-bladder junctions. The usage of
double-J catheters is laden with certain complications, such
as blocking the lumen of the catheter by organic and min-
eral components or the possibility of the development of an
infection in the urinary tract. These complications require
an early removal or regular replacement of the inserted
catheter. The length of keeping a catheter in the urinary
tract depends on the type of illness which caused the inser-
tion. An important factor influencing the length of insertion
is the type of material used to construct or coat the cath-
eter. Among the most widely used catheters are poly-
urethane, silicon, hydrogel-coated and latex catheters [5].

Different types of catheters are used depending on the
cause and the length of the period during which the stent
will remain in the system. The system reacts to the cath-
eters in different ways. Depending on the period of its pres-
ence in the urinary tract, the catheter can cause damage to
the urothelial epithelium through mechanical irritation. A
lengthy presence of the catheter causes hypertrophy of the
urohelium and with time excessive exfoliation and secre-
tion of large amounts of mucus. This process shortly causes
the encrustation of the side lumens and, finally, the main
lumen of the catheter [6].

When maintaining full patency of the catheter, we can
observe the phenomenon of urinary reflux into the kidney
when the pressure in the bladder is high. This can be the
cause of a rapid spread of ascending urinary infection. In
cases of a very rapid spread of a urinary infection, it is nec-
essary to administer antibiotics according to the results of
urine culture, and in extreme cases to remove the double-J
catheter and replace it with another way of urinary diver-
sion (renal-dermal fistula). The problem of urinary tract in-
fection taking place during the presence of a double-J cath-
eter in its lumen is especially difficult in cases of infection
by urease-positive bacteria. In such cases, the catheter
quickly becomes colonized by microorganisms and en-
crusted by minerals [7,8]. Another problem that can be en-
countered is the limitation of peristaltic movement of the
ureteral wall caused by the presence of the catheter in its
lumen. This problem is especially important when voiding
crushed remains of calculi from the kidney or ureter after
such procedures as ESWL, PNCL or URSL. The presence
of a catheter in the renal pelvis and ureter may cause at-
tenuation of renal perfusion and reduce the production of
urine [6].
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toki skórno-nerkowej). Problem zaka¿enia dróg moczowych
podczas obecno�ci w ich �wietle cewnika podwójnie zagiê-
tego jest szczególnie trudny w przypadku zaka¿enia bakte-
riami ureazododatnimi. W takiej sytuacji nastêpuje bardzo
szybka kolonizacja cewnika przez drobnoustroje oraz stop-
niowe pokrywanie cewnika i wype³nianie jego kana³u cen-
tralnego kamieniami [7, 8]. Innym problemem, z jakim mo-
¿emy siê spotkaæ to ograniczenie perystaltyki �ciany mo-
czowodu spowodowane obecno�ci¹ cewnika w jego �wie-
tle. Problem ten nabiera znaczenia w przypadkach wydala-
nia pokruszonych fragmentów kamieni z nerki lub moczo-
wodu po takich zabiegach jak ESWL, PCNL czy URSL.
Obecno�æ cewnika w miedniczce i moczowodzie mo¿e po-
wodowaæ os³abienie ukrwienia nerki i zmniejszenie produkcji
moczu [6].

Cel pracy
Celem pracy by³a ocena szybko�ci i czêsto�ci zarasta-

nia kana³u centralnego i otworów bocznych cewnika podwój-
nie zagiêtego elementami organicznymi lub krystalicznym
w zale¿no�ci od rodzaju choroby i czasu utrzymywania ich
w drogach moczowych.

Materia³ i metoda

Ocenie makroskopowej i mikroskopowej poddano 27
cewników podwójnie zagiêtych po ich usuniêciu z górnych
dróg moczowych. Dwadzie�cia piêæ cewników by³o zbudo-
wanych z poliuretanu, a dwa by³y cewnikami silikonowym.
Czas utrzymywania cewnika w drogach moczowych wyno-
si³ od 7 do 90 dni. W 23 przypadkach cewnik za³o¿ono u
chorych leczonych z powodu kamicy dróg moczowych. W
2 przypadkach za³o¿ono cewnik u chorych leczonych z po-
wodu nowotworu dróg moczowych. Dwa razy zak³adano
cewnik podwójnie zagiêty do moczowodu uszkodzonego
podczas zabiegu usuwania guza jelita podczas zabiegu
chirurgicznego.

Obserwacjê powierzchni i przekrojów cewników wyko-
nano przy pomocy elektronowego mikroskopu skaningowe-
go Hitachi S 3000N, firmy Hitachi. W celu poprawienia ja-
ko�ci obserwowanych obrazów cewniki napylono warstw¹
z³ota Au-4N (99,99% Au). Obserwacje mikroskopowe prze-
prowadzono przy napiêciu przyspieszaj¹cym mikroskopu -
15kV. Stosowany zakres powiêkszeñ obserwacji wynosi³
od 30 do 200 razy.

Wyniki

Na RYS. 1-6 przedstawiono mikroskopowe obrazy ba-
danych cewników.

W³asne do�wiadczenia
Analizuj¹c przypadki za³o¿enia cewników podwójnie za-

giêtych w Klinice Urologii i Rehabilitacji Urologicznej w £o-
dzi spotkali�my siê ze wszystkimi wy¿ej opisanymi trudno-
�ciami i powik³aniami. W przypadku chorych z nowotwora-
mi powoduj¹cymi naciek z zewn¹trz na �cianê moczowodu
i zwê¿enie jego �wiat³a, stosuj¹c cewniki silikonowe utrzy-
mywane do 3 miesiêcy spotykali�my na ich powierzchni
odk³adaj¹ce siê drobne kryszta³y (RYS. 1). Jednak takie
obrazy uzyskiwano tylko w przypadku zachowania pe³nej
ja³owo�ci dróg moczowych. W przypadku wyst¹pienia za-
ka¿enia dróg moczowych i jednoczesnego utrzymywania
cewnika w ich �wietle, na cewniku pojawia³y siê twory w³ók-
niste powoduj¹ce stopniowe zarastanie otworów bocznych
cewnika (RYS. 2), a nastêpnie kana³u centralnego cewni-
ka. Dodatkowym elementem wp³ywaj¹cym na zarastanie

Aim of the study
The aim of the study was to evaluate the speed and fre-

quency of encrustation of the main and side lumens of a
double-J catheter by organic or mineral components de-
pending on the type of illness and period of the catheter's
presence inside the urinary tract.

Materials and methods

Macroscopic and microscopic observation was applied
to 27 catheters after they were removed from the patients'
upper urinary tracts. 25 catheters were made of polyurethane
and 2 were made of silicon. The catheters were kept in place
for 7 to 90 days. In 23 cases the catheter was inserted due
to ureterolithiasis. In 2 cases the cause was urinary tract
neoplasm. Twice the catheter was inserted into a urinary
tract that was damaged during a surgery to remove a tu-
mour from the colon.

The surfaces and cross-section of the catheters was ob-
served using a scanning electron microscope Hitachi S
3000N. To enhance the quality of the examined images,
the catheters were sputtered with a layer of gold Au-4N
(99,99% Au). The observations were carried out using an
accelerating voltage of 15 kV. The magnification scope used
was 30x to 200x.

Results

Images of the surface examined a double-J catheter are
presented in FIGs.1-6.

Experiences
When analyzing the double-J catheters in the Depart-

ment of Urology and Urological Rehabilitation in Lodz, we
encountered all the problems and complications described
above. When using silicon catheters kept in place for up to
3 months in cases of patients with neoplasms causing ex-
ternal infiltration of the ureteral wall and encrustation of its
lumen, we observed small crystals adhering to the surfaces
of the catheters (FIG. 1). However, such images were re-
ceived only when full sterility of the urinary tract was main-
tained. In cases where catheters were inserted into the lu-
mens of infected urinary tracts, fibrous growth appeared on
the catheters, causing gradual encrustation of the side lu-
mens of the catheter (FIG. 2) and, finally, of its main lumen.
Additional factors affecting the encrustation of the catheter
lumens are excessive secrecion of mucus and exfoliation
of epithelium, which together cause homogenous masses
to appear and block the catheter completely (FIG. 3).

When catheters were inserted in the urinary tract lumens
for the purpose of facilitating the expelling of crushed urinary
calculi, we observed crystals ad here to  the surface of the
catheter relatively early (FIG. 4). When the catheter was kept
in the urinary tract for 4 to 6 weeks, it could be observed that
the catheter became coated not only by crystals, but also by
fibrous growth, which caused partial (FIG. 5) and ultimately
complete encrustation of the catheter lumen. In extreme
cases, an almost complete encrustation of the catheter by a
mineral film or formation of calculus on its surface took place
(FIG. 6). Thus created calculus prevents unhampered removal
of the catheter from the ureter and forces a surgical interven-
tion to remove the catheter from the urinary tract.

Summary

It appears that in light of the presented observations, it is
essential to maintain full sterility of the urinary tract and avoid
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�wiat³a kana³u cewnika i jego otworów bocznych jest nad-
miar �luzu produkowanego przez drogi moczowe dra¿nio-
ne przez cewnik oraz z³uszczaj¹ce siê nab³onki, co razem
tworzy jednolite masy powoduj¹ce ca³kowit¹ niedro¿no�æ
cewnika (RYS. 3).

W przypadku cewników za³o¿onych do dróg moczowych
w celu u³atwienia wydalanie pokruszonych kamienia z ich
�wiat³a obserwujemy stosunkowo wczesne odk³adanie siê
kryszta³ów na powierzchni cewnika (RYS. 4). W przypadku
utrzymywania cewnika od 4 do 6 tygodni widoczne jest stop-
niowe pokrywanie cewnika nie tylko kryszta³ami, ale i two-
rami w³óknistymi powoduj¹ce czê�ciowe (RYS. 5), a w osta-
teczno�ci ca³kowite zamkniêcie jego �wiat³a. W skrajnych
przypadkach obserwujemy pokrycie prawie ca³ego cewni-
ka otoczk¹ kamienn¹ lub formowanie siê kamienia na jego
powierzchni (RYS. 6). Powstaj¹cy w taki sposób kamieñ
uniemo¿liwia swobodne usuniêcie cewnika z moczowodu i
zmusza do wykonania zabiegu operacyjnego w celu po-
zbycia siê cewnika z dróg moczowych.

Podsumowanie

Wydaje siê, ¿e w �wietle przedstawionych obserwacji
bardzo wa¿nym jest zachowanie pe³nej ja³owo�ci dróg mo-
czowych oraz nie przekraczanie okre�lonych przez produ-
centa czasów maksymalnego utrzymywania cewnika po-
dwójnie zagiêtego w drogach moczowych. Z przedstawio-
nych badañ wynika, ze  stosowane materia³y  nie zabezpie-
czaj¹ przed osadzaniem siê na powierzchni cewników ka-
mienia moczowego.

exceeding the maximum time of keeping a double-J cath-
eter inside the urinary tract set by its manufacturer. From
the presented results it appears that applied materials do
not protect the surface of the catheter against the sedimen-
tation of urinary stones.
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RYS. 1. Powierzchnia
cewnika silikono-
wego po trzech
miesi¹cach utrzymy-
wania w moczowo-
dzie.

FIG. 1. Surface of a silicon catheter after being
kept in the ureter for 3 months.

RYS. 3. Bezposta-
ciowe masy orga-
niczne wype³niaj¹ce
�wiat³o cewnika
podwójnie zagiête-
go.

FIG. 3. Amorphous organic masses encrusting the
lumens of a double-J catheter.

RYS. 5. Pokrywanie
powierzchni cewnika
podwójnie zagiêtego
tworami w³óknistymi
i zarastanie kana³u
centralnego.

FIG. 5. Surface of a double-J catheter coated by
fibrous growth and encrustation of the main
lumen.

RYS. 2. Powierzchnia
cewnika podwójnie
zagiêtego utrzymy-
wanego w zaka¿o-
nych drogach mo-
czowych.

FIG. 2. Surface of a double-J catheter kept in an
infected urinary tract.

RYS. 4. Stopniowe
pokrywanie po-
wierzchni cewnika
przez p³ytki krysz-
ta³ów.

FIG.4. Gradual coating of the surface of a catheter
by crystalline plaque.

RYS. 6. Ca³kowite
pokrycie powierzchni
cewnika podwójnie
zagiêtego kamie-
niem.

FIG. 6. Surface of a double-J catheter completely
coated by calculus.
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BUDOWA I ODPORNO�Æ
KOROZYJNA WARSTW
AZOTKU I WÊGLIKO-
AZOTKÓW TYTANU NA
STOMATOLOGICZNYM
STOPIE WIRONIT
LESZEK KLIMEK

POLITECHNIKA £ÓDZKA INSTYTUT IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ,
UL STEFANOWSKIEGO 1, 90-924 £ÓD�

Streszczenie

Szeroko stosowane w protetyce stomatologicznej
stopy metali oprócz niewystarczaj¹cej odporno�ci
korozyjnej mog¹ powodowaæ u niektórych pacjentów
alergiê, której �ród³em s¹ produkty korozji oraz jony
metali wchodz¹cych w sk³ad stopów. W celu popra-
wienia ich w³a�ciwo�ci pokrywa siê je ró¿nego rodza-
ju warstwami. Najczê�ciej stosowane s¹ azotki meta-
li, a w szczególno�ci azotki tytanu. Jednak odporno�æ
korozyjna tak otrzymanych warstw nie jest zadowala-
j¹ca. W niniejszej pracy przedstawiono wstêpne wy-
niki badañ nad przydatno�ci¹ warstw wêglikoazotków
tytanu na stopie stomatologicznym WIRONIT. Okre-
�lono sk³ad chemiczny oraz fazowy uzyskanych
warstw, morfologiê ich powierzchni a tak¿e przepro-
wadzono badania odporno�ci korozyjnej metod¹ po-
tencjodynamiczn¹.

 S³owa kluczowe: azotki, wêglikoazotki, stopy sto-
matologiczne,
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 40-43]

Wstêp

Stopy metali s¹ materia³ami szeroko stosowanymi w pro-
tetyce stomatologicznej m.in. ze wzglêdu na trwa³o�æ i ko-
rzystne w³a�ciwo�ci mechaniczne. Przy czym stosuje siê
zarówno stopy metali szlachetnych (zawieraj¹ce w prze-
wa¿aj¹cej ilo�ci takie pierwiastki jak z³oto, platyna, pallad)
oraz stopy nieszlachetne, których g³ównymi sk³adnikami s¹:
¿elazo, kobalt, nikiel tytan [1]. Skutkami ubocznymi stoso-
wania stopów metali, szczególnie nieszlachetnych, mog¹
byæ reakcje organizmu w postaci np. alergii. Ich �ród³em
mog¹ byæ produkty korozji a tak¿e uwalniane w procesie
korozji jony metali, które przenikaj¹ do otaczaj¹cych tka-
nek. Pomimo tego s¹ one nadal s¹ stosowane w protetyce,
poniewa¿ w chwili obecnej brak jest alternatywnych mate-
ria³ów, które mia³yby porównywalne z nimi w³a�ciwo�ci i
mog³y konkurowaæ z nimi pod wzglêdem ekonomicznym.
Jednak dziêki ró¿norodnym modyfikacjom powierzchni
mo¿liwe jest poprawienie tolerancji biologicznej tych sto-
pów. Spo�ród wielu dostêpnych metod czêsto stosowane
jest pokrywanie powierzchni tych stopów warstwami osa-
dzanymi z fazy gazowej [2, 3]. Z wielu otrzymywanych tymi
metodami pow³ok najczê�ciej zastosowanie znajduj¹ azot-
ki metali, a szczególnie azotki tytanu. Wynika to g³ównie z
ich du¿ej trwa³o�ci i odporno�ci na korozjê [4, 5, 6]. Wstêp-
ne badania [7, 8] wykaza³y, ¿e odporno�æ tê mo¿na jesz-
cze poprawiæ modyfikuj¹c te warstwy tak, aby uzyskaæ wê-

STRUCTURE AND
CORROSION RESISTANCE
OF THE TITANIUM
NITRIDES AND
NITROCARBIDES LAYERS
ON THE WIRONIT DENTAL
ALLOY
LESZEK KLIMEK

TECHNICAL UNIVERSITY OF £ÓD�, INSTITUTE OF MATERIALS

ENGINEERING, STEFANOWSKIEGO 1/15, 90-924£ÓD�, POLAND

Abstract

Metal alloys widely used in the dental prosthetics,
despite their insufficient corrosion resistance may
cause allergy in case of some patients, the sources of
which are mainly products of corrosion as well as ions
of metals forming an alloy. In order to improve their
properties they are usually covered with various kinds
of layers. . Met al nitrides, particularly titanium nitrides,
are used most often. Although, the corrosion resist-
ance of the layers obtained this way is unsatisfactory.
In this paper, the initial results of the examination of
the usefulness of the titanium nitrocarbide layers on
the WIRONIT dental alloy have been presented. The
chemical composition, phase diagram and surface
morphology have been determined. The examinations
of corrosion resistance by the potentiodynamic method
have been conducted.

Keywords: nitrides, nitrocarbides, dental alloys
[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 40-43]

Introduction

Metal alloys are the materials widely used in dental
prosthetics, mainly because of their durability and benefi-
cial mechanical properties. The alloys of both noble metals
(containing mainly such elements as gold, platinum, palla-
dium) and base ones, composed in the main part of iron,
cobalt, nickel and titanium are utilised [1]. Using metal al-
loys, especially base ones, can cause different side effects,
such as a variety of organism reactions, e.g. allergy. Sources
of these effects can be products of corrosion as well as the
metal ions released in the process of corrosion that infil-
trate the surrounding tissues. In spite of this they are still
used in the prosthetics, due to lack of the alternative mate-
rials having comparable properties and equally economi-
cal. However thanks to different modifications it is possible
to improve the biological tolerance of these alloys. Among
many methods available which cover the surface with lay-
ers deposited from the gaseous phase are commonly used.
[2, 3]. From many types of layers obtained this way, the
most often applied are metal, particularly titanium, nitrides.
This results mostly from their high durability and corrosion
resistance [4, 5, 6]. Initial examinations [7, 8] showed that
this durability can still be improved by modifying the layers
in order to obtain titanium nitrocarbides.
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glikoazotki tytanu.

Cel pracy

Celem pracy by³o zbadanie sk³adu chemicznego, fazo-
wego oraz morfologii warstw azotku i wêglikoazotków tyta-
nu na stopie WIRONIT oraz porównanie ich odporno�ci
korozyjnej w �rodowisku sztucznej �liny. Stop ten jest w
stomatologii wykorzystywany do odlewów szkieletów pro-
tez ruchomych, wiêc poprawienie jego odporno�ci korozyj-
nej ma istotne znaczenie.

Materia³ i metodyka badañ

Materia³ do badañ stanowi³y wykonane ze stopu WIRO-
NIT kr¹¿ki o �rednicy 12 mm i wysoko�ci 10 mm. Sk³ad
chemiczny stopu okre�lony metod¹ rentgenowskiej analizy
fluorescencyjnej na spektrometrze rentgenowskim SIE-
MENS SRS 300 podano w TABELI 1.

20 próbek wykonanych z tego stopu podzielono na 4
grupy po 5 próbek. Jedna grupa pozosta³a bez pokrycia i
stanowi³a grupê kontroln¹, natomiast z pozosta³ych jedna
zosta³a pokryta warstw¹ azotku tytanu - TiN, natomiast dwie
pozosta³e warstwami wêglikoazotku tytanu TiCN, przy czym
poszczególne grupy ró¿ni³y siê zawarto�ci¹ wêgla i azotu
w warstwie. Na tak otrzymanych pow³okach wykonano ob-
serwacje powierzchni w elektronowym mikroskopie skanin-
gowym HITACHI S-3000N oraz badanie ich sk³adu chemicz-
nego metod¹ mikroanalizy chemicznej. Badania te prze-
prowadzono na przystawce do mikroanalizy firmy NORAN
wspó³pracuj¹cej z elektronowym mikroskopem skaningo-
wym. Wykonano zarówno analizê jako�ciow¹ jak i ilo�cio-
w¹. W celu okre�lenia sk³adu fazowego otrzymanych warstw
wykonano badania dyfrakcyjne rentgenowsk¹ na dyfrakto-
metrze rentgenowskim SIEMENS D-500. Nastêpnie próbki
poddano badaniu korozyjnemu metod¹ potencjodynamicz-
n¹. Badania te wykonano wykorzystuj¹c zestaw ATLAS 99.

Wyniki

Na RYS. 1 przedstawiono wygl¹d powierzchni oraz spek-
trogramy uzyskane z warstw badanych próbek.

Wyniki analizy ilo�ciowej sk³adu chemicznego naniesio-
nych warstw zamieszczono w TABELI 2.

Krzywe potencjodynamiczne otrzymane w badaniach
korozyjnych zamieszczono na RYS. 2.

Omówienie wyników badañ

Wyniki przeprowadzonej mikroanalizy chemicznej poka-
zuj¹ du¿e zró¿nicowanie sk³adu chemicznego badanych
warstw. Na przedstawionych na RYS. 1b, c spektrogramach
widaæ wyra�ne zró¿nicowanie wysoko�ci pików pochodz¹-
cych od azotu i wêgla, co �wiadczy o ró¿nej zawarto�ci tych

Aim of the work

The aim of this study was to examine the chemical and
phase composition as well as the morphology of the tita-
nium nitride and nitrocarbides coatings on the WIRONIT
alloy. The comparison of their corrosion resistance in the
artificial saliva environment was also assumed. The alloy is
utilised in dentistry for casting movable frames, so its im-
provement is very significant.

Substrates and methodology

The discs of the 12 mm diameter and 10 mm height made
of the WIRONIT alloy were used as a material to the re-
searches. The chemical composition, determined applying
the method of fluorescent X-Ray analysis conducted on X-
Ray Spectrometer SIEMENS SRS 300 is presented in TA-
BLE 1.

20 specimens made of this alloy were divided into 4
groups of 5 specimens. First group remained without coat-
ing and made a control group. Second group was covered
with the titanium nitride (TiN) layer. The samples from the
remaining two groups were covered with titanium
nitrocarbide (TiCN), but the contents of carbon and nitro-
gen in the layers were different for the two groups.

On the coatings obtained this way the surface observa-
tions in the scanning electron microscope HITACHI S-3000
were carried out. The examination of the chemical compo-
sition by chemical microanalysis method was done apply-
ing NORAN EDS microanalysis that cooperates with the
scanning electron microscope. Both qualitative and quanti-
tative analysis were conducted. In order to determine the
phase content of the obtained layers, diffraction researches

TABELA 1. Sk³ad chemiczny stopu u¿ytego do
badañ.
TABLE 1. Chemical composition of the alloy used
to researches.

Zawarto�æ pierwiastków [%] wag. 

Contents of the elements � mass [%]. 

C Cr Mo Fe Mn Si Ni Co 

0,32 28,36 4,81 1,07 0,85 0,43 0,09 reszta 

 

RYS. 1. Morfologia powierzchni i spektrogramy
EDS warstw azotków wêglikoazotków tytanu
naniesionych na pod³o¿a ze stopu WIRONIT: a)
warstwa TiN, b) warstwa TiCN1, c) warstwa TiCN2.
FIG. 1. Surface morphology and EDS
spectrograms of the titanium nitrocarbides
covering the WIRONIT alloy: a) TiN layer, b) TiCN1
layer, c) TiCN2 layer.

a) 

b) 

c) 
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pierwiastków w poszczególnych warstwach wêglikoazotków.
Wyniki przeprowadzonej ilo�ciowej mikroanalizy sk³adu
chemicznego warstw wykaza³y, ¿e w przypadku azotku ty-
tanu TiN warstwa posiada³a prawie stechiometryczny sto-
sunek Ti/N - 51,37/48,63. Natomiast otrzymane warstwy
wêglikoazotków ró¿ni³y siê wyra�nie zawarto�ci¹ wêgla i
azotu. W przypadku warstwy oznaczonej TiCN1 by³o to
29,72% N i 11, 61% C (atomowo), natomiast dla warstwy
oznaczonej TiCN2 - 15,68% N i 36,66% C (atomowo). Brak
pików pochodz¹cych od pierwiastków pod³o¿a, a wiêc g³ów-
nie chromu i kobaltu �wiadczy o kilku mikrometrowej gru-
bo�ci badanych warstw. Metod¹ symulacji komputerowej
[8] okre�lono jej grubo�æ na oko³o 2 µm.

Obserwacje mikroskopowe pokaza³y, ¿e powierzchnie
tak otrzymanych warstw s¹ stosunkowo rozwiniête. Wyra�-
nie widoczne s¹ rysy b¹d� pod³u¿ne pêkniêcia w warstwie
(RYS. 1b). Z uwagi na ich obecno�æ warstwy te mog¹ nie
wykazywaæ dostatecznej szczelno�ci. Powierzchnia próbki
pokrytej warstw¹ wêglikoazotku tytanu bogatsz¹ w wêgiel
wydaje siê byæ bardziej szczeln¹.

Na dyfraktogramie próbki bez warstwy obecne s¹ piki
pochodz¹ce od pod³o¿a (2q~51,13 deg, 59,32 deg, 89,14

by the X-ray method were performed on the X-ray
diffractometer SIEMENS D-500. Next, the specimens were
exposed to the corrosion examination using potentiodynamic
method. This part was carried out on the ATLAS 99 set.

Results

Images of the surface and spectrograms obtained from
the layers of the examined samples are presented in FIG. 1.

The results of the quantitative analysis of the chemical
composition of the layers are presented in TABLE 2.

Potentiodynamic curves obtained during corrosion ex-
amination are presented in FIG. 3.

Comments on the results of
examinations

The results of the chemical microanalysis showed high
differentiation of the chemical composition of the examined
layers. In the spectrograms 1b, c the differentiation of the
peak heights in different layers of nitrocarbides is clearly
visible. Results of the quantitative microanalysis demon-
strated that in case of titanium nitride TiN, layer possessed
almost stoichiometric ratio of Ti/N- 51.37/48.63. Layers of
nitrocarbides differed apparently by the content of carbon
and nitrogen. In case of the layer marked as TiCN1 it was:
29.72% N and 11.61% C (atomic), and for the layer marked
as TiCN2 - 15.68% N and 36.66% C (atomic). Lack of peaks
coming from the elements of the basis, so mainly from chro-
mium and cobalt was an evidence the  thickness of the ex-
amined layers did not exceed a few microns. The attempts
of determining with computer simulations [8] gave the re-
sult of about 2 µm.

Microscopic observations showed that the surfaces of lay-
ers obtained this way are relatively developed and may not
have sufficient tightness. Scratches or longitudinal cracks in
the layer are clearly visible (FIG. 1b). The surface of the tita-
nium nitride layer, richer with carbon seems to be more tight.

In the diffractogram of the sample without the layer, peaks
coming from the basis (2q~51.13 deg, 59.32 deg, 89.14 deg)

TABELA 2.  Wyniki analizy chemicznej badanych
warstw.
TABLE 2. Results of the chemcial analysis of the
investigated layers.

Zawarto�æ pierwiastków 

Contents of elements  

Ti N C Warstwa 

Layer % 
wag. 

mass 

% 
atom. 

atomic 

% 
wag. 

mass 

% 
atom. 

atomic 

% 
wag. 

mass 

% 
atom. 

atomic 

Azotek 
Nitride 

69,13 51,37 40,87 48,63 - - 

Wêglikoazotek1 
Nitrocarbide 1 

83,49 58,47 12,37 29,72 4,14 11,61 

Wêglikoazotek2 
Nitrocarbide 2 

77,57 47,66 7,46 15,68 14,96 36,66 

 

RYS. 2. Dyfraktogramy rentgenowskie otrzymane
z badanych warstw: 1. stop WIRONIT bez warstwy,
2. stop WIRONIT z warstw¹ azotku TiN, 3. stop
WIRONIT z warstw¹ wêglikoazotku 1, 4. stop
WIRONIT z warstw¹ wêglikoazotku 2.
FIG. 2. Diffractograms obtained from the examined
layers: 1. WIRONIT alloy without layer, 2. WIRONIT
alloy with TiN layer, 3. WIRONIT alloy with TiCN1
layer, 4. WIRONIT alloy with TiCN2 layer.
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RYS. 3. Krzywe potencjodynamiczne uzyskane na
stopie WIRONIT: 1. bez warstwy, 2. z warstw¹
azotku TiN, 3. z warstw¹ wêglikoazotku 1, 4. z
warstw¹ wêglikoazotku 2.
FIG. 3. Potentiodynamic curves obtained from the
WIRONIT alloy: 1. without layer, 2. with layer TiN,
3. with layer TiCN1, 4. with layer TiCN2.
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deg). Natomiast w próbkach z naniesionymi warstwami otrzy-
mujemy praktycznie tylko refleksy od warstw, co �wiadczy o
ich kilku mikrometrowej grubo�ci. Im wiêcej wêgla w war-
stwie tym bardziej uwidacznia siê przesuniêcie piku w stronê
wêglika tytanu. I tak w warstwie z azotku tytanu obserwuje-
my pik przy 2q~42,83 deg. Obecno�æ 5,68 %at. C przesuwa
pik do warto�ci 2q~42,59 deg, natomiast jeszcze wiêksza
zawarto�æ wêgla (11,10%at.C) do warto�ci 2q~42,31 deg.

Z analizy krzywych przedstawionych na RYS. 3 wynika,
¿e pow³oki azotku i wêglikoazotku tytanu w niewielkim stop-
niu poprawiaj¹ odporno�æ korozyjn¹ stopu WIRONIT. Nie
obserwuje siê natomiast zasadniczych ró¿nic w odporno-
�ci korozyjnej warstw wêglikoazotków i azotków na tych
stopach. Na krzywych potencjodynamicznych wyra�nie wi-
doczny jest obszar pasywny, w przypadku warstw pokry-
tych pow³okami wiêkszy ni¿ dla próbek bez pokrycia. Prób-
ki pokryte warstwami wêglikoazotków tytanu zachowuj¹ siê
podobnie do próbek pokrytych azotkiem tytanu, je�li chodzi
o rodzaj wystêpuj¹cej korozji.

Ma³a poprawa odporno�ci korozyjnej badanych warstw
mo¿e te¿ byæ spowodowana ich porowato�ci¹, która znacz-
nie pogarsza szczelno�æ pow³ok a tym samym ich odpor-
no�æ korozyjn¹.

MIKROSKOPOWA OCENA
ZU¯YCIA POWIERZCHNI
CEWNIKÓW
DOTÊTNICZYCH
LESZEK KLIMEK*, WALDEMAR MACHA£A**

*INSTYTUT IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ POLITECHNIKI £ÓDZKIEJ,
UL. STEFANOWSKIEGO 1/15, 90-924 £ÓD�, POLSKA

**ZAK£AD ANESTEZJOLOGII I INTENSYWNEJ OPIEKI MEDYCZNEJ

UNIWERSYTETU MEDYCZNEGO W £ODZI;
UNIWERSYTECKI SZPITAL KLINICZNY NR 2,
¯EROMSKIEGO 113, 90-549 £ÓD�, POLAND

Streszczenie
Umieszczenie cewnika (kaniula) w naczyniu krwio-

no�nym (kaniulacja ¿y³y/têtnicy), jest podstawowym

are present. In the samples with layers only reflections from
the layers are obtained, what proves their thickness is about
few microns. The more carbon in the layer, the more visible
is the translation of the peak in the direction of titanium car-
bide. In the layer from titanium nitride, the peak is visible on
2q~42.83 deg. The presence of 5.68% at.C moves the peak
to the value of 2q~42.59 deg, and even more carbon con-
tent (11.10%at.C) to the value of 2q~42.31 deg.

The analysis of the curves presented in FIG. 3 confirms
that the titanium nitrides and nitrocarbides improve not sig-
nificantly the corrosion resistance of the WIRONIT alloy.
No substantial differences of the corrosion resistance of the
layers of nitrides and nitrocarbides on these alloys were
observed. Passive area, greater in case of the coated lay-
ers, is visible on the potentiodynamic curves. Samples cov-
ered with the titanium nitrocarbides layers behave similarly
to layers samples coated with titanium nitride as far as the
type of the corrosion is concerned.

Small improvement of corrosion resistance of the exam-
ined layers can also result from their porosity, which signifi-
cantly deteriorates tightness of the layers and in the same
time its corrosion resistance.
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Abstract
Introduction of a cannula into a blood vessel (ve-

nous/arterial cannulation) is a basic procedure in
modern medicine. Cannulas must meet high require-
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zabiegiem wykonywanym we wspó³czesnej medycy-
nie. Kaniulom stawia siê szczególne wymagania, któ-
re maj¹ ograniczyæ czêsto�æ wystêpowania powik³añ.
Materia³, z którego wykonany jest cewnik powinien
byæ dobrze tolerowany przez organizm. Na uszkodze-
nia mechaniczne nara¿one s¹ przede wszystkim cew-
niki têtnicze (znajduj¹ w tzw. przeciwpr¹dzie do prze-
p³ywaj¹cej krwi, co predysponuje czo³o kaniuli do
mechanicznych uszkodzeñ przez upostaciowane ele-
menty krwi). Powszechno�æ kaniulacji powinna wy-
muszaæ badania nad zachowaniem siê kaniuli w kon-
takcie z przep³ywaj¹c¹ krwi¹, a w szczególno�ci zu-
¿ywanie siê ich, predysponuj¹ce do wystêpowania
powik³añ. W pracy przedstawiono wyniki badañ zu¿y-
cia powierzchni kaniuli przebywaj¹cych organizmie
pacjenta do 14 dni. Obserwowane na powierzchni
kaniuli zu¿ycie ma charakter zu¿ycia erozyjnego.
Uwzglêdniaj¹c w³a�ciwo�ci i wielko�æ p³ytek krwi, za-
g³êbienia w powierzchni hemozgodnych materia³ów
nie powinny byæ wiêksze ni¿ 0,2 µm. W praktyce jed-
nak trudno otrzymaæ wyroby spe³niaj¹ce ten wymóg.
Przy takiej powierzchni znacznie wzrasta sk³onno�æ
do tworzenia zakrzepów na powierzchni kaniuli, co
jest zjawiskiem niebezpiecznym dla pacjenta. Auto-
rzy w swojej pracy przedstawili wstêpne wyniki ba-
dañ, w których wykazali zale¿no�æ pomiêdzy czasem
przebywania kaniuli w ustroju, a stopniem jej mecha-
nicznego zu¿ycia. Badania takie pozwalaj¹ na okre-
�lenie maksymalnego czasu, jaki mog¹ przebywaæ
cewniki w naczyniach têtniczych bez zagro¿enia po-
wstania zakrzepu spowodowanego uszkodzeniem
powierzchni.

S³owa kluczowe: kaniule, elektronowy mikroskop
skaningowy, zu¿ycie powierzchni
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 43-46]

Wstêp

W ci¹gu ostatnich kilku lat obserwuje siê tendencjê do
rozszerzania wskazañ do kaniulacji naczyñ krwiono�nych
[1, 2]. Najczê�ciej czynno�ci te wykonywane s¹ w ratow-
nictwie medycznym, w oddzia³ach anestezjologii i intensyw-
nej terapii i oddzia³ach ostrych zatruæ. Za kaniulacjê zwyk³o
siê uwa¿aæ wprowadzenie do uk³adu naczyniowego cewni-
ka, dziêki któremu istnieje mo¿liwo�æ: pobierania krwi, po-
dawania leków, przetaczania p³ynów, prowadzenia terapii
(np. nerkozastêpczej, zabiegów koronaroplastyki) oraz mo-
nitorowania pacjenta. Kaniule wprowadzane s¹ zarówno do
¿y³, jak i do têtnic [2, 3].

Przez kaniulacjê naczynia têtniczego (wysokoci�nienio-
wego i wysokooporowego) rozumie siê przede wszystkim
nak³ucie i wprowadzenie cewnika do têtnicy promieniowej
(gazometria i monitorowanie ci�nienia têtniczego krwi tzw.
systemowego), rzadziej têtnicy grzbietowej stopy [4] oraz
przy okre�lonych wskazaniach do têtnicy p³ucnej (cewnik
Swan'a-Ganz'a - dla monitorowania parametrów odczyty-
wanych z monitora rzutu serca) [5]. Rozwój kardiologii i ra-
diologii interwencyjnej coraz czê�ciej zwi¹zany jest z na-
k³uwaniem têtnic dla wykonania zabiegów takich chocia¿-
by, jak koronarografia i koronaroplastyka.

Kaniulacja oznacza pozostawienie w naczyniu hetero-
gennego materia³u. Cewnikom naczyniowym stawia siê,
wiêc szczególne wymagania, które maj¹ ograniczyæ czê-
sto�æ wystêpowania powik³añ zwi¹zanych z cewnikowaniem
[6, 10]. Materia³, z którego wykonany jest cewnik powinien
byæ dobrze tolerowany przez organizm (biozgodny) i trom-
bozgodny tj. na jego powierzchni nie powinny tworzyæ siê
zakrzepy (wytr¹canie siê fibryny na powierzchni kaniuli po-

ments in order to decrease the number of complica-
tions - they must be well tolerated by patient's organ-
ism. Especially arterial cannulas are at risk of mechani-
cal damage (they are in a "counter current" to blood
flow) which predisposes the head of cannula to me-
chanical damage by morphotic blood elements. Com-
mon use of cannulas should encourage studies in-
vestigating cannula's reactions to blood flow and it
should focus on cannula wear leading to complica-
tions. It facilitates examination of material damage and
material wear and it could also be used for examining
arterial cannulas. Cannula wear observed at cannula
surface is called erosive wear. Considering size and
properties of platelets - it has been assumed that ex-
cavations in surface of homocompatibile materials
should not exceed 0.2 µm. In spite of these sugges-
tions it is difficult to obtain products meeting such re-
quirements which increases the risk of forming clots
on cannula's surface. Study authors presented pre-
liminary study results which proved interdependence
between time of cannula stay in organism and a de-
gree of cannula mechanical wear. Such studies allow
to estimate the maximal time of cannula stay in arte-
rial vessels, avoiding risk of clots caused by surface
damage.

Key words: cannula, scanning electron micro-
scope, surface wear

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 43-46]

Introduction

 A tendency to extend therapeutic indications of arterial
cannulation has been observed over the recent years [1,
2]. This type of medical procedures are most common in
Emergency Medical Service, at Intensive Care and Acute
Poisoning Units. Cannulation has been usually defined as
the process of cannula insertion into a vascular system ena-
bling medical staff to take blood, apply medication, trans-
fuse liquids, administer various therapies (i.e. renal replace-
ment therapy, coronaroplasty) and to monitor patient's con-
dition. Cannulas may be introduced both into veins and ar-
teries [2, 3].

Arterial cannulation (high-pressure and high-resistance)
has been most often described as performing an arterial
puncture and inserting the cannula into radial artery
(gasometry and monitoring of arterial blood pressure), ex-
ceptionally into dorsal foot artery/dorsalis pedis artery [4]
and in certain indications a cannula could be also inserted
into pulmonary artery (Swan-Ganz catheter - for monitoring
cardiac output monitor parameters) [5]. The development
of cardiology and intervention radiology often entails punc-
turing of arteries in order to perform various surgical proce-
dures i.e. coronarography or coronaroplasty.

Cannulation also entails the necessity of leaving heter-
ogenous material in a blood vessel. Therefore, cannulas
must meet high requirements in order to decrease a number
of complications occurring as a result of this process [6,
10]. The substance of which cannulas are made should be
well tolerated by patient's organism (biocompatibile) and
also atrombogenous - clots should not be formed on can-
nula's surface (precipitation of fibrin on cannula's surface
may cause release of clots which, in turn, may block small
blood vessels and lead to infractions - especially pulmo-
nary infraction and brain stroke). The material should also
have proper mechanical strength/endurance/resistance fa-
cilitating infusion by both methods: gravitation/al and pres-
sure pump method. Furthermore, the structure of cannula's
surface is also of great importance due to the fact that it
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wodowaæ mo¿e uwalnianie siê zatorów, które zamykaj¹c
ma³e naczynia prowadzi³y bêd¹ do zawa³ów - przede wszyst-
kim p³uc i mózgu). Materia³ ten powinien równie¿ posiadaæ
odpowiedni¹ wytrzyma³o�æ mechaniczn¹ odpowiadaj¹c¹,
z wystarczaj¹cym zapasem okre�lonym warunkom wlewu
- najczê�ciej do uk³adu ¿ylnego (grawitacyjny, pod ci�nie-
niem). Du¿e znaczenie ma te¿ struktura powierzchni cew-
nika, która wp³ywa na sk³onno�æ do powstawania i szerze-
nia siê zakrzepów [3]. Wskazana jest mo¿liwie najwiêksza
g³adko�æ powierzchni, poniewa¿ jak wykaza³y badania wielu
materia³ów, zmniejszenie g³adko�ci, a wiêc rozwiniêcie po-
wierzchni jest decyduj¹cym czynnikiem powoduj¹cym
zwiêkszenie ryzyka tworzenia siê zakrzepów [7]. Wa¿ne jest,
aby wszystkie te w³a�ciwo�ci cewnika nie zmienia³y siê pod-
czas jego przebywania w ustroju. Wspó³czesne cewniki
wykonane s¹ z materia³ów takich, jak teflon, poliuretan, ela-
stomer silikonowy, polietylen lub polipropylen [2].

Czas bezpiecznego przebywania cewnika w organizmie
cz³owieka jest ró¿nie d³ugi. Uwa¿a siê, ¿e np. cewniki z
polichlorku winylu (PCV) nie powinny przebywaæ w naczy-
niu d³u¿ej ni¿ 5-7 dni; a kaniule silikonowe i teflonowe 14
dni. Ograniczenie czasu utrzymywania kaniuli w naczyniu
wynika przede wszystkim z przyczyn infekcyjnych. Od kilku
lat funkcjonuj¹ na rynku cewniki impregnowane zwi¹zkami
srebra, sulfatiazynami i chlorheksydyn¹ [2], które wykazuj¹
d³ugotrwa³y efekt przeciwbakteryjny i mog¹ byæ utrzymy-
wane w organizmie nawet 4 tygodnie [8]. Zasady aseptyki i
antyseptyki nakazuj¹ usuniêcie cewnika z naczynia krwio-
no�nego w sytuacji, w której stwierdza siê znamiona infek-
cji w okolicy wprowadzenia go do naczynia.

Cewnik, który wprowadzono do naczynia nara¿ony jest
na m. in. mechaniczne oddzia³ywanie przep³ywaj¹cej krwi
(przez elementy morfotyczne). Z cewników do¿ylnych i do-
têtniczych szczególnie nara¿one s¹ te ostatnie, z uwagi na
wy¿sze ci�nienie krwi oraz inne usytuowanie w stosunku
do przep³ywaj¹cej krwi [9]. Czo³o kaniuli têtniczej ustawio-
ne jest w tzw. przeciwpr¹dzie do przep³ywaj¹cej krwi, co
mo¿e w konsekwencji spowodowaæ jej mechaniczne uszko-
dzenie.

Materia³ i metoda

Maj¹c na wzglêdzie mo¿liwo�æ zu¿ycia cewników naczy-
niowych autorzy przeprowadzili badania wstêpne (pilota-
¿owe) kaniul têtniczych, które by³y wprowadzane u ludzi
technik¹ Seldingera. Badane kaniule wykonane by³y z poli-
chlorku winylu. Wszystkie oceniane kaniule wyprodukowa-
ne zosta³y przez t¹ sam¹ firmê. Kaniulacji dokonywa³a jed-
na osoba dbaj¹c o to, by technika wprowadzania by³a po-
dobna u wszystkich pacjentów. Przeprowadzono badania
porównawcze kaniul nowych oraz przebywajacych w orga-
nizmie pacjenta 7 i 14 dni. Badania wykonano w mikrosko-
pie elektronowym Hitachi S-3000 N przy powiêkszeniach
od 40x do 5000x. Obserwowano zarówno powierzchnie
zewnêtrzne kaniul jak i ich przekroje.

Obrazy porównawcze powierzchni zewnêtrznej nowych
przedstawiono na RYS. 1a-b, natomiast u¿ywanych na RYS.
2a-b.

W celu oszacowania g³êboko�ci powsta³ych ubytków na
powierzchni kaniuli wykonano obserwacje ich przekrojów
poosiowych. Wyniki przedstawiono na RYS. 3a-b oraz 4a-d.

Omówienie wyników

Na powierzchniach u¿ywanych cewników obserwuje siê
zu¿ycie w postaci ró¿nej wielko�ci ubytków materia³u ka-
niuli. Charakter ubytków materia³u oraz analiza warunków

may influence formation and spreading of clots [3]. The can-
nula's surface should be as smooth as possible since it has
been proved that the decrease of surface smoothness is
the most vital factor leading to increase of forming clots [7].
It is essential that all those properties of a cannula remained
unchanged during cannula's stay in the organism. Modern
cannulas are made of teflon, polyurethane, silicone
elastomer, polyethylene or polypropylene [2].

Time length of safe stay of a cannula in human organism
may vary. It is considered that cannulas made of i.e. polyvi-
nyl chloride (PCV) should not remain in a blood vessel for
longer than 5-7 days; silicone and teflon cannulas not longer
than 14 days. Limitation of cannula's stay in a vessel is usu-
ally connected to infections. Cannulas impregnated with sil-
ver compounds, sulphatazines and chlorhexidine has been
recently available on the market [2]. They show to have
long-term antibacterial effect and they may remain in the
organism for up to 4 weeks [8]. Principles of aseptics and
antiseptics recommend to remove the cannula from the
vessel when symptoms of infection are recognised around
the puncture where cannula was inserted.

A cannula introduced into the vein is at risk of mechani-
cal damage i.e. caused by morphotic elements of flowing
blood. Heads of arterial cannulas are particularly at risk of
mechanical damage as they are positioned in a "counter
current" to blood flow [9].

Material and method

Taking cannula wear into consideration study authors
performed preliminary examination of arterial cannulas in-
troduced into patients' blood vessels by Seldinger technique.
All tested cannulas were made of polyvinyl chloride and
they were produced by the same company. One person
performed cannulation taking great care so that cannulas
were inserted in possibly the same manner with each pa-
tient. Next, a comparative examination of cannulas was
performed - new cannulas and those after 14-day-stay in
patients' organism were compared. The tests were carried
out using Hitachi S-3000 N electron microscope, magnified
from 40x to 5000x and both external surface and (cross)
section of cannulas were observed.

Results

Comparative pictures presenting the surface of new can-
nulas are shown on FIGs. 1a-b, FIGs. 2a-b present the sur-
face of used cannulas.

Moreover, in order to evaluate the depth of excavations
on the surface observation of cannulas' longitudinal section
was also performed. The results are presented on FIGs.
3a-b and 4a-d.

Various sizes and types of material loss observed on the
surface of used cannulas analysed under various condi-
tions prove the occurrence of erosive wear. Considering
properties and size of platelets - it has been assumed that
excavations on the surface of homocompatibile materials
should not exceed 0,2 µm in order to avoid formation of
blood clots [10]. Material loss on the head of cannula pre-
sented on FIGs. 2 a-b and 4 a-d and also on lateral surface
of cannula is many times/significantly bigger and it was es-
timated during the examination  from 2 to 20 µm, depend-
ing on the length of cannula's stay in the organism. There-
fore, it could be concluded that cannula's surface has sig-
nificant impact on formation of clots on the cannula which
could appear to be dangerous for the patient.

Proper evaluation on cannula's condition after various
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pracy wskazuj¹ na erozyjne zniszczenie powierzchni ka-
niuli. Uwzglêdniaj¹c w³a�ciwo�ci i wielko�æ p³ytek krwi, za-
g³êbienia w powierzchni hemozgodnych (biozgodnych)
materia³ów nie powinny byæ wiêksze ni¿ 0,2 µm, w przeciw-
nym razie mog¹ powodowaæ zakrzepy [10]. Widoczne na
RYS. 2a-b i 4a-d ubytki materiua³u na czole oraz na po-
wierzchni bocznej kaniuli s¹ wielokrotnie wiêksze i w bada-
nych kaniulach wynosi³y od 2 do 20 µm w zale¿no�ci od
czasu przebywania w organizmie pacjenta. Mo¿na, wiêc
stwierdziæ, ¿e przy takiej powierzchni znacznie wzrasta
sk³onno�æ do tworzenia zakrzepów na powierzchni kaniuli,
co jest zjawiskiem zdecydowanie niekorzystnym, a nawet
niebezpiecznym dla pacjenta.

Oceniaj¹c stan cewników ró¿nie d³ugo przebywaj¹cych
w naczyniu - mo¿na �ledziæ postêpowanie procesu ich zu-
¿ywania siê w czasie. Badania takie pozwol¹ na okre�lenie
maksymalnego czasu, jaki mog¹ przebywaæ cewniki têtni-
cze w naczyniu, bez ryzyka powstania zakrzepu na ich po-
wierzchni. Poniewa¿ kaniula s³u¿y m.in. do monitorowania
parametrów hemodynamicznych, rejestrowanych w sposób
ci¹g³y - mo¿na powi¹zaæ procesy zu¿ycia z parametrami
przep³ywaj¹cej krwi np. liczb¹ elementów morfotycznych
(erytrocyty, leukocyty, p³ytki krwi) i parametrami krzepniê-
cia (INR, APTT, fibrynogen).

length of stay in the artery - allows to trace the process of
cannula's wear. The study allows to estimate the maximal
time of cannula stay in arterial vessels and to avoid the risk
of clotting. Due to the fact that cannulas are  used to moni-
tor haemodynamic parameters registered continuously - it
proves logical to connect erosive wear with the parameters
of passing blood, i.e. the number of morphotic elements
(erythrocytes, leukocytes, platelets) and also with clotting
parameters (INR, APTT, fibrinogen).

a) b) 

c) d) 

RYS. 4. Przekroje poosiowe kaniuli u¿ywanej.
FIG. 4. Longitudinal sections of used cannulas.
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a) b) 

RYS. 3. Przekrój poosiowy nowqej kaniuli.
FIG. 3. Longitudinal section of new cannulas.

a) b) 

RYS. 1. Powierzchnia czo³a nowej kaniuli.
FIG. 1. Surface of new cannula's head.

a) b) 

RYS. 2. Powierzchnia czo³a kaniuli u¿ywanej 14
dni.
FIG. 2. Surface of cannula's head used for 14 days.
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Streszczenie

Nowoczesnym materia³om stomatologicznym sta-
wiane s¹ coraz to wy¿sze wymagania. Przechodz¹
one ca³y szereg testów zanim zostan¹ zastosowane
w chirurgii szczêkowej czy w stomatologii zachowaw-
czej. Do badañ tych u¿ywa siê ca³ego szeregu ró¿no-
rodnych metod. W prezentowanej pracy przedstawio-
no mo¿liwo�ci zastosowania elektronowego mikrosko-
pu skaningowego do badañ materia³ów stomatologicz-
nych. Pokazano przyk³ady badañ materia³ów stoso-
wanych na wype³nienia stomatologiczne, ocenê przy-
gotowania powierzchni w protetyce stomatologicznej,
ocenê sposobów opracowywania ubytków, badania
fraktograficzne implantów stomatologicznych. Z przed-
stawionych przyk³adów wynika, ¿e elektronowy mikro-
skop skaningowy mo¿e byæ cennym urz¹dzeniem
znacznie rozszerzaj¹cym mo¿liwo�ci badawcze ma-
teria³ów stosowanych w stomatologii.

S³owa kluczowe: elektronowy mikroskop skanin-
gowy, materia³y stomatologiczne, badanie materia³ów
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 47-52]

Wstêp

We wspó³czesnej stomatologii stosuje siê ca³y szereg
ró¿norodnych materia³ów nale¿¹cych zarówno do ceramiki
jaki tworzyw metalicznych oraz sztucznych. Tworzywa te
maj¹ ró¿ne w³a�ciwo�ci a tym samym ró¿ne zastosowanie
np. wytwarzanie protez, wszczepów, uzupe³nianie ubytków
zêbowych, leczenie zachowawcze itp. Sama znajomo�æ
w³a�ciwo�ci ju¿ nie wystarcza, prawid³owe projektowanie,
dobór i stosowanie tych materia³ów  wymaga tak¿e znajo-
mo�ci ich zachowania w organizmie pacjenta. W tym celu
prowadzi siê badania  kliniczne, chocia¿ niektóre zachowa-
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Summary

Novel stomatological materials are requested for
more and more sophisticated parameters. Additional
evaluation procedures for describing of special den-
tal surgery features are needed to establish the mate-
rial usefulness and permit dental application. These
evaluations are performed by employment of many
different methods depending on kind of the param-
eter. In this article the possibilities of scanning elec-
tron microscope [SEM] utilisation for assessment of
selected features of materials used in stomatology
were presented. Shown here images which source
was SEM visualised examples of this microscope
options. It is worthy to indicate, that use of SEM give
us numerous valuable information regarding materi-
als. As far as this tool is considered all dental
specialties find support at material examinations, es-
pecially conservative dentistry, prosthodontics, oral
and maxillofacial surgery.

Key words: skaning electron microscope, stoma-
tological and oral surgical material, material investi-
gations

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 47-52]

Introduction

Huge number of different materials belonging to ceram-
ics and metals as well as synthetic ones are employed at
novel dentistry. These materials have different features and
thus different clinical applications e.g. dentures manufac-
ture, production of dental implants, restorative fillings, en-
dodontics ect. Only knowledge of physicochemical features
is not sufficient now, proper designing, selection and appli-
cation of these materials requires the knowledge of their
fates in the vital organism. That is why the clinical investi-
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nia siê materia³ów mo¿na przewidzieæ bez prowadzenia tych
badañ. Przyk³adowo pojawienie siê szczeliny pomiêdzy
tkankami zêba a wype³nieniem pozawala na wnikanie drob-
noustrojów w g³¹b, a tym samym jest przyczyn¹ niepowo-
dzeñ klinicznych, niew³a�ciwe przygotowanie powierzchni
mostów mo¿e powodowaæ brak trwa³ego po³¹czenia pomiê-
dzy czê�ciami metalowymi a ¿ywic¹. Zagadnieñ tego typu
jest znacznie wiêcej. Dotycz¹ one zarówno samych mate-
ria³ów i ich przygotowania, jak i w³a�ciwego opracowania
tkanek zêba przed dalszymi zabiegami. Nie wszystkie z tych
zagadnieñ da siê do koñca rozwi¹zaæ bez badañ klinicz-
nych, jednak przed rozpoczêciem tych badañ mo¿na poku-
siæ siê o przewidywanie zachowañ materia³ów na podsta-
wie innych badañ, takich jak np. obserwacje w elektrono-
wym mikroskopie skaningowym. Elektronowy mikroskop
skaningowy jest urz¹dzeniem, które znalaz³o szerokie za-
stosowanie w wielu dziedzinach nauki, w tym tak¿e w sto-
matologii. Pozwala on na obserwacjê powierzchni prepara-
tów w bardzo szerokim zakresie powiêkszeñ (od kilku razy
do kilkudziesiêciu tysiêcy).

Cel pracy

Celem pracy jest pokazanie, na mo¿liwie szerokiej ga-
mie przyk³adów, mo¿liwo�ci zastosowania elektronowego
mikroskopu skaningowego (SEM) w stomatologii. Z uwagi
jednak na obszerno�æ problemu zastosowanie to dotyczyæ
bêdzie g³ównie zagadnieñ zwi¹zanych z badaniami mate-
ria³ów stosowanych w stomatologii.

Metodyka badañ

Elektronowy mikroskop skaningowy jest urz¹dzeniem,
które w wiêkszo�ci przypadków nie wymaga skomplikowa-
nej preparatyki. Preparatom, które maj¹ byæ poddane ob-
serwacjom stawia siê nastêpuj¹ce wymagania:[1]
- odporno�æ na zjawiska zwi¹zane z oddzia³ywaniem wi¹z-
ki elektronów,
- odporno�æ na wysok¹ pró¿niê,
- przewodnictwo elektryczne,

Ostatnie dwa warunki nie s¹ jednak tak rygorystycznie
wymagane, bowiem konstrukcja niektórych wspó³czesnych
mikroskopów pozwala na obserwacjê w obni¿onej pró¿ni
oraz przy bardzo szerokim zakresie napiêæ przyspieszaj¹-
cych (od kilkuset do kilku tysiêcy V). Preparaty stomatolo-
giczne s¹ odporne na dzia³anie pró¿ni i zjawiska zwi¹zane
z oddzia³ywaniem wi¹zki elektronów, tak wiêc nie ulegaj¹
zniszczeniu w mikroskopie. Je�li chodzi o przewodnictwo,
to w przypadku materia³ów metalowych nie stanowi ono
problemu (metale s¹ przewodnikami). Natomiast tkanki zêba
czy tworzywa kompozytowe itp., które nie s¹ materia³ami
przewodz¹cymi, to przed obserwacj¹ w SEM pokrywano je
warstewk¹ z³ota lub stopu platyna pallad. Obserwacje pro-
wadzono na elektronowych mikroskopiach skaningowych
PHILIPS SEM 5001 i HITACHI S-3000N. Ten ostatni wypo-
sa¿ony by³ w wersjê pozwalaj¹c¹ obserwowaæ preparaty
przy obni¿onej pró¿ni. Wyniki obserwacji zamieszczono na
RYS. 1-7.

Wyniki obserwacji

Stosunkowo szerokie zastosowane ma ocena w elektro-
nowym mikroskopie skaningowym w³a�ciwego sposobu
przygotowania zarówno obrabianych powierzchni zêba jak
i np. elementów retencyjnych szyn, mostów itp. w celu do-
brania odpowiednich technik przygotowania  metalowych
powierzchni konstrukcji protetycznych zapewniaj¹cych ich

gations are still performing, despite of known some habita-
tions are predicted without the clinical trials. For instance
the presence of marginal leakage and fissure between res-
toration and the hard tissues of the tooth makes possible
bacteria colonization and invasion. This leads to clinical fail-
ure. Not proper conditioning of the fixed prosthesis surfaces
makes impossible to produce the stable adhesion metal
elements to the resin ones. Such as this problem are much
frequent. One considers as well strictly the materials and
its preprocessing, as suitable preparing the tooth structures
before the later operations. Only part of these problems may
be solved without clinical investigations, however materials
behaviour could be predicted before the beginning of clini-
cal investigation basing for instance on scanning electron
microscope examination. Scanning electron microscope is
the apparatus which is widen used in many scientific fields
including dentistry. One can observed surfaces of materi-
als within huge range of magnifications (from few folds to
several thousands fold).

Aim of study

The aim of this study was the presentation, in as num-
bered cases as it was possible, the possibilities of scanning
electron microscope application in dentistry. Due to the wide-
ness of the problem, authors decided to show mainly ex-
amination of materials used in dentistry.

Method of study

Preparation performance for scanning electron micro-
scope can be normally made in very simple way. Require-
ment for materials for this observing technique are as fol-
low [1]:
 resistance to effects produced by electron stream,
 resistance to high vacuum,
 electric conductivity,

The last 2 conditions are not restricted because a con-
struction of many modern models of scanning electron mi-
croscope make observations in low vacuum possible.
Moreover widen range of acceleration voltage is now ap-
plied (from hundreds to few thousands volts) [2]. Dental
materials are resistant to vacuum influence as well to ef-
fects produced by electron stream. Thus, their are not de-
structed inside the microscope. As far as the electric con-
ductivity is concerned the metals used in dentistry are not
the difficult to examining (metals are the electric conduc-
tors). In case of tooth tissues or composite filling materials
etc, which are not the conductors authors covered them by
gold platinum-palladium alloy layer to make SEM observa-
tion possible. The observations were performed in PHILIPS
SEM 501 and HITACHI S-3000N scanning electron micro-
scopes. The last one was supported in option of low vacuum
visualization. The results of our observation were presented
in the FIGs. 1-7.

Results of observations

Relatively often applications of scanning electron micro-
scope are in evaluation of the proper mean of preparations
of as mechanically treated tooth surfaces as well retentive
parts of splits, prosthetic bridges etc. for selection the best
preparation techniques of metal surfaces of the prosthetic
constructions due to strong connection one another. The
proper pre-processing of these surfaces warrantees the sta-
ble clinical output. One of the main factors describing the
metal-to-hard-tooth-tissues adhesion is surface expansion,
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wzajemne w³a�ciwe po³¹czenie. W³a�ciwe przygotowanie
tych powierzchni warunkuje uzyskanie klinicznie trwa³ych
po³¹czeñ z tkankami zêba. Jednym z czynników decyduj¹-
cych o wielko�ci adhezji jest rozwiniêcie powierzchni, które
najczê�ciej uzyskuje siê drog¹ obróbki strumieniowo-�cier-
nej. Jej efekty mog¹ byæ ocenione przez pomiar chropowa-
to�ci lub przez obserwacje powierzchni w elektronowym
mikroskopie skaningowym, przy czym ocena w elektrono-
wym mikroskopie skaningowym jako daj¹ca wiêcej infor-
macji jest pe³niejsza. Przyk³adowo tylko w SEM mo¿na oce-
niæ ilo�æ tzw. negatywowych podciêæ, w które wnika ¿ywica
mocuj¹ca tworz¹c trwa³e po³¹czenie [2]. Przyk³adowe ró¿-
nice w wygl¹dzie powierzchni poddanych piaskowaniu ró¿-
nym �cierniwem pokazano na RYS. 1.

Innym sposobem rozwiniêcia powierzchni jest trawienie.
Tak¿e tutaj okre�lenie jako�ci wytrawionej powierzchni po-
przez jednoznaczne okre�lenie efektów trawienia mo¿e byæ
dokonane tylko w oparciu o analizê struktury powierzchni w
SEM [2]. W³a�nie to doprowadzi³o do opracowania przez
Livaditisa i Thompsona [3] technik trawienia elektrolitycz-
nego stopów Cr-Ni, Cr-Ni-Be, Cr-Co umo¿liwiaj¹c wytwo-
rzenie po³¹czeñ ¿ywic z elementami mocuj¹cymi mostów -
tzw. Mosty Maryland. Ró¿nice wygl¹dzie stopu Wiron 88
po ró¿nych procesach trawienia przedstawia RYS. 2.

Mikroskop skaningowy mo¿na z powodzeniem zastoso-
waæ tak¿e do oceny jako�ci na³o¿onych warstw po�rednich,
jak np. warstwy cyny na uprzednio piaskowan¹ powierzch-
niê [2]. Warstwy te po pó�niejszym utlenieniu daj¹ bardzo
porowat¹ powierzchniê, która po umo¿liwia tworzenie siê
chemicznego po³¹czenia pomiêdzy ¿ywic¹ a zhydrolizowa-
n¹ cyn¹. Przyk³adowe obrazy takich powierzchni przedsta-
wiono na RYS. 3.

Kolejnym zastosowaniem mikroskopu jest ocena szczel-
no�ci wype³nieñ wykonanych ró¿nymi metodami [4, 5]. Ob-
serwacje pozwalaj¹ na ustalenie wielko�ci oraz przebieg

which is reached mostly by the stream-abrasive treatment.
Effects of this technique action can be assessed by rough-
ness measurement or by mean the observation in scanning
electron microscope. It is well to know that SEM evaluation
deliver to observer the more amount of information. For
example, number of so called negative retention channels
in which the resin is free to flow in to produce the stable
connection only in scanning electron microscope can be
evaluated [3]. Beneath the differences in presence of the
surfaces that was sand blasted by two different type of gran-
ules are shown on FIG. 1.

The next mean of surface expansion is etching. Also in
this technique, to describe the quality of the etched surface
by objective assess the effects of etching, SEM surface
structure analysis is only one reliable way [3]. Just this had
led Livaditis's and Thompson's [4] to worked out electrolytic
etched technique of Cr-Ni, Cr-Ni-Be, Cr-Co alloys and syn-
thesis of resins for connection the bridges elements to den-
tition - Maryland bridges. The differences of appearance
Wiron 88 alloy after different etched processes are presented
in FIG. 2.

Scanning microscope can be easily used to evaluation
of quality of the intermediate layers, for instance tin layers
on the previously sand blasted surface [3]. After subsequent
oxidation these layers express very porous surface, which
makes possible the chemical connection between a resin
and hydrolysed tin. The examples of these surface images
are presented in FIG. 3.

Next application of scanning electron microscope is mar-
ginal leakage evaluation of the dental fillings performed in
different methods [5, 6, 7]. This observation showed dimen-
sions and localization of the fissures between filling mate-
rial and the tooth. Furthermore, it is possible to accurately
measure the width of the fissure due to application of series

RYS. 1. Obraz powierzchni stopu Super Fluid
piaskowanego: a) wêglikiem krzemu SiC
98C100, b) korundem zwyk³ym Al2O3 95A100.
FIG. 1. Surface view of Super Fluid alloy blasted
by: a) SiC 98C100, b) Al2O3 95A100.

a) b) 

RYS. 2. Struktura powierzchni stopu Wiron 88
trawionego chemicznie: a)10 minut, b) 60 minut.
FIG. 2. Surface structure Wiron 88 alloy chemically
etched: a) 10 minutes, b) 60 minutes.

a) b) 

RYS. 3. Struktura powierzchni piaskowanego
stopu Super Fluid po pokryciu: a) warstw¹ cyny
przy napiêciu 6V, b) dwiema warstwami cyny przy
napiêciach 6V i 9V.
FIG. 3. Surface structure Super Fluid alloy blasted
after coved by: a) Tin layer, voltage 6V, b) two
layers of tin, 6V and 9V.

a) b) 

a) b) 

RYS. 4. Granica pomiêdzy wype³nieniem a
tkankami zêba: a) brak wyra�nej granicy pomiêdzy
tkankami zêba a materia³em wype³niaj¹cym, b)
wyra�na szczelina pomiêdzy tkankami zêba a
materia³em wype³niaj¹cym.
FIG. 4. The border between dental filling and tooth
tissues: a) Lack of visible border between dental
filling and tooth tissues, b) Well revealed the
fissure between dental filling and tooth tissues.
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szczelin miêdzy materia³em wype³niaj¹cym a tkankami zêba.
Ponadto stosuj¹c ró¿ne powiêkszenia mo¿emy bardzo pre-
cyzyjnie pomierzyæ ich szeroko�æ. Daje to mo¿liwo�æ oce-
ny zarówno jako�ci materia³u jak i techniki przygotowania
ubytku. Suliborski [7, 8] porównuj¹c si³y adhezji miedzy
materia³em odtwórczym a powierzchni¹ zêba przygotowa-
n¹ ró¿nymi metodami oprócz badañ wytrzyma³o�ciowych
obserwowa³ w elektronowym mikroskopie skaningowym
powierzchnie rozdzielcze uzyskane po próbie zrywania.
Badania te pozwoli³y na okre�lenie miejsca w którym na-
st¹pi³o zerwanie (pêkniêcie zêba, materia³u odtwórczego,
szkliw lub granic miêdzy nimi). RYS. 4 przedstawia widok
wype³nieñ wykonanych ró¿nymi materia³ami. Wyra�nie wi-
daæ na nim ró¿nice wystêpuj¹ce pomiêdzy nimi. Na RYS.
4a nie tylko brak jest szczeliny miêdzy materia³em wype³-
niaj¹cym a tkankami zêba ale tak¿e trudno jest zauwa¿yæ
granicê miêdzy nimi. �wiadczy to o dobrych w³a�ciwo�ciach
materia³u oraz o w³a�ciwym przygotowaniu ubytku. Nato-
miast na RYS. 4b widoczna jest wyra�na szczelina, która
mo¿e dyskwalifikowaæ to wype³nienie.

Ponadto mamy mo¿liwo�æ oceny nie tylko jako�ci wy-
pe³nienia ale tak¿e poszczególnych sk³adników materia³u
wype³niaj¹cego. RYS. 5 pokazuje ró¿ny przebieg nieci¹-
g³o�ci pomiêdzy æwiekiem wype³niaj¹cym kana³ zêbowy a
zêbin¹. Obraz przedstawiony na RYS. 5a pokazuje prze-
bieg szczeliny pomiêdzy zêbin¹ a past¹ uszczelniaj¹c¹ na-
tomiast RYS. 5b miêdzy past¹ uszczelniaj¹c¹ a æwiekiem.
Informacje te maj¹ istotne znaczenie dla oceny jako�ci za-
stosowanych materia³ów.

Z zachowaniem szczelno�ci wype³nieñ nieod³¹cznie wi¹-
¿e siê w³a�ciwa obróbka ubytku. I tutaj tak¿e elektronowy
mikroskop skaningowy pozwala na ocenê jako�ci przygo-
towania powierzchni. RYS. 6 pokazuje przyk³adowe obrób-
ki tkanek zêba wykonane dwoma metodami (tradycyjn¹ -
wiert³ami oraz obróbkê laserem). Widaæ wyra�nie ró¿nicê
w wygl¹dzie obu powierzchni. Powierzchnia po obróbce la-
serem (RYS. 6a) jest czysta i wyra�nie widaæ na niej obec-
no�æ kanalików zêbowych. Natomiast na powierzchni przy-
gotowanej w sposób tradycyjny (RYS. 6b) nie widaæ kana-
lików poniewa¿ zosta³y zalepione tzw. warstw¹ mazist¹ two-
rz¹c¹ siê podczas obróbki mechanicznej ubytku.

Szczególnym zastosowaniem elektronowego mikrosko-
pu skaningowego jest okre�lanie przyczyn zniszczenia im-
plantów metalowych na podstawie obserwacji powsta³ych
prze³omów tzw. fraktografia. Zagadnienie to od dawna zna-
laz³o zastosowanie w takiej dziedzinie techniki jak in¿ynie-
ria materia³owa. Obserwuj¹c cechy prze³omu, jak charak-
terystyczne pêkania (kruchy, ci¹gliwy, miêdzykrystaklicz-
ny, transkrystaliczny itp.) miejsce jego rozpoczêcia, propa-

of magnifications. This methodology serves the possibility
to assess as filling material quality as well the tooth condi-
tioning technique. When Suliborski [8, 9] compared adhe-
sion force between restorative material and the pre-proc-
essed tooth surface, he evaluated not only physical endur-
ance, but observed in scanning electron microscope sepa-
ration surfaces produced after longitudinal opposite direc-
tion force action. This examination revealed the places of
rupture (tooth crack, restorative material crack, enamel crack
or border among its). FIG. 4 presents the view tooth
fillingperformed of different materials. There are clearly vis-
ible the difference between material. In FIG. 4a not only
there is not lack of marginal leakage fissure, but moreover
it is hardly to notice even the border line between filling ma-
terial and the tooth. This is the evidence of the good mate-
rial properties and proper hard tooth tissue defect condi-
tioning. On the contrary in FIG. 4b the fissure is well visible,
which can disqualified this filling material.

Moreover there is the opportunity to evaluate not only
quality of the filling material, but additionally the separated
components of the material. FIG. 5 shows series of fissures
between root canal filling and dentine. The view of FIG. 5a
presents the fissure course between dentine and sealer
paste. FIG. 5b show the fissure between the sealer and
gutapercha point. These data are important due to evalua-
tion of used materials and the filling technique.

The proper tooth preparation is closely connected to
marginal leakage. And once again help of scanning elec-
tron microscope is difficult to assess as over valuable. It is
useful tool for evaluation of quality of surface preparation.
FIG.6 shows the examples of tooth hard tissues prepara-
tion. First by application of normal method: bur, and second
by mean of laser light. The differences in appearance of the
surfaces are well visualized

Laser prepared surface (FIG. 6a) is pure and the pres-
ence of dentine tubuli can be clearly observed. However,
on the surface treated by the bur (FIG. 6b) these tubuli are
invisible due to presence of smear layer which is produced
during mechanical preparation of the dentine.

The especial application of scanning electron microscope
is recognition of the metal dental implant destruction causes
on the basis of fracture surface observation i.e. fractography.
This methodology is well known in technical sciences -
material engineering. The usually used methods for dental
implant monitoring can be excellent supplemented by scan-
ning electron microscope analysis to explain the origin of
treatment failure. One can observe the fracture features:
characteristic cracks (brittle, ductile, intercrystalline,
transcrystalline etc.), site of its origin, propagation and then
can describe the cause of the fracture, as well can decide if
fixture destruction was caused by material malformations,
breaking the endurance limit, over tension, not proper con-

RYS. 5. Wype³nienie kana³u zêbowego æwiekiem
gutaperkowym z zastosowaniem pasty
uszczelniaj¹cej: a) szczelina pomiêdzy zêbin¹ a
past¹ uszczelniaj¹c¹, b) szczelina miêdzy
æwiekiem a past¹ uszczelniaj¹c¹.
FIG. 5. Endodontic filling of root canal by
gutapercha and the sealer: a) The fissure between
the dentin and the sealer, b) The fissure between
the gutapercha point and the sealer.

b) a) 

RYS. 6. Z¹b obrabiany ró¿nymi technikami: a)
Powierzchnia obrabiana laserem, b) Powierzchnia
obrabiana tradycyjnie - wiert³em.
FIG. 6. Hard tooth tissues prepared in different
techniques: a) Laser treated surface, b) Bur (old
technique) treated surface.

b) a) 
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gacjê pêkniêcia mo¿emy okre�liæ przyczynê jego powsta-
nia a tym samym okre�liæ, czy zniszczenie implantu  po-
wsta³o w skutek wad materia³owych, przekroczenia dopusz-
czalnych naprê¿eñ, niew³a�ciwej konstrukcji lub technolo-
gii wykonania implantu, niew³a�ciwego zamocowania itp.
Znalezienie przyczyny zniszczenia pozwala na dobór ma-
teria³ów i technologii wykonania pozwalaj¹cy w przysz³o�ci
na unikniêcie uszkodzeñ implantów. Przyk³adowe fotogra-
fie zniszczonego AlphaBio (�rednica 3,75 mm, d³ugo�æ 10
mm) implantu przedstawiono na RYS. 7.

Rozwój nowych materia³ów przeznaczonych dla chirur-
gii jamy ustnej jest znacz¹co wspierany przez badania w
SEM. Okre�lenie wy³¹cznie metod wytwarzania i cech fi-
zycznych nie wystarcza aby przej�æ od konstruowania do
oceny in vivo nowych materia³ów dla sterowanej regenera-
cji tkanek ang. guide tissue regeneration, GTR [10, 11,].
Ocena cech powierzchni jest kluczow¹ w projektowaniu
membrany i okre�leniu jej zastosowañ klinicznych. Najwa¿-
niejszym dla techniki chirurgicznej w GBR jest stworzenie
bariery dla nab³onka i nieosteogennej tkanki ³¹cznej. Pierw-
szych z tych celów mo¿na osi¹gn¹æ dzieki kontrolowanym
nierówno�ciom powierzchni (szorstko�æ, strefy okluzyjne),
za� drugi dziêki fizykochemicznym cechom materia³u me-
mebrany. Ponadto, g³adka powierzchnia jest najlepsz¹ dla
kontaktu z ko�ci¹ pacjenta i zapewnia adaptacjê oraz przy-
leganie.

Wnioski

1. Obserwacje w elektronowym mikroskopie skaningowym
pozwalaj¹ otrzymaæ dane, które nie by³yby mo¿liwe do
uzyskania dotychczas stosowanymi metodami (np. sze-
roko�æ szczelin, ich charakter, miejsca wystêpowania
itp.)

2. Analiza obrazów otrzymanych z elektronowego mikro-
skopu skaningowego pozwala w wielu przypadkach na
przewidywanie zachowania siê materia³u i tego konse-
kwencje oraz w³a�ciwe jego zaprojektowanie.

3. Badanie w elektronowym mikroskopie skaningowym s¹
cennym uzupe³nieniem dotychczas stosowanych me-
tod.

struction or production technology of the implant and last
improper insertion the fixture in to the alveolar bone. When
one finds the reason of the fracture then it will make possi-
ble to choose the correct material and the technology o pro-
duction which omitted the above mention failure. Exemplifi-
cation images of the fractures screw AlphaBio dental im-
plant (diameter 3.75 mm, length 10 mm) are shown at the
FIG. 7.

Development of new materials for oral and maxillofacial
surgery has to be supported by scanning electron micro-
scope examination. The presentation only production
method and physical features is not sufficient to pass from
production to in vivo evaluation of the novel materials for
guide tissue regeneration, GTR [10, 11]. Evaluation of mem-
brane surface pattern is essential to design and decide the
clinical application. The most important at GTR surgical tech-
nique is establish the barrier for epithelium and not-ostegenic
connective tissue. First aim is reached thanks to roughness
of the membrane surface, and the second due to physico-
chemical features of the membrane material. Moreover,
glossy surface is highly recommended to contact to the bone,
to reach the proper adaptation and adhesion.

Conclusions

1. The observations in scanning electron microscope
present the data which never be obtained by visualiza-
tion methods previously used (i.e. width of fissures, its
features, locations, ect.)

2. The prediction of the material behaviour and its conse-
quences as well its proper design are possible in many
cases thanks to scanning electron microscope image
analysis.

3. The examination in scanning electron microscope is
worthful supplement of the previously applied methods.

RYS. 7. Zniszczony implant: a) widok ogólny, b)
powiêkszenie fragmentu prze³omu.
FIG. 7. The fractured titanic fixture: a) General
view, b) Close-up of fracture surface.

a) b) 

FIG. 8. Nowa dwuwarstwowa membrana
barierowa przeznaczona dla sterowanej
regeneracji ko�ci:  a) powierzchnia chitosanowa
(szorstka) - powinna byæ zwrócona do pod³o¿¹
kostnego aby stworzyæ warunki do przyspieszenia
osteogenezy, b) powierzchnia metylocelulozowa
(g³adka) - dla zatrzymania migracji tkanek
miêkkich.
FIG. 8. The new bilayer membrane for guided
tissue regeneration, magnification 600x: a)
chitosan surface (rough) - should be faced to bone
defect to accelerate the osteogenesis, b)
methylocellulose surface (glossy) - for soft tissue
occlusion.

a) b) 
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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.

MODYFIKACJE  POWIE-
RZCHNI  IMPLANTÓW
METALICZNYCH
IWONA PRZYBYSZEWSKA-DORO�*,**,  WIES£AWA OKRÓJ*, **
BOGDAN WALKOWIAK*,**,***
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MEDYCZNEGO W £ODZI

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.

Podziêkowania

Praca by³a finansowana przez PBZ-KBN-082/T08/2002

Acknowledgements

This work was supported by PBZ - KBN - 082/T08/2002

Pi�miennictwo References

[1] Brzeziñski J.: Historia Medycyny. PZWL Poznañ 1990.
[2] Marciniak J.: Biomateria³y. Wydawnictwo Politechniki �l¹skiej,
Gliwice 2002.
[3] Chu P.K., Chen I.Y., Wang L.P., Huang N.: Plasma surface
modification of biomaterials. Mater. Sci. Eng R, 36, 2002, 143-206.
[4] Polska Norma PN-EN ISO 10993-1: Biologiczna ocena wyro-
bów medycznych.
[5] Ratner B.D., Hoffman A.S., Schoen F.J., Lemons J.E.: An Intro-
duction to Materials in Medicine. Academic Press 1996.
[6] £askawiec J., Michalik R.: Zagadnienia teoretyczne i aplikacyj-
ne w implantach. Wydawnictwo Politechniki �l¹skiej, Gliwice 2002.
[7] Aselme K.: Osteoblast adhesion on biomaterials. Biomaterials
21, 2000, 667-681.
[8] Enderle J., Blanchard S., J. Bronzino: Introduction to Biomedi-
cal Engineering. Academic Press 1999.
[9] Jaruga Z., Nowakowska M.B: Chemia ogólna; Wydawnictwo
Uniwersytetu £ódzkiego, £ód� 1990.
[10] Blumenthal N.C, Cosma V.: Inhibition of apatite formation by
titanium and vanadium ions. J Biomed Mater Res 23 (A1suppl.),
1989, 13-22.
[11] Thull R.: Physicochemical principles of tissue material interac-
tions. Biomol Eng 19, 2002, 43-50.
[12] Ronold H.J., Ellingsen J.E.: Effect of micro-roughness produ-
ced by TiO2 blasting-tensile testing of bone attachment by using
coin-shaped implants. Biomaterials  23, 2002, 4211-4219.
[13] Martini D., Fini M., Franchi M., Pasquale V.D., Bacchelli B.,
Gamberini M., Tinti A., Taddei P., Giavaresi G., Ottani V., Raspanti
M., Guizzardi S., Ruggeri A.: Detachment of titanium and fluorohy-
droxyapatite particles in unloaded endosseous implants. Biomate-
rials 24, 2003, 1309-1316.
[14] Gbureck U., Masten A., Probst J., Thull R.: Tribochemical struc-
turing and coating of implant metal surface with titanium oxide and
hydroxyapatite layers. Mater. Sci. Eng C  23, 2003, 461-465.
[15] Hamada K., Kon M., Hanawa T., Yokoyama K., Miyamoto Y.,
Asaoka K.: Hydrotermal modification of titanium surface in calcium
solutions. Biomaterials  23, 2002, 2265-2272.
[16] Kim H.M., Miyaji F., Kokubo T., Nakamura T.: Preparation of
bioactive Ti and its alloys via simple chemical surface treatment. J
Biomed Mater Res  32, 1996, 409-417.
[17] Kokubo T., Kim H.M., Miyaji F., Takadama H., Miyazaki T.:
Ceramic-metal and ceramic-polymer composites prepared by a
biomimetic process. Composities  30 Part A  1999, 405-409.
[18] Krasiczka-Cydzik E.: Badania impedancyjne tytanu i jego sto-
pów implantowych. In¿. Biomat.  IV, 2001, 27-31.
[19] Viornery C., Guenter H.L., Aronsson B.O., Pechy P., Desco-
uts P.: Osteoblast culture on polished titanium disks modified with
phosphonic acids. J Biomed  Mater Res 62, 2002, 149-55.
[20] Hwang K.E., Kim C.S.: Interface characteristics changed by
heat treatment of Ti materials with hydroxyapatite. Mater. Sci. Eng
C  23, 2003, 401-405.
[21] Campbell A.A., Fryxel G.E., Linehan J.C., Graff G.L.: Surface-
induced mineralization: A new method for producing calcium pho-
sphatase coating. J Biomed Mater Res 32, 1996, 111-118.
[22] Burakowski T., Major B.: Osadzanie laserem impulsowym PLD.
In¿. Mater. XX, 1999, 339-343.
[23] Hallgren C., Reimers H., Chakarov D., Gold J., Wennerberg
A.: An in vivo study of bone response to implants topographically
modified by laser micromachining. Biomaterials  24, 2003, 701-
710.
[24] G³uszek J.: Tlenkowe pow³oki ochronne otrzymywane metod¹
sol-gel. Oficyna Wydawnicza Politechniki Wroc³awskiej, Wroc³aw
1998.
[25] Michalik R., £askawiec J., Klisch M.: Pow³oki ochronne wy-
twarzane metod¹ zol-gel na implantach. In¿. Mater. XXIII, 2002,
372-375.



62
I

N
¯

Y
N

I
E

R
I

A

[26] K³yszejko-Stefanowicz L.: Elektroforeza w no�nikach, w: Æwi-
czenia z biochemii; K³yszejko-Stefanowicz L. (red.) Wydawnictwo
PWN, Warszawa 1999.
[27] Kula P.: In¿ynieria warstwy wierzchniej. Wydawnictwo Poli-
techniki £ódzkiej, £ód� 2000.
[28] B¹kowicz K., Mitura S.: Biokompatibility of NCD. J Wide Band-
gap Mater. 9, 2002, 261-272.
[29] Mitura S., Niedzielski P., Jachowicz D., Louda P., Langer M.,
Marciniak J., Stanishevsky A., Tochitsky E., Couvrat P., Denis M.,
Lourdin P.: Influence of carbon origin on the properties important
for biomedical application. Diamond Relat. Mater.  5, 1996, 1185-
1188.
[30]  Chandra L., Clyne T.W., Allen M., Rushton N., Butter R., Let-
tington A.H.: The effect of biological fluids on the adhesion of dia-
mond-like carbon films to metallic substrates. Diamond  Relat. Ma-
ter. 4, 1995, 852-856.
[31] Furman P., G³uszek J., Masalski J.: Struktura i w³asno�ci elek-
trochemiczne warstwy TiO2 otrzymanej metod¹ MOCVD. Mate-
ria³y III Ogólnopolskiej Konferencji, Obróbka powierzchniowa, Czê-
stochowa-Kule 1996, 229-233.
[32] £askawiec J., Michalik R., Klisch M.: W³a�ciwo�ci u¿ytkowe
pow³ok hydroksyapatytowych na implantach z tytanu i jego stopów
oraz ze stopów kobaltu. In¿ynieria Materia³owa XXIII, 2002, 376-
379.
[33] Burakowski T., Roliñski E., Wierzchoñ T., In¿ynieria powierzchni
metali. Wydawnictwa Politechniki Warszawskiej, Warszawa 1992.
[34] Czarnowska E., Wierzchoñ T., Maranda-Niedba³a A.: Proper-
ties of the surface layers on titanium alloy and their biocompatibili-
ty i in vitro tests. J Mater Process Technol 92-93, 1999, 190-194.
[35] Aronson B.O., Lausmaa J., and Kasemo B.: Glow discharge
plasma treatment for surface cleaning and modification of metallic
biomaterials. J Biomed Mater Res  35, 1997, 49-73.
[36] Maranda-Niedba³a A., Wierzchoñ T., Czarnowska E.: Structu-
re and properties of the surface layers produced on Ti-Al-1Mn tita-
nium alloy under glow discharge conditions. In¿. Biomater. V, 2001,
25-26.
[37] Przyby³owicz K.: Metaloznawstwo. Wydawnictwa Naukowo-
Techniczne, Warszawa 2003.
[38] Krupa D., Baszkiewicz J., Mizera J., Wierzchoñ T., Barcz A.,
Fillit R.: Effect of nitrogen-ion implantation on the corrosion resi-
stance of OT-4-0 titanium alloy in 0.9%NaCl environment. Surf Coat
Technol 111, 1999,86-91.
[39] Puleo D.A.: Biochemical surface modification of Co-Cr-Mo.
Biomaterials 17,1996, 217-222.
[40] Puleo D.A.: Activity of enzyme immobilized on  silanized Co-
Cr-Mo. J Biomed Mater Res  29,1995, 951-957.
[41] Puleo D.A.:Retention  of enzymatic activity immobilized on si-
lanized Co-Cr-Mo and Ti-6Al-4V. J Biomed Mater Res  37, 1997,
222-228.
[42] Lu G., Bernasek S.J., Schwartz J.: Oxidation of polycrystalline
titanium surface by oxygen and water.  Surface Science  458, 2000,
80-90.

[43] Ferris D.M., Moodie G.D., Dimond P.M., Gioranni C.W.D., Ehr-
lich M.G., Valentini R.F.: RGD-coated titanium implants stimulate
increased bone formation in vivo. Biomaterials  20, 1999, 2323-
2331.
[44] Pierschbacher M.D., Ruoslahti E.: Cell attachment activity of
fibronectin can be duplicated by small synthetic fragments of the
molecule.  Nature  309, 1984, 30-33.
[45] Geissler V., Wolf C., Scharnweber D., Worck H., Wenzel P.:
Colagen type I -coating of Ti6Al4V promotes adhesion of osteoblast.
J Biomed Mater Res 51, 2000, 752-60.
[46] Puleo D. A., Kissling R.A., Sheu M.S.: A technique to immobi-
lize bioactive proteins, including bone morphogenetic protein-4
(BMP-4), on titanium alloy. Biomaterials  23, 2002, 2079-2087.
[47] Schwartz J., Avaltroni M. J., Danahy M. P., Silverman B.M.,
Hanson E.L., Schwarzbauer J. E., Midwood K.S., Gawalt E. S.:
Cell attachment and spreding on metal implant materials. Mater.
Sci. Eng. C  23, 2003, 395-400.
[48] Mora M., Cassinelli C.: Organic surface chemistry on titanium
surface via thin film deposition.  J Biomed  Mater Res 37, 1997,
198-206.
[49] Nanci A., Wuest J.D., Peru L., Brunet P., Sharma V., Zalzal S.,
McKee M.D.: Chemical modification of titanium surface for cova-
lent attachment of biological molecules. J Biomed Mater Res  40,
1998, 324-335.
[50] Satsangi A., Satsangi N., Glover R., Satsangi R. K., Ong J.L.:
Osteoblast response to phospholipid modified titanium surface.
Biomaterials  24, 2003, 4585-4589.
[51] Morra M., Cassinelli C., Cascardo G., Cahalan P., Cahalan L.,
Fini M., Giardino R.: Surface engineering of titanium by collagen
immobilization. Surface characterization and in vitro and in vivo
studies.  Biomaterials  24, 2003, 4639-4654.
[52] Mikulec L.J., Puleo D.A.: Use of p-nitrophenyl chloroformate
chemistry to immobilize protein on orthopedic biomaterials. J Bio-
med Mater Res 32, 1996, 203-208.
[53] Ushizawa K., Sato Y., Mitsumori T., Machinami T., Ueda T.,
Ando T.: Covalent immobilization of DNA on diamond and its veri-
fication by diffuse reflactance infrared spectroscopy.  Chem. Phys.
Lett.  351, 2002, 105-108.
[54] Ida S., Tsubota T., Hirabayashi O., Nagata M., Matsumoto Y.,
Fujishima A., Tsubota T., Hirabayashi O., Ida S., Nagaoka S., Na-
gata M., Matsumoto Y.: Chemical reaction of hydrogened diamond
surface with peroxide radical initiator. Phys. Chem. Chem. Phys.
4, 2002, 806-811.
[55] Pirek M., Okrój W., Przybyszewska I., Jakubowski W., Walko-
wiak B., Chemiczna modyfikacja proszków diamentowych.  In¿.
Biomat. VII, 2004, 36-39.
[56] Castaneda S.I., Espinoza V.A.A., Fiere F.L., Franceschini D.F.,.
Jacobsohn L.G.: Surface modifications in diamond-like carbon films
submitted to low-energy nitrogen ion bombardment, Nucl Instr and
Meth B  175-177, 2001, 699-70.



63

I
N

¯
Y

N
I

E
R

I
A

ZMIANY POJEMNO�CI
ANTYOKSYDACYJNEJ
FIBROBLASTÓW PO
KONTAKCIE Z
WYBRANYMI
BIOMATERIA£AMI
JOANNA MAJAK*, WITOLD JAKUBOWSKI*, ANETA BALCERCZYK**,
PIOTR NIEDZIELSKI*, BOGDAN WALKOWIAK*,***

*CENTRUM DOSKONA£O�CI NANODIAM, INSTYTUT IN¯YNIERII

MATERIA£OWEJ, POLITECHNIKA £ÓDZKA

**ZAK£AD BIOFIZYKI MOLEKULARNEJ, INSTYTUT BIOFIZYKI,
UNIWERSYTET £ÓDZKI

***ZAK£AD BIOFIZYKI MOLEKULARNEJ I MEDYCZNEJ, UNIWERSYTET

MEDYCZNY W £ODZI

S³owa kluczowe: fibroblasty, pojemno�æ antyok-
sydacyjna, glutation, NCD, tytan, stres oksydacyjny
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 63-66]

Wprowadzenie

Ochrona przed reaktywnymi formami tlenu odgrywa klu-
czow¹ rolê w fizjologii komórki. Os³abienie tej ochrony pro-
wadzi do stresu oksydacyjnego, co mo¿na wykorzystaæ do
oceny stanu fizjologicznego komórki. Zmiany poziomu ak-
tywno�ci antyoksydacyjnej obserwuje siê w nastêpstwie
warunków niekorzystnych, a potencjalnie niezwi¹zanych z
reakcjami wolnorodnikowymi, takich jak: szok cieplny, in-
fekcje bakteryjne, dzia³anie promieniowania UV [1-4]. Pro-
cesy biochemiczne, charakterystyczne dla odpowiedzi na
warunki stresu, indukowane s¹ tak¿e jako efekt kontaktu
komórek z powierzchni¹ biomateria³u. Fakt ten pozwala
wykorzystywaæ obserwacje zmian aktywno�ci antyoksyda-
cyjnej do oceny biozgodno�ci materia³ów pozostaj¹cych w
kontakcie z komórkami [5, 6].

Cel pracy

Celem pracy by³o porównanie zmian w ochronie antyok-
sydacyjnej fibroblastów hodowanych w kontakcie z wybra-
nymi biomateria³ami.

Materia³y i metody

Próbki wykonane ze stali medycznej (AISI 316L) i stopu
tytanu (Ti6Al4V) by³y przygotowane przez polerowanie
mechaniczne powierzchni, a nastêpnie podlega³y proceso-
wi polerowania elektrochemicznego. Na czê�æ próbek zo-
sta³a naniesiona warstwa nanokrystalicznego diamentu
metod¹ RF CVPD [7].

Fibroblasty by³y hodowane w standardowych warun-
kach: 37°C, 5% CO2 i 95% wilgotno�ci. Próbki biomateria-
³ów by³y umieszczane w naczyniu, zawieraj¹cym konfluent-
ne komórki, a parametry antyoksydacyjne (ca³kowita po-
jemno�æ antyoksydacyjna, stê¿enie ca³kowitego glutationu
oraz aktywno�æ katalazy) by³y oceniane po 24 godzinach
hodowli.

Komórki izolowano z pod³o¿a hodowli przez trypsyniza-
cjê. Nastêpnie odwirowywano i zawieszano 2x107 komórek
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Background

A defense from reactive oxygen species plays a key role
in the cell physiology. Weakness of this protection leads to
an oxidative stress, which can be used for estimation of
physiological condition of cells. Changes in a  level  of anti-
oxidative activity are observed as a result of stressful situa-
tions, for example: heat stress, bacterial infections, UV treat-
ment [1-4].  Biochemical processes, typical for a response
to stressful conditions, are also induced by cell contact with
a biomaterial surface. This fact allows us to use of an anti-
oxidative activity for estimation of a biocompatibility of ma-
terial being in contact with cells [5, 6].

The aim

A comparison of a total anti-oxidative capacity, a level of
glutathione concentration and an activity of catalase, in
fibroblasts allowed for contact with selected biomaterials,
were undertaken.

Materials and methods

Samples of stainless steel (AISI 316L) and titanium al-
loy (Ti6Al4V) were prepared by a lathe processing followed
by a mechanical, and subsequently a chemical polishing.
Some samples were then subjected to nanocrystalline dia-
mond synthesis on the surface by the RF CVPD method
[7].

Fibroblast cells were grown in the standard conditions:
37°C, 5% CO2 and 95 % humidity. Samples were put into a
T-flask containing confluent cells, and antioxidative param-
eters (a total anti-oxidative capacity, a level of total glutath-
ione concentration and an activity of catalase) were esti-
mated after 24 hours of incubation. Cells were harvested
with trypsin, centrifuged and suspended (2x107 cells per
ml) in a lysis buffer (10 mM HEPES, pH 7.4, 10 mM KCl,
1.5 mM MgCl2, 0.5 mM DTT, 0.1 mM PMSF, 2 mg/ml leptin,
2 mg/ml aprotinin).

Total anti-oxidative capacity was measured with 2,7-
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dichlorofluorescin diacetate using Perkin-Elmer LS-5B
spectrofluorimeter (excitation and emission wavelengths of
488 and 520 nm, respectively) [8]. The H2DCFDA (Molecu-
lar Probes) was added into 1 ml of cell homogenate to the
final concentration of 10 mM. After 20 min incubation at
28°C, the homogenate was centrifuged (3500 x g, 3 min.)
and fluorescence was estimated.

For estimation of catalase activity the cell homogenate
was supplemented with H202 and a rate of fall in the light
absorption at 240 nm, corresponding to catalase activity,
was measured [9]. The volume of 333 µl of H202water solu-
tion (54 mM) was filled up to 1 ml with phosphate buffer (50
mM, pH 7.4) and then 100 µl of cell homogenate was added.
Immediately a fall of absorbance at 240 nm was measured.
Decomposition of 1 mmol substrate during 1 minute  gives
1 unit of catalase activity.

A level of total glutathione concentration was estimated
by the cyclic oxidation method.  Glutathione was extracted
from the cells with 2M of cold HClO4 (containing 4 mM
EDTA). After neutralization with KOH, 100µl of extract sam-
ple was supplemented with 50 µl 0.4 % NADPH w 0.5 %
NaHCO2, 20 µl 0.15% 5,5'-dithiobis(2-nitrobenzoic acid) and
20 µl of glutathione reductase solution (activity of 6 U/ml).
The rate of absorbance increase, measured at 412 nm, was
proportional to glutathione concentration [10].

Results

An increase in catalase activity for cells, having a con-
tact with all the studied biomaterials, was observed. But the
higher level was observed for stainless steel samples (FIG.
1). In the case of a total glutathione concentration, and a
total anti-oxidative capacity, a drop in measured values was
observed for all samples (FIG. 2 and 3). The highest fall in
a total glutathione concentration level, and in an antioxidative
capacity, was estimated for fibroblast after a contact with
stainless steel, whereas the lowest changes were caused
by titanium alloy coated with NCD (FIG. 2 and 3). All the
measured parameters differentiated the cells allowed for
contact with biomaterials from control ones, and the stud-
ied biomaterials can be ordered according to a decreasing
difference as follows: medical steel, titanium alloy, medical
steel coated with NCD and titanium alloy coated with NCD.

Discussion

A material introduced into the human body should not
induce cell response corresponding to stressful conditions.
A comparison of biochemical parameters, undergoing to
change in response to cell exposure to unfavourable condi-
tions, has been made in this study.  An analysis of differ-
ences between control cells and cells allowed for contact
with the studied materials permitted biocompatibility esti-
mation of the biomaterials surfaces. One of the most char-
acteristic parameter is the level of catalase activity. An in-
crease in this enzyme activity is observed as a response to
most stressful conditions: heat stress, shear stress or oxi-
dizing substances [1, 3, 11].

In the case of fibroblast culture, in the presence of
biomaterials, increases in the enzyme activity also occur,
and the highest increase was observed in the cells allowed
for contact with medical steel. It suggests the lowest
biocompatibility of medical steel in respect to contact with
fibroblasts.

Similar conclusions result from analysis of a total
glutathion concentration and a level of total anti-oxidative
capacity of the cells. Glutathione is a tripeptide involved in

w 1 ml buforu do lizy (10 mM HEPES, pH 7,4, 10 mM KCl,
1,5 mM MgCl2, 0,5 mM DTT, 0,1 mM PMSF, 2 mg/ml lepty-
ny, 2 mg/ml aprotininy).

Ca³kowit¹ pojemno�æ antyoksydacyjn¹ mierzono przy
u¿yciu spektrofluorymetru Perkin-Elmer LS-5B stosuj¹c
dioctan 2,7-dichlorofluoresceiny (wzbudzenie i emisja przy
d³ugo�ci fali 488 i 520 nm) [8]. Do lizatu komórkowego (1
ml) do dodawano H2DCFDA (Molecular Probes) do koñco-
wego stê¿enie 10 mM. Po 20 min inkubacji w temperaturze
28°C, homogenat komórkowy by³ odwirowywany (3500 x g,
3 min.) i mierzono jego fluorescencje.

Aktywno�æ katalazy oceniano w homogenatach komór-
kowych przez dodanie H202 i pomiar spadku absorpcji przy
240 nm, gdzie szybko�æ rozk³adu nadtlenku wodoru by³
miar¹ aktywno�ci katalazy [9]. Objêto�æ 333 µl wodnego
roztworu H202 (54 mM) uzupe³niano do 1 ml buforem fosfo-
ranowym (50 mM, pH 7,4) i dodawano 100 µl lizatu komór-
kowego. Mierzono spadek absorbancji przy 240 nm. Roz-
k³ad 1 mmol substratu w ci¹gu 1 min jest miar¹ jednej jed-
nostki aktywno�ci katalazy.

Activity of catalase
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RYS. 1. Aktywno�æ katalazy w fibroblastach
hodowanych w kontakcie z biomateria³ami.
FIG. 1. Catalase activity measured for fibroblasts
grown in contact with biomaterials.

Glutathione

0

0,5

1

1,5

2

2,5

3

control stainless steel stainless
steel-NCD

titan titan-NCD

µm
ol

/m
g 

pr
ot

ei
n

RYS. 2. Stê¿enie glutationu w fibroblastach
hodowanych w kontakcie z biomateria³ami.
FIG. 2. Glutatione concentration in fibroblasts
grown in contact with biomaterials.
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Poziom stê¿enia ca³kowitego glutationu oznaczany by³
z u¿yciem metody cyklicznego utleniania. Glutation by³ eks-
trahowany z komórek przez dodanie zimnego 2M HClO4
(zawieraj¹cego 4 mM EDTA). Do 100µl próbki, zneutralizo-
wanej przez dodanie KOH, dodawano: 50 µl 0,4 % NADPH
w 0,5 % NaHCO2, 20 µl 0,15% kwasu 5,5'-ditiobis(2-nitro-
benzoidowego) i 20 µl roztworu reduktazy glutationowej o
aktywno�ci 6 U/ml. Szybko�æ wzrostu absorbancji, mierzo-
nej przy 412 nm, by³a proporcjonalna do stê¿enia glutatio-
nu [10].

Rezultaty

We wszystkich komórkach maj¹cych kontakt z bioma-
teria³ami obserwowano wzrost aktywno�ci katalazy, jednak
najwy¿szy wzrost by³ obserwowany dla komórek hodowa-
nych w kontakcie z próbkami stali medycznej (RYS. 1). W
przypadku oznaczania stê¿enia ca³kowitego glutationu i ca³-
kowitego poziomu antyoksydacyjnego obserwowany by³
spadek oznaczanych warto�ci dla wszystkich prób w od-
niesieniu do hodowli kontrolnej (RYS. 2 i 3). Najwiêksze
obni¿enie stê¿enia ca³kowitego glutationu i ca³kowitej po-
jemno�ci antyoksydacyjnej wystêpowa³o u fibroblastów ho-
dowanych w kontakcie z stal¹ medyczn¹, natomiast naj-
mniejsze zmiany tych parametrów powodowa³ kontakt z
próbkami stopu tytanu pokrytego warstw¹ NCD (RYS.2 i
3). Wszystkie oznaczane parametry biochemiczne, uzyska-
ne dla fibroblastów hodowanych w kontakcie z biomateria-
³ami, wykazywa³y odstêpstwa od parametrów komórek kon-
trolnych, w kolejno�ci od zmian najwiêkszych do najmniej-
szych: stal medyczna, stop tytanu, stal medyczna pokryta
NCD, stop tytanu pokryty NCD.

Dyskusja

Materia³ wprowadzany do ludzkiego cia³a nie powinien
indukowaæ odpowiedzi komórkowej charakterystycznej dla
warunków stresowych. W przeprowadzonych badaniach
porównywano parametry biochemiczne ulegaj¹ce zmianie
w efekcie ekspozycji komórki do niekorzystnych warunków.
Analiza ró¿nic miêdzy komórkami kontrolnymi a komórkami
pozostaj¹cymi w kontakcie z materia³em pozwala na ocenê
biozgodno�ci powierzchni biomateria³ów. Jednym z najbar-
dziej charakterystycznych parametrów jest poziom aktywno-
�ci katalazy. Wzrost ekspresji tego enzymu jest obserwowa-
ny w odpowiedzi na wiêkszo�æ warunków stresuj¹cych, ta-
kich jak: stres cieplny, stres mechaniczny czy ekspozycja na
substancje utleniaj¹ce [1, 3, 11]. W przypadku hodowli fibro-
blastów w obecno�ci biomateria³ów  tak¿e dochodzi do wzro-
stu aktywno�ci tego enzymu, przy czym najwy¿szy wzrost
obserwowano w komórkach poddanych kontaktowi z po-
wierzchni¹ stali medycznej. Sugeruje to najni¿sz¹ biozgod-
no�æ stali medycznej w kontakcie z fibroblastami.

Do podobnych wniosków prowadzi analiza stê¿enia ca³-
kowitego glutationu w komórkach i ca³kowitej pojemno�ci
antyoksydacyjnej. Glutation jest trójpeptydem zaanga¿owa-
nym w ochronê przed reaktywnymi formami tlenu oraz de-
toksykacjê komórki poprzez tworzenie S-konigatów z kse-
nobiotykami [12, 13]. Natomiast ca³kowita pojemno�æ anty-
oksydacyjna jest wyznacznikiem ogólnej kondycji komórek,
a jej obni¿enie �wiadczy o zaburzeniu homeostazy [13]. W
wyniku kontaktu fibroblastów z biomateria³ami dochodzi³o
do obni¿enia zarówno ca³kowitego stê¿enia glutationu
(GSSG/GSH), jak i ca³kowitej pojemno�ci antyoksydacyj-
nej. Najwiêksze ró¿nice obu parametrów, w stosunku do
komórek kontrolnych, obserwowano w efekcie kontaktu ze
stal¹ medyczn¹, co jest zgodne z obserwacjami wzrostu

protection from reactive oxygen species and cell detoxifica-
tion by formation of S-conjugates with xenobiotics [12, 13].
However a total anti-oxidative capacity is a determinant of
homeostasis disturbance [13]. As a result of fibroblasts con-
tact with biomaterials a decrease in a total glutathion con-
centration (GSSG/GSH) as well as in a total anti-oxidative
capacity was observed.  The most significant differences,
in comparison to the control cells, were observed for medi-
cal steel, and it is in good accordance with an increase in
the catalase activity. The lowest differences were observed
for fibroblasts allowed for contact with NCD surface coating
titanium alloy substrate.

Not less interesting is also comparison of results obtained
for groups: metal-metal substrate coated with NCD. In all the
cases, the presence of NCD surface on a metal substrate,
instead of metal alone, significantly reduced differences be-
tween parameters obtained for control cells and cells inter-
acting with NCD. The results indicate weaker effect of
oxidative stress caused by metallic substrate separated from
the cells by NCD layer. In conclusion one can say that sur-
face modification of metallic substrate, by synthesis of NCD
layer, increases biocompatibility of the material.
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Introduction

Over the past few years, body art has become popular,
and it's hard to walk down the street or watch TV without
seeing someone with piercing. A body piercing is exactly
that - a piercing or puncture is made in the body by a nee-
dle. After that, a piece of jewelery is inserted into the punc-
ture. The most popular pierced body parts seem to be the
ears, lips, nostrils, eyebrows, belly buttons, tongues, or even
cheeks and intimate organs. Therefore the body piercing is
connected with the presence of various "implants" in hu-
man body, which currently are usually made from the vari-
ous alloys. Besides of cosmetic and vizual effects, the most
important is the clinical results of this implantation. The many
human disorders can be developing after the body piercing

aktywno�ci katalazy. Tak¿e w przypadku tych oznaczeñ war-
to�ci oznaczanych parametrów by³y najbli¿sze warto�ciom
kontrolnym w komórkach hodowanych w obecno�ci tytanu
pokrytego NCD.

Nie mniej Interesuj¹ce jest  porównanie uzyskanych wy-
ników w grupach: metal - metal pokryty warstw¹ NCD. We
wszystkich przypadkach, obecno�æ powierzchni NCD na
pod³o¿u metalicznym, zamiast samego metalu, powodowa³a
znacz¹ce obni¿enie ró¿nic parametrów uzyskanych dla
komórek kontrolnych i komórek oddzia³uj¹cych z NCD. Uzy-
skane wyniki wskazuj¹ na s³abszy efekt stresu oksydacyj-
nego w komórkach odizolowanych od powierzchni meta-
licznych warstw¹ NCD. Mo¿na wnioskowaæ, ¿e modyfika-
cja powierzchni metalicznej, wykonana poprzez na³o¿enie
warstwy nanokrystalicznego diamentu, podwy¿sza biozgod-
no�æ materia³u.

Podziêkowania

Badania przeprowadzono w ramach projektu badawcze-
go KBN nr 1137/T08/2001/20

ZASTOSOWANIE
BIOMATERIA£ÓW
Z WARSTWAMI
WÊGLOWYMI DO
PRZEK£UWANIA CIA£A
BOCI¥GA D.*, GRABARCZYK J.*, NIEDZIELSKI P.*, KRAKOS M.**,
MITURA K.*
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WEJ, ZAK£AD IN¯YNIERII BIOMEDYCZNEJ, POLSKA
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S³owa kluczowe: warstwy wêglowe, przek³uwa-
nie cia³a, "piercing", reakcja alergiczna, alergeny me-
tali, biomateria³y
[In¿ynieria Biomateria³ów, 43-44, (2005), 66-70]

Wprowadzenie

Przez ostatnich kilka lat ozdabianie cia³a sta³o siê bar-
dzo popularne. Trudno jest przej�æ ulic¹ czy ogl¹daæ tele-
wizjê i nie natkn¹æ siê na osobê, która podda³a siê zbiegowi
"piercingu". Czym jest dok³adnie "piercing"? To przek³ucie
cia³a, które nastêpuje przy pomocy ig³y, po czym w miejsce
to zak³adana jest ozdoba (swego rodzaju bi¿uteria). Naj-
bardziej popularnymi miejscami przek³uæ s¹: uszy, usta,
nozdrza, brwi, pêpek, jêzyk, policzki, jak równie¿ miejsca
intymne. Niew¹tpliwie wiêc przek³uwanie cia³a zwi¹zane jest
z obecno�ci¹ w organizmie ró¿nego rodzaju swoistych "im-
plantów", które s¹ wykonywane z ró¿norodnych stopów
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metali. Poza walorami estetycznymi o wiele bardziej istot-
ne s¹ kliniczne skutki takiej implantacji. Wiele zaburzeñ zdro-
wotnych mo¿e byæ wywo³ywanych przez tzw. "piercing" [1].
Infekcje bardzo czêsto towarzysz¹ przek³uwaniu ust czy te¿
nosa ze wzglêdu na szczególnie du¿¹ ilo�æ bakterii ¿yj¹-
cych w tych czê�ciach cia³a. Ozdoba w jêzyku mo¿e po
pewnym czasie doprowadziæ do zniszczenia zêbów oraz
powodowaæ problemy z ¿uchw¹, których powodem mo¿e
byæ równie¿ przek³ucie policzka czy ust. Badania pokaza³y,
¿e u osób z pewnego rodzaju zaburzeniami pracy serca
"piercing" mo¿e podwy¿szaæ ryzyko wyst¹pienia infekcji
miê�nia sercowego. Problemy medyczne, takie jak alergia
na metale [2] czy choroby skóry, mog¹ byæ tak¿e nastêp-
stwem przek³ucia, co jest bezpo�rednio zwi¹zane z rodza-
jem materia³u, z którego zosta³a wykonana ozdoba umiesz-
czona w miejscu przek³ucia. W wiêkszo�ci przypadków stopy
metali, z których wykonana jest bi¿uteria, zawieraj¹ pier-
wiastki podra¿niaj¹ce, takie jak chrom, kobalt i nikiel, który
jest najbardziej popularnym metalem wywo³uj¹cym reakcje
alergiczne [3]. Oko³o 15 % osób przebadanych pod k¹tem
alergii okaza³o siê byæ uczulonymi na nikiel. Cia³o nie re-
aguje na sam pierwiastek, lecz na jego sole, a te wytwarza-
ne s¹ podczas kontaktu metalu ze skór¹ [4].

Cel pracy

Celem badañ by³a analiza rynku oraz opracowanie tech-
nologii wytwarzania bezpiecznych metalowych ozdób u¿y-
wanych do przek³uwania cia³a oraz zbadanie zdolno�ci aler-
gicznych tych specyficznych "biomateria³ów". Koniecznym
jest bowiem przebadanie i usystematyzowanie tak po-
wszechnie stosowanych ozdób metalowych bior¹c pod uwa-
gê ich zdolno�ci alergenne, odporno�æ korozyjn¹ jak rów-
nie¿ zdolno�ci ochronne przed przenikaniem do organizmu
jonów metali. Badania mia³y na celu opracowanie materia-
³u, który nie powodowa³by reakcji uczuleniowych - materia-
³u pokrytego warstw¹ wêglow¹ ³¹cz¹c¹ w sobie w³a�ciwo-
�ci ochronne (bariera dla jonów metalu stanowi¹cego pod-
³o¿e) oraz dekoracyjne.

Materia³y i metodyka

Badania prowadzone by³y dwukierunkowo: czê�æ biolo-
giczna na pacjentach uczulonych na nikiel, kobalt i chrom
oraz czê�æ materia³owa (techniczna). Przedmiotem badañ
by³y dwie grupy materia³ów: a) bi¿uteria powszechnie do-
stêpna i najczê�ciej stosowana do przek³uwania cia³a, b)
wyselekcjonowane z poprzedniej grupy ozdoby (zawieraj¹-
ce du¿e ilo�ci pierwiastków dra¿ni¹cych) zmodyfikowane
powierzchniowo dekoracyjnymi warstwami wêglowymi. Do
tego celu wykorzystane zosta³y dwie metody CVD (Chemi-
cal Vapour Deposition): RF PCVD wykorzystuj¹ca wy³ado-
wanie wysokiej czêstotliwo�ci oraz RF/MW CVD z zastoso-

[1]. Infection is a common complication of mouth and nose
piercings because of the millions of bacteria that live in those
areas. Tongue piercings can damage teeth over time.
Tongue, cheek, and lip piercings can cause gum problems.
Studies have shown that people with certain types of heart
disease might have a higher risk of developing a heart in-
fection after body piercing. Medical problem such a metal
allergies [2], skin disorders can be a result of piercing as
well - it is directly connected with a type of material implanted
as a decoration. In most cases these materials contain irri-
tating elements like chromium or cobalt and nickel which is
the most common of all metal allergens [3].

Approximately 15 percent of all individuals who are patch
tested for allergies turn out to be allergic to nickel. The body
does not actually react to te nickel itself; the allergic reac-
tion is caused by nickel salts, which are formed when metal
comes into contact with skin [4].

The aim

The aim of this work was analysis of the market and
working out of the production's technology for the body pierc-
ing's jewellery and also testing the allergic abilities of these
special kind of "biomaterials". It is necessary to give a thor-
ough examination and systematize materials, which are us-
ing to the body piercing taking into consideration their aller-
gic and corrosion ability and also the right protection of the
biomaterial's surface against penetration of metal ions to
the organism. These actions are in order to get a material,
which will be nonallergic - material covered by a carbon
coatings, which will combine protective properties with deco-
rative virtues.

Materials and methods

Tests were carried on in two ways: biological part with
patients sensitized on nickel, cobalt and chromium and ma-
terial part (technical). The subject of investigation were two
groups of material: a) the most popular and freely available
piercing jewellery, b) decoration sorted from the "a" group
(including a big amount of irritating elements) with surfaces
modified by decorative carbon coatings. To this end two
CVD (Chemical Vapour Deposition) methods were used:
RF (Radio Frequency) PCVD, which use high frequency
discharge or RF/MW (Radio Frequency/MicroWave) CVD
at which two-frequency RF/MW plasma was applied [5].
Using these two methods interchangeably allowed to regu-
late a physicochemical properties of coated coatings (like:
thickness, corrosion resistance, color, etc.)

Technical investigations were experimented in order to
get such a pierced material, which would not caused an
allergic organism response and would protect organism
against penetration and accumulation of the substrate ma-
terial's ions - safe material for piercing. Various "implants"
using for piercing were examinated taking into considera-
tion their composition and corossion resistance.

The analysis of the samples composition of metal deco-
ration the most common used for piercing and the same
decoration after surface modification, was made on the
HITAHI S-3000N scaning microscope.

As the next step the piercing jewellery was put to the
corrosion resistance test. Stepped-up corrosion tests in the
Gepert's solution were carried out on each decoration, which
was previously checked in chemical composition respect.
Condition of each sample has been checked after 5, 15, 25
and 40 minutes.

Taking into consideration a good biomedical, phisical

RYS. 1. [A,B] Przyk³ady reakcji na wk³uty
"implant".
FIG. 1. [A,B] Examples of reaction for the pierced

A B 
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and mechanical properties of carbon coatings manufactur-
ing by RF/MV PCVD methods (biocompatibility [6], good
adhesion to steel substrates, good protection properties for
metals against corrosion, high mechanical strength, pro-
tection against metalosis) [7] piercing decorations' surface
was modified by using the RF/MW plasma. The aim of this
carbon covering procedure was to get a material for this
special kind of "implants" which will combine protective prop-
erties with decorative virtues [8].

Taking into consideration assumption that carbon coat-
ings should protect human skin against penetration of nickel
ions into tissues, by using coated piercing decorations, skin
patch tests were conducted to check, whether the results of
clinical examinations confirm the assumption. In this con-
nection patch tests were conducted on people who prior
skin tests revealed sensitivity to metals (especially nickel).
Three sets of samples (covered and without carbon layer)
were applied to the skin of back of three various patients. In
accordance with the principle of patch tests conducting [9],
taped samples were removed after 48 hours and the test
results had been read at 48 hours and again at 72 hours.

Results
The analysis of the samples' chemical composition, of

metal decoration used for piercing, showed that very often
these are made of materials, which include very big amount
of irritating elements, like: nickel, copper, zinc, cobalt, chro-
mium.  The results of analysis, which were carried out on
the samples made from the most common and the most
often buying piercing decorations, by using  scaning micro-
scope HITAHI S-3000N, shows TABLE 1.

During corrosion resistance test in the Gepert's solution
ondition of each sample has been checked after 5, 15, 25
and 40 minutes. Intensity of the dissolution was various but
nevertheless after 5 minutes each of decorations started to
corrode and release the metal ions into the solution.

Patch tests were carried out in accordance with the rules
accepted by International Commision Testing the Contact
Dermatitis [10]. Results of patch tests conducted by using
sets including covered and uncovered piercing materials
samples present FIGs. 3, 4, 5.

Discussion and conclusions

The preliminary analysis showed that jewellery using
for the body piercing (especially these cheap, freely avail-
able and thus the most often buying) is made from materi-
als including significant amounts of elements, which caus-
ing  strong irritation and allergic reactions, like: nickel, cop-
per, zinc, cobalt, chromium. Long-lasting contact of these

waniem plazmy dwuczêstotliwo�ciowej RF/MW [5]. Zamien-
ne wykorzystanie tych metod da³o mo¿liwo�ci regulacji w³a-
�ciwo�ci fizykochemicznych nanoszonych warstw (tj. gru-
bo�æ, odporno�æ korozyjna, kolor, itp.).

Badania materia³owe zosta³y przeprowadzone w celu uzy-
skania takiego materia³u do przek³uæ, który by nie powodo-
wa³ odpowiedzi alergicznej organizmu oraz chroni³ organizm
przed przenikaniem i odk³adaniem siê w nim jonów metalu
pod³o¿a - bezpiecznego materia³u do "piercingu". Ró¿ne prób-
ki, które stanowi³y metalowe ozdoby, przebadane zosta³y pod
k¹tem sk³adu chemicznego i odporno�ci korozyjnej.

Analiza sk³adu próbek, które stanowi³y ozdoby u¿ywa-
ne powszechnie do przek³uæ oraz te same ozdoby po mo-
dyfikacji powierzchniowej, zosta³a przeprowadzona za po-
moc¹ mikroskopu skaningowego HITAHI S-3000N.

Kolejnym krokiem by³o zbadanie odporno�ci korozyjnej
metalowych ozdób. Przeprowadzone zosta³y w tym celu
przyspieszone badania korozyjne w roztworze Geperta dla
ka¿dej uprzednio sprawdzonej pod wzglêdem sk³adu che-
micznego próbki. Czas próby: 5, 15, 25 i 40 minut dla ka¿-
dego elementu.

Bior¹c pod uwagê dobre w³a�ciwo�ci biomedyczne, fi-
zyczne i mechaniczne warstw wêglowych wytwarzanych
metodami RF/MV PCVD (biozgodno�æ [6], dobra adhezja
do pod³o¿y stalowych, dobre w³a�ciwo�ci ochronne przed
korozj¹ metali, du¿a wytrzyma³o�æ mechaniczna, ochrona
przed metaloz¹) [7], powierzchnie metalowych ozdób zo-
sta³y zmodyfikowane w plazmie RF/MV. Pokrywanie bi¿u-
terii u¿ywanej do przek³uwania cia³a warstwami wêglowymi
mia³o na celu uzyskanie na nich bariery chroni¹cej przed
przenikaniem jonów metali do organizmu ¿ywego a co za
tym idzie do ochrony przed podra¿nieniami oraz dalszymi
komplikacjami [8].

Zak³adaj¹c, i¿ warstwy wêglowe stanowi¹ barierê dla
przenikania jonów metali do organizmu cz³owieka, przepro-
wadzone zosta³y testy p³atkowe skórne z u¿yciem ozdób
metalowych pokrytych warstwami wêglowymi. Badanie to
zosta³o przeprowadzone w celu potwierdzenia za³o¿eñ przez
wyniki badañ klinicznych. Testy p³atkowe przeprowadzone
zosta³y na pacjentach, u których wcze�niejsze badania wy-
kaza³y wra¿liwo�æ na metale (szczególnie na nikiel).Trzy
zestawy próbek (pokrytych i nie pokrytych warstwami wê-
glowymi) na³o¿ono na skórê pleców trzech ró¿nych pacjen-
tów. Zgodnie z zasadami przeprowadzania testów p³atko-
wych [9], przy³o¿one próbki zosta³y usuniête po 48 godzi-
nach a wyniki zosta³y odczytane po 48 i 72 godzinach.

Wyniki

Badania sk³adu chemicznego ozdób u¿ywanych do za-
biegów "piercingu" wykaza³y, ¿e bardzo czêsto s¹ one wy-
konywane z materia³ów zawieraj¹cych ponadnormowe ilo-
�ci dra¿ni¹cych pierwiastków, takich jak: nikiel, mied�, cynk,
kobalt, chrom. Wyniki analizy przeprowadzonej przy u¿yciu
mikroskopu skaningowego HITAHI S-3000N na próbkach
wykonanych z najbardziej popularnej i najczê�ciej kupowa-
nej bi¿uterii do przek³uæ pokazuje TABELA 1.

Podczas badania odporno�ci korozyjnej w roztworze Ge-
perta stan ka¿dej ozdoby oceniany by³ kolejno po 5, 15, 25
i 40 minutach. Intensywno�æ roztwarzania by³a ró¿na dla
poszczególnych metali, nie mniej jednak ju¿ po 5 minutach
ka¿da z ozdób wykazywa³a cechy korozji i uwalnia³a jony
metalu do roztworu.

Testy p³atkowe wykonane zosta³y zgodnie z zasadami
przyjêtymi przez Miêdzynarodow¹ Grupê Badaj¹c¹ Wyprysk
Kontaktowy [10]. Wyniki badañ dla zestawów próbek za-
wieraj¹cych pokryte i nie pokryte warstwami wêglowymi ma-
teria³y do "piercingu" przestawiaj¹ RYS. 3, 4, 5.

TABELA 1. Wyniki badania sk³adu chemicznego
metalowych ozdób u¿ywanych do zabiegów
"piercingu".
TABLE 1. Results of the composition's
examination of the various piercing's jewellery.

Numer próbki 

Number of the 
sample 

 

1 

 

2 

 

3 

 

4 

 
Sk³ad 

Composition 
 

[%] 

Fe  68,08 
Cr  19,80 

Ni    9,37 
Mn   1,90 
Si    0,85 

 
 

 
 

Cu  66,55 

Zn  33,45 

Fe  68,37 
Cr  19,96 

Ni    9,03 
Mn   1,87 
Si    0,68 

S     0,09 

Fe  62,97 
Cr  22,47 

Ni   11,89 
Mn   2,67 
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Dyskusja i wnioski

Wstêpne badania pokazuj¹, ¿e bi¿uteria u¿ywana do
przek³uwania cia³a (szczególnie ta tania, ogólnie dostêpna
a przez to najczê�ciej kupowana i noszona) jest wykonana
z materia³ów, które zawieraj¹ znaczne ilo�ci pierwiastków
wywo³uj¹cych silne podra¿nienia i reakcje alergiczne, jak:
nikiel, mied�, cynk, kobalt, chrom. D³ugotrwa³y kontakt tych
elementów z tkank¹ ¿ywa powoduje przenikanie jonów
metali do organizmu cz³owieka. W konsekwencji mo¿e do-
prowadzaæ nie tylko do silnych zaburzeñ alergicznych, ale
równie¿ do odk³adania siê poszczególnych pierwiastków w
narz¹dach i prowadziæ do nieodwracalnych zmian. Wyniki
badañ klinicznych pokazuj¹, ¿e warstwa wêglowa, pokry-
waj¹ca powierzchniê bi¿uterii, stanowi doskona³¹ barierê
dla jonów metali pod³o¿a (ozdoby), dziêki czemu chroni
przed przenikaniem i odk³adaniem siê alergennych jonów
metali oraz przed bezpo�rednim kontaktem tkanka ¿ywa-
alergen, a poprzez to zapobiega reakcjom alergicznym.

Podziêkowania

Praca ta zosta³a sfinansowana przez Polski Komitet Ba-
dañ Naukowych w latach 2002-2005 w ramach projektu Nr
KBN-082/T08/09.

elements witch a living tissue causes a metal ions penetra-
tion into the human organism. As a consequence that can
result in strong allergic disorders, but also in accumulation
of metal ions in organs and because of that lead to
irrepareable changes. The results of clinical examinations
show that carbon coating, covering the surface of jewellery,
is a great barrier for ions of substrate's metals (decorations),
thanks to that protects against penetration and accumula-
tion of allergic metal ions and against direct contact between
living tissue and allergen. Through that prevents allergic
reactions.
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A B C D 

RYS. 2. Wyniki testu korozyjnego w roztworze Geperta dla ró¿nych ozdób u¿ywanych w "piercingu".
A.Próbka nr 2 po 5 minutach, B.Próbka nr 3 po 5 minutach, C.Próbka nr 2 po 25 minutach,  D.Próbka nr 3 po 25
minutach.
FIG. 2. Results of corrosion test in the Gepert's solution carried out on various piercing decoration.
A.Sample number 2 after 5 minutes, B.Sample number 3 after 5 minutes, C.Sample number 2 after 25 minutes,
D.Sample number 3 after 25 minutes.

RYS. 4. Wynik testu p³atkowego -
pacjent 1. Wyra�na reakcja
organizmu na próbki nie pokryte
warstw¹ wêglow¹.
FIG. 4. Result of skin patch test -
patient 1. Reaction to the samples
without carbon coatings.

Rys. 5. Wynik testu p³atkowego-
pacjent 2. Reakcja na próbki
pokryte warstw¹ wêglow¹. Brak
podra¿nienia i reakcji alergicznej.
FIG. 5. Result of skin patch test-
patient 2. Reaction to the samples
with carbon coatings. Absence of
irritation and allergic reaction.

RYS. 3. Reakcja organizmu na
sole metali Ni, Co, Cr w te�cie
p³atkowym.
FIG. 3. Organism reaction to salts
of metals (Ni, Co, Cr) in laboratory
contact test.

C
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THE INHIBITION OF
HAEMOLYSIS IN
PRESENCE DIAMOND
POWDER PARTICLES IN
CONDITIONS OF FREE
RADICAL DAMAGE
KATARZYNA MITURA*, GRZEGORZ BARTOSZ**,
STANIS£AW MITURA*

*BIOMEDICAL ENGINEERING DIVISION,
INSTITUTE OF MATERIALS SCIENCE AND ENGINEERING,
TECHNICAL UNIVERSITY OF LODZ, POLAND

**DEPARTMENT OF MOLECULAR BIOPHYSICS, UNIVERSITY OF LODZ,
POLAND

Summary

Oxidative stress is the phenomenon which takes
part in the damage of cell membrane, for ex.: the eryth-
rocyte membrane. This mechanism is based on the
free radical chain reactions [1,2]. The result of this
process are the products: free radicals - the cause of
the damage of cell membrane structure and change
properties of cell membrane fluidity and conformations
of phospholipid bilayer. Lipid peroxidation is the cause
of the form the toxic products -superoxides lipids in
cell membrane and the damage of nucleus which con-
tains a genetic material (DNA) of this cell. Erythrocyte
membrane can be destroyed in mechanism of
oxidative stress and it is the base of developing the
phenomenon of haemolysis. The clinical name of this
process is "anemia haemolytica" - the decreasing of
amount of erythrocytes in peripheral blood from the
egzogenic or endogenic factors. Haemolysis is the
pathological process in human organism and in as-
pect of disease can be treated successfully. Medicines,
which doctors use to treat this disorder are not com-
pletely good because always mechanism of its activ-
ity contains only the symptomatic treatment. It seems
that Diamond Powder Particles can be used as the
alternative therapy of anemia haemolytica [6].

HAMOWANIE PROCESU
HEMOLIZY W OBECNO�CI
PROSZKU
DIAMENTOWEGO
W WARUNKACH
USZKODZENIA PRZEZ
WOLNE RODNIKI
KATARZYNA MITURA*, GRZEGORZ BARTOSZ**,
STANIS£AW MITURA*

*ZAK£AD IN¯YNIERII BIOMEDYCZNEJ,
INSTYTUT IN¯YNIERII MATERIA£OWEJ POLITECHNIKI £ÓDZKIEJ

**KATEDRA BIOFIZYKI MOLEKULARNEJ UNIWERSYTETU £ÓDZKIEGO

Streszczenie

Stres oksydacyjny jest zjawiskiem powoduj¹cym
uszkodzenie b³ony komórkowej, w tym b³ony erytro-
cytu. Jest to ³añcuchowa reakcja wolnorodnikowa, w
wyniku której powstaj¹ce wolne rodniki [1,2], uszka-
dzaj¹c strukturê tej b³ony, zmieniaj¹ jej w³a�ciwo�ci
pó³przepuszczalne i powoduj¹ zmianê konformacji
dwuwarstwy lipidowo-bia³kowej. Powsta³e w wyniku
procesu peroksydacji lipidów, toksyczne produkty -
nadtlenki lipidów, wbudowuj¹c siê w b³onê komórko-
w¹, mog¹ byæ przyczyn¹ uszkodzenia ca³ej komórki,
a przede wszystkim jej materia³u genetycznego za-
wartego w j¹drze komórkowym. Tak uszkodzona b³o-
na komórkowa erytrocytu, powoduje zaburzenie w
funkcjonowaniu tej krwinki, które nazywa siê zjawi-
skiem hemolizy. Klinicznie hemoliza to niedokrwisto�æ
hemolityczna, czyli zmniejszenie liczby krwinek czer-
wonych we krwi obwodowej, spowodowane rozpadem
tej krwinki, z powodu uszkodzenia b³ony komórkowej,
uwarunkowane czynnikami zewn¹trz- lub wewn¹trz-
krwinkowymi. Istota samego zjawiska jest odzwiercie-
dleniem procesu chorobowego, jaki dotyka krwinkê
czerwon¹, a co za tym idzie, wymaga w³a�ciwego
postêpowania terapeutycznego. Leki, które hamuj¹
proces hemolizy, nie zawsze spe³niaj¹ oczekiwania
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[Engineering of Biomaterials, 42-43, (2005), 70-73]

Introduction

Bone marrow is the central organ which is responsible
for haematopoesis in adult people. Haematopoesis is the
continuous process. The result of this process is the forma-
tion from the stem cell in bone marrow the specialized cell
presence in peripheral blood.
Erythrocytes circulate in peripheral blood about 120 days.
The basic role of erythrocyte in human organism is the trans-
port of the molecules of oxygen from lungs to tissues.

Red blood cells are characterized by the following pa-
rameters: The most important of them are: the amount of
erythrocytes in 1 litre of peripheral blood - RBC; hematocrit
- Hct; the amount of hemoglobin in erythrocyte - Hb.

The erythrocyte membrane is cell membrane fluidity. The
molecules of water can easy go into cell and outside [3, 4].

Haemolysis is the process in human body which is con-
nected with damage of red blood cells.

The result of haemolysis is the cutting short of its life
time. The reasons of the first type of haemolysis are the
defects in erythrocyte membrane skeleton. This type of
damage of erythrocytes is the haemolysis caused by fac-
tors in the same red blood cell: These damages are con-
nected with the inborn changes in cell membrane structure
and its enzymatic system and the structure of hemoglobin.

The second type of this pathological process is the
haemolysis caused by factors besides erythrocyte mem-
brane. The presence of these factors in human organism is
the symptom of many diseases. There are: antibodies, bac-
teria, physics and toxic factors [5].

All biological membranes contain lipids as major con-
stituents. The four major classes of membrane-forming
lipids: glycerophospholipids, sphingolipids, glycosphingo-
lipids and glycoglycerolipids. The membranes of living cells
are remarkable bits of molecular architecture, with many
and varied functions. To say that a membrane is essentially
a phospholipid bilayer is a gross oversimplification. Much
of our current understanding concerning biological mem-
brane is based upon the fluid mosaic model proposed by
S.J.Singer  and G.L.Nicholson in 1972. The fluid, asym-
metric lipid bilayer carries within it a host of protein.

The erythrocytes of mammals are among the simplest of
all cells. The plasma membrane of erythrocytes contains far
fewer proteins than are found in most other cell membranes,
in keeping with the simple metabolism of these cells. The
erythrocyte, like many other cells, has a complex "skeleton"
of proteins underlying and attached to its plasma membrane.
The normal state of equilibrium for a substance that can pass
through a membrane is equalization of the concentration on
both sides. In active transport, substances are moved across
a membrane against a concentration gradient. Coupling ATP
hydrolysis to the transport usually provides the required free
energy. The Na+ - K+ pump acts in all cells to maintain higher
concentrations of K+ inside and Na+ outside [10].

The influence of Diamond Powder Particles on biochemi-
cal processes in living organism is based on specific, unu-
sual properties of diamond. This biological activity of Dia-
mond Powder Particles contains the phenomenon of the
inhibition of oxidative free radical damage in vitro [8,11].

Materials and methods
The effect of nanocrystalline diamond on the hemolysis

of human erythrocytes induced by 2,2'-azobis (2-

lekarzy i niejednokrotnie nie powoduj¹ ca³kowitego
wyleczenia , a dzia³aj¹ wy³¹cznie objawowo. Wydaje
siê, ¿e zastosowanie proszku diamentowego mo¿e
byæ alternatywnym sposobem leczenia tego rodzaju
zaburzeñ [6].

S³owa kluczowe: proszek diamentowy, hemoliza,
stres oksydacyjny

[In¿ynieria Biomartteria³ów, 43-44, (2005), 70-73]

Wprowadzenie

Narz¹dem krwiotwórczym, w którym zachodzi hemato-
poeza u doros³ego cz³owieka jest szpik kostny. Hematopo-
eza czyli krwiotworzenie jest procesem ci¹g³ym, w wyniku
którego z wielopotencjalnej komórki macierzystej pnia, znaj-
duj¹cej siê w szpiku kostnym, powstaj¹ wyspecjalizowane
komórki, kr¹¿¹ce we krwi. Kr¹¿¹ we krwi obwodowej oko³o
120 dni. Pe³ni¹ one jedn¹ z podstawowych funkcji w orga-
nizmie, która polega na transporcie cz¹steczek tlenu z p³uc
do tkanek. Krwinki czerwone charakteryzuj¹ oznaczane
wielko�ci. Najwa¿niejsze z nich to: liczba w 1 litrze krwi
obwodowej - RBC, wska�nik hematokrytu - Hct, zawarto�æ
hemoglobiny - Hb. Otoczka krwinek czerwonych jest b³on¹
pó³przepuszczaln¹, przez któr¹ cz¹steczki wody z ³atwo-
�ci¹ dyfunduj¹. [3, 4].

Hemoliza jest procesem w wyniku którego na skutek
uszkodzenia krwinek czerwonych dochodzi do zniszczenia
erytrocytu, a zatem do skrócenia jego czasu ¿ycia.

Przyczynami pierwszego rodzaju hemolizy s¹ defekty
w b³onie komórkowej erytrocytu. Ten typ uszkodzenia ery-
trocytu spowodowany jest czynnikami wewn¹trzkrwinkowy-
mi. S¹ to wrodzone zmiany w budowie erytrocytu, jego uk³a-
dzie enzymatycznym oraz budowie hemoglobiny.

Drugi typ hemolizy wywo³uj¹ czynniki pozakrwinkowe i
wtedy mamy do czynienia z hemoliz¹ spowodowan¹ czyn-
nikami zewn¹trzkrwinkowymi, tj: przeciwcia³a, bakterie,
czynniki fizyczne i toksyczne [5].

Wszystkie b³ony biologiczne zawieraj¹ lipidy jako g³ów-

RYS. 1. Budowa typowej b³ony komórkowej
(dwuwarstwa bia³kowo-lipidowa) [10].
FIG. 1. Structure of a typical cell membrane
(phospholipid bilayer) [10].
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amidinopropane) dihydrochloride (AAPH) was studied.
In these examinations I used as the material Diamond

Powder Particles. We have examined two types of diamond
powder D1 i D2: were manufactured by detonation method
in Russia [9]. Erythrocytes (hematocrit of 1%) were exposed
to 50 mM AAPH in phosphate-buffered saline at 310oK. To
mixture of reaction were added the suspensions of D1 and
D2 in amount 1x10-3g/1x10-3l and after incubation at 310oK
the time course of hemolysis was monitored by qualitative
method and measurement of absorbance of hemoglobin in
the supernatants at l = 414x10-9m after 0, 2, 3, 4 h [7].

Conclusions and discussion

1. Induction of erythrocytes in the presence of DPP with
2,2,-azo-bis(2-amidinopropane) (AAPH) lead to some de-
gree of haemolysis induced apparently by mechanical dam-
age to the red blood cell membrane (FIG. 2). However, much
higher degree of haemolysis was induced by incubation with
AAPH. In this case, the presence of DPP decreased the
level of hemolysis (FIG. 3).
2. The haemolysis induced by AAPH is due to the oxidative
damage of erythrocyte membrane by peroxyl radicals formed
from primary products  of thermal hemolysis of AAPH .
3. Diamond Powder Particles presents at concentrations of
1x10-3g/1x10-3l significantly decreased the level of hemolysis

ne sk³adniki. Wyró¿niamy 4 g³ówne klasy lipidów buduj¹-
cych b³onê komórkow¹: glicerofosfolipidy, sfingolipidy, gli-
kosfingolipidy i glikoglicerolipidy. B³ony ¿ywych komórek s¹
znacz¹cym elementem budowy molekularnej, poniewa¿
pe³ni¹ wiele ró¿nych funkcji. Stwierdzenie, ¿e b³ona jest
g³ównie dwuwarstw¹ lipidow¹ jest ogromnym uproszcze-
niem. Wiele z aktualnych doniesieñ dotycz¹cych b³on bio-
logicznych jest opartych na "p³ynnym modelu mozaikowym"
proponowanym przez S.J.Singera i G.L.Nicholsona w 1972.
P³ynna, asymetryczna dwuwarstwa lipidowa, zawiera obok
lipidów mnóstwo bia³ek.

Erytrocyty ssaków s¹ najprostszymi w�ród wszystkich
komórek. B³ona komórkowa erytrocytów zawiera znacznie
mniej bia³ek znalezionych w wiêkszo�ci w b³onach innych
komórek, co wynika z prostego metabolizmu tych komó-
rek. Erytrocyt, jak wiele innych komórek posiada kompleks
bia³ek szkieletowch, ukrytych i przylegaj¹cych do ich b³ony
komórkowej. Normalny stan równowagi dla substancji, któ-
re mog¹ przechodziæ przez b³onê jest równowa¿ony poprzez
stê¿enie po obu stronach b³ony. W transporcie aktywnym
substancje s¹ przemieszczane przez b³onê wbrew gradien-
towi stê¿eñ. Hydroliza ATP zwykle dostarcza do tego trans-
portu potrzebnej wolnej energii. Pompa sodowo-potasowa
we wszystkich komórkach utrzymuje wysokie stê¿enia jo-
nów potasu wewn¹trz komórki i jonów sodu na zewn¹trz-
komórki [10].

Wp³yw proszku diamentowego na biochemiczne proce-

RYS.3. Wykres ilo�ciowej oceny procesu
hemolizy.
FIG. 3. The graph of quantitative opinion of
haemolysis.

0

20

40

60

80

100

120

0 2 3 4

Time [h]

H
ae

m
ol

ys
is

 [%
]

Control

D1

D2

RYS. 4. Obraz SEM nanokrystalicznego diamentu
wytworzonego metod¹ detonacyjn¹ (D2).
FIG. 4. SEM micrograph of DPP manufactured by
detonation metod (D2).

RYS. 2. Wykres jako�ciowej oceny procesu
hemolizy.
FIG. 2. The graph of qualitative opinion of
haemolysis.
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Results

Control

Nanocrystalline
Diamond Powder
type 1

Nanocrystalline
Diamond Powder
type 2

Kontrola - erytrocyty od zdrowych pacjentów
Control - erythrocytes from health patients

Proszek diamentowy typ 1 (bia³y)-wytworzony metod¹
detonacyjn¹ -
DPP (white) manufactured by detonation method [9]

Proszek diamentowy typ 2 (czarny)- wytworzony metod¹
detonacyjn¹ -
DPP (black) manufactured by detonation method [9]

H - hemoliza - hemolysis

0 - brak hemolizy - we have not observed haemolysis
1 - mechaniczne uszkodzenie próbki przez
nanokryszta³ki diamentu -
mechanical damage of sample by nanocrystalline
diamond powder
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sy w ¿ywym organizmie jest oparty na specyficznych, nie-
zwyk³ych w³a�ciwo�ciach diamentu. Ta biologiczna aktyw-
no�æ proszku diamentowego przejawia siê w zjawisku ha-
mowania stresu oksydacyjnego in vitro [8, 11].

Materia³y i metodyka

Badanie wp³ywu proszku nanokrystalicznego diamentu
na proces hemolizy ludzkich erytrocytów indukowany 2,2'-
azobis (2-amidinopropane) dihydrochloride (AAPH).
W tych badaniach zosta³ zastosowany jako materia³ pro-
szek diamentowy. Zbadali�my 2 typy proszków diamento-
wych D1 i D2 wytworzonych metod¹ detonacyjn¹ w Rosji
[9]. Erytrocyty, w których oznaczony hematokryt wynosi³ 1
% by³y eksponowane na 5x10-2 M AAPH w buforze fosfora-
nowym w temperaturze 310oK w celu wywo³ania hemolizy.
Do mieszaniny reakcyjnej dodano zawiesiny proszków dia-
mentowych D1 i D2 w ilo�ci 1x10-3g/1x10-3l. i tak¿e inkubo-
wano w temperaturze 310oK. Proces hemolizy by³ monito-
rowany metod¹ jako�ciow¹ po 0, 2, 3, 4 godzinach oraz
metod¹ ilo�ciow¹ zosta³ dokonany pomiar absorbancji he-
moglobiny w supernatancie przy d³ugo�ci fali 414x10-9 m
[7].

Wnioski i dyskusja

1. Indukcja erytrocytów w obecno�ci proszku diamentowe-
go i 2,2,-azo-bis(2-amidinopropane) (AAPH) prowadzi do
niewielkiego stopnia hemolizy indukowanej widocznie na
skutek mechanicznego uszkodzenia b³ony komórkowej ery-
trocytów (RYS.2).
2. Jakkolwiek, wiêkszy stopieñ hemolizy by³ indukowany
poprzez inkubacjê z AAPH. Z tego powodu obecno�æ prosz-
ku diamentowego zmniejszy³a poziom hemolizy (RYS.3).He-
moliza indukowana przez AAPH jest skutkiem stresu oksy-
dacyjnego w b³onie komórkowej erytrocytu, spowodowane-
go wolnymi rodnikami jako pierwotnymi produktami termicz-
nej hemolizy AAPH.
3. Proszek diamentowy obecny w stê¿eniu 1x10-3g/1x10-3l
znacznie zmniejsza poziom hemolizy indukowanej przez
AAPH.

Efekt ten wydaje siê byæ wynikiem oddzia³ywania nano-
krystalicznego diamentu z wolnymi rodnikami. Wyniki te po-
twierdzaj¹ tezê o bardzo wysokiej aktywno�ci biologicznej
proszku diamentowego w ¿ywym organizme na poziomie
molekularnym. Mechanizm hamowania stresu oksydacyj-
nego przez proszek diamentowy in vitro zosta³ poprzez te
nowe wyniki poszerzony o wp³yw na reakcje wolnorodniko-
we w krwinkach czerwonych.
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induced by AAPH.
The effect seems to be due to the reaction of

nanocrystalline diamond with peroxyl radicals.
These conclusions proved that Diamond Powder Particles
has very high biological activity in living organism on mo-
lecular level. The mechanism of inhibition of oxidative stress
by Diamond Powder Particles in vitro was developing about
the new results which show the influence on free radical
damage reaction in red blood cells.
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RYS. 5. Obraz SEM nanokrystalicznego diamentu
wytworzonego metod¹ detonacyjn¹ (D1).
FIG. 5. SEM micrograph of DPP manufactured by
detonation metod (D1).
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Materials and methods

The wettability of as-deposited and implanted tetrahe-
dral carbon (ta-C) films has been studied by measuring the
contact angles using the sessile drop method for distilled
water and biosolution (0.9% NaCl in distilled water) at 20°C.
For such system, the contact angle measurements were
repeated a few times. The precision of the contact angle
measurements are about 2° The ta-C films were deposited
by a filtered cathodic vacuum arc (FCVA) and subsequently
implanted by carbon ion beams extracted from a metal vapor
vacuum arc (MEVVA) ion source. The films have been im-
planted to doses ranging from 1015 to 1017 ions/cm2 at the
ion energy within a range of 25 to 50 keV. The FCVA sys-
tem and MEVVA ion source was operated at about 10-4 Pa
in a pulse regime. The pulse width and repetition rate were
1 ms and 3-7 Hz, respectively. The implantation was car-
ried out at an ion current density of 2.5 mA/cm2 over an area
of 200 cm2. All the tested films have been oxidized only
naturally. Raman spectra were recorded by a Renishaw
micro-Raman spectrometers which uses argon laser with
the 514.5 nm excitation line. Laser beam transmitted via an
microscope objective with 50 ́  magnification was restricted
to maximum 10 mW in order to minimize a possible beam
heating effect and consequential atomic reconstruction. A
Digital Instrument (USA) atomic force microscope (AFM)
was used to study variations of the surface morphology of
ta-C film.

Results and discussions

The contact angle measurement result of both the im-
planted to different carbon ion doses and as grown ta-C
films are shown in FIG. 1. The all implanted samples give a
demonstration of similar capillary characteristics. The aver-
age value of contact angle equals to about 60°. We must
note that the measurements have error bar scale about 2
degree.

The analysis of Raman spectra in FIG. 2 indicates that
originally abundant sp3 carbon atomic bonding of ta-C is
gradually converted to a graphitic phase during the course
of ion bombardment. The local order, growth and clustering
the sp2 bonded carbon atoms in the ta-C films by ion im-
plantation is also indicated by Raman spectroscopy. How-
ever, the analysis of implanted amorphous carbon films on
an atomic scale [1, 4] shows the formation of structure with
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Abstract

Growing and clustering the sp2 bonded carbon frac-
tion in the tetrahedral carbon (ta-C) films by ion im-
plantation is confirmed by Raman spectral analysis.
The examination of the film transforming evolved on
an atomic scale indicates the formation of structures
with the higher degree of order. The graphitic basal
planes are formed preferably in the perpendicular di-
rection to the film surface. The implantation gives the
change in measured values of the contact angle, which
can vary from original near 70° for as deposited films
to about 60 degrees for implanted films. The implanted
tetrahedral carbon films display very similar surface
properties at the quite different bulk structure.

Keywords: wettability, tetrahedral amorphous car-
bon, ion implantation

[Engineering of Biomaterials, 43-44, (2005), 74-75]

Introduction

The wettability plays an important role in many biologi-
cal and technological processes. Thus, the knowledge of
the carbon film surface properties can be helpful to search
the possibility of their wide range of application. In terms of
possible medical or biological applications, tetrahedral amor-
phous carbon (ta-C) films can be structured [1] or plasma
treated [2] by precision ion implantation or different ion bom-
bardment at proper ion energies and doses to novel
nanostructures and surface properties possessing the prop-
erties of interest. It is fact that from a new approach to the
estimation of protective properties of amorphous hydrogen-
ated carbon films by solution of different physicochemical
composition was reported in [3] to the lot of latest related
papers we can not present the complete theory of carbon
film interaction with a medium. Now it is necessary to re-
ceive more experimental results for different types of con-
tact systems.

The main purpose of this work was the determination of
the surface properties variations due to tetrahedral carbon
films structural transforming. The motivation for this investi-
gation is further inside and understanding of the ion implan-
tation or vacuum treatment effects on the ta-C film surface
properties.
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FIG. 1. Wettability of as-deposited and implanted
ta-C films.
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FIG.2. Raman spectra of as-deposited and
implanted ta-C film.

FIG. 3. AFM-image collected from the as deposited
ta-C film.

FIG. 4. AFM-image collected from the ta-C film
implanted to 1017 ions/cm2 at Ei = 25 keV.

the higher degree of order. The graphitic basal planes are
formed preferably along the ion tracks.

Surface morphologies of the ta-C before and after im-
plantation are shown in FIG. 3 and FIG. 4. The quantitative
parameters of the roughness (according to the ASME B46.1
standard) were obtained from statistical analysis of the fron-
tal image for the scanning area of 1.0´1.0 m. After the ta-C
implantation the film root-mean-square (RMS) roughness
was reduced from 0.9 to 0.7 nm. This is indicative of the
ability of ionic bombardment to reduce the roughness of a
film surface.

The treatment by vacuum drying increases the mean
values of wetting angles. This means that water adsorbed
on the carbon film surface affects the adhesion forces.

Thus, it is possible to see the following due to analyzing
the plenty of experimental results. By the possible reason
of essential difference in the characteristics as-deposited
and implanted film can be concluded in sub-plantation
growth nature. The initial films have few graphitic atomic
layers on a surface. The carbon ion implantation transforms
this layer. Indirect evidence for it confirms AFM measure-
ment for both types of film. Unequivocally it is possible also
to approve by Raman analysis, that implanted film have
rather different structure. It not affected on their surface prop-
erties.

Conclusions

The above experimental results confirms that the orien-
tation of basal planes parallel to the normal of sample sur-
face is not associated with the change in measured values
of the contact angle but is rather related to the ion beam
treatment of film surface or surface functional groups. The
detailed structural analysis and capillary characteristics
measurements suggest that the implanted tetrahedral car-
bon films have very similar surface properties at the quite
different bulk structure. It can display that the chemical na-
ture of carbon film surface functional groups calls for fur-
ther investigation.
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