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STRESZCZENIE  

Celem pracy było zaprojektowanie właściwości dwuskładnikowych stopów tytanu 

o strukturze β oraz pseudo β zawierających molibden (Ti-Mo). Zbadano wpływ zawartości 

molibdenu (10-35 at. %) na przemiany fazowe oraz właściwości mechaniczne stopów 

otrzymanych w procesach mechanicznej syntezy i metalurgii proszków (prasowanie na zimno 

i spiekanie lub prasowanie na gorąco). Dla stopu Ti23Mo przeprowadzono analizę 

porównawczą struktury i właściwości w zależności od metody otrzymywania. W celu poprawy 

biokompatybilności wytworzonych układów naniesiono powłoki apatytowe na wybranych 

stopach. Fluoroapatyt osadzono na utlenionej powierzchni (MAO) stopu Ti23Mo metodą 

elektroforetycznego osadzania, natomiast powłokę hydroksyapatytu z niewielką ilością 

CaHPO4·2H2O podczas obróbki hydrotermalnej na stopie Ti31Mo. Zmodyfikowano także 

skład chemiczny stopu Ti31Mo poprzez wprowadzenie hydroksyapatytu i wybranych 

dodatków antybakteryjnych: Ag, CeO2, Ta2O5.  

Dla otrzymanych biomateriałów przeprowadzono analizę: struktury krystalicznej  

z wykorzystaniem metod rentgenowskich, mikrostruktury za pomocą mikroskopii optycznej 

oraz skaningowej i transmisyjnej mikroskopii elektronowej, odporności korozyjnej  

w roztworze Ringera z wykorzystaniem potencjostatu, kątów zwilżalności metodą osadzania 

kropli oraz właściwości mechanicznych wykorzystując metody nanoindentacji (moduł Younga, 

twardość), a także badań mikrotwardości metodą Vickersa. Zbadano właściwości 

przeciwbakteryjne kompozytów w stosunku do szczepu Staphylococcus aureus. W pracy 

określono również cytokompatybilność stopów Ti31Mo przed i po modyfikacji powierzchni 

oraz kompozytów dla osteoblastów i fibroblastów więzadeł ozębnej.  

Molibden jako stabilizator fazy Ti(β) umożliwił otrzymanie stopów jednofazowych  

w procesie prasowania na gorąco lub stopów pseudo β w procesie prasowania na zimno  

i spiekania. Zastosowanie procesu mechanicznej syntezy doprowadziło do znacznego 

rozdrobnienia mikrostruktury otrzymanych materiałów. Najniższe moduły Younga otrzymano  

dla kompozytów o niskiej porowatości (95 GPa, 4%) lub stopów charakteryzujących się 

wysoką porowatością (Ti31Mo 55 GPa, 29%). Modyfikacja powierzchni spowodowała 

polepszenie odporności korozyjnej stopów oraz zwilżalności powierzchni wpływając  

na poprawę proliferacji komórek kostnych. Żywotność osteoblastów oraz fibroblastów była 

wyższa lub zbliżona dla badanych kompozytów w porównaniu z tytanem mikrokrystalicznym. 

Ponadto dla biomateriałów zawierających srebro lub tlenek ceru (IV) współczynnik redukcji 

dla bakterii S. aureus wynosił ponad 97 %.  

Wytworzone biomateriały z ultradrobnoziarnistą stukturą charakteryzują się lepszymi 

właściwościami niż mikrokrystaliczny tytan ze względu na potencjalne ich zastosowanie  

jako implanty dentystyczne lub endoprotezy stawu biodrowego. Modyfikacja składu 

chemicznego lub powierzchniowa, spowodowały obniżenie modułów Younga, poprawę 

odporności korozyjnej i biokompatybilności. 
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ABSTRACT 

The work aimed to design the properties of titanium alloys with β and pseudo β structures 

containing molybdenum (Ti-Mo). The effect of molybdenum content was investigated  

(10-35 at. %) on phase transformations and mechanical properties of alloys obtained  

in the processes of mechanical synthesis and powder metallurgy (both cold and hot approach). 

On the other hand, a comparative analysis of the structure and properties of Ti23Mo alloys was 

carried out depending on the processing method. Proposed procedures of surface treatment led 

to the formation of apatite layers on selected alloys. Fluorapatite was deposited on the oxidized 

surface (MAO) of the Ti23Mo alloy by the application electrophoretic deposition method.  

After hydrothermal treatment of Ti31Mo alloy, the surface layer mostly consists  

of the Ca10(PO4)6(OH)2 with CaHPO4·2H2O. The Ti31Mo alloy was also modified  

by introducing hydroxyapatite and selected antibacterial additives. 

For the processed biomaterials was followed analysis of: structure by an X-ray 

diffractometer, microstructure by optical microscopy, scanning or transmission electron 

microscope, corrosion resistance in Ringer's solution by a potentiostat, wettability angles  

by droplet deposition, and mechanical properties (Young's modulus, hardness). The 

antibacterial activity of composites against Staphylococcus aureus was studied. The in vitro 

cytocompatibility of synthesized materials was also assayed for osteoblasts and fibroblasts. 

Molybdenum as a Ti (β) phase stabilizer allowed to obtain single-phase alloys by applicated 

the hot pressing process or pseudo-β alloys by the cold pressing and sintering process. 

The application of the mechanical synthesis process leads to nano-scale size object formation. 

The lowest Young's modulus was obtained for composites with low porosity (95 GPa, 4%)  

or alloys with high porosity (Ti31Mo 55 GPa, 29%). The modification of the surface layer 

caused improvement of the corrosion resistance of the alloys and the wettability of the surface, 

thus improving the proliferation of bone cells. The viability of osteoblasts and fibroblasts was 

higher or similar for composites compared to microcrystalline titanium. Moreover, for 

biomaterials containing silver or cerium (IV) oxide, the reduction factor for S. aureus bacteria 

was over 97%. 

The obtained ultrafine grain biomaterials have better properties than microcrystalline 

titanium, which causes their potential use as medical implants. Produced composites containing 

Ti-based alloys and bioceramic and antibacterial additives as a reinforced and surface 

modification of alloys resulted in the reduction of Young's modulus, improved corrosion 

resistance, and biocompatibility. 



 
 

 
 

 



9 
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1. Wstęp 

Z powodu coraz bardziej starzejącego się społeczeństwa poszukiwane są nowe rozwiązania  

dla medycyny, w tym ortopedii. W 2017 roku osoby powyżej 60 roku życia stanowiły 13% 

światowej populacji. Dla Europy wskaźnik ten wynosił aż 25% [1]. Wiek jest najistotniejszą 

przyczyną wpływającą na rozwój i progresję choroby zwyrodnieniowej stawów. Inne czynniki, 

jak otyłość, brak aktywności fizycznej, palenie tytoniu, nadmierne spożycie alkoholu  

oraz kontuzje powodują wzrost dolegliwości układu mięśniowo-szkieletowego [2].  Według 

danych Światowej Organizacji Zdrowia (ang. World Health Organization WHO) choroba 

zwyrodnieniowa stawów jest jedną z dziesięciu chorób powodujących największą 

niepełnosprawność w krajach rozwiniętych. W 2014 roku szacowano, że na całym świecie 

choruje na nią 10% mężczyzn i 18% kobiet w wieku powyżej 60 roku życia [3]. Od 2000 roku 

liczba zabiegów endoprotezoplastyki stawu biodrowego gwałtownie wzrosła w większości 

krajów należących do OECD (Organizacja Współpracy Gospodarczej i Rozwoju,  

ang. Organisation for Economic Co-operation and Development). Ilość wykonywanych 

operacji wymiany stawu biodrowego wzrosła o 30% w latach 2007-2017. [2, 4]. Problem 

chorób układu mięśniowo-szkieletowego wymusza poszukiwanie coraz lepszych, 

bezpieczniejszych i skuteczniejszych rozwiązań w zakresie implantologii [1, 5]. 

Ze względu na właściwości tytan i jego stopy stanowią najszerzej stosowaną grupę 

biomateriałów. Jednym z najpopularniejszych materiałów wykorzystywanym na implanty 

tkanki twardej jest stop tytanu Ti-6Al-4V [6-8]. Wykazuje on jednak istotne wady, takie  

jak wysoki moduł sprężystości, niska twardość, stosunkowo słaba odporność na zużycie 

ścierno-korozyjne [9, 10]. Ponadto aluminium i wanad mają bardzo negatywny wpływ  

na zdrowie człowieka, prowadząc m.in. do chorób neurologicznych takich jak Alzheimer  

czy Parkinson [9-10].  Jednym z rozwiązań umożliwiających poprawę jakości życia jest 

zastąpienie stopu Ti-6Al-4V nową generacją materiałów tytanowych typu β [11-13]. 

Charakteryzują się one wysoką odporność zmęczeniową, niskim modułem sprężystości, 

wysoką twardością i dobrą odpornością na korozję [7, 9].  Lepsze dopasowanie właściwości 

mechanicznych do właściwości kości względem stopów poprzednich generacji ogranicza 

obluzowywanie implantu na skutek resorpcji nieobciążonej kości  (ang. Stress shielding) [14].  

Dodatki stopowe wprowadzane do tytanu można podzielić na trzy grupy: stabilizujące 

fazę α (C, N, O, Al.), neutralne (Zr) i stabilizujące fazę β (V, Nb, Mo, Ta, Si, Cr, Mn, Fe, Co, 

Ni, W) [7, 9] Stabilizatory fazy β prowadzą do obniżenia temperatury przemiany fazowej α ⇌β 
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(882ºC dla tytanu). Faza Ti(α) krystalizuje w układzie heksagonalnym zwartym (P63/mmc), 

natomiast faza Ti(β) w regularnie przestrzennie centrowanym (Im-3m) [7, 15, 16]. Do nowej 

generacji stopów tytanu należą m. in. dwuskładnikowe stopy tytan-molibden. Stopy  

te wytwarzano różnymi metodami, m. in. topienia łukowego [17], przetapiania laserowego [18], 

czy w procesach obróbki cieplnej [19, 20]. Jednak do tej pory stopy Ti-Mo nie były 

otrzymywane w procesie mechanicznej syntezy (ang. Mechanical Alloying MA), która pozwala 

na uzyskanie materiałów trudnych lub niemożliwych do otrzymania konwencjonalnymi 

metodami topienia [21, 22]. Dodatkowo, proces ten pozwala na modyfikację właściwości 

stopów przez znaczne rozdrobnienie struktury do wielkości nanometrycznych, a w niektórych 

przypadkach poprzez powstawanie nowych faz [23].  

 Kompozyty na bazie tytanu lub jego stopów zawierające jako fazę wzmacniającą 

hydroksyapatyt (HA) lub bioszkło (BG) są obiecującą alternatywą w porównaniu z materiałami 

konwencjonalnymi [24-26]. Wpływ hydroksyapatytu na właściwości tytanu i jego stopów był 

przedmiotem wielu badań. Dodatek nanocząstek HA do tytanu spowodował wzrost  twardości, 

obniżenie modułu Younga oraz poprawę odporności korozyjnej w porównaniu do tytanu 

mikrokrystalicznego [24]. Znaczna poprawa właściwości nastąpiła również  

poprzez wprowadzenie do stopu Ti23Mo bioszkła w połączeniu z modyfikacją warstwy 

wierzchniej [25]. 

Wraz ze wzrostem konieczności stosowania implantów medycznych rośnie możliwość 

występowanie infekcji oraz niepowodzenia integracji. W związku z tym istotne  

jest opracowanie biokompatybilnych materiałów łączących funkcje antyinfekcyjne 

z doskonałymi właściwościami osteointegracyjnymi [27]. 

 Zarówno bakterie gram-dodatnie, jak i gram-ujemne mogą tworzyć biofilmy  

na wyrobach medycznych. Najczęściej występującymi szczepami są Enterococcus faecalis, 

Staphylococcus aureus, Staphylococcus epidermidis, Streptococcus viridans, Escherichia coli, 

Klebsiella pneumoniae, Proteus mirabilis i Pseudomonas aeruginosa [28]. Gatunki 

gronkowców stanowią zróżnicowaną grupę bakterii gram-dodatnich, zasiedlających głównie 

skórę i błony śluzowe człowieka oraz innych ssaków. Szacuje się, że spośród  

nich Staphylococcus aureus oraz Staphylococcus epidermidis są główną przyczyną zakażeń 

miejsca operowanego i 87% zakażeń krwi [28-31]. Dwie trzecie zakażeń związanych  

z implantologią jest wywołanych przez gronkowce,  spośród których większość stanowią S. 

aureus oraz gronkowce koagulazo-ujemnymi [32, 33]. W celu zminimalizowania ryzyka 

zakażenia ważne jest wprowadzanie dodatków antybakteryjnych jako dodatkowych 

składników materiału bądź modyfikatorów warstwy wierzchniej. Ostatnie badania wykazały 
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aktywność przeciwbakteryjną ceramiki szklanej domieszkowanej Ta2O5 wobec bakterii bakterii  

gram-dodatnich: Streptococcus pyogenes, Bacillus subtilis i Staphylococcus epidermidis [34]. 

Natomiast nanocząstki tlenku ceru wykazują aktywność przeciwbakteryjną wobec Escherichia 

coli [35, 36]. Wykazano także podobne działanie srebra względem S. aureus [37]. 

Poprawę właściwości i biokompatybilności stopów przeznaczonych na implanty można 

osiągnąć nie tylko modyfikując skład materiału i jego mikrostrukturę, ale także  

przez modyfikację warstwy wierzchniej [25]. W przypadku implantów obróbka 

powierzchniowa jest stosowana m. in. w celu zmiany topografii i poprawy zwilżalności 

powierzchni, aby zwiększyć aktywność proliferacyjną komórek kostnych oraz poprawić proces 

osteointegracji [25, 38-41]. Jedną z grup materiałów wykorzystywanych na biokompatybline 

powłoki są fosforany wapnia, w tym hydroksyapatyt, szczawian wapnia CaHPO4·2H2O,  

czy fluoroapatyt. [25, 27, 40-42] 

W ramach prowadzonych badań wytworzono dwuskładnikowe stopy Ti-Mo metodą 

mechanicznej syntezy i metalurgii proszków. W pracy zbadano wpływ metody otrzymywania 

na właściwości stopów. W celu dalszej poprawy właściwości mechanicznych,  

ale także antybakteryjnych i biologicznych, zmodyfikowano ich skład chemiczny tworząc 

układy kompozytowe z hyroksyapatytem, oraz srebrem, tlenkiem tantalu (V) lub tlenkiem  

cyrkonu (IV), a także wytworzono powłoki fluoroapatytu lub hydroksyapatywu z niewielką 

ilością CaHPO4·2H2O.  
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2. Cel i zakres pracy  

Celem pracy było zaprojektowanie właściwości stopów tytanu o strukturze β oraz pseudo 

β zawierających molibden (Ti-Mo). Materiały wytworzono metodami mechanicznej syntezy 

oraz metalurgii proszków. Następnie modyfikowano ich skład, dodając hydroksyapatyt  

i wybrane dodatki antybakteryjne, tworząc układy kompozytowe, a także zastosowano metody 

obróbki powierzchniowej. Powzięte kroki przeprowadzono w celu poprawy 

biokompatybilności stopów tytanu wykorzystywanych w medycynie, szczególnie poprzez 

eliminację szkodliwych dla zdrowia dodatków stopowych, takich jak aluminium i wanad  

o działaniu neurotoksycznym. Wytworzenie układów tytan-molibden oraz kompozytów miało 

także polepszyć właściwości użytkowe materiałów do zastosowań medycznych. 

Przeprowadzono modyfikację mikrostruktury otrzymanych stopów Ti-Mo, aby zredukować 

moduły Younga materiałów, poprawić ich odporność korozyjną w środowisku płynów 

ustrojowych, zwiększyć biozgodność oraz aktywność antybakteryjną względem szczepu 

Staphylococcus aureus (gronkowca złocistego). Natomiast zastosowane metody obórki 

powierzchniowej przeprowadzono w celu poprawy biokompatybilności oraz odporności 

korozyjnej.  

Zrealizowano szczegółowe zadania w ramach cyklu monotematycznych publikacji,  

do których należały: 

a) wytworzenie stopów tytan-molibden Ti-x at. % Mo (x=10, 23, 27, 31 i 35)   

o drobnoziarnistej strukturze, wykorzystując metodę mechanicznej syntezy przy czasie 

mielenia 48 h oraz procesy metalurgii proszków. Otrzymane proszki były prasowane 

jednoosiowo na zimno pod ciśnieniem 600 MPa, a następnie spiekane w temperaturach 600-

1000°C przez 30 min lub indukcyjnie prasowane na gorąco w temperaturze 800°C  

pod ciśnieniem 60 MPa przez 5 min. Zbadano wpływ składu chemicznego i metody obróbki 

na mikrostrukturę oraz właściwości mechaniczne stopów. Zmiany składu fazowego 

scharakteryzowano metodą dyfrakcji rentgenowskiej podczas mielenia  

oraz po konsolidacji. Na podstawie otrzymanych dyfraktogramów rentgenowskich 

wyznaczono wielkość krystalitów i odkształcenia sieci po procesie mechanicznej syntezy 

metodą Williamsona-Halla oraz przeprowadzono jakościową oraz ilościową (metoda 

Rietvielda) analizę fazową stopów. Do scharakteryzowania mikrostruktury, składu 

chemicznego i rozkładu poszczególnych pierwiastków wykorzystano skaningowy 

mikroskop elektronowy (ang. scanning electron microscope SEM) ze spektrometrem 

dyspersji energii (ang. energy dispersive spectometry EDS). Do analizy mikrostrukturalnej 
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próbki zostały wypolerowane i następnie wytrawione w odczynniku Krolla. Obserwacji  

z wykorzystaniem skaningowej mikroskopii elektronowej poddano również proszki  

przed i po mechanicznej syntezie. Natomiast wysokorozdzielcza mikroskopia elektronowa 

(HRTEM) umożliwiła dokładniejszą analizę mikrostruktury, wraz z wyznaczeniem 

wzorców krystalograficznych. Ponadto oceniono na podstawie histogramów obrazów  

z mikroskopu optycznego porowatość stopów, a wykorzystując wagę hydrostatyczną 

wyznaczono gęstości spieków. Charakterystyka otrzymanych stopów obejmowała również 

badania mechaniczne. Wyznaczono moduły Younga metodą nanoindentacji oraz twardości 

stopów metodą Martensa oraz Vickersa.  

b) wytworzenie dwuskładnikowych stopów Ti-23 at. % Mo (Ti23Mo) metodami topienia 

łukowego lub mechanicznej syntezy oraz metalurgii proszków. Mikrokrystaliczny stop 

Ti23Mo otrzymano przez trzykrotne topienie łukowe proszków przy ciągłym przepływie 

argonu, poprzednio sprasowanych na zimno pod ciśnieniem 600 MPa. Dodatkowo stop był 

wyżarzany w temperaturze 800°C przez 24 h. Kolejne stopy Ti23Mo wytworzono,  

jak poprzednio, wykorzystując metodę mechanicznej syntezy oraz procesy metalurgii 

proszków. Otrzymane proszki były prasowane jednoosiowo na zimno pod ciśnieniem  

600 MPa i spiekane w temperaturze 800°C przez 30 min lub indukcyjnie prasowane  

na gorąco w temperaturze 800°C pod ciśnieniem 60 MPa przez 5 min. Ponadto wytworzono 

porowaty stop (ang. scaffold) poprzez dodanie do proszku, po procesie mechanicznej 

syntezy, środka porotwórczego wodorowęglanu amonu (NH4HCO3). Otrzymaną wypraskę 

podczas prasowania na zimno spiekano w próżni 10-2 Pa w dwóch etapach: 175°C  

przez 2 h w celu usunięcia cząsteczek środka porotwórczego oraz w temperaturze 1150°C 

przez 10 h. Charakterystyka otrzymanych stopów obejmowała analizę strukturalną  

pod względem jakościowym i ilościowym, a także obserwację  mikrostruktury  

z wykorzystaniem mikroskopu optycznego oraz skaningowego mikroskopu elektronowego. 

Określono skład chemiczny stopów metodą EDS. Wyznaczono także gęstość, porowatość 

oraz właściwości mechaniczne, takie jak moduł Younga metodą nanoindetnacji, twardość 

Martenssa, czy mikrotwardość metodą Vickersa. Oceniono również odporność korozyjną 

stopów w roztworze Ringera. Na podstawie krzywych polaryzacji obliczono ubytek masy 

zgodnie z prawem Faradaya oraz poprzez pomiar masy próbek przed i po zanurzeniu  

w roztworze Ringera przez 14 dni. Kolejnym zadaniem zrealizowanym w tej pracy była 

modyfikacja powierzchni wybranych stopów poprzez utlenianie mikro-łukowe (ang. micro-

arc oxidation MAO) przy stałym napięciu 250 V przez 3 min w roztworze 0,01 M fosforanu 
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wapnia i 0,5 M kwasu cytrynowego oraz osadzanie elektroforetyczne (ang. electrophoretic 

deposition EPD) fluoroapatytu  przy napięciu -200 V przez 1 min w etanolu. Dla stopu 

Ti23Mo po każdym etapie modyfikacji powierzchni wyznaczono skład fazowy z użyciem 

dyfraktometru rentgenowskiego, oceniono morfologię z wykorzystaniem SEM, zbadano 

odporność korozyjną oraz dokonano pomiarów zwilżalności powierzchni.  

c) wytworzenie kompozytów na bazie stopu Ti-31 at. % Mo (Ti31Mo) zawierających 

hydroksyapatyt (HA) 2,5-10 wag. % oraz dla zawartości 5 wag. % HA dodatki 

antybakteryjne takie jak: srebro Ag (1 wag. %), tlenek tantalu (V) Ta2O5 (2 wag. %) 

lub tlenek ceru CeO2 (IV) (2 wag. %). Czas procesu wynosił 39 h. Otrzymane materiały 

poddano jednoosiowemu prasowaniu na zimno pod ciśnieniem 600 MPa i spiekaniu  

w temperaturze 800°C przez 30 min. Charakterystyka obejmowała, podobnie  

jak przy stopach niemodyfikowanych, analizę strukturalną podczas mielenia  

i po konsolidacji. Wyznaczono wielkość krystalitów metodą Williamsona-Halla  

oraz określono zawartość poszczególnych faz w kompozytach metodą Rietvelda. Dokonano 

obserwacji mikrostruktury otrzymanych materiałów za pomocą mikroskopii SEM, 

przeanalizowano skład chemiczny oraz rozkład pierwiastków metodą EDS. Wyznaczano 

także gęstość i porowatość kompozytów oraz właściwości mechaniczne (moduł Younga, 

mikrotwardość), zwilżalność powierzchni i odporność korozyjną w roztworze Ringera. 

Ponadto dla kompozytów Ti31Mo5HA oraz zawierających srebro, tlenek tantalu (V)  

lub tlenek ceru (IV) zbadano właściwości przeciwbakteryjne  

w stosunku do szczepu Staphylococcus aureus. 

d) modyfikacja powierzchni stopu Ti31Mo metodą hydrotermalną. W pierwszym etapie 

materiały zanurzano w 5 M roztworze wodorotlenku sodu przez 24 h w temperaturze 60°C. 

Następnie na powierzchni stopu osadzono warstwę Ca/P składającą się głównie  

z hydroksyapatytu przez zanurzenie próbek w temperaturze 120°C przez 2 h  

w elektrolicie zawierającym 0,25 M wersenianu wapniowo-disodowego oraz 0,25 M 

fosforanu dipotasu rozpuszczonych w 1 M roztworze wodorotlenku sodu. Dla materiałów 

po modyfikacji powierzchniowej przeprowadzono analizę strukturalną z wykorzystaniem 

dyfraktometru rentgenowskiego. Dokonano obserwacji morfologii i przekroju 

poprzecznego otrzymanej powłoki wykorzystując skaningową mikroskopię elektronową,  

a także wyznaczono skład chemiczny oraz rozkład pierwiastków metodą EDS. Za pomocą 

profilometru optycznego oszacowano parametry chropowatości powierzchni po każdym 

etapie wytwarzania powłoki. Oceniono także zwilżalność powierzchni i odporność 

korozyjną stopu Ti31Mo po obróbce powierzchniowej. Zbadano również 
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cytokompatybilność in vitro stopów Ti31Mo przed i po modyfikacji powierzchni  

oraz kompozytów Ti31Mo5HA, Ti31Mo5HA-Ag(lub Ta2O5, CeO2) względem tytanu 

mikrokrystalicznego z wykorzystaniem osteoblastów (NHost) i fibroblastów więzadeł 

ozębnej (HpdLF). 
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3. Wyniki badań  

3.1.Stopy dwuskładnikowe Ti-Mo 

Dwuskładnikowe stopy Ti-Mo zawierające 10, 23, 27, 31 oraz 37 at. % molibdenu zostały 

wytworzone metodami mechanicznej syntezy i metalurgii proszków. Otrzymane proszki 

skonsolidowano przez jednoosiowe prasowanie na zimno pod ciśnieniem 600 MPa i spiekanie 

w temperaturach: 600, 700, 800 i 1000ºC przez 30 min w atmosferze argonu [1, 2]. 

Dla wszystkich koncentracji molibdenu w stopach Ti-Mo przeprowadzono analizę zmiany 

struktury krystalicznej podczas procesu mechanicznej syntezy (Rysunek 1 [1]). Dla zawartości 

powyżej 10 at. % molibdenu w czasie od 15 min do 48 h zachodziła przemiana fazowa 

Ti(α)→Ti(β). Mielenie mikrokrystalicznych proszków przez 48 h prowadziło do powstania 

dwufazowej struktury Ti(β)+TiMo. Dyfraktogramy stopów Ti23Mo oraz Ti31Mo 

przedstawiono na Rysunku 1. Jednofazowy stop Ti(β) otrzymano już po 15 h procesu 

mechanicznej syntezy dla koncentracji 35 at. % molibdenu. Wydłużenie czasu mielenia do 48 h 

spowodowało przemianę Ti(β)→TiMo. Natomiast dla niskiej koncentracji molibdenu, 

tzn. 10 at. %, otrzymano dwufazową strukturę Ti(α)+TiMo niezależnie od czasu trwania 

mielenia. Po zakończonym procesie mechanicznej syntezy otrzymano prawie amorficzne 

proszki charakteryzujące się wysokim stopniem rozdrobnienia. Wielkość krystalitów 

wyznaczona metodą Williamsona-Halla wynosiła 5,5-19 nm (Rysunek 2 [1], Tabela 1 [1]). 

 
Rysunek 1. Dyfraktogramy rentgenowskie stopów Ti23Mo (a) oraz Ti31Mo (b) podczas procesu 

mechanicznej syntezy [1] 
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Temperatura spiekania, a także zawartość molibdenu w istotny sposób wpływały  

na strukturę krystaliczną stopów. Metodą prasowania na zimno i spiekania w temperaturach  

od 600 do 1000°C otrzymano porowate (25-28%) stopy zawierające głównie fazę Ti(β)  

oraz fazę Ti(α). Większa zawartość molibdenu powodowała powstawanie dodatkowej fazy 

przejściowej TiMo o strukturze regularnej przestrzennie centrowanej, wykazującej tendencję 

do krystalizacji w kierunku molibdenu. Występowała ona w stopach o zawartości od 23 at. % 

molibdenu spiekanych w temperaturze 600°C oraz dla 31 at. % w temperaturze 700ºC.  

W przypadku stopu Ti35Mo we wszystkich analizowanych  temperaturach spiekania widoczne 

były trzy fazy: Ti(β), Ti(α) i TiMo. Natomiast zawartość fazy Ti(β) we wszystkich 

syntetyzowanych stopach wzrastała wraz ze wzrostem temperatury spiekania. Finalną strukturę 

stopów Ti-Mo można kształtować przez odpowiednio dobraną temperaturę spiekania. Wzrost 

zawartości molibdenu powodował zmniejszenie rozmiaru regularnej komórki tytanu. Udziały 

fazowe oraz parametry sieci krystalograficznych badanych stopów określono metodą Rietvelda 

(Tabele 2-3 [1])  

 
Rysunek 2. Dyfraktogramy rentgenowskie stopów Ti31Mo prasowanych na zimno i spiekanych  

w temperaturach 600-1000ºC oraz prasowanego na gorąco w temperaturze 800ºC [1] 

Lite stopy typu Ti(β) otrzymano w wyniku zastosowania indukcyjnego prasowania  

na gorąco w temperaturze 800ºC przez 5 min dla zawartości molibdenu 23-31 at. %.  

Dla najniższej i najwyższej analizowanej koncentracji otrzymano materiał o strukturze 

dwufazowej. Poza dominującą fazą regularną tytanu występowało ok. 27% fazy Ti(α’) w stopie 
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Ti10Mo lub ok. 16% fazy TiMo w stopie Ti35Mo. W wyniku oddziaływania wysokiej 

temperatury oraz ciśnienia porowatość tych materiałów nie przekraczała 0,25%. 

Dyfraktogramy stopów spiekanych w temperaturach 600-1000ºC oraz prasowanych na gorąco 

przedstawiono na Rysunku 4 [1]. Na Rysunku 2 zestawiono widma rentgenowskie stopu 

Ti31Mo. 

Wytworzone stopy charakteryzowały się drobnoziarnistą strukturą (Rysunek 7 [1]).  

Dla stopu Ti27Mo prasowanego na gorąco w celu potwierdzenia uzyskanej mikrostruktury 

przeprowadzono obserwacje przy użyciu transmisyjnego mikroskopu elektronowego. 

Sprawdzono strukturę krystalograficzną stopu za pomocą dyfrakcji elektronów. Analizowany 

wzór dyfrakcyjny potwierdza strukturę regularnie przestrzennie centrowaną odpowiadającą 

odmianie alotropowej Ti(β) (Rysunek 3, Rysunek 8 [1]) 

 
Rysunek 3. Obraz TEM dla stopu Ti-27 at.% Mo po prasowaniu na gorąco w temperaturze 800°C z dyfrakcją 

elektronów dla jednego z ziaren [1] 

Sposób wytwarzania stopów Ti-Mo ma istotny wpływ na strukturę fazową, mikrostrukturę 

oraz właściwości. Dla wybranej koncentracji molibdenu –  23 at. % – zastosowano także inne 

metody otrzymywania [2]. Proszki tytanu i molibdenu wymieszano, sprasowano na zimno,  

a następnie trzykrotnie przetapiano metodą topienia łukowego przy ciągłym przepływie argonu. 

W wyniku zastosowanego procesu otrzymano jednofazowy stop Ti(β). W kolejnym etapie 

mikrokrystaliczny materiał został wyżarzony w temperaturze 800ºC przez 24 h. Zastosowana 

obróbka cieplna spowodowała wydzielenie ok. 17% fazy Ti(α') oraz spadek porowatości  

z 0,31% do 0,06%.  Ponadto otrzymano jednofazowy stop podczas wytwarzania materiału 

porowatego poprzez dodanie środka porotwórczego do proszku otrzymanego w procesie 

mechanicznej syntezy i poddanego dwuetapowemu spiekaniu. Materiał ten charakteryzował się 

porowatością rzędu 55%. Powierzchnie stopów Ti23Mo otrzymanych różnymi metodami 

konsolidacji przedstawiono na Rysunku 4 (Rysunek 2 [2]) 
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Rysunek 4. Powierzchnia stopówTi23Po otrzymanych różnymi metodami otrzymywania: topionie łukowe (a), 

 i wyżarzanie w temperaturze 800ºC/24 h (b), mechaniczna synteza przez 48 h oraz: prasowanie na gorąco  

w 800ºC/5 min (c ), prasowanie na zimno i spiekanie w 800°C/0,5 h (d) i prasowanie na zimno z NH4HCO3  

i spiekanie w 1150ºC/10 h [2] 

Dla wszystkich stopów Ti-Mo prasowanych na zimno oraz spiekanych w temperaturze 

800ºC, a także prasowanych indukcyjnie na gorąco wyznaczono moduły Younga metodą 

nanoindentacji. Lite materiały charakteryzowały się modułami rzędu 124-140 GPa  

w zależności od zawartości molibdenu (10-31 at. %). Dla stopu wielofazowego Ti35Mo moduł 

Younga był znacząco wyższy (158 GPa). Natomiast stopy Ti-Mo spiekane w dwuetapowym 

procesie wykazywały znacznie mniejszą sztywność, co wynikało z ich dużej porowatości 

(Rysunek 9 [1], Tabela 5 [1]) . Najniższy moduł Younga wynosił ok. 55 GPa dla stopu Ti31Mo 

przy porowatości ok. 29%. Dla stopów Ti23Mo przeanalizowano także wpływ metody 

otrzymywania.  Najniższą wartością 69,5 GPa charakteryzował się materiał o porowatości 55%, 

a najwyższą uzyskano w przypadku stopu topionego łukowo i wyżarzanego - 143 GPa 

(Rysunek 4 [2], Tabela 3 [2]).  Prawie wszystkie stopy otrzymane w procesach metalurgii 

proszków charakteryzowały się modułami niższymi niż komercyjny tytan Grade 2 (141 GPa), 

natomiast mikrotwardość badanych stopów była znacznie wyższa od mikrokrystalicznego 

tytanu (180 HV0,3). Dla stopów litych typu Ti(β) wynosiła 454-494 HV0,3. Stopy pseudo β  

po spiekaniu swobodnym charakteryzowały się zbliżonymi wartościami w zakresie  

337-366 HV0,3. Mikrotwardość materiałów wykazywała zróżnicowany rozkład, który był 

związany ze zmianami mikrostrukturalnymi. Tabela 1 przedstawia stopień porowatości, 

wartości modułów Younga oraz mikrotwardości Vickersa dla wybranych stopów.  
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Tabela 1. Porowatość (P), mikrotwardość Vickersa (HVo,3) i moduły Younga (E) dla stopów Ti-Mo [1,2] 

stop Metoda otrzymywania P [%] HV0,3 E [GPa] 

Ti23Mo 

topienie łukowe 0,31±0,06 547±7 141,2±2,6 

topienie łukowe i wyżarzanie 0,06±0,01 366±6 142,8±4,3 

prasowanie na gorąco 0,24±0,08 454±6 127,3±1,2 

prasowanie na zimno i spiekanie 24,64±0,45 366±19 104,9±10,5 

prasowanie na zimno i spiekanie 
z NH4HCO3 

54,47±0,67 397±17 69,5±8,9 

Ti31Mo 
prasowanie na gorąco 0,21±0,02 494±8 136,8±1,8 

prasowanie na zimno i spiekanie 28,70±0,19 337±14 54,8±16,7 

Porowatość stopów wpływa nie tylko na ich właściwości mechaniczne,  

ale także odgrywa istotną rolę w zachowaniu korozyjnym. Przeanalizowano odporność 

korozyjną stopów Ti23Mo w roztworze Ringera. (Rysunek 5 [2], Tabela 4 [2]). Uzyskane 

wyniki wykazują najlepszą odporność dla materiałów prasowanych na gorąco oraz topionych 

łukowo po obróbce cieplnej. Ponadto podatność na procesy korozyjne analizowanych stopów 

zależy od ich składu fazowego. Materiały jednofazowe charakteryzują się lepszymi 

właściwościami w porównaniu do dwufazowych. Wyniki testów zanurzeniowych potwierdziły, 

że ubytek masy zależy od struktury i porowatości stopu.  

Przeprowadzono analizę właściwości powierzchniowych otrzymanych stopów 

wykonując pomiary kąta zwilżalności wybranych materiałów. Badane stopy Ti23Mo 

otrzymane różnymi metodami, a także stop Ti31Mo są materiałami hydrofilowymi. Kąty 

zwilżalności miały wartość mniejszą niż 90º dla cieczy pomiarowych: dijodometanu  

oraz gliceryny. Metodą OWRK (Owens, Wendt, Rabel oraz Kaelble) wyznaczono swobodną 

energię powierzchniową, której wartość dla stopów Ti23Mo była zawarta w zakresie 35-56 

mN/m, natomiast dla stopu Ti31Mo wynosiła 43 mN/m (Tabela 6 [2], Tabela 10 [3]). 

3.2.Kompozyty na bazie stopu Ti31Mo 

W celu poprawy właściwości stopu Ti31Mo wytworzono układy kompozytowe zawierające 

2,5-10 wag. % hydroksyapatytu oraz dodatki antybakteryjne: 1 wag. % Ag, 2 wag. % Ta2O5 

lub CeO2 [3]. Konsolidację proszków po 39 h mechanicznej syntezy przeprowadzono 

analogicznie do stopów prasowanych na zimno pod ciśnieniem 600 MPa i spiekanych  

w temperaturze 800ºC przez 30 min.  
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Dla wszystkich koncentracji hydroksyapatytu w kompozytach na bazie stopu Ti31Mo 

przeprowadzono analizę zmiany struktury krystalicznej podczas procesu mechanicznej syntezy 

(39 h). Po 15 min trwania mielenia dla wszystkich układów, w przeciwieństwie do stopu 

Ti31Mo, pojawiły się linie charakterystyczne dla fazy Ti(β), poza współistniejącą fazą Ti(α). 

Dodatkowo dla Ti31Mo10HA widoczne były refleksy pochodzące od hydroksyapatytu. Po 39 h 

tylko dla koncentracji 2,5 wag. % HA otrzymano materiał jednofazowy Ti(β). Dla pozostałych 

kompozytów proszek miał strukturę dwufazową Ti(α)+Ti(β). Dla żadnej koncentracji 

hydroksyapatytu nie zaobserwowano obecności fazy TiMo, jak w przypadku  stopu Ti31Mo 

(Rysunek 1 [3]). Wielkość krystalitów wyznaczona metodą Williamsona-Halla wynosiła 

9-27 nm (Rysunek 2, Tabela 1 [3].  

 
Rysunek 5. Dyfraktogramy rentgenowskie kompozytów Ti31MoxHA, x: 2,5 (a), 5 (b) i 10(c) prasowanych  

na zimno i spiekanych w temperaturze 800ºC [3] 

W wyniku konsolidacji proszków otrzymanych w procesie mechanicznej syntezy 

otrzymano materiały wielofazowe. Analiza strukturalna wykazała, że we wszystkich 

kompozytach występowały fazy typu β. Ich udział objętościowy malał wraz ze wzrostem 
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zawartości hydroksyapatytu z 70,3% do 57,5%. Udział 10 wag. % bioceramiki spowodował 

powstawanie regularnej fazy tytanowej (bcc) Ti0,94Mo0,06 oraz wzrost udziału fazy Ti(β)  

do 10%. Natomiast w kompozycie Ti31Mo2,5HA dominowała regularna faza (bcc) 

Ti0,75Mo0,25. We wszystkich kompozytach występowała również faza przejściowa Ti0,67Mo0,33 

o strukturze regularnie przestrzennie centrowanej (bcc) oraz Ti3P o strukturze heksagonalnej 

pochodząca z rozkładu hydroksyapatytu. Ponadto tlen dyfundujący do sieci osnowy 

stabilizował fazę Ti(α) powodując wzrost jej ilości z 18% (Ti31Mo2,5HA) do 29% 

(Ti31Mo10HA). Na Rysunku 5 przedstawiono widma rentgenowskie kompozytów 

Ti31MoxHA (Rysunek 3 [3]).  Udziały fazowe oraz parametry sieci krystalograficznych 

badanych kompozytów określono metodą Rietvelda (Tabela 2 [3]). Obserwacje mikroskopowe 

powierzchni kompozytów Ti31MoxHA z uwzględnieniem rozkładu poszczególnych 

pierwiastków potwierdziły otrzymanie struktury wielofazowej oraz ultradrobnoziarnistej 

struktury (ok. 1 μm) (Rysunek 4 [3]). 

Przeanalizowano także wpływ dodatków antybakteryjnych 1 wag. %  Ag, 2 wag. % Ta2O5 

lub CeO2  na strukturę kompozytu Ti31Mo5HA (Rysunek 5 [3]). Wprowadzenie do układu 

srebra lub tlenków bakteriobójczych spowodowało zmianę relacji między fazami typu β.  

W otrzymanych  materiałach dominuje faza Ti0,75Mo0,25, która nie występowała w kompozycie 

Ti31Mo5HA. Natomiast ilość dominującej dla niego fazy Ti0,67Mo0,33 zmalała z ok. 57%  

do 9-19% w zależności od wprowadzonego dodatku antybakteryjnego. Wzrósł także udział 

objętościowy fazy Ti(β). Łączna ilość faz Ti0,67Mo0,33, Ti0,75Mo0,25 i Ti(β) wynosiła 65,4, 54,6  

i 74,5% odpowiednio dla kompozytów o zawartości 1 wag. %  Ag, 2 wag. % Ta2O5 i 2 wag. % 

CeO2. Zawartość fazy Ti(α) dla wszystkich materiałów, niezależnie od wprowadzonego 

dodatku antybakteryjnego, wynosiła około 21%. We wszystkich kompozytach występowała 

także faza Ti3P, oraz Ti4P3 dla kompozytu zawierającego tlenek ceru (IV) (Tabela 4 [3]).  

Kompozyty Ti31MoxHA oraz Ti31Mo5HA-Ag (Ta2O5 lub CeO2)  charakteryzowały się 

znacznie mniejszą porowatością (2-8%) w stosunku do stopu Ti31Mo (29%) (Tabela 3, 5 [3]). 

Moduły Younga dla otrzymanych materiałów wielofazowych  wynosiły od ok. 95 GPa  

do ok. 116 GPa (Rysuenk 7, 8 [3]). Najniższą wartość ok. 95 GPa uzyskano dla kompozytów 

Ti31Mo5HA1Ag i Ti31Mo5HA2CeO2 przy porowatości ok. 4% oraz najniższych twardościach 

wynoszących odpowiednio 253 i 315 HV0,3. W Tabeli 2 (Tabela 6, 7 [3]) zestawiono stopień 

porowatości, wartości modułów Younga oraz mikrotwardości Vickersa dla analizowanych 

kompozytów.  
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Tabela 2. Porowatość (P), mikrotwardość Vickersa (HVo,3) i moduły Younga (E) kompozytów [1, 3] 

materiał P [%] HV0,3 E [GPa] 

Ti31Mo 28,70±0,19 377±14 54,80±16,68 

Ti31Mo2,5HA 2,10±0,10 396±24 115,83±11,71 

Ti31Mo5HA 3,72±0,27 347±30 100,91±13,19 

Ti31Mo10HA 7,45±0,15 363±25 101,69±13,01 

Ti31Mo5HA1Ag 3,83±0,54 253±11 94,94±6,64 

Ti31Mo5HA2Ta2O5 4,97±0,39 379±29 102,45±30,00 

Ti31Mo5HACeO2 4,02±0,87 315±10 95,06±19,38 

 
Ultradrobnoziarnisty kompozyt Ti31Mo5HA charakteryzował się znacznie lepszą 

odpornością korozyjną w roztworze Ringera niż stop Ti31Mo oraz kompozyty z zawartością 

2,5 i 10 wag. % hydroksyapatytu. Dodatek 5 wag % hydroksyapatytu spowodował znaczące 

obniżenie prądu korozyjnego do 3,332 μA·cm−2 oraz wzrost wartości potencjału korozyjnego 

do −0,562 V. Wprowadzenie dodatków antybakteryjnych do kompozytu Ti31Mo5HA, 

szczególnie tlenku ceru (IV), pogorszyło jego odporność korozyjną (Rysunek 9-10, Tabela 8-9 

[3]).  

Analiza właściwości powierzchniowych wszystkich kompozytów potwierdziła ich 

hydrofilowy charakter. Kąty zwilżalności dla cieczy pomiarowych miały wartość mniejszą  

niż 90º. Swobodna energia powierzchniowa wynosiła od 43 mN/m dla kompozytu Ti31Mo5HA 

do 49 mN/m dla Ti31Mo10HA (Tabela 10 [3]). Najniższą energią 42 mN/m charakteryzował 

się materiał zawierający 2 wag. % Ta2O5 (Tabela 11 [3]).  

3.3.Modyfikacja powierzchni 

3.3.1. Modyfikacja powierzchni stopu Ti23Mo 

Stop Ti23Mo prasowany na zimno i spiekany w temperaturze 800ºC przez 30 min 

poddano dwuetapowej modyfikacji powierzchni. Proces utleniania przeprowadzono metodą 

MAO przy stałym napięciu 250 V vs. potencjału obwodu otwartego (ang. open circuit potential 

OCP) przez 3 min w roztworze 0,01 M fosforanu wapnia Ca3(PO4)2 i 0,5 M kwasu 

cytrynowego. W drugim etapie cząstki fluoroapatytu, otrzymane metodą hydrotermalną, 

osadzano na utlenionym podłożu poprzez nanoszenie elektroforetyczne przy napięciu 

wynoszącym -200 V przez 1 min w zawiesinie fluoroapatytu w etalolu [2].  
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W wyniku zastosowania procesu MAO powierzchnia stopu Ti23Mo charakteryzowała 

się wysokim rozwinięciem. Analiza rentgenowska wykazała, że utleniona warstwa wierzchnia 

składała się z tlenków (Ti6O, CaTiO3), wodorotlenku wapnia (Ca(OH)2) oraz apatytu 

(Ca3(PO4)2). Morfologia powierzchni po procesie MAO ułatwia zakotwiczenie osadzanych 

cząsteki zwiększa adhezję powłoki do podłoża. Badania strukturalne potwierdziły otrzymanie 

powłoki floroapatytu (Rysunek 6 [2]) charakteryzującej się rozwiniętą topografią  

i porowatością, ułatwiającą proces osteointegracji. Na Rysunku 6 (Rysunek 7 [2]) 

przedstawiono morfologię powierzchni stopu Ti23Mo po kolejnych etapach modyfikacji 

powierzchni.  

 
Rysunek 6. Powierzchnia stopu Ti23Mo po utlenianiu MAO (a) i osadzaniu elektroforetycznym fluoroapatytu (b)  

[2] 

Obróbka powierzchniowa stopu Ti23Mo prasowanego na zimno i spiekanego 

swobodnie spowodowała poprawę odporności korozyjnej w roztworze Ringera (Rysunek 8 [2], 

Tabela [5]). Najlepszą odporność korozyjną dla analizowanego stopu uzyskano po procesie 

MAO.  Jednak była ona gorsza od stopów litych otrzymanych w procesach prasowania  

na gorąco, czy topienia łukowego. 

W efekcie modyfikacji powierzchni stopu Ti23Mo kąty zwilżalności wzrosły, 

szczególnie dla utlenionej powierzchni. Jednak ich wartości dla dwóch cieczy pomiarowych 

nie przekraczały 90º, co oznaczało zachowanie hydrofilorego charakteru. Swobodna energia 

powierzchniowa po osadzeniu fluoroapatytu zmalała z 56 mN/m do 49 mN/m. Najniższą 

wartość ok. 43 mN/m uzyskano dla powierzchni po procesie utleniania (Tabla 6 [2]).  
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3.3.2. Modyfikacja powierzchni stopu Ti31Mo 

Zastosowano procesy modyfikacji powierzchni dla stopu Ti31Mo otrzymanego w procesie 

prasowania na zimno i spiekania w temperaturze 800ºC. W pierwszym etapie biomateriały 

zanurzono w 5 M roztworze NaOH na 24 godziny w temperaturze 60°C. W drugim kroku 

na powierzchni osadzono powłokę Ca/P metodą hydrotermalną. Zastosowano elektrolit  

1 M NaOH z 0,25 M CaNa2-EDTA oraz 0,25 M K2HPO4. Proces przeprowadzono  

w  temperaturze 120°C przez 2 h [4]. 

 
Rysunek 7. Przekrój poprzeczny warstwy CaP na stopie Ti31Mo [4] 

Zanurzenie jednofazowego stopu Ti31Mo w roztworze NaOH spowodowało utlenienie 

oraz rozwinięcie powierzchni stopu, co ułatwiło osadzanie i kotwiczenie powłoki w kolejnym 

etapie obróbki powierzchniowej. Otrzymana powłoka o grubości ok. 155 μm składała się 

głównie z hydroksyapatytu Ca10(PO4)6(OH)2 oraz 19% wodorofosforanu wapnia 

CaHPO4·2H2O (Rysunek 2 [4], Tabela 1 [4]). Przekrój  poprzeczny powłoki zaprezentowano  

na Rysunku 7 (Rysunek 4 [4]). Analiza EDS potwierdziła obecność jonów wapnia i fosforu  

po zastosowanej obróbce hydrotermalnej oraz ich równomierny rozkład  (Rysuenk 5 [4], Tabela 

[2]). 

Znaczne rozwinięcie powierzchni po procesie utleniania oraz osadzania powłoki Ca/P 

potwierdziły badania chropowatości.  Dla stopu Ti31Mo parametry Ra, Rt i Rz wynosiły 

odpowiednio około 1, 15 i 11 μm. Natomiast po zanurzeniu w  roztworze NaOH wzrosły  

do wartości 2, 22 i 16 μm.  Po obróbce hydrotermalnej wartości parametrów chropowatości 

były najwyższe: Ra ≈9 μm, Rt ≈ 62 μm, i Rz ≈ 45 μm (Rysunek 6 [4], Tabela 3 [4]). 

Zastosowana obróbka powierzchniowa dla stopu Ti31Mo spowodowała poprawę jego 

odporności korozyjnej oraz hydrofilowości . Ubytek masy po 14 dniach zanurzenia w roztworze 

Ringera spadł z 49,6 μg/dzień dla stopu przed modyfikacją powierzchni do 15 μg/dzień  
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dla stopu po obróbce hydrotermalnej. Jednak najlepszą odpornością korozyjną charakteryzował 

się kompozyt Ti31Mo5HA, dla którego ubytek masy wynosił zaledwie 3 μg/dzień. Dla innych 

zawartości hydroksyapatytu (2,5 i 10 wag. %) odporność korozyjna była zbliżona lub gorsza  

w porównaniu do stopu modyfikowanego powierzchniowo. Kąty zwilżalności powierzchni  

dla gliceryny po obróbce powierzchniowej odpowiednio zmniejszyły się z ok. 50º do 31º 

(Tabela 4 [4]).  

3.4.Badania aktywności przeciwbakteryjnej i biozgodności  

3.4.1. Badania aktywności przeciwbakteryjnej 

Przeprowadzono ocenę aktywności antybakteryjnej dla stopu Ti31Mo  

oraz kompozytów Ti31Mo5HA, Ti31Mo5HA-Ag (Ta2O5 lub CeO2) względem szczepu bakterii 

Staphylococcus aureus  (ATCC 6538) [3].  

W porównaniu do mikrokrystalicznego tytanu na powierzchni kompozytów 

zawierających dodatki antybakteryjne, takie jak srebro czy tlenek ceru (IV) adhezja bakterii 

była znacząco mniejsza. Kompozyty Ti31Mo5HA1Ag i Ti31Mo5HA2CeO2 hamowały 

tworzenie biofilmu. Współczynnik redukcji (ang. reduction factor RF), który został odniesiony 

do liczby jednostek tworzących kolonie bakteryjne na mikrokrystalicznym tytanie, wynosił 

odpowiednio 97,5 oraz 98,9% (Tabela 3, Tabela 12 [3]). Wysoka aktywność przeciwbakteryjną 

tych kompozytów wobec S. aureus widoczna jest także na zdjęciach przedstawiających 

hodowle bakteryjne po 24 h inkubacji (Rysunek 11 [3]). 

Tabela 3, Aktywność antybakteryjna materiałów względem S. aurerus [3] 

materiał 
CFU/mL 

RF 
% Po 4 h 

inkubacji 
Po 20 h 

inkubacji 

Tytan mikrokrystaliczny (kontrolny) <1,0·103 2,0·105 - 

Ti31Mo <1,0·103 3,5·104 82,5 

Ti31Mo5HA <1,0·103 4,0·104 80,0 

Ti31Mo5HA1Ag <1,0·103 5,0·103 97,5 

Ti31Mo5HA2Ta2O5 <1,0·103 3,5·104 82,5 

Ti31Mo5HA2CeO2 <1,0·103 2,2·103 98,9 
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3.4.2. Badania biozgodności 

Zbadano intensywność wzrostu komórek kostnych na powierzchniach stopu Ti31Mo, 

Ti31Mo modyfikowanego powierzchniowo oraz  kompozytów Ti31Mo5HA, Ti31Mo5HA-Ag 

(Ta2O5 lub CeO2), Do badań in vitro wykorzystano linię komórkową Normalnych Ludzkich 

Osteoblastów (NHost, CC-2538) i Ludzkich Fibroblastów Więzadła Przyzębia (HPdLF, CC-

7049), które hodowano na badanych materiałach przez 24, 72 i 120 h [4],  

Topografia powierzchni i skład chemiczny biomateriału wpływały na intensywność 

wzrostu komórek kostnych, Komórki NHost i HPdLF wykazywały bardzo dobrą proliferację, 

kolonizację i wielowarstwowość, Po 72 h hodowli względna żywotność fibroblastów względem 

tytanu mikrokrystalicznego (ang, Relative Viability of the Cells RVC) dla wszystkich badanych 

materiałów była wyższa od 100%, Proliferacja osteoblastów dla kompozytów Ti31Mo5HA, 

Ti31Mo5HA-Ag (Ta2O5 lub CeO2) oraz stopu Ti31Mo modyfikowanego powierzchniowo po 

120 h hodowli była intensywniejsza lub zbliżona, tak jak w przypadku fibroblastów, do tytanu 

mikrokrystalicznego [Rysunek 8, Rysunek 9, 10 [4]), 

 

Rysunek 8, Wyniki testu MTS po 1, 3 i 4 dobach dotyczących żywotności komórek NHost (A) i HPdLF (B) 

dla stopu Ti31Mo (a), Ti31Mo po obróbce hydrotermalnej (b), kompozytu Ti31Mo5HA (c), Ti31Mo5HA1Ag (d), 

Ti31Mo5HA2CeO2 (e), Ti31Mo5HA2Ta2O5 (f), kontroli pozytywnej (PC) 
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5. Podsumowanie  

W ramach realizowanych badań wytworzono dwuskładnikowe stopy na bazie tytanu 

zawierające molibden (10-35 at, %), Określono wpływ składu chemicznego, metody 

wytwarzania oraz modyfikacji powierzchni wybranych stopów na ich właściwości, Zestawione 

wyniki badań pozwoliły na sformułowanie następujących wniosków:  

a. Głównymi parametrami kontrolującymi przemianę Ti(α)→Ti(β) w układach 

wytwarzanych metodami mechanicznej syntezy oraz metalurgii proszków są zawartość 

molibdenu oraz czas trwania procesu mechanicznej syntezy 

b. W otrzymanych stopach Ti-Mo wraz ze wzrostem zawartości molibdenu  

oraz temperatury spiekania wzrasta udział fazy Ti(β) 

c. W procesie indukcyjnego prasowania na gorąco otrzymano jednofazowe, lite stopy typu 

Ti(β) dla zawartości 23-31 at, % molibdenu z ultradrobnym ziarnem 

d. Zawartość molibdenu oraz porowatość stopów wpływają na wartości modułów Younga 

(najniższa wartość 55 GPa przy porowatości 29% dla stopu Ti31Mo) 

e. Metoda otrzymywania determinuje skład fazowy oraz porowatość otrzymanych 

materiałów, które wpływają na ich finalne właściwości mechaniczne i powierzchniowe  
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f. Modyfikacja składu chemicznego poprzez wprowadzenie do stopu Ti31Mo 

hydroksyapatytu oraz dodatków antybakteryjnych prowadzi do otrzymania materiałów 

wielofazowych, w których dominują fazy typu β 

g. Wprowadzenie hydroksyapatytu oraz dodatków antybakeryjnych powoduje obniżenie 

modułów Younga (najniższa wartość ok, 95 GPa dla kompozytów Ti31Mo5HA1Ag  

i Ti31Mo5HA2CeO2 przy porowatości ok, 4%) 

h. kompozyty Ti31Mo5HA1Ag i Ti31Mo5HA2CeO2 charakteryzują się znaczną 

aktywnością antybakteryjną  względem szczepu bakterii  S, aureus 

i. Modyfikacja powierzchni stopów powoduje wzrost odporności korozyjnej stopów;  

w przypadku stopu Ti31Mo bardziej efektywną poprawę uzyskuję się  

przez modyfikację składu chemicznego wprowadzając 5 wag, % hydroksypapatytu  

do objętości materiału  

j. Kompozyty Ti31Mo5HA, Ti31Mo5HA-Ag (Ta2O5 lub CeO2) oraz stop Ti31Mo  

po modyfikacji powierzchniowej wykazują lepszą lub zbliżoną cytokompatybilność 

względem tytanu mikrokrystalicznego dla osteoblastów (NHost)  

i fibroblastów (HPdLF) 
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