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5.1. Znaczenie badań materiałów stosowanych na urządzenia 
wszczepialne w medycynie i stomatologii i własne koncepcje 
badawcze 

 

W ostatnich latach sporym własnym zainteresowaniem Autora cieszy siĊ problematyka 

materiałów stosowanych w medycynie i stomatologii, w tym materiałów mikroszkieletowych i 
litych wytwarzanych z uĪyciem technologii przyrostowych [1] . U podstaw zainteresowania tą 
tematyką stoją nastĊpujące przesłankiμ 

➢ dynamiczne zwiĊkszenie ubytków pooperacyjnych oraz pozapalnych  narządów i tkanek 
wĞród bardzo licznej grupy ludnoĞci, 

➢ szerokie zapobieganie biologicznej i społecznej degradacji pacjentów, 
➢ starzenie siĊ populacji, co równoczeĞnie powoduje zwiĊkszenie liczby pacjentów, którzy 

wymagają czĊstszych interwencji chirurgicznych,  
➢ znaczna liczba  wypadków związanych z wykonywaniem pracy zawodowej,  
➢ zwiĊkszenie liczby wypadków sportowych, 
➢ zwiĊkszenie liczbywypadków komunikacyjnych, zwłaszcza wypadków drogowych.   

Z podanych powodów oraz ze wzglĊdu na róĪnego rodzaju schorzenia i choroby, w tym 
głównie choroby nowotworowe, a takĪe zapalenia, w celu ratowania Īycia, konieczne jest 
usuwanie róĪnych organów i ich czĊĞci, co dotyczy m.in. układu stomatognatycznego, 
kostnego, ale równieĪ wielu organów wewnĊtrznych. Konieczna jest wymiana lub uzupełnienie 
narządów lub tkanek, w celu zapobiegania biologicznej i społecznej degradacji pacjentów i 
przywracania im ich funkcji Īyciowych, normalnych lub akceptowalnie zbliĪonych do 
normalnych i naleĪy to do istotnych i kosztownych problemów współczesnej medycyny. W 
celu wymiany lub uzupełnienia narządów lub tkanek, w tym koĞci usuniĊtych w wyniku 
zabiegów operacyjnych w nastĊpstwie róĪnych schorzeĔ i wypadków, bardzo czĊsto stosowane 
są implanty, bĊdące wszczepialnymi urządzeniami usuwającymi róĪne dysfunkcje ludzkiego 
organizmu. Odbudowa odcinkowych ubytków kostnych, jak i uzupełnienia tkanek miĊkkich,  
w których kikuty m.in. kostne lub narządowe nie mają ze sobą kontaktu naleĪą do wyzwaĔ 
medycyny regeneracyjnej. Rozwój medycyny regeneracyjnej, jako stosunkowo nowego działu 
medycyny, którego celem jest leczenie za pomocą zastĊpowania komórek starych i chorych 
przez komórki młode, w tym metodami inĪynierii tkankowej oraz terapii komórkami lub 
regeneracji organizmu za pomocą terapii genowej, stwarza liczne nowe wyzwania m.in.  w 

zwalczaniu symptomów i skutków chorób, a nawet ich przyczyn. Z kolei inĪynieria tkankowa 
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jest interdyscyplinarną dziedziną, która stosuje zasady inĪynierii i nauk przyrodniczych w 

kierunku rozwoju substytutów biologicznych, przywracania, utrzymania lub poprawy funkcji 
tkanek lub całych narządów i polega na zrozumieniu zasad wzrostu tkanek i zastosowania tego 
do produkcji funkcjonalnej tkanki zastĊpczej do uĪytku klinicznego. InĪynieria tkankowa, jako 

dyscyplina nauk technicznych wykorzystująca wiedzĊ medyczną oraz metody inĪynierii 
materiałowej, zajmuje siĊ konstruowaniem i wytwarzaniem skafoldów, podtrzymujących 
rozwijające siĊ tkanki, manipulacjami komórkami somatycznymi i macierzystymi, 

wpływaniem na warunki wzrostu tkanek oraz ich strukturĊ oraz utrzymaniem sprzyjających 
temu wzrostowi warunków fizykochemicznych otoczenia, w celu wytwarzania funkcjonalnych 
zamienników uszkodzonych tkanek lub całych narządów. Jasno z tego wynika, Īe dokonania 
współczesnej implantologii zaleĪne są nie tylko od wiedzy i doĞwiadczenia lekarzy, lecz 
równieĪ obejmują zawansowane zagadnienia inĪynierskie, i to zarówno w zakresie 
projektowania inĪynierskiego, jak i inĪynierii materiałowej, nanotechnologii i technologii 

procesów materiałowych. Najbardziej awangardowe trendy dotyczą oferowania 
spersonalizowanych wyrobów medycznych wytwarzanych według indywidualnych cech 
anatomicznych pacjenta, w tym implantów i implanto-skafoldów według oryginalnej autorskiej 

koncepcji, w celu rekonstrukcji koĞci, m.in nóg i rąk i w rejonie twarzoczaszki, układu 
zĊbowego, jak równieĪ skóry i innych tkanek miĊkkich, a takĪe przełyku i naczyĔ 
krwionoĞnych. 

Jak we wszystkich innych przypadkach w inĪynierii materiałowej i nauce o materiałach, w 
celu zaspokojenia funkcji uĪytkowych produktów konieczne jest zaprojektowanie i 
zastosowanie materiałów inĪynierskich, które poddane odpowiednim procesom 
technologicznym kształtowania postaci geometrycznej, a szczególnie struktury, zapewnią 
odpowiednie własnoĞci fizykochemiczne materiału. Naprzeciw tym oczekiwaniom wychodzi 
koncepcja opracowania, wytworzenia, zbadania i opisania nowoopracowanych 

biomimetycznych spiekanych laserowo materiałów inĪynierskich, które znajdują zastosowanie 
w leczeniu skutków opisanych uprzednio schorzeĔ. MoĪliwe i celowe jest wytworzenie 
wielowarstwowych kompozytowych materiałów biologiczno-inĪynierskich o klinicznej 
gotowoĞci, po czĊĞci sztucznych, z wykorzystaniem selektywnego spiekania laserowego dla 
wytworzenia mikroporowatych sztywnych szkieletów z tytanu oraz/lub magnezu i ich stopów, 
a po czĊĞci biologicznych złoĪonych z Īywych komórek zapełniających odpowiednio 
przygotowane mikropory w wymienionych materiałach mikroporowatych m.in. w wyniku 
obróbki powierzchniowej w celu wytworzenia bioaktywnych pokryć wewnątrz mikroporów 
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metodami nanoszenia warstw atomowych i zanurzeniową zol-Īel. Aspekty poznawcze dotyczą 
rozpoznania zjawisk i mechanizmów związanych z wytwarzaniem tak rozumianego aktywnego 
biologicznie mikroporowatego materiału kompozytowego biologiczno-inĪynierskiego oraz 
zjawisk i mechanizmów powierzchniowych zachodzących pomiĊdzy poszczególnymi 
warstwami tego unikatowego materiału oraz ich wpływu na procesy wytwarzania i to zarówno 
w czĊĞci inĪynierskiej, na której są hodowane komórki, jak i biologicznej oraz na zachowania 
poszczególnych warstw i stref połączenia miĊdzy nimi w czasie wytwarzania materiału, oraz 
przygotowania i trwania terapii, jak równieĪ na strukturĊ i własnoĞci mechaniczne i uĪytkowe 
tych materiałów. PodjĊcie problemu naukowego zasadzającego siĊ na synergicznym 
wykorzystaniu dotychczasowych osiągniĊć inĪynierii materiałowej i inĪynierii wytwarzania, w 
zakresie projektowania i wytwarzania protez, implantów i implanto-skafoldów z róĪnych 
porowatych wysokowytrzymałych materiałów inĪynierskich, chirurgii i medycyny 
regeneracyjnej w zakresie protezowania/implantowania w leczeniu chorób cywilizacyjnych 
dotykających sporą czĊĞć społeczeĔstwa i ich skutków, oraz inĪynierii tkankowej w zakresie 
doboru materiałów i technologii wytwarzania implanto-skafoldów i skafoldów oraz 
kompozytów biologiczno-inĪynierskich, umoĪliwiających wrastanie Īywych komórek oraz 
zbadaniu, poznaniu i opisie ich struktury i własnoĞci nowo opracowanych materiałów.       
SpoĞród dwóch moĪliwych rozwiązaĔ, wymaganych w warunkach terapeutycznych, ze 
wzglĊdu na charakter pracy, a zwłaszcza obciąĪenia mechaniczne po wszczepieniu w organizm 
ludzki, czyli sztywnych i elastycznych, omówione bĊdą kompozyty sztywne. RozwaĪono 
warianty koncepcji strukturalnych badanych hybrydowych aktywnych biologicznie 

mikroporowatych sztywnych materiałów biologiczno-inĪynierskich, które mogą stanowić 
czĊĞć mikroporowatą oryginalnych implanto-skafoldów, wykorzystana zostanie oryginalna 
technologia hybrydowa, złoĪona z selektywnego spiekania laserowego SLS mikroporowatego 
szkieletu oraz obróbki powierzchniowej np. metodą nanoszenia warstw atomowych ALD i 

zanurzeniową zol-Īel wnĊtrza porów w celu naniesienia powłok sprzyjających wrastaniu i 
proliferacji Īywych komórek. Ogólne kryteria doboru materiałów na skafoldy i implanto-

skafoldy dotyczą rodzaju materiału i jego struktury, zdolnoĞci do osteokondukcji, 
wytrzymałoĞci mechanicznej, łatwoĞci wytwarzania oraz manipulowania w zastosowaniu 
klinicznym. Wszczepy wytworzone w ten sposób na stałe pozostają w organizmie i nie 
wymagają reoperacji, natomiast w strefie połączenia z kikutami kostnymi zawierają strefĊ 
porowatą obrobioną powierzchniowo wewnątrz porów, umoĪliwiającą przerastanie Īywymi 
komórkami. Wszczep traci choć po czĊĞci swój sztuczny charakter. To bez wątpienia Ğwiadczy 
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o oryginalnoĞci i pionierskim podejĞciu. Wymienione materiały, nad którymi Autor stale 
prowadzi intensywne badania, naleĪą do grupy najbardziej awangardowych, jak do tej pory 
stosunkowo mało poznanych, lecz niezwykle obiecujących, materiałów biologiczno-

inĪynierskich. DalekosiĊĪnym celem podjĊtego działania jest opracowanie nowej pionierskiej 
generacji materiałów biologiczno-inĪynierskich. W niniejszym opracowaniu zaprezentowano 

wyniki dotychczasowych studiów i badaĔ własnych, pochodzace z wczeĞniej opublikowanych 
oryginalnych prac własnych wykonanych przez Autora z Zespołem Współwykonawców  [1-7].  

 

5.2. Wieloaspektowa analiza bibliograficzna synergii metod nauk  

technicznych oraz biologicznych i medycznych w odniesieniu do 

materiałów i technologii stosowanych na urządzenia wszczepialne 

 

      Wobec braku doniesieĔ literaturowych dotyczących łącznej analizy problematyki, poza 

własnymi pracami w dalszej czĊĞci opisu przeanalizowano odrĊbnie zagadnienia dotyczące 

aktywnych biologicznie struktur komórkowych i podłoĪa o osnowie z kompozytowych 

materiałów inĪynierskich w zastosowaniu na skafoldy i nowo opracowane implanto-skafoldy. 

Rozwój medycyny regeneracyjnej, której technicznych aspektów dotyczy omawiana 

problematyka,  po raz pierwszy wzmiankowanej w 1992 roku [8], jako stosunkowo nowego 

działu medycyny, którego celem jest leczenie za pomocą zastĊpowania komórek starych i 

chorych przez komórki młode, w tym metodami inĪynierii tkankowej oraz terapii komórkami 

lub regeneracji organizmu za pomocą terapii genowej, stwarza liczne nowe wyzwania m.in. w 

zwalczaniu symptomów i skutków chorób, a nawet ich  przyczyn [9-12]. Z kolei inĪynieria 

tkankowa jest interdyscyplinarną dziedziną, która stosuje zasady inĪynierii i nauk 

przyrodniczych w kierunku rozwoju substytutów biologicznych, przywracania, utrzymania lub 

poprawy funkcji tkanek lub całych narządów [13,14] i polega na zrozumieniu zasad wzrostu 

tkanek i zastosowania tego do produkcji funkcjonalnej tkanki zastĊpczej do uĪytku  

klinicznego [15]. InĪynieria tkankowa, wprowadzona w ńλ85 roku [16],  jako dyscyplina nauk 

technicznych wykorzystuje wiedzĊ medyczną oraz metody inĪynierii materiałowej, w celu 

rozwoju materiałów biologicznych mogących przywrócić, utrzymać bądĨ usprawnić funkcje 

poszczególnych uszkodzonych tkanek lub narządów [13] oraz wytwarzania ich funkcjonalnych 

zamienników [17,18]. InĪynieria tkankowa stanowi techniczne wspomaganie medycyny 

regeneracyjnej, umoĪliwiając wykorzystanie osiągniĊć nauk przyrodniczych oraz 
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nowoczesnych technologii. Aktualne sposoby wymiany narządów i tkanek, głównie 

wykorzystują autografy, alloprzeszczepy lub urządzenia metalowe lub wykonane z innych 

materiałów inĪynierskich [19]. Wszczepialne urządzenia biomedyczne obejmują liczne 

rozwiązania dotyczące usuwania róĪnych dysfunkcji ludzkiego organizmu i są obecnie łącznie 

uwaĪane za medyczne implanty bioniczne, gdzie jako bionikĊ rozumie siĊ wytwarzanie i 

badanie systemów biologicznych, w celu opracowania i wdroĪenia sztucznych systemów 

inĪynierskich, które mogą odtwarzać utracone funkcje systemów biologicznych [20]. 

Stosowanie terapii opartych na Īywych komórkach w medycynie, jest stosunkowo nową 

koncepcją, gdyĪ pierwszego udanego przeszczepu allogenicznego ludzkich krwiotwórczych 

komórek macierzystych dokonano dopiero w ńλ68 roku [21], póĨniej komórki zastosowano do 

innych zastosowaĔ terapeutycznych [22,23] i intensywnie rozwiniĊto w latach 

dziewiĊćdziesiątych XX wieku [24], m.in. na implanty skóry i tkanki chrzĊstnej. Do strategii 

terapeutycznych naleĪy bezpoĞrednie przeszczepienie poĪądanego typu komórek, pobranych 

metodą biopsji lub pochodzących z hodowli komórek macierzystych, zarówno w systemie 

autologicznym jak i allogenicznym. Przegląd aktualnej sytuacji wskazuje na róĪnorodnoĞć 

obecnie dostĊpnych metod terapeutycznych opartych na komórkach, bĊdących w fazie badaĔ 

klinicznych [25], a globalny rynek terapii opartych na komórkach obejmuje przychody ponad 

miliarda dolarów USD rocznie [26]. W terapiach opartych na komórkach muszą być 

uwzglĊdniane rygorystyczne wymagania dotyczące bezpieczeĔstwa, w związku ze 

stosowaniem surowców pochodzenia zwierzĊcego zagraĪających przeniesieniem do biorcy 

patogenu lub powikłaĔ immunologicznych [27] oraz z koniecznoĞcią oczyszczania 

poprodukcyjnego [28]. Z wyjątkiem mezenchymalnych komórek macierzystych MSCs, 

wytwarzania wiĊkszoĞci istotnych terapeutycznie typów komórek nie opanowano jeszcze w 

zadowalającej technologicznie skali, choć wyniki uzyskane dotychczas są obiecujące. PostĊp w 

tym zakresie notowany od 2004 roku, wymaga rozwoju i optymalizacji zautomatyzowanych 

procesów, o zwiĊkszonej wydajnoĞci i z kontrolowaną jakoĞcią i opracowanymi standardami 

referencyjnymi [29-32]. W przeciwieĔstwie do czystych terapii, w których komórki 

macierzyste są wstrzykiwane bezpoĞrednio do krąĪenia obwodowego lub lokowane w 

konkretnych tkankach, w licznych przypadkach klinicznych konieczne jest wykorzystanie 

noĞników komórek macierzystych do ich transportu, a zwłaszcza skafoldów do 

trójwymiarowego pogrupowania ich w okreĞlonym miejscu organizmu, a badania takie są 

ustawicznie rozwijane [33-42]. NaleĪy zauwaĪyć, Īe pojĊcie skafoldów jest dosyć pojemne, bo 
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moĪe dotyczyć zmodyfikowanej macierzy zewnątrzkomórkowej, ale takĪe sztywnych 

mikroporowatych materiałów w które mogą wrastać osteoblasty, a takĪe mikroporowatych mat 

z nanowłókien polimerowych, w które wrastają Īywe komórki i mogą być stosowane jak 

swoiste plastry, do leczenia np. oparzeĔ lub rekonstrukcji duĪych płatów skóry [43]. W 

ostatnich publikacjach [1-3] zwrócono takĪe uwagĊ na celowoĞć i potrzebĊ rozwoju tych metod 

terapeutycznych w odniesieniu do układu stomatognatycznego. Wymagana jest mikroskopowa, 

porowata struktura skafoldów, umoĪliwiająca dyfuzjĊ substancji odĪywczych i produktów 

przemian materii przez nie. Skafoldy muszą wykazywać odpowiednie własnoĞci mechaniczne, 

umoĪliwiać przyleganie komórek i ułatwiać ich rozwój w celu ukształtowania trójwymiarowej 

struktury tkankowej, w warunkach symulujących naturalne mikroĞrodowisko [41,44], 

zapewniać mechaniczne utrzymanie Īywych komórek w trójwymiarowej strukturze oraz 

właĞciwe Ğrodowisko dla ich rozwoju. Do zadaĔ skafoldów, w tym takĪe kostnych, naleĪy 

bowiem umoĪliwienie zarówno przylegania, jak i migracji komórek oraz zapewnienie 

niezbĊdnych warunków ich wzrostu poprzez wzrastanie nowych naczyĔ krwionoĞnych [45-48].  

        We własnych pracach są opracowywane nowe wszczepialne urządzenia nazwane 

implanto-skafoldami, w których jedną z zasadniczych czĊĞci są skafoldy, a drugą nierozłącznie 

z nią połączony lity rdzeĔ i oba te aspekty mają zasadnicze znaczenie dla powodzenia 

przedsiĊwziĊcia. Od niedawna porowate metale są stosowane w operacjach ortopedycznych, 

aby zastąpić uszkodzone koĞci, a porowate skafoldy są  geometrycznie podobne do naturalnych 

twardych tkanek, które składają siĊ ze szkieletu przenikniĊtego przez wzajemnie połączone 

pory [49], a zatem metale lite są nieodpowiednie, poniewaĪ są z natury nieprzepuszczalne i 

uniemoĪliwiają Īywym komórkom adhezjĊ i proliferacjĊ. Materiały porowate, głównie metale, 

są wszczepiane w celu naprawy uszkodzonych koĞci o krytycznym rozmiarze i w wiĊkszoĞci 

przypadków słuĪą jako urządzenia noĞne [50]. WaĪne jest, aby implant posiadał własnoĞci 

podobne do koĞci przyjmującej i tkanki otaczającej [51]. Porowata struktura zapewnia 

odpowiednią przestrzeĔ do transportu składników odĪywczych i do wzrostu Īywych komórek 

[52,53]. Moduł sprĊĪystoĞci koĞci znacznie mniejszy niĪ w przypadku metali nieszlachetnych 

jest uwaĪany za jeden z najistotniejszych problemów w konstrukcji implantów, poniewaĪ w 

wyniku tego ekranowanie naprĊĪeĔ czĊsto prowadziłoby do uszkodzeĔ implantów. Metale 

porowate mogą powielać własnoĞci koĞci, jeĞli ich struktury zostaną zaprojektowane cyfrowo i 

bĊdą wytwarzane przy uĪyciu zaawansowanych technologii produkcyjnych [53].  KoĞć, 

pomimo swej anizotropowoĞci [54], jest zastĊpowana przez porowate materiały inĪynierskie o 



Open Access Library 

Annal VII • 2Ńń7 • Issue 3 

 

 

66 Lwów, Ukraina, 28 listopada 2017 roku 

przybliĪonej sztywnoĞci, czyniąc je skutecznymi do przenoszenia obciąĪenia i złagodzenia 

efektu ekranowania naprĊĪeĔ oraz do regeneracji tkanki kostnej w uszkodzonym miejscu [50]. 

Wymagane są zatemμ (ń) biokompatybilnoĞćś (2) odpowiednia powierzchnia do adhezji, 

proliferacji i róĪnicowania komórekś (3) bardzo porowata struktura o sieci porów otwartych dla 

wrastania komórek oraz przenoszenia składników odĪywczych i odpadów metabolicznychś (4) 

własnoĞci mechaniczne dostosowane do wymagaĔ otaczających tkanek w celu zmniejszenia 

lub wyeliminowania nadmiernych naprĊĪeĔ i spełniające anatomiczne wymagania w celu 

unikniĊcia uszkodzenia mechanicznego [55-59]. Kluczowe cechy do projektowania 

porowatych implantów metalowych obejmują staranny dobór porowatoĞci, wielkoĞci porów i 

wzajemnych połączeĔ miĊdzy porami, mające na celu osiągniĊcie zadowalających wyników 

klinicznych. Te cechy konstrukcyjne mają głĊboki wpływ na własnoĞci mechaniczne i 

biologiczne działanie skafoldów (88). Regeneracja koĞci w implantach porowatych in vivo 

obejmuje rekrutacjĊ i penetracjĊ komórek z otaczającej tkanki kostnej i unaczynienie [60]. 

WyĪsza porowatoĞć moĪe ułatwić te procesy i umoĪliwić wrastanie koĞci [61,62]. Wpływ 

wielkoĞci porów na wrastanie komórek, np. koĞci jest jednak ciągle kontrowersyjny [50,63]. 

Rozmiary porów sztucznie wytworzonych skafoldów powinny być dostosowane do 

okreĞlonego typu komórki. Powinny być małe, gdyĪ zapewniają wówczas wiĊcej miejsca na 

wrastanie komórek, np. tkanki kostnej [50], lecz nie na tyle małe, by nie doszło do zasklepienia 

porów w skafoldzie [41]. Powinny być jednak na tyle duĪe, aby zapobiegać skrzepom krwi 

[64], umoĪliwiać migracjĊ komórek i zapewniać warunki do wypełniania porów skafoldu przez 

rekonstruowane komórki, gwarantując neowaskularyzacjĊ [65]. Z tego wzglĊdu górna 

sugerowana granica wynosi 4ŃŃ µm (ńŃ8), gdyĪ dalsze jej zwiĊkszanie nie ma juĪ korzystnego 

wpływu. Stwierdzono jednak, Īe w przypadku porów o rozmiarach 6ŃŃ-λŃŃ µm wrastanie 

komórek koĞci jest wiĊksze, niĪ w przypadku porów  o rozmiarach 3ŃŃ µm [50]. 

PrzepuszczalnoĞć porowatej struktury skafoldu zapewnia transport komórek, składników 

odĪywczych i czynników wzrostu w wyniku przepływu krwi, a gradient ciĞnienia krwi jest 

zaleĪny od  rozmiarów porów i wywiera równieĪ wpływ na waskulatyzacjĊ i przyspiesza 

proces osteointegracji [50], chociaĪ wymaga to dalszych badaĔ. UwaĪa siĊ, Īe optymalny 

rozmiar porów dla wrastania komórek, a zwłaszcza zmineralizowanego wrastania koĞci wynosi 

100-4ŃŃ µm [50]. Pomimo, Īe kształt i wielkoĞć porów moĪna regulować zmieniając warunki 

nawet tradycyjnych procesów wytwórczych np. odlewania lub metalurgii proszków, jednakĪe 

moĪna uzyskać wówczas jedynie losowo zorganizowaną porowatą strukturĊ i to na ogół nie 



Prof. Leszek A. DobrzaĔski M Dr hc   
Honorowy Profesor Politechniki Lwowskiej 

 

 

5.Koncepcja biologiczno-inĪynierskich materiałów do aplikacji medycznych i stomatologicznych     67 

otwartą w pełni lub wcale [66]. W celu wytwarzania porowatych skafoldów, a takĪe innych 

implantów medycznych, w tym stomatologicznych, najczĊĞciej stosowane są technologie 

addytywne w połaczeniu z uprzednim komputerowym wspomaganiem projektowania/ 

wytwarzania CAD/CAM, jako wysoce konkurencyjne w stosunku do tradycyjnych metod 

wytwarzania, takich jak odlewanie lub skrawanie [67-72]. SpoĞród najczĊĞciej stosowanych 

technologii przyrostowych, do wytwarzania skafoldów, w implantologii i protetyce 

stomatologicznej zastosowanie znalazły topienie wiązką elektronów (źBM) [70,73-77], a takĪe 

druk trójwymiarowy do wytwarzania modeli poĞrednich, chociaĪ najwiĊksze moĪliwoĞci daje 

selektywne spiekanie/stapianie laserowe (SLS/SLM) i jego odmiany technologiczne [68,70,78-

87].  

      Dobór odpowiedniego materiału do badaĔ, w połączeniu z optymalizacją warunków 

technologicznych wytwarzania porowatych skafoldów oraz implanto-skafoldów, wymaga 

równieĪ szczegółowych studiów literaturowych. Regeneracja w stanie naturalnym wymusza 

usuwanie sztucznych skafoldów [89-91], w tym porowatych, zarówno polimerowych  [48,92], 

pomimo wątpliwoĞci ze stopów Mg-Ca [93], jak i z materiałów kompozytowych [94-96], a 

takĪe alternatywnie oddzielenie zbytecznych fragmentów produktów opartych na komórkach 

po zakoĔczeniu terapii wykonanej z ich uĪyciem [1-3,43]. Skafoldy trzeciej generacji [97,98] 

mogą być podawane z lekami [99-100] oraz czynnikami wzrostu i transkrypcyjnymi 

[92,101,102]. Na skafoldy nie biodegradowalne opracowano bardzo wiele materiałów 

inĪynierskich. Materiały metalowe stanowią jedną z najliczniejszych grup materiałów 

inĪynierskich stosowanych do tego celu i naleĪą do nich m.in. tytan, tantal, niob i ich stopy, a 

w stomatologii takĪe stopy na osnowie kobaltu oraz stopy metali szlachetnych, do których 

m.in. zastosowano technologie SLS/SLM [103,104], niezaleĪnie od stali odpornych na korozjĊ 

czĊsto dotychczas stosowanych. Do produkcji złoĪonych struktur porowatych i komórkowych 

ze stali austenitycznych odpornych na korozjĊ z powodzeniem wykorzystano technologiĊ 

SLS/SLM [66]. Jednym z głównych składników stali austenitycznych odpornych na korozjĊ 

moĪliwych do zastosowania do celów medycznych jest nikiel, obecnie uznawany za jeden z 

najbardziej powszechnych alergenów [105], na które uczulonych jest ń7% dorosłych [106] i 

8% dzieci [107], łącznie w Unii źuropejskiej ok. 5Ń-6Ń milionów ludzi. Oprócz wielu schorzeĔ 

[108,109] pierwiastek ten jest przyczyną odrzucania implantów zarówno ortopedycznych 

[110], jak i stomatologicznych [111] i z tego powodu wydano DyrektywĊ λ4/27/Wź [112] 

zakazującą stosowania niklu i materiałów z jego udziałem, obowiązującą w Polsce od 2ŃŃ4 
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roku w odniesieniu do celów protetycznych i implantologicznych [113,114]. Stopy na osnowie 

Co: Co-Cr-Mo, Co-Cr-W oraz Co-Cr-W-Mo odlewnicze, do obróbki plastycznej lub 

wytwarzane metodami metalurgii proszków, do których z powodzeniem zastosowano 

technologiĊ selektywnego spiekania/przetapiuania laserowego SLS/SLM [103,104,115-122], 

moĪna traktować jako podstawowe klasyczne materiały na stomatologiczne uzupełnienia 

protetyczne [123-129], pomimo ich znacznej gĊstoĞci, co uznawane jest coraz czĊĞciej za 

przeciwwskazanie ich aplikacji do tych celów. RoĞnie zatem zainteresowanie metalami lekkimi 

i ich stopami. Ti i jego stopy naleĪą do materiałów inĪynierskich, które w szczególny sposób 

nadają siĊ do wykorzystania w technologiach przyrostowych, np. do selektywnego spiekania 

laserowego [1-3,43,130-7145]. Na skafoldy nie biodegradowalne moze być stosowany Ti 

porowaty [146], w tym po obróbce powierzchni porów [147], stosowane głównie ze wzglĊdu 

na relatywnie wysoką wytrzymałoĞć na Ğciskanie oraz trwałoĞć zmĊczeniową [48,148]. 

Udowodniono, Īe struktury porowatego Ti6Al4V takĪe są skuteczne we wspomaganiu wzrostu 

komórek i wzrostu tkanki kostnej [149-153]. Ti i jego stopy z Al, Nb i Ta oraz stopy Ti z Al, V 

i Nb, dobrze tolerowane przez organizm ludzki są materiałami metalowymi coraz czĊĞciej 

obecnie stosowanymi na protezy stawów i róĪnorodne implanty, w tym druty Ğródszpikowe 

oraz na uzupełnienia protetyczne i implanty stomatologiczne [154-164]. W zastosowaniu na 

korony stomatologiczne wykazują jednak znaczącą wadĊ, polegającą na reakcjach porcelany z 

tlenkiem tytanu, powodującym zasinienie i pociemnienie barwy, co ze wzglĊdów estetycznych 

praktycznie eliminuje takie uzupełnienie protetyczne, lecz nie wyklucza w zastosowaniu na 

czĊĞć korzeniową implantu [165]. Materiały na osnowie Ti nie powodują odczynów 

alergicznych i są odporne na korozjĊ, wykazują duĪą wytrzymałoĞć i twardoĞć, a takĪe 

przewodnictwo cieplne kilkakrotnie mniejsze niĪ tradycyjne materiały protetyczne [166]. 

Wprowadzenie pierwiastków stopowych moĪe polepszyć biozgodnoĞć, zwłaszcza 

trombokompatybilnoĞć Ti [167]. W niektórych publikacjach [168-176] pojawiły siĊ natomiast 

zdawkowe informacje o toksycznym oddziaływaniu V jako pierwiastka stopowego w stopie 

Ti6Al4V, poniewaĪ stwierdzono, Īe V mógłby być uznany za czynnik potencjalnie toksyczny 

[177,178], co ma jednak miejsce jedynie w przypadku znacznego stĊĪenia V w organizmie, 

wobec rozwoju jego niepoĪądanej odpowiedzi immunologicznej, gdy uwalniane jony V 

migrują z powierzchni materiału do tkanki miĊkkiej, wiąĪąc siĊ z białkiem [179,180]. Niektóre 

badania na komórkach sugerują, Īe Ti6Al4V wykazuje duĪą cytotoksycznoĞć [149,153,181], a 

takĪe istnieją doniesienia, Īe V moĪe powodować sterylne ropnie, a Al moĪe powodować 
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bliznowacenie, podczas gdy Ti, Zr, Nb i Ta wykazują dobrą biokompatybilnoĞć [182].W 

niektórych publikacjach pojawił siĊ pogląd, Īe ryzyko związane z niekorzystnym 

oddziaływaniem stopów Ti, moĪna ograniczyć przez zastąpienie V, jak np. w stopie Ti6Al4V, 

przez Nb, np. w stopie Ti6Al7Nb, który miałby wykazywać lepsze własnoĞci, np. odpornoĞć na 

korozjĊ i biodostĊpnoĞć [176,183-188]. Przez bezpoĞrednie porównanie w takich samych 

warunkach wykazano jednak, Īe róĪnice pomiĊdzy Nb a V w stopach Ti nie są zbyt znaczące 

[176], a nawet Īe stop Ti6Al4V wykazuje lepsze własnoĞci niĪ stop Ti6Al7Nb [176,189-191], 

jak trombokompatybilnoĞć, wiĊksze antybakteryjne działanie i odpornoĞć na kolonizacjĊ 

bakterii Gram-dodatnich, chociaĪ gorszą w przypadku kolonizacji bakterii żram-ujemnych 

[176]. Stosowane są jednak z powodzeniem inne stopy o wiĊkszym stĊĪeniu Nb, np. 

Ti24Nb4Zr8Sn, w tym wytwarzane metodą selektywnego topienia laserowego SLM, o module 

sprĊĪystoĞci lepiej dopasowanym do koĞci, niĪ stop Ti6Al4V, co zapobiega resorpcji koĞci, i 

nie powoduje rozluĨnienia implantu w trakcie jego uĪywania [192]. Choć porowaty Ti6Al4V 

był szeroko badany, potencjalne uwalnianie toksycznych jonów prowadziło do poszukiwania 

stopów alternatywnych Ti, w tym m.in. Ti24Nb4Zr8Sn, Ti7.5Mo i Ti4ŃNb, o porównywalnych 

własnoĞciach mechanicznych z ich odpowiednikami wytwarzanymi tradycyjnie [192-195]. Na 

skafoldy nie biodegradowalne moĪe takĪe być stosowany Mg i jego stopy [196]. Z wyjątkiem 

kilku badaĔ, zastosowanie Mg jako biomateriału nie zyskało popularnoĞci aĪ do koĔca lat 

dziewiĊćdziesiątych XX wieku, poniewaĪ ten czysty metal nie moĪe zapewnić odpowiednich 

własnoĞci mechanicznych ani odpornoĞci na korozjĊ w zastosowaniach ortopedycznych 

[197,198]. Od tego czasu roĞnie jednak wykładniczo [199], dziĊki istotnym usprawnieniom w 

produkcji Mg [199] oraz  opracowywanym róĪnym technikom, w tym zastosowaniem stopów 

Mg, obróbki powierzchni podłoĪa lub technologiom pokrywania [200-202]. Ogólnie rzecz 

biorąc, stopy te zawierają Al lub pierwiastki ziem rzadkich (Rźź) [203-205], chociaĪ sa 

doniesienia o badaniach nad dodatkami  nietoksycznych pierwiastków, takich jak Ca, Mn, Zn i 

Zr, a nawet Li, Cd, Sn, Sr, Si, Ag i  Bi [199]. Al jest powszechnym dodatkiem do stopów Mg, 

poniewaĪ ogólnie przyjmuje siĊ, Īe poprawia  zarówno wytrzymałoĞć, jak i odpornoĞć na 

korozjĊ stopów Mg [197], chociaĪ Al jest wskazywane w wielu stanach patologicznych u 

człowieka [206-209]. Dodatki pierwiastków ziem rzadkich (Rźź) są wykorzystywane do 

zwiĊkszenia wytrzymałoĞci, plastycznoĞci, odpornoĞci na Ğcieranie stopów Mg i ich 

odpornoĞci na korozjĊ [204] w Ğrodowiskach o wysokiej zawartoĞci chlorków w związku z 

powstawaniem warstwy pasywacyjnej bogatej w tlen [210,211]. Nie jest jednak znany wpływ 
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tych pierwiastków na układy fizjologiczne (26Ń), chociaĪ stwierdzono, Īe mają one zarówno 

własnoĞci antyrakotwórcze, jak i antykoagulacyjne [212], a zastosowane jako stenty 

naczyniowe bez skutków ubocznych [213], jak równieĪ oprócz La i Ce nie wpływają na 

cytotoksycznoĞć i wywierają pozytywny wpływ na ĪywotnoĞć komórkową [214], pomimo Īe 

stwierdzono równieĪ wrĊcz odwrotnie, Īe co najmniej niektóre Rźź są wysoce toksyczne. 

214,215]. WartoĞć wykonanych badaĔ w tym zakresie moĪe być ograniczona, gdyby okazało 

siĊ, Īe te pierwiastki te są zbyt toksyczne w zastosowaniu na biomateriały [198] i wymaga to 

dalszych systematycznych badaĔ. Magnez syntetyzowany przez selektywne topienie laserowe 

SLM ĞciĞle dostosowany jest do ludzkiej koĞci. Technologia ta została wykorzystana do 

produkcji złoĪonych struktur porowatych / komórkowych ze stopów magnezu [(192,217-220], 

chociaĪ wyniki tych badaĔ na ogół nie są dostĊpne w otwartej literaturze [88]. Stop Mg2Mn 

selektywnie topiony laserowo SLM jest predysponowany do zastosowania na implanty kostne 

[88]. Zastosowanie Mn jako składnika stopów Mg polega na poprawie odpornoĞci na korozjĊ, 

moĪe zwiĊkszyć plastycznoĞć stopów Mg [204,221]. Zn polepsza wytrzymałoĞć stopów Mg 

[221,222] i ich odpornoĞc korozyjną [223],  jednakĪe  stwierdzono jego wpływ na zwiĊkszenie 

cytotoksycznoĞci  [224,225]. Magnez i jego stopy mają duĪy potencjał do zastosowaĔ 

ortopedycznych, poniewaĪ okazały siĊ być w pełni bioresorbowane, mają własnoĞci 

mechaniczne dopasowane do koĞci i nie powodują odpowiedzi zapalnej, są osteoprzewodzące, 

sprzyjają wzrostowi koĞci i odgrywają pozytywną rolĊ w przyłączeniu komórek [226]. 

Zastosowanie biomateriałów z Mg znacznie zwiĊksza zagroĪenie hipermagnesemią i 

prawdopodobieĔstwo wystąpienia nadmiaru składowanego i krąĪącego Mg [199]. Analiza 

korozji i monitorowanie stĊĪenia Mg w surowicy muszą być waĪnym aspektem oceny 

biomateriałów opartych na Mg  [199]. Ze wzglĊdu na wpływ róĪnych czynników, takich jak 

pH, stĊĪenie i rodzaje jonów, adsorpcja białek na implantach ortopedycznych, biochemiczna 

aktywnoĞć otaczających tkanek w obecnoĞci płynów ustrojowych [227,228] konieczne są 

dalsze badania dotyczące zastosowaĔ biomedycznych Mg, co stanowi obecnie przedmiot 

zainteresowania Autora i wykonywanych przez niego badaĔ. 

      Celem badaĔ Autora jest opracowanie sztywnych hybrydowych i wielowarstwowych 

materiałów kompozytowych biologiczno-inĪynierskich, złoĪonych nie tylko z aktywnych 

biologicznie struktur komórkowych, lecz równieĪ z podłoĪa o osnowie z materiałów 

inĪynierskich, o optymalnie dobranym rodzaju, składzie chemicznym oraz strukturze 

nanometrycznej, spełniających funkcjĊ noĞnika, a w istocie skafoldu dla struktur 
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biologicznych, od którego wymaga siĊ odpowiedniego zestawu własnoĞci mechanicznych i 

sztywnoĞci, umoĪliwiających aplikacjĊ w warunkach terapeutycznych, jak równieĪ własnoĞci 

fizyczno-chemicznych, umoĪliwiających pełną kontrolĊ zachowania siĊ całego materiału 

kompozytowego biologiczno-inĪynierskiego po osiągniĊciu celów terapeutycznych 

zdefiniowanych poprzez przesłanki medyczne, konieczne jest szczegółowe rozpatrzenie 

aspektów materiałowych i technologicznych. Pionierskie autorskie rozwiązania wynikające z 

synergii metod inĪynierii tkankowej oraz inĪynierii materiałowej, wymagają wykorzystania na 

podłoĪe porowatych i wysokowytrzymałych niedegradowalnych materiałów kompozytowych o 

osnowie z tytanu oraz magnezu i ich stopów, a bardzo korzystne jest zastosowanie technologii 

wytwarzania przyrostowego metodą selektywnego spiekania laserowego SLS. Selektywne 

spiekanie laserowe SLS, przypominające trójwymiarowe drukowanie, jest techniką 

powszechnie stosowaną do wytwarzania przyrostowego z materiałów metalowych i 

ceramicznych [4,165,229-232] i została uĪyta takĪe do przygotowania skafoldów, [233] z 

polimerów i kompozytów biodegradowalnych [234-238]. We wczeĞniejszych pracach 

własnych przedstawiono bardzo obszernie stan wiedzy w zakresie materiałów i technologii 

wytwarzania skafoldów oraz opis koncepcji synergicznego wykorzystania do tego celu 

dotychczasowych osiągniĊć chirurgii i medycyny regeneracyjnej w zakresie 

protezowania/implantowania w leczeniu chorób cywilizacyjnych i ich skutków, inĪynierii 

wytwarzania i inĪynierii materiałowej w zakresie projektowania i wytwarzania 

protez/implantów z róĪnych materiałów inĪynierskich oraz inĪynierii tkankowej w zakresie 

doboru materiałów i technologii wytwarzania skafoldów [239-246]. MoĪliwe jest 

wykorzystanie róĪnych wysokospecjalizowanych technologii, wobec wyników 

dotychczasowych prac własnych w tym zakresie [134-138,165,247-259]. Liczące siĊ badania 

w zakresie doboru materiałów na skafoldy tkankowe są wykonywane równieĪ w innych 

oĞrodkach naukowych w Polsce [260-(267]. 

5.3.Wyniki badań własnych struktury i własnoĞci mikroporowatych 
szkieletów z tytanu i ze stopu Ti6AlV4 selektywnie spiekanych 

laserowo 

      Zaprezentowane badania [1-7] dotyczą opracowania nowej generacji  oryginalnych 

hybrydowych mikroporowatych wysokowytrzymałych materiałów inĪynierskich, 

zapewniających rozwój oryginalnych hybrydowych konstrukcji nowej generacji 
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spersonalizowanych implanto-skafoldów oraz skafoldów tkankowych. Najistotniejsze jest 

opracowanie oryginalnej hybrydowej technologii wytwarzania nowej generacji 

spersonalizowanych implanto-skafoldów i skafoldów tkankowych z wykorzystaniem  

szkieletowych materiałów mikroporowatych wytworzonych z tytanu lub ze stopu Ti6AlV4  

metodą selektywnego spiekania laserowego. Wykazują one porowatoĞć i związane z nią 

własnoĞci mechaniczne zaleĪne od warunków wytwarzania, w tym głównie od mocy lasera i 

Ğrednicy plamki lasera oraz od odległoĞci pomiĊdzy plamkami lasera i odległoĞci pomiĊdzy 

ĞcieĪkami przetopieĔ lasera.  

Selektywne spiekanie laserowe, które przedstawiono ideowo na rysunku 1 moĪna podzielić 

na dwa etapy: projektowania i wytwarzania danego elementu.  

 

 

Rysunek 1. Schemat ideowy technologii selektywnego spiekania laserowego  

W etapie I nastĊpuje zaprojektowanie danego elementu. DziĊki dostĊpnemu oprogra-

mowaniu wzrastają moĪliwoĞci wytwarzania coraz to bardziej skomplikowanych kształtów  

o okreĞlonej strukturze wewnĊtrznej jak i zewnĊtrznej. Takie specjalistyczne trójwymiarowe 
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oprogramowanie pozwala na niemalĪe całkowitą kontrolĊ rozmiaru, cech geometrycznych,  

a takĪe powtarzalnoĞci zaprojektowanych cech geometrycznych. Takie oprogramowanie 

umoĪliwia równieĪ pełną kontrolĊ warunków procesu wytwarzania poprzez sterowanie nimi  

w odpowiednim zakresie ich stosowalnoĞci. Do zaprojektowania modeli wytwarzanych 

materiałów mikroporowatych wykorzystano właĞciwe narzĊdzia komputerowego wspomagania 

projektowania CAD (Computer Aided Design) 3D MARCARM ENGINEERING AutoFab 

(Software for Manufacturing Applications), zintegrowane z systemem AM 125 firmy 

RźNISHAW z włóknowym laserem YŻL o materiale czynnym domieszkowanym iterbem i 

maksymalnej mocy 200W zastosowanym do wytwarzania mikroporowatych szkieletów z 

tytanu i ze stopu Ti6AlV4, selektywnie spiekanych laserowo.  Model w formacie STL za 

pomocą oprogramowania AutoFab dostosowywany jest do potrzeb procesu wytwarzania 

techniką selektywnego spiekania laserowego SLS. Po nadaniu modelowi odpowiedniego 

rozmiaru i struktury, zostaje on podzielony na warstwy o załoĪonej gruboĞci.  Żormat STL 

umoĪliwia przedstawienie powierzchni elementu za pomocą siatki trójkątów, gdzie im 

mniejsze są trójkąty tym dokładniejsze jest odwzorowanie powierzchni, kolejno nastĊpuje 

podział elementu na warstwy o okreĞlonej gruboĞci. Czas wygenerowania warstw zaleĪy w 

duĪej mierze od wielkoĞci modelu oraz od skomplikowania jego struktury, przy czym im 

wiĊcej jest elementów budujących strukturĊ produktu, tym dłuĪszy jest czas wirtualnego 

dzielenia obiektu na warstwy z uĪyciem oprogramowania AutoŻab. Liczba warstw w modelu 

wirtualnym odpowiada rzeczywiĞcie zaprojektowanej liczbie warstw proszku, w trakcie 

rzeczywistego wykonywania danego elementu, które ulegną spiekaniu dla uzyskania gotowego 

elementu. Oprogramowanie AutoŻab pozwala ustalić równieĪ optymalne warunki 

wytwarzania, w tym gruboĞć warstwy, moc lasera, ĞrednicĊ wiązki lasera, szybkoĞć 

skanowania, odległoĞć pomiĊdzy kolejnymi ĞcieĪkami przetopieĔ, a zaprojektowany model w 

oprogramowaniu AutoŻab jest dostosowany do tych warunków technologicznych, 

rzeczywiĞcie moĪliwych do osiągniĊcia. Po zaprojektowaniu modelu, z uwzglĊdnieniem 

wszystkich ustalonych warunków  wytwarzania, nastĊpuje  transfer zaprojektowanego modelu 

do oprogramowania maszyny oraz etap kolejny, w którym nastĊpuje wytwarzanie w 

rzeczywistoĞci elementu uprzednio zaprojektowanego wirtualnie, warstwa po warstwie do 

momentu uzyskania finalnego produktu.  

System AM ń25 wyposaĪony jest w komorĊ próĪniową z unikatowym systemem opróĪ-

niania, poprzez odpompowywanie wszelkich gazów z komory roboczej i nastĊpne wprowa-
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dzanie gazu obojĊtnego, np. argonu lub azotu. DziĊki takiej sekwencji działaĔ uzyskiwane jest 

Ğrodowisko robocze, w praktyce wolne od tlenu, umoĪliwiające spiekanie tak reaktywnych 

materiałów jak tytan i jego stopy. Poziom zuĪytego gazu obojĊtnego jest zminimalizowany 

dziĊki wykorzystaniu w pełni uszczelnionej, spawanej komory roboczej. Urządzenie AM ń25 

posiada pojemnik na proszek z automatycznymi zaworami dostarczającymi dodatkową porcjĊ 

proszku podczas całego procesu, a jego nadmiar po rozprowadzeniu kolejnej warstwy w ko-

morze roboczej odprowadzany jest do specjalnego pojemnika (rys. 1), który w łatwy i szybki 

sposób moĪe być zdemontowany i umieszczony na stacji odsiewania lub selekcji proszku, 

dziĊki czemu istnieje moĪliwoĞć ponownego wykorzystania proszku w kolejnym procesie. 

Czas potrzebny na wykonanie zaprojektowanego modelu zaleĪy od wielkoĞci, złoĪonoĞci jego 

struktury, a takĪe liczby elementów, które wykonywane są podczas tego samego procesu. 

DokładnoĞć wytwarzania zaprojektowanych elementów zaleĪy od zastosowanej mocy lasera: 

dla małej mocy wynosi ±2Ń ȝm w płaszczyĨnie XY, a dla duĪej mocy ±ńŃŃ ȝm w płaszczyĨnie 

XY przy gruboĞci warstwy wynoszącej od 2Ń do 5Ń µm.  

W tablicy 1 przedstawiono charakterystykĊ pracy urządzenia AM ń25. 

Tablica 1. Charakterystyka pracy urządzenia AM 125 
Charakterystyka pracy AM 125 Zakres pracy urządzenia 

przestrzeĔ robocza 125x125x125 mm 

moc lasera 200 W z moĪliwoĞcią regulacji mocy ńŃ-100% 

długoĞć fali 1070 nm (±10 nm) 

czĊstotliwoĞć modulacji 60 Hz 

Ğrednica plamki lasera 35-200 µm 

Ğrodowisko pracy atmosfera gazu ochronnego: argon 

regulacja gruboĞci warstwy proszku 20-50 µm 

moĪliwoĞć podgrzania stołu roboczego do 2ŃŃ°C 

regulacja poziomu tlenu od 10 ppm 

szybkoĞć skanowania do 2000 mm/s 

odległoĞć pomiĊdzy ĞcieĪkami przetopieĔ do 200 µm 

czas ekspozycji proszku na działanie lasera do 400 µs 

szybkoĞć wytwarzania zaleĪna od rodzaju proszku od 2-10 cm3 

charakterystyka proszku do 45 µm, proszki sferyczne i zatomizowane 
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      Przy projektowaniu mikroporowatych szkieletów z tytanu i ze stopu Ti6AlV4 spoĞród 

zbioru bazowych komórek jednostkowych dostĊpnych w oprogramowaniu AutoŻab, do 

wytwarzania porowatych elementów z tytanu i ze stopu Ti6AlV4 metodą selektywnego 

spiekania laserowego wybrano bazową komórkĊ jednostkową hexagon cross (rys. 2). Jej 

główną zaletą jest specjalne wzmocnienie na wĊĨle łączącym poszczególne włókna szkieletu 

komórek jednostkowych. Bazowe komórki jednostkowe przez powielenie zostały 

wykorzystane do zamodelowania mikroporowatych szkieletów o przestrzennej symetrycznej 

sieci, zbudowanej z wĊzłów oraz pojedynczych włókien sieci łączących poszczególne wĊzły 

szkieletu. 

 

 

Rysunek 2. Przykłady bazowych komórek jednostkowych o różnej strukturze przestrzennej a) 
hexagon cross b) diagonal cross c) spherical 

 

Rysunek 3. Obraz struktury modeli komputerowych przedstawiający ułożenie komórek 
jednostkowych w przestrzeni układu współrzędnych: a) komórki jednostkowe ułożone pod 
kątem 0° względem początku układu współrzędnych, b) komórki jednostkowe ułożone pod 

kątem 45° względem osi x układu współrzędnych, c) komórki jednostkowe ułożone pod kątem 
45° względem osi y układu współrzędnych, d) komórki jednostkowe ułożone pod kątem 45° 

względem osi x oraz 45° względem osi y układu współrzędnych, e) komórki jednostkowe 
ułożone pod kątem 45° względem osi y oraz 45° względem osi x układu współrzędnych 

      W wyniku powielenia oraz dobrania odpowiednich wartoĞci charakteryzujących sieć 

przestrzenną, takich jak wysokoĞć, głĊbokoĞć i szerokoĞć, zdefiniowano struktury mikroporo-
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watych szkieletów o odpowiednio zróĪnicowanych Ğrednich rozmiarach porów ~45Ń, ~350 i  

~25Ń µm, przy odpowiednich rozmiarach komórki jednostkowej 7ŃŃ, 6ŃŃ i 5ŃŃ µm. 

Mikroszkielety tytanowe o róĪnym rozmiarze porów równieĪ wykonano przy róĪnej 

przestrzennej orientacji komórek jednostkowych wzglĊdem osi układu współrzĊdnych (rys. 3). 

Ostatecznie wybrano do badaĔ zaprezentowanych w niniejszym artykule wariant komórek 

jednostkowych ułoĪonych pod kątem 45° wzglĊdem osi y układu współrzĊdnych (rys.3).  Przy 

ustalonych warunkach wytwarzania oraz ustalonych cechach geometrycznych wraz z załoĪoną 

róĪną przestrzenną orientacją komórek jednostkowych wzglĊdem osi układu współrzĊdnych 

zaprojektowano próbki do badaĔ wytrzymałoĞci na rozciąganie, zginanie i Ğciskanie (rys. 4).  

 

 

Rysunek 4. Przykłady modeli komputerowych próbek do badań wytrzymałości na:                              
a) rozciąganie, b) ściskanie  i c) zginanie  wykonanych przy ułożeniu komórek jednostkowych 

pod kątem 45° względem osi y układu współrzędnych 

      Technologia selektywnego spiekania laserowego, w istocie naleĪy do nowoczesnych 

technologii metalurgii proszków, gdzie proces konstytuowania elementu rozpoczyna siĊ od 

rozprowadzenia warstwy proszku na stole o regulowanym wzglĊdem osi Z połoĪeniu. Do 

selektywnego spiekania laserowego zastosowano odpowiednio dwa rodzaje proszków  

o kształcie sferycznym (rys. 5): 

• proszek tytanowy o czystoĞci żrade 4 i wielkoĞci ziarna do 45 µm, obniĪonym 

stĊĪeniu tlenu do Ń,ń4% ze wzglĊdu na koniecznoĞć zapewnienie bezpieczeĔstwa 

procesu, podczas gdy w proszkach tytanowych Ğrednie stĊĪenie tlenu wynosi ok. 

0,5%,  

• proszek stopu Ti6Al4V o Ğrednicy ziarn od ń5 do 45 µm na zastosowania medyczne, 

w którym stĊĪenie tlenu równieĪ ograniczono do Ń,ń5% ze wzglĊdu na koniecznoĞć 

zapewnienie bezpieczeĔstwa procesu.  

      Skład chemiczny zastosowanych proszków potwierdzony przez badania spektralne metodą 

EDS przedstawiono w tablicy 2. 
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Tablica 2. Skład chemiczny proszków wykorzystanych do selektywnego spiekania laserowego 

Proszek 

StęĪenie masowe pierwiastków, % 

Al V C Fe O N H 
inne 

razem 

inne 

kaĪdy 
Ti 

Ti – – 0,01 0,03 0,14 0,01 0,004 < 0,4 < 0,01 
reszta 

Ti6Al4V 6,35 4,0 0,01 0,2 0,15 0,02 0,003 ≤ 0,4 ≤ 0,1 

 

 
 

Rysunek 5. Proszek a) Ti, b) stopu Ti6Al4V (SEM) 

      Zastosowany proszek ma obniĪone stĊĪenie tlenu odpowiednio do 0.14 i 0,15%. Podczas 

spiekania stĊĪenie tlenu w komorze roboczej jest odpowiednio obniĪane poniĪej ńŃŃ ppm. 

Warstwa proszku spełnia rolĊ podłoĪa dla powstającego przedmiotu. Wiązka laserowa 

prowadzona jest po powierzchni proszku zgodnie z wprowadzonymi wczeĞniej i odpowiednio 

skonfigurowanymi informacjami dotyczącymi kolejnych warstw poprzecznego przekroju 

przestrzennego obrazu przedmiotu. NastĊpnie stół z proszkiem obniĪa siĊ o zadaną przez 

uĪytkownika wysokoĞć, odpowiadającą gruboĞci warstwy, rozprowadzana jest kolejna cienka 

warstwa proszku, gdzie ma miejsce ponowne spiekanie/stapianie ziarn, które nastĊpuje przez 

powierzchniowe nadtopienie ziarn nowego proszku metalowego z juĪ istniejącym fragmentem 

konstytuowanego elementu. Kolejne warstwy przekroju poprzecznego spiekają/stapiają siĊ ze 

sobą. Cykl powtarzany jest, aĪ do momentu zakoĔczenia konstytuowania załoĪonego elementu. 

Przebieg selektywnego spiekania laserowego jest uzaleĪniony od rodzaju materiału, 

charakterystyki pracy lasera i Ğrodowiska, a jakoĞć wytworzonych elementów zaleĪy od  mocy 

lasera, Ğrednicy plamki lasera, odległoĞci pomiĊdzy plamkami lasera, odległoĞci pomiĊdzy 

kolejnymi ĞcieĪkami lasera, a takĪe gruboĞci warstwy proszku. Po ukonstytuowaniu całego 

30 μm 
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elementu nastĊpuje obniĪenie temperatury, a wytworzony element usuwany jest ze złoĪa 

proszku i poddawany jest obróbce wykoĔczającej i obciĊciu podpór technologicznych.  

      Doboru warunków wytwarzania mikroporowatych szkieletów z tytanu i ze stopu Ti6AlV4, 

dotyczący m.in. ustalenia właĞciwych wartoĞci wielkoĞci takich jak moc lasera i Ğrednica 

plamki lasera dokonano przy mocy lasera 75-200 W ze stopniowaniem co 25 W oraz 65 i 60 W 

oraz przy róĪnych wartoĞciach Ğrednicy plamki lasera 3Ń-ń5Ń µm, ze stopniowaniem co 4Ń µm 

oraz ń7Ń i 2ŃŃ µm, wykonując mikroszkielety porowate z tytanu i ze stopu Ti6AlV4 

wytworzone z bazowych komórek jednostkowych o rozmiarach boku Ń.5-1.0 mm ze 

stopniowaniem co 0.1 mm, w wyniku czego zapewniono pory o rozmiarze ~250, ~350 i ~450 

µm wytworzone przy ustalonych wartoĞciach mocy lasera i Ğrednicy plamki lasera, a takĪe 

stosując odległoĞć pomiĊdzy plamkami lasera i odległoĞć pomiĊdzy ĞcieĪkami przetopieĔ 

lasera wiĊkszą od Ğrednicy plamki lasera, okreĞlanej jako ĞcieĪka lasera I, oraz stosując 

odległoĞć pomiĊdzy plamkami lasera i odległoĞć pomiĊdzy ĞcieĪkami przetopieĔ lasera równą 

lub mniejszą od Ğrednicy plamki lasera, okreĞlanej jako ĞcieĪka lasera II (rys. 6). 

 

Rysunek 6. Charakterystyka pracy wiązki lasera ze średnicą plamki: a) mniejszą od odległości 
pomiędzy plamkami lasera, b) większą od odległości pomiędzy plamkami lasera 

      Szkieletowe materiały mikroporowate wytworzone metodą selektywnego spiekania 

laserowego wykazują porowatoĞć uzaleĪnioną od warunków wytwarzania, w tym głównie od 

mocy lasera i Ğrednicy plamki lasera oraz od odległoĞci pomiĊdzy plamkami lasera i odległoĞci 

pomiĊdzy ĞcieĪkami przetopieĔ lasera. Przy zastosowaniu mocy lasera ńńŃ W moĪliwe jest 

uzyskanie tytanu litego o gĊstoĞci 4.5ń g/cm3 odpowiadającej gĊstoĞci litego tytanu podawanej 

w literaturze oraz stopu Ti6AlV4 litego o gĊstoĞci 4.57 g/cm3 (rys. 7). 

a) 
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Rysunek 7. Struktura powierzchni próbek litych wytworzonych metodą selektywnego spiekania 
laserowego z użyciem plamki lasera 50 µm przy mocy lasera 110 W a,b) tytanu, c,d) stopu 

Ti6Al4V (SEM): b,d) wyniki badań składu chemicznego EDS 

      Najmniejsza porowatoĞć 6ń-67% odpowiada elementom selektywnie spiekanym  laserowo 

o najwiĊkszej masie oraz o Ğrednim rozmiarze porów ~25Ń µm, natomiast najwiĊksza 

porowatoĞć 75-8Ń% odpowiada elementom o najmniejszej masie oraz o Ğrednim rozmiarze 

porów ~45Ń µm. W przypadku Ğredniego rozmiaru porów ~35Ń µm uzyskano porowatoĞć 7Ń-

75%. ĝrednie zmniejszenie rozmiarów porów o ńŃŃ µm powoduje zmniejszenie porowatoĞci 

od 5-λ%. Przestrzenna orientacja bazowych komórek jednostkowych wzglĊdem układu 

współrzĊdnych nieznacznie ± ń% wpływa na róĪnice w porowatoĞci i w masie wytworzonych 

elementów, z wyjątkiem ułoĪenia przestrzennego komórek jednostkowych 45° yx, w 

porównaniu do innych wariantów orientacji przestrzennej nastĊpuje zwiĊkszenie masy 

elementów do 2Ń% oraz 6% róĪnica w wielkoĞci porowatoĞci.  

      Jak wykazuje rentgenowska analiza strukturalna szkieletowe materiały mikroporowate 

wytwarzane metodą selektywnego spiekania laserowego z proszku tytanu, złoĪone są 

a) 

a) b) 

c) d) 
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wyłącznie z roztworu tytanu α, a podczas spiekania nie dochodzi do Īadnych  niepoĪądanych 

reakcji. Analogiczne wyniki badaĔ uzyskano wykonując analizĊ jakoĞciową i iloĞciową źDS 

tytanu porowatego (rys. 8),  gdzie w składzie badanych próbek dla zaznaczonych obszarów 

stwierdzono wyłącznie obecnoĞć tytanu. 

 

Rysunek 8. Dyfraktogram rentgenowski tytanu porowatego wytworzonego z mocą  
lasera 60 W 

      BazĊ doĞwiadczalną do porównaĔ struktury szkieletowych materiałów mikroporowatych z 

tytanu oraz ze stopu Ti6AlV4, wytwarzanych metodą selektywnego spiekania laserowego 

stanowią materiały wytworzone przy wykorzystaniu róĪnej mocy lasera 2ŃŃ, ń75, ń5Ń, ń25, 

ńŃŃ, 75, 65, 6Ń W  oraz przy zróĪnicowanej Ğrednicy plamki lasera 30, 70, 110, 150, 170 i 200 

µm. Dobór tych podstawowych warunków wytwarzania ma zasadniczy wpływ na jakoĞć 

powierzchni materiału mikroporowatego.  

      Do zasadniczych zagadnieĔ technologicznych naleĪy doĞwiadczalne ustalenie korelacji 

miĊdzy rozmiarami mikroporów obliczonych na podstawie programu komputerowego AutoŻab 

oraz rzeczywistych rozmiarów tych porów, które są moĪliwe do zapewnienia w wyniku 

selektywnego spiekania laserowego wykonanego na podstawie tak zaprojektowanych modeli 

obliczeniowych oraz dobranych eksperymentalnie  warunków wytwarzania mikroporowatych 

szkieletów, w tym mocy i Ğrednicy plamki lasera.  

      Rozmiary porów w rzeczywiĞcie wytworzonych szkieletach mikroporowatych z tytanu, a 

takĪe ze stopu Ti6AlV4, w duĪej mierze zaleĪą od gruboĞci pojedynczych włókien siatki 

szkieletów tytanowych (rys. 9). 
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Rysunek 9. Wykres zależności rozmiaru porów zaprojektowanych z wykorzystaniem 
oprogramowania  AutoFab  i mikroszkieletów z tytanu oraz ze stopu Ti6AlV4 wytworzonych 

metodą selektywnego spiekania laserowego od wymiaru bazowej komórki jednostkowej 

      RóĪnica w gruboĞci pojedynczych włókien siatki mikroszkieletów tytanowych 

wytwarzanych z komórek jednostkowych o róĪnych rozmiarach Ń,5-ń mm wynosi około 3Ń µm 

(rys. 9), co odpowiada Ğredniej wielkoĞci ziarna proszku stosowanego do spiekania. Ze 

zwiĊkszeniem rozmiaru bazowej komórki jednostkowej w przedziale Ń,5-ń mm zmienia siĊ 

natomiast rozmiar wytwarzanych porów oraz ich liczba. Poprzez wykorzystanie komórki 

jednostkowej o wiĊkszych rozmiarach uzyskuje siĊ pory o wiĊkszych rozmiarach i 

zmniejszającej siĊ ich liczbie i odwrotnie. Ze zwiĊkszeniem liczby porów o mniejszych 

rozmiarach jednostkowych zwiĊksza siĊ masa wytworzonego szkieletu, co z kolei wpływa na  

własnoĞci wytrzymałoĞciowe mikroszkieletów selektywnie spiekanych laserowo.  Zbyt duĪa 

Ğrednica plamki lasera ń7Ń i 2ŃŃ µm uniemoĪliwia  wytworzenie jakiegokolwiek szkieletu,  ze 

wzglĊdu na gruboĞć włókna, która w przypadku komórki elementarnej o rozmiarach ńxńxń 

mm wynosi 22Ń µm.  Z kolei ze wzglĊdu na zbyt małą ĞrednicĊ plamki lasera 3Ń i 7Ń µm, pory 

w wytworzonym szkielecie praktycznie nie wystĊpują, i pomimo tego, Īe wytworzony w takich 

warunkach materiał trudno uznać za lity, pory w nim są niemal niewidoczne. Moc lasera 200 

W umoĪliwia wytworzenie szkieletu mikroporowatego w przypadku Ğrednicy plamki lasera 
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ńńŃ i ń5Ń µm, a rozmiary porów wówczas wynoszą odpowiednio 3Ńń.7Ń i 4ń6.43 µm. 

Stwierdzono, Īe w trakcie selektywnego spiekania laserowego mikroszkieletów tytanu 

złoĪonych z komórek jednostkowych o wymiarach ńxńxń mm właĞciwa Ğrednica plamki lasera 

wynosi ń5Ń µm. Z kolei  przy tejĪe Ğrednicy plamki lasera zmniejszanie mocy lasera w 

zakresie 200-6Ń W powoduje zwiĊkszenie rozmiarów porów, by przy mocy 6Ń W osiągnąć  

~74Ń µm, czyli wartoĞć najbardziej zbliĪoną do wartoĞci obliczeniowej, która wynosi ~78Ń 

µm.   

 

Rysunek 10. Struktura mikroporowatych szkieletów tytanowych o średniej wielkości porów 
a,b,e,f) ~250 µm c,d,g,h) 450 µm wytworzonych metodą selektywnego spiekania laserowego 

przy użyciu ścieżki lasera: a,c,e,g)  I, b,d,g,h) II: rysunki a-d) powiększenie100x, e- h) 
powiększenie 1000x (SEM) 

      Do waĪnych czynników technologicznych naleĪy stosunek Ğrednicy plamki lasera do 

odległoĞci pomiĊdzy poszczególnymi plamkami lasera, definiowany jako I lub II ĞcieĪka lasera  

oraz i odległoĞć pomiĊdzy ĞcieĪkami lasera. NiezaleĪnie od rozmiarów porów ~45Ń, ~35Ń oraz 

~25Ń µm, przy zastosowaniu I ĞcieĪki lasera Ğrednica jego  plamki jest mniejsza od odległoĞci 

pomiĊdzy plamkami lasera i odległoĞci pomiĊdzy ĞcieĪkami lasera (rys. 10), natomiast w 

przypadku gdy Ğrednica plamki lasera jest wiĊksza od odległoĞci pomiĊdzy plamkami lasera i 

odległoĞci pomiĊdzy jego ĞcieĪkami lasera, okreĞlonymi jako II  (rys. 10). W tym przypadku 

struktura mikroporowatego tytanu jest jednolita i spójna z  wyraĨnie zaznaczoną drogą 

oddziaływania lasera na proszek i granicą pomiĊdzy ĞcieĪkami lasera, sporadycznie wystĊpują 
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przestrzenie puste, a liczba porów zamkniĊtych jest znacznie mniejsza niĪ przy ustawieniach I 

ĞcieĪki lasera.  

 

Rysunek 11. Topografia powierzchni mikroporowatych szkieletów tytanowych o wymiarze 
porów ~250 µm i ułożeniu komórki jednostkowej: a) 0° względem początku układu 

współrzędnych, b) 45° względem osi x, c) 45° względem osi y, d) 45° względem osi x i 45° 
względem osi y, e) 45° względem osi y i 45° względem osi x (SEM) 

Zarówno porowatoĞć, jak i inne cechy strukturalne mikroszkieletów tytanowych oraz ze 

stopu Ti6Al4V wytworzonych metodą selektywnego spiekania laserowego w duĪej mierze 

zaleĪą od przestrzennego ułoĪenia wzglĊdem osi układu współrzĊdnych bazowej komórki 

jednostkowej, wytypowanej jako najkorzystniejsza (rys. 11). Istotne znaczenie przy 

opracowywaniu technologii wytwarzania mikroszkieletów tytanowych oraz ze stopu Ti6Al4V 

ma równieĪ sposób ułoĪenia wytwarzanej próbki wzglĊdem płaszczyzny platformy roboczej w 

urządzeniu produkcyjnym. W przypadku wytwarzania elementów o kolejnych spiekanych 

warstwach proszku ułoĪonych równolegle wzglĊdem platformy roboczej, gdy wiązka lasera 

działa prostopadle do wytwarzanego elementu, w miejscach łączenia poszczególnych warstw 
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proszku moĪe dochodzić do braku połączenia pomiĊdzy ziarnami proszku kolejnej naniesionej 

z poprzednią warstwą spiekaną, co znacznie osłabia połączenia poszczególnych warstw w 

wytwarzanym elemencie porowatym. Znaczna poprawa sytuacji wystĊpuje przy wytwarzaniu 

elementu poprzez równolegle ułoĪenie poszczególnych warstw proszku wzglĊdem platformy 

roboczej, przy ułoĪeniu wytwarzanego elementu pod kątem 45° wzglĊdem platformy roboczej. 

Taki kąt usytuowania na platformie roboczej w komorze roboczej urządzenia produkcyjnego 

pozwala takĪe na równomierne rozłoĪenie energii lasera oddziałującej na proszek oraz na 

zmniejszenie liczby podpór – głównie w Ğrodkowej czĊĞci objĊtoĞci wytwarzanego elementu, 

przytwierdzających go do powierzchni platformy. Ograniczenie liczby podpór ma duĪe 

znaczenie gdyĪ w procesie ich usuwania moĪe nastąpić uszkodzenie porowatej struktury 

wytwarzanego elementu. Ten waĪny aspekt technologiczny ma znaczenie ze wzglĊdu na 

własnoĞci mechaniczne. 

 

  

  

 

Rysunek 12. Topografia powierzchni porowatych mikroszkieletów selektywnie spiekanych 
laserowo a,b) o wymiarze porów ~450 µm i ułożeniu komórki jednostkowej: 

a) 45° względem osi x z tytanu, b) 45° względem osi x i 45° względem osi y z tytanu;  
b,c) ze stopu Ti6Al4V 

 

100 µm 

a) b) 

100 µm 

c)
c 

d) 
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      Na powierzchni porowatych mikroszkieletów z tytanu oraz ze stopu Ti6Al4V oprócz 

tytanu lub odpowiednio stopu Ti6Al4V spiekanego wystĊpują równieĪ ziarna proszku luĨno 

związanego ze szkieletem (rys. 12), które nie zostały w pełni stopione z mikroszkieletem 

tytanowym, a takĪe efekty lokalnych nadtopieĔ, na co wskazuje topografia powierzchni 

porowatych szkieletów tytanowych przy róĪnym ułoĪeniu komórek jednostkowych. W celu 

usuniĊcia tych niekorzystnych efektów powierzchniowych, zarówno porowaty tytan, jak i stop 

Ti6Al4V, po selektywnym spiekaniu laserowym poddano wstĊpnemu oczyszczaniu w 

roztworze izopropanolu przy zastosowaniu myjki ultradĨwiĊkowej. Po pozbyciu siĊ nadmiaru 

proszku z porów tytanowego szkieletu, poddano go trawieniu w roztworze wody królewskiej o 

stosunku objĊtoĞciowym 3μń HCl μ HNO3,  przez ń godzinĊ przy wykorzystaniu myjki 

ultradĨwiĊkowej, w celu wytrawienia nieusuniĊtych we wstĊpnym oczyszczaniu  nadtopieĔ 

powierzchniowych i drobnych cząstek proszku niezwiązanych trwale z uprzednio 

ukonstytuowanym  miroszkieletem tytanowym (rys. 13). Alternatywnie moĪna zastosować 

takĪe do trawienia ń4% wodny roztwór kwasu fluorowodorowego. 
      

   

   

Rysunek 13. Topografia powierzchni porowatych szkieletów tytanowych o wymiarze porów  
a,d) ~250 µm, b,e) ~350 µm, c,f) ~450 µm; a-c) po oczyszczaniu ultradźwiękowym,  

d-f) po trawieniu w roztworze wody królewskiej (SEM) 

500 µm 

a) b) 

e) d) f) 

c) 
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      W przypadku zastosowania do selektywnego spiekania laserowego proszku ze stopu 

TiAl6V4 bardziej skuteczne okazało siĊ trawienie w wodnym roztworze kwasu 

fluorowodorowego, o czym Ğwiadczą nie tylko wyniki badaĔ metalograficznych, lecz takĪe 

pomiary chropowatoĞci i ubytku masy, które nastąpiły w wyniku tego procesu (rys. 14).  

  

   

  

Rysunek 14. Topografia powierzchni porowatych szkieletów a,b) z  tytanu o wymiarze porów  
 ~350 µm; a) po oczyszczaniu ultradźwiękowym, b) po trawieniu w roztworze wody królewskiej; 

c-f) ze stopu TiAl6V4 z pomiarem wskaźnika chropowatości Ra wzdłuż zaznaczonych linii:  
c) bez trawienia, d-f) po trawieniu w: c) HF + H2O przez 8 min, d) HF + H2O przez 10 min, e) 

HCl + H2SO4 w 100°C przez 6 min, f) wodzie królewskiej 3:1 HCl:HNO3 

         ChropowatoĞć szkieletów przed trawieniem jest znacznie wiĊksza niĪ po trawieniu. (tabl. 

3).  

a) b) 

a) b) c) d) 

e) f) 
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Tablica 3. Wyniki badań chropowatości i ubytku masy mikroszkieletów tytanowych selektywnie 
spiekanych laserowo w wyniku trawienia w różnych odczynnikach 

Odczynnik trawiący 
Czas trawienia,  

min 

ChropowatoĞć Ra, 

µm 

Ubytek masy,  

% 

Nietrawiony – 80,45 – 

HF + H2O 6 31,47 5 

HF + H2O 8 21,85 5,2 

HF + H2O 10 31,19 5,6 

HCl + H2SO4 + ńŃŃ°C 6 39,42 30,9 

Woda królewska 

3:1 HCl:HNO3 
60 33,55 2,1 

      Wykonano badania strukturalne selektywnie laserowo spiekanego tytanu w transmisyjnym 

mikroskopie elektronowym TITAN 80-3ŃŃ firmy ŻźI. Obserwacje mikroskopowe poprzedziło 

sporządzenie próbek do badaĔ w postaci cienkich folii z wykorzystaniem skaningowego 

mikroskopu jonowego ŻIB umoĪliwiającego wyciĊcie zogniskowaną wiązką jonów materiału o 

bardzo małych wymiarach. Na rysunku ń5 przedstawiono strukturĊ mikroszkieletu selektywnie 

spiekanego laserowo wykonanego z czystego tytanu. Tytan wykazuje strukturĊ krystaliczną, 

stąd przy odpowiednio wysokiej rozdzielczoĞci mikroskopu moĪliwa jest obserwacja rzĊdów 

równolegle ułoĪonych do siebie atomów (rys.15b).  

   

Rysunek 15. Krystaliczna mikroszkieletu selektywnie spiekanego laserowo wykonanego z 
czystego tytanu; obraz TEM 

 

Stop Ti6Al4V dedykowany zastosowaniom medycznym, wykazuje strukturĊ krystaliczną 

roztworu tytanu α, przedstawioną na rys.16. 
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Rysunek 16. Krystaliczna struktura stopu tytanu Ti6Al4V; a)  obraz TEM; b) obraz HRTEM, 

BF 

      W celu zbadania wpływu warunków technologicznych selektywnego spiekania laserowego 

oraz przestrzennej orientacji bazowych komórek jednostkowych wzglĊdem osi układu 

współrzĊdnych jak równieĪ orientacji wytwarzanego elementu wzglĊdem platformy roboczej 

urządzenia produkcyjnego opracowano program badaĔ własnoĞci mechanicznych. W związku 

z porowatą strukturą analizowanych materiałów, nie objĊtych systemem norm źN, a takĪe ze 

wzglĊdu na koszty i czas wytwarzania próbek do badania własnoĞci mechanicznych oraz 

ograniczone rozmiary komory roboczej i wydajnoĞć urządzenia produkcyjnego, niemoĪliwe 

jest wykorzystanie standardowych znormalizowanych warunków badaĔ mechanicznych. 

Opracowano zatem  zindywidualizowany własny sposób wykonywania tych badaĔ na 

uniwersalnej maszynie wytrzymałoĞciowej Zwick Ń2Ń, w warunkach z zasady 

odpowiadających statycznym próbom rozciągania, trójpunktowego zginania i Ğciskania oraz 

dostosowane do tego zminiaturyzowane próbki do badaĔ (rys. 4). 

      NiezaleĪnie od rozmiarów porów ~45Ń µm, ~35Ń µm i ~25Ń µm najwiĊksze wartoĞci 

naprĊĪenia rozciągającego 8-ńλ MPa wykazują mikroporowate szkielety selektywnie spiekane 

laserowo o przestrzennej orientacji bazowych komórek jednostkowych 45° y (rys.ń7). Im 

mniejsze są pory mikroporowatych szkieletów selektywnie spiekanych laserowo tym wiĊksze 

jest naprĊĪenie rozciągające w porównaniu do próbek o wiĊkszym rozmiarze porów. 

Najmniejsze jest naprĊĪenie rozciągające w przypadku orientacji 45° yx.  NajwiĊksze wartoĞci 

naprĊĪenia rozciągającego λ-19 MPa wykazuje mikroporowaty tytan selektywnie spiekany 

laserowo o Ğrednich rozmiarach porów ~25Ń µm, co odpowiada porowatoĞci 6ń-67% (rys.17).  
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Rysunek 17. Wykresy wytrzymałości mikroporowatych szkieletów z tytanu selektywnie 
spiekanych laserowo o rozmiarze komórek jednostkowych 500 i 600 µm przy ułożeniu 45° 

względem osi  y wytworzonych przy zastosowaniu różnej mocy lasera 50 i 60 W oraz różnym 
przebiegu ścieżki lasera: I i II* a) na rozciąganie, b) na ściskanie, c) na zginanie 

      Przy zmianie warunków wytwarzania ze ĞcieĪki lasera I na ĞcieĪkĊ lasera II podczas 

wytwarzania mikroporowatych szkieletów tytanowych przy zachowaniu pozostałych cech 

geometrycznych mikroszkieletów wytrzymałoĞć na rozciąganie zwiĊksza siĊ o λ4-122% i 

równoczeĞnie wywiera wpływ na zmniejszenie porowatoĞci o około ńŃ-15%. Zmniejszenie 

mocy lasera o ńŃ W z 6Ń do 5ŃW wpływa na zwiĊkszenie porowatoĞci o 5-10% oraz na 

zmniejszenie wytrzymałoĞci na rozciąganie o ńŃ-20%.   

      NajwiĊksze wartoĞci naprĊĪenia Ğciskającego ń4-5ń MPa uzyskano równieĪ w przypadku 

mikroszkieletów tytanowych o Ğrednim rozmiarze porów ~25Ń µm i  porowatoĞci 6ń-67%. 
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Natomiast w zaleĪnoĞci od ułoĪenia komórek jednostkowych wzglĊdem osi układu 

współrzĊdnych dla porów o wszystkich  rozmiarach ~25Ń µm, ~35Ń µm i ~45Ń µm najwyĪsze 

wartoĞci naprĊĪenia Ğciskającego 6-5ń MPa wystĊpują w przypadku ułoĪenia komórek 

jednostkowych Ń° , natomiast ułoĪenie komórek jednostkowych 45° y, dla których wystĊpują 

najwiĊksze wartoĞci wytrzymałoĞci na rozciąganie, zapewnia drugie co do wielkoĞci wartoĞci 

naprĊĪenia Ğciskającego. WartoĞci naprĊĪenia Ğciskającego, analogicznie jak w przypadku 

wytrzymałoĞci na rozciąganie, zaleĪą od orientacji przestrzennej komórek jednostkowych oraz 

od rozmiarów porów wytworzonych mikroszkieletów porowatych. Im mniejsze są rozmiary 

porów, tym naprĊĪenie Ğciskające jest wiĊksze w porównaniu do próbek o wiĊkszym rozmiarze 

porów (rys. ń7). Analogicznie, jak w przypadkach badania wytrzymałoĞci na rozciąganie,  

nastĊpuje zwiĊkszenie wytrzymałoĞci na Ğciskanie (rys.ńŃ) i równoczesne zmniejszeniu 

porowatoĞci  o około ńŃ-15%  w przypadku zastąpienia przebiegu I ĞcieĪki lasera ĞcieĪką II.. 

Zmniejszenie mocy lasera z 6Ń do 5Ń W o ńŃ W wpływa równieĪ  na zmniejszenie 

wytrzymałoĞci na Ğciskanie (rys. ń7). 

      NajwiĊksze naprĊĪenie zginające ń5-47 MPa wykazują selektywnie spiekane laserowo 

mikroszkielety tytanowe  o Ğrednim rozmiarze porów ~25Ń µm  i odpowiadającej temu 

porowatoĞci 6ń-67% (rys. 17). Orientacja przestrzenna komórek jednostkowych 45° y we 

wszystkich przypadkach rozmiarów porów ~45Ń µm, ~35Ń µm i ~25Ń µm zapewnia 

najwiĊkszą wytrzymałoĞć na zginanie ń7-47 MPa.  NaprĊĪenie zginające jest takĪe wiĊksze w 

przypadku mniejszych rozmiarów porów w porównaniu do szkieletów o wiĊkszym rozmiarze 

porów, natomiast najlepsze własnoĞci wytrzymałoĞciowe wykazują szkielety o orientacji 

przestrzennej 45° y, gdy najmniejsza jest wytrzymałoĞć na zginanie przy orientacji 

przestrzennej 45°yx. W przypadkach, w których uzyskano najwyĪsze wartoĞci wytrzymałoĞci 

na zginanie przy zastosowaniu I ĞcieĪki lasera oraz rozmiarów porów ~25Ń i ~35Ń µm oraz 

przestrzennej orientacji komórek jednostkowych 45° y, tytanowe mikroszkielety porowate 

wytworzono równieĪ przy ustawieniu II ĞcieĪki lasera. Taka zmiana warunków wytwarzania 

mikroporowatego tytanu przy pozostałych  takich samych warunkach wpływa na zwiĊkszenie 

wytrzymałoĞci na zginanie o ń24-133% (rys. 17), przy równoczesnym zmniejszeniu 

porowatoĞci o około ńŃ-ń5%. Zmniejszenie mocy lasera z 6Ń do 5Ń W o ńŃ W wpływa na 

zmniejszenie wytrzymałoĞci na zginanie o ńŃ-2Ń%, czemu towarzyszy zwiĊkszenie  

porowatoĞci z 56.2λ do 6ń.ń4%.  
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W tablicy 4 zestawiono natomiast wyniki statycznych prób rozciągania, zginania i 

Ğciskania próbek Ti oraz stopu Ti6Al4V selektywnie spiekanych laserowo porowatych o 

wielkoĞci porów w zakresie 2ŃŃ-25Ń µm. Mikroporowate szkielety ze stopu Ti6Al4V 

selektywnie spiekane laserowo wykazują zdecydowanie wiĊksze własnoĞci mechaniczne niĪ 

czysty tytan i z tego wzglĊdu stop ten jest bardziej predystynowany do zastosowaĔ 

medycznych, niĪ czysty tytan.  

Tablica 4. Porównanie wytrzymałości na rozciąganie Rm, na zginanie Rg i na ściskanie Rc, 
próbek Ti oraz stopu Ti6Al4V selektywnie spiekanych laserowo porowatych o wielkości porów 

w zakresie 200-250 µm 

Stop 
Rm,  

MPa 

 

Rg,  

MPa 

 

Rc,  

MPa 

Ti  

36,40 

38,63 

35,57 

37,76 

35,89 

97,90 

93,82 

96,13 

94,64 

95,79 

177,27 

165,05 

179,86 

176,34 

180,10 

Ti6Al4V  

47,15 

44,99 

48,34 

50,82 

47,59 

131,24 

135,20 

132,66 

135,96 

134,29 

322,35 

305,23 

298,83 

333,79 

310,08 

 

 

5.4.Wyniki badań własnych struktury i własnoĞci mikroporowatych 

szkieletów pokrywanych biokompatybilnymi warstwami 

powierzchniowymi  

 

      PodjĊto oryginalne prace własne dotyczące rozwiązaĔ konstrukcyjnych oraz technologii 

wytwarzania nowej generacji autorskich, oryginalnych, hybrydowych mikroporowatych 

wysokowytrzymałych materiałów inĪyniersko-biologicznych o mikroporowatych sztywnych 

szkieletach z tytanu i jego stopów wytworzonych z wykorzystaniem selektywnego spiekania 

laserowego, których pory są wypełnione Īywymi komórkami. Zapewni to naturalne wroĞniĊcie 

Īywej tkanki co najmniej w strefy połączenia elementów protetycznych/implantów z kikutami 

kostnymi lub narządowymi i wyeliminuje potrzebĊ aplikowania pacjentom elementów mecha- 
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nicznych, pozycjonujących i mocujących implanty. Tak skonstruowane i wytworzone implanty 

w strefie połączenia z kikutami kostnymi zawierają strefĊ porowatą obrobioną powierzchniowo 

wewnątrz porów, umoĪliwiającą przerastanie Īywymi komórkami i na stałe pozostają w orga- 

nizmie i nie wymagają reoperacji. Do najwaĪniejszych czynników decydujących o hodowli lub 

wzroĞcie komórek na powierzchni materiałów inĪynierskich naleĪy specyfika materiału Nie są 

znane wszystkie czynniki decydujące o wpływie podłoĪa z materiałów inĪynierskich na 

przyłączanie siĊ, dzielenie i wzrost Īywych komórek, pomimo Īe wykonano liczne badania w 

tym zakresie. Zwykle zdolnoĞć komórek do róĪnicowania siĊ zwiĊksza siĊ ze wzglĊdu na 

zwiĊkszenie sztywnoĞci materiału, chociaĪ bywają odstĊpstwa od tej reguły. Na zachowanie 

komórek wpływa teĪ tekstura i gładkoĞć powierzchni. Do metod technologicznych poprawy 

gładkoĞci powierzchni materiałów stosowanych w medycynie moĪna zaliczyć dodawanie 

substancji aktywnych powierzchniowo, litografiĊ, pokrywanie warstwą cząsteczek 

samoorganizujących siĊ. Adhezja komórek jest trudniejsza na powierzchniach mniej 

rozwiniĊtych o wiĊkszej gładkoĞci, przy czym podział osteoblastów nastĊpuje znacznie 

szybciej na powierzchniach o mniejszej gładkoĞci, w przeciwieĔstwie do fibroblastów, które 

najszybciej proliferują na powierzchniach bardziej gładkich. Topografia powierzchni materiału 

wpływa na zdolnoĞć komórek do adhezji, przy czym wykazują one zdolnoĞć 

przystosowywania siĊ do specyfiki powierzchni materiału. Badania nad ustaleniem sposobu 

reagowania komórek na rodzaj podłoĪa zmierzają do opracowania warunków pozaustrojowego 

przygotowania konkretnego typu komórek lub całych tkanek. Dokonane studia literaturowe 

wskazują, Īe adhezja i wzrost Īywych komórek zaleĪą od rodzaju i charakterystyki podłoĪa. Z 

tego wzglĊdu zamysł wytworzenia materiałów biologiczno-inĪynierskich oraz implanto-

skafoldów, wymaga poszukiwania najkorzystniejszych warunków proliferacji Īywych 

komórek wewnątrz porów mikroporowatego szkieletu wytworzonego z tytanu i jego stopów. 

Wymaga to poprawy tych warunków. Okazuje siĊ, Īe są one znacznie korzystniejsze na 

podłoĪu z materiałów w pełni kompatybilnych, do których naleĪą tlenki TiO2, Al2O3 oraz 

hydroksyapatyt Ca10(PO4)6(OH)2. Stąd te właĞnie materiały postanowiono wykorzystać jako 

pokrycia wewnĊtrznych powierzchni porów mikroporowatego szkieletu wytworzonego metodą 

selektywnego spiekania laserowego SLS. Wybrano odpowiednio dwie technologie nanoszenia 

cienkich pokryć na wewnĊtrzne powierzchnie porów, tzn. technologiĊ osadzania warstw 

atomowych ALD oraz technologiĊ osadzania powłok zol-Īel z fazy ciekłej metodą 

zanurzeniową.    
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      Powłoki nanoszone technologią osadzania warstw atomowych ALD mają równomierną 

gruboĞć na wszystkich Ğciankach i otworach osadzanego podłoĪa nawet o bardzo 

skomplikowanych kształtach. W swej istocie metoda ALD jest odmianą metody CVD, 

wyróĪniającą siĊ cyklicznym wykorzystaniem prekursorów dostarczanych naprzemiennie w 

postaci tzw. pulsów, pomiĊdzy którymi nastĊpuje płukanie komory gazem obojĊtnym (rys.  

18).  Oznacza to,  Īe  w danym czasie w komorze roboczej znajduje siĊ tylko jeden prekursor, 

który jest Ĩródłem powstawania co najmniej jednego ze składników osadzanego materiału. 

Takie rozwiązanie umoĪliwia stosowanie prekursorów o silnej reaktywnoĞci. 

 

Rysunek 18. Schemat dozowania prekursorów podczas procesu osadzania pojedynczych 

warstw atomowych 

Ultracienkie warstwy o gruboĞci kilku nanometrów nakładane są kolejno w kilku cyklach, w  

sposób  ĞciĞle  kontrolowany  w  skali  nanometrycznej,  po  jednej  warstwie  atomowej w 

kaĪdym cyklu. Prekursory gazowe, ciekłe lub stałe, podobne jak w metodach CVD lub 

MOCVD, wytwarzają silne wiązania chemiczne, po kolejnym wprowadzeniu ich w stan 

gazowy w ogrzewanej komorze reakcyjnej z umieszczonymi w niej podłoĪami. Temperatura 

procesów ALD wynosi 25-5ŃŃºC i musi być wystarczająco wysoka, aby umoĪliwić reakcjĊ 

miĊdzy prekursorami, ale wystarczająco niska, aby uniknąć ich rozkładu. żazy uwalniane są 
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bardzo powoli, sekwencyjnie i impulsowo, tak Īe na podłoĪu jest nanoszona powłoka złoĪona  

z monowarstw atomowych. KaĪdy cykl powoduje wzrost gruboĞci warstwy o ĞciĞle okreĞloną 

wartoĞć Ń,Ńń-Ń,3 nm, a liczba cykli zaleĪy od oczekiwanej gruboĞci warstwy. WłaĞciwy dobór 

warunków procesu zapewnia stabilny wzrost kolejnych warstw, jednakowy w kaĪdym cyklu 

osadzania. W porównaniu do innych technologii nanoszenia warstw wierzchnich i powłok 

metoda ALD posiada zalety polegające na zapewnieniu kontroli gruboĞci nanoszonej warstwy 

zaleĪnej jedynie od liczby zrealizowanych cykli, a nie od jednorodnoĞci strumienia 

prekursorów, jak ma to miejsce w przypadku metod CVD i PVD, oraz na moĪliwoĞci 

stosowania prekursorów  o  wysokiej  reaktywnoĞci  z  uwagi  na  fakt,  Īe  kontakt  reagentów  

nastĊpuje  dopiero  przy substracie. Zastosowanie metody ALD umoĪliwia osiągniĊcie tak 

zdefiniowanych efektów koĔcowych, co uzasadnia wybór tej  właĞnie metody do pokrywania 

mikroporowatej powierzchni skafoldów do zastosowaĔ medycznych i stomatologicznych.  

      Z czystego tytanu oraz ze stopu Ti6Al4V wytworzono mikroszkielety porowate pokrywane 

w nastĊpnej kolejnoĞci warstwami TiO2 oraz Al2O3 w procesie osadzania pojedynczych warstw 

atomowych. Nanoszenie monowarstw metodą ALD jest poprzedzone starannym 

przygotowaniem podłoĪa obejmującym odtłuszczenie w wodzie z detergentem, oczyszczanie 

kolejno w metanolu i etanolu  z  uĪyciem płuczki ultradĨwiĊkowej  oraz suszenie  w  suszarce  

laboratoryjnej w celu odparowania alkoholu. W roli materiału referencyjnego, 

umoĪliwiającego porównanie topografii powierzchni i gruboĞci warstw otrzymanych metodą 

ALD na powierzchni mikroszkieletów selektywnie spiekanych laserowo, sprawdza siĊ szkiełko 

mikroskopowe BK7 i polerowany krzem monokrystaliczny. Najistotniejszym warunkiem 

technologicznym osadzania pojedynczych warstw atomowych metoda ALD jest temperatura. 

W procesie nanoszenia monowarstw atomowych istotną rolĊ odgrywa dobór stosownych 

prekursorów, które wraz z przypisanymi im reagentami zestawiono w tablicy 5.  

Tablica 5.  Stosowane w metodzie ALD prekursory materiałów wraz ze stosownymi 
reagentami 

Lp. Materiał Prekursor Reagent 

1 TiO2 TiCl4, 

Ti(OMe)4 

H2O 

2 Al2O3 AlCl3, AlMe3                H2O, O3 

 
Monowarstwy odpowiednio TiO2 i Al2O3 osadzono metodą ALD wykorzystując w tym celu 

system R-200 firmy Picosun. Na podstawie wstĊpnych badaĔ własnych dobrano 
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eksperymentalnie istotne warunki technologiczne osadzania pojedynczych warstw atomowych 

TiO2 i Al2O3 obejmujące szybkoĞć przepływu gazu noĞnego, czas wprowadzania prekursora, 

czas wprowadzania reagenta i czas płukania komory po dozowaniu prekursora i reagenta (tabl. 

6).  

Tablica 6. Stałe warunki technologiczne osadzania pojedynczych warstw atomowych 
dobrane na podstawie badań wstępnych 

 
 

TiO2 

Prekursor 

TiCl4 

PrĊdkoĞć przepływu gazu noĞnego N2, SCCM3 150 

Czas wprowadzania prekursora, s 0,1 

Czas płukania komory, s 4,0 

Reagent 

H2O 

PrĊdkoĞć przepływu gazu noĞnego N2, SCCM 200 

Czas wprowadzania reagenta, s 0,1 

Czas płukania komory, s 4,0 

 
 

Al2O3 

Prekursor 

AlCl3 

PrĊdkoĞć przepływu gazu noĞnego N2, SCCM 150 

Czas wprowadzania prekursora, s 0,2 

Czas płukania komory, s 5,0 

Reagent 

H2O 

PrĊdkoĞć przepływu gazu noĞnego N2, SCCM 200 

Czas wprowadzania reagenta, s 0,2 

Czas płukania komory, s 5,0 

 

Zmienne warunki technologiczne to temperatura osadzania zawierająca siĊ w przedziale 2ŃŃ-

4ŃŃ°C oraz liczba wykona nych cykli wahająca siĊ od 5ŃŃ do ń5ŃŃ (w przypadku TiO2 i Al2O3) 

lub ponadto 2000 (w przypadku Al2O3) (tabl. 7). 

 

Tablica 7. Zmienne warunki technologiczne osadzania pojedynczych warstw atomowych 

Osadzany materiał Temperatura 

osadzania, °C 

Liczba cykli 

 
TiO2 

200  

 

500, 1000, 1500, 

2000 (dla Al2O3) 

300 

400 

 
Al2O3 

200 

300 

400 

 

                                                            

3  SCCM (j. ang.: standard cubic centimetres per minute) = 0,0016 Pa∙m3/sś amerykaĔska jednostka 
miary stosowana w urządzeniu. 
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      Metoda ALD umoĪliwia naniesienie wybranej powłoki bardzo równomiernie na całej 

powierzchni obrabianego elementu, równieĪ jeĞli ten element ma porowatą strukturĊ. 

Interesującym zjawiskiem obserwowanym okiem nieuzbrojonym oraz w mikroskopie 

Ğwietlnym stereoskopowym Discovery Vń2 Zeiss, umoĪliwiającym oglądanie barwnych 

obrazów powiĊkszonych, jest zmiana barwy próbki w zaleĪnoĞci od liczby zrealizowanych 

cykli ALD, a tym samym od gruboĞci naniesionej warstwy TiO2. Element niepokryty o barwie 

srebrzysto-metalicznej, poddany obróbce powierzchniowej metodą ALD staje siĊ kolejnoμ 

brązowo-złoty (5ŃŃ cykli), granatowy (ńŃŃŃ cykli) i błĊkitny ze srebrzystym odcieniem (ń5ŃŃ 

cykli). Pomiarów gruboĞci warstw z uĪyciem elipsometru spektroskopowego dla kaĪdej próbki 

wykonano w 25 miejscach oraz wykonano obliczenia statystyczne, co pozwoliło na wykonanie 

serii trójwymiarowych histogramów i dwuwymiarowych  map rozkładu gruboĞci osadzonych 

warstw atomowych. W analizowanych przypadkach dotyczących realizacji 5ŃŃ, ńŃŃŃ i ń5ŃŃ 

cykli, Ğrednia gruboĞć warstw naniesionych metodą ALD wynosi odpowiednio 55,λ5ś λ8,λŃ 

oraz ń48,73 nm. RóĪnica w gruboĞci osadzonych warstw TiO2 na badanym obszarze nie 

przekracza 2 nm. Najlepsze wyniki uzyskano dla warstwy osadzonej podczas 1000 cykli. W 

tym przypadku róĪnica gruboĞci osadzonej warstwy nie przekracza ń,ń nm na całej 

powierzchni elementu poddanego obróbce powierzchniowej (rys. ń9).  

               

Rysunek 19. a) Mapa rozkładu grubości i b) grubość warstwy TiO2 osadzonej metodą ALD 
podczas 1000 cykli 

TopografiĊ powierzchni mikroszkieletów porowatych pokrytych warstwami naniesionymi 

metodą ALD badano z uĪyciem mikroskopu sił atomowych AŻM Xź-100 Park System w 

dwóch i trzech wymiarach. Na powierzchni znajdują siĊ nierównoĞci, których liczba wzrasta 

wprost proporcjonalnie do liczby naniesionych warstw (rys. 20).  

b)a)
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Rysunek 20. Obraz AFM topografii powierzchni warstwy TiO2 osadzonej po a)500, 

b) 1500 cyklach 
 

Oprogramowanie XźI, bĊdące na wyposaĪeniu mikroskopu AŻM umoĪliwia dokonanie 

pomiarów chropowatoĞci materiału z uwzglĊdnieniem najmniejszej i najwiĊkszej nierównoĞci  

z   dokładnoĞcią   okreĞloną  poprzez  wartoĞć   odchylenia  standardowego (tabl. 8).   

Tablica 8. Wyniki pomiarów chropowatości reprezentatywnych warstw TiO2 

Materiał z 

warstwą ALD 
osadzoną  

Wymiary badanej 

powierzchni, 

µm 

Minimalna 

nierównoĞć, 
nm 

Maksymalna 

nierównoĞć, 
nm 

ĝrednie 
odchylenie 

kwadratowe Rq 

podczas 500 cykli 5x5 13,851 47,791 2,997 

podczas 1000 cykli 5x5 45,592 130, 279 32,319 

podczas 1500 cykli 5x5 54,455 131,529 33,253 

          

      Szczegółowe badania morfologii powierzchni wytworzonych warstw TiO2 wykonano 

stosując skaningowy mikroskop elektronowy Supra 35 firmy Zeiss z uĪyciem napiĊcia 

przyspieszającego o wartoĞci 10-20 kV (rys. 21). Powierzchnia mikroszkieletu selektywnie 

spiekanego laserowo bezpoĞrednio po wytworzeniu jest gładka z wyraĨnymi podłuĪnymi 

prĊgami rozmieszczonymi co kilkadziesiąt/kilkaset nanometrów (rys. 21e), odpowiadającymi 

kierunkowi działania lasera. Naniesiona warstwa atomowa TiO2 jest widoczna, w 

powiĊkszeniu ok. ń5Ńkx, jako „baranek”, czyli zbiór licznych sąsiadujących ze sobą owalnych 

granulek, z których tylko nieliczne wyróĪniają siĊ wiĊkszą Ğrednicą (rys. 21f). Naniesiona na 

powierzchniĊ mikroszkieletu z czystego tytanu warstwa TiO2 ma strukturĊ amorficzną, w 

przeciwieĔstwie do wyraĨnie widocznej na obrazach TźM krystalicznej struktury tytanu (rys. 

a) b)
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22). W zaleĪnoĞci od liczby cykli gruboĞć warstwy TiO2 naniesionej metodą ALD waha siĊ od 

kilkudziesiĊciu do stu kilkudziesiĊciu nanometrów.  

          

 

Rysunek 21. Obrazy SEM powierzchni skafoldu: a),c),e) niepoddanego obróbce 
powierzchniowej; b),d),f) z warstwą TiO2  naniesioną podczas 1500 cykli 

      W celu pozyskania dokładnych informacji o strukturze osadzonych warstw wykonano 

badania z wykorzystaniem urządzenia inVia Reflex firmy Renishaw, bĊdącego 

zautomatyzowanym systemem ramanowskim. Widmo ramanowskie pochodzące do materiału 

pokrytego cienką  warstwą  dwutlenku  tytanu  zaprezentowano  na  rys. 23. Stosując 

specjalistyczne oprogramowanie WiRźTM 3.ń stwierdzono, Īe naniesioną metodą ALD 

warstwą jest anataz, bĊdący polimorficzną odmianą dwutlenku tytanu. 
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Rysunek 22. Amorficzna warstwa TiO2 naniesiona na czysty tytan o strukturze krystalicznej 
podczas procesu technologicznego trwającego 1500 cykli 

 

Rysunek 23. Widmo ramanowskie mikroszkieletu porowatego ze stopu Ti6Al4V pokrytego w 
procesie ALD warstwą TiO2 

 Badania strukturalne wykonano metodą dyfrakcji promieniowania rentgenowskiego (j.  ang.: 

X-ray Diffraction –XRD) (rys. 24) z uĪyciem dyfraktometru rentgenowskiego X´Pert Pro firmy 

Panalytical (Cu Kα promieniowanie, Ȝ = ń,54Ń5Ń∙ńŃ-ńŃ m) stosując filtrowane pro- 

mieniowanie lampy miedzianej przy napiĊciu 45 kV i prądzie Īarzenia 35 mA), a osadzone 

warstwy TiO2 zbadano metodą stałego kąta padania ze wzglĊdu na jej niewielką gruboĞć 

nieprzekraczającą ń5Ń nm, wygaszając tym samym piki pochodzące od podłoĪa. W toku badaĔ 

zidentyfikowano refleksy pochodzące od trzech odmian polimorficznych dwutlenku tytanu: 

anatazu, rutylu oraz brukitu. 
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Rysunek 24. Dyfraktogram rentgenowski warstwy TiO2 naniesionej poprzez osadzanie 
pojedynczych warstw atomowych wykonany metodą stałego kąta padania (SKP) 

  

      Analogiczne wyniki badaĔ uzyskano w przypadku pokryć Al2O3 nanoszonych w procesie 

osadzania pojedynczych warstw atomowych ALD na podłoĪu z porowatych mikroszkieletów z 

Ti oraz stopu Ti6Al4V selektywnie spiekanych laserowo. Analogicznie, jak w przypadku 

pokryć TiO2 wraz ze zmianą gruboĞci osadzanej warstwy Al2O3 zmienia siĊ barwa 

powierzchni. W przypadku naniesienia warstwy Al2O3 podczas 5ŃŃ cykli ma barwĊ 

ciemnobrązową, te mikroszkielety na które naniesiono warstwy Al2O3 podczas ńŃŃŃ cykli są 

granatowe, a te na których osadzono warstwy Al2O3  trakcie 1500 cykli są ciemnoniebieskie.    

  

Rysunek 25. Topografia powierzchni skafoldów wytworzonych ze stopu a) Ti b) Ti6Al4V i 
pokrytych warstwą Al2O3  podczas 1500 cykli; SEM 
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Rysunek 26. Wysokorozdzielcza topografia powierzchni skafoldów wytworzonych z: a)-c) 
czystego tytanu; d)-f) ze stopu Ti6Al4V i pokrytych warstwą Al2O3  podczas: a),d) 500; b),e) 

1000; c),f) 1500 cykli; SEM 

Szczegółowe badania morfologii powierzchni wytworzonych warstw wykonano przy uĪyciu 

skaningowego mikroskopu elektronowego Supra 35 firmy Zeiss przy napiĊciu przy- 

spieszającym równym 2-10 kV (rys. 25), a badania wykonane z najwiĊkszym powiĊkszeniem 

pozwalają dostrzec wyraĨną róĪnicĊ pomiĊdzy powierzchnią skafoldu niepoddawanego 

obróbce powierzchniowej, a powierzchnią skafoldu z naniesioną warstwą tlenku aluminium, 

która jest pokryta wypukłoĞciami o wielkoĞci od ok.ńŃ nm w przypadku zastosowania 5ŃŃ 

cykli, do ok.200 nm, gdy warstwy nanoszono  w trakcie 1500 cykli (rys. 26). Na obrazach 

TźM wyraĨnie roĪróĪnia siĊ strukturĊ amorficzną naniesionych warstw w odróĪnieniu od 

krystalicznego podłoĪa Ti oraz stopu Ti6Al4V bĊdącego podłoĪem. Wykonano takĪe 

uzupełniające badania rentgenowskie, w wyniku których nie wykryto fazy krystalicznej tlenku 

aluminium dla warstw ALD, co wskazuje na ich postać amorficzną.  

      Cienkie  warstwy  hydroksyapatytu   osadzono   metodą   zol-Īel   techniką   zanurzeniową 

(z ang. dip coating). Osadzanie powłok zol-Īel z fazy ciekłej rozpoczyna siĊ od ciekłego 

roztworu odpowiednich związków zwanych prekursorami i prowadzi do formowania 

materiałów szkłopodobnych. WyjĞciowy materiał przetwarzany jest w formĊ zolu w 
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Ğrodowisku wodnym lub rozcieĔczonego roztworu wodnego kwasu. Usuwanie cieczy z zoli 

przeprowadza go w Īel (przejĞcie zol-Īel słuĪy do kontroli kształtu i rozmiarów cząsteczek). 

Kalcynacja (tj. ogrzewanie związku chemicznego poniĪej jego temperatury topnienia) Īelu daje 

odpowiedni tlenek. W ostatnich 2Ń latach  nastąpił gwałtowny wzrost zainteresowania 

zastosowaniem techniki zol-Īel zarówno ze strony przemysłu, jak i laboratoriów badawczych 

na całym Ğwiecie i nadal stanowi nowoczesny kierunek rozwoju inĪynierii materiałowej i 

inĪynierii powierzchni]. Technologia zol-Īel daje moĪliwoĞć syntezy materiałów 

nieorganicznych (szklistych i ceramicznych) oraz nieorganiczno-organicznych (hybrydowych) 

polimerów i nanokompozytów, które mogą być otrzymywane w postaci materiałów 

objĊtoĞciowych, monolitów, nanocząstek lub formo wane jako włókna lub powłoki. Proces zol-

Īel wytwarzania powłok jest wieloetapowy, składa siĊ z hydrolizy prekursora (otrzymanie 

zolu), Īelowania (kondensacja), suszenia i densyfikacji. Zolami są układy koloidalne z ciekłą 

fazą rozpraszającą i stałymi cząstkami koloidalnymi (o wymiarach Ń,ń-ń ȝm). ĩel jest 

natomiast układem przynajmniej dwuskładnikowym, w którym kaĪdy ze składników tworzy w 

całej objĊtoĞci oddzielną ciągłą  fazĊ. Pierwszym etapem jest sporządzenie roztworów 

koloidalnych (zoli) w wyniku hydrolizy i kondensacji zastosowanych prekursorów, czĊsto 

ciekłych. Prekursorami mogą być róĪnorodne związki chemiczne nieorganiczne lub 

organiczne. Coraz czĊĞciej jako prekursory tlenków metali i niemetali stosuje siĊ ich 

alkoksylany. Dalsza kondensacja prowadzi do polimeryzacji, czyli tworzenia duĪych 

przestrzennych cząsteczek, w których atomy metalu lub niemetalu podstawowego połączone są 

miĊdzy sobą most kami tlenowymi. NajczĊĞciej stosowanymi prekursorami do otrzymywania 

szkieł, ceramiki monolitycznej i powłok są alkoksylany metali przejĞciowych. Roztworem 

koloidalnym  jest  układ  dwuskładnikowy  złoĪony  z  fazy  rozpraszającej  (rozpuszczalnika)   

i rozproszonej (cząstki koloidalne o wielkoĞci nanometrycznej), który w zaleĪnoĞci od stopnia 

rozproszenia (dyspersji) cząstek moĪe być monodyspersyjnym, jeĪeli cząstki fazy rozproszonej 

mają jednakową wielkoĞć, lub polidyspersyjnym gdy cząstki róĪnią siĊ wielkoĞciami cząstek 

koloidalnych. W drugim etapie roztwór koloidalny w wyniku koagulacji przechodzi z zolu w 

Īel. Koagulacja  cząstek  fazy rozproszonej  oraz adsorpcja  na powierzchni cząsteczek  lub 

jonów z fazy rozpraszającej, zapewniają odpowiednią trwałoĞć Īelu, a solwatacja lub 

hydratacja prowadzi do otaczania cząstek koloidu cząsteczkami odpowiednio rozpuszczalnika 

lub wody. W koloidach liofobowych nastĊpuje słaba solwatacja cząstek fazy rozproszonej, a 

koloidy liofilowe są silnie solwatowane. Podczas Īelowania w układzie przynajmniej dwu- 
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składnikowym, kaĪdy ze składników tworzy w całej objĊtoĞci oddzielną ciągłą fazĊ. Jeden ze 

składników, zwany czynnikiem Īelującym, buduje sztywną, rozgałĊzioną, porowatą sieć,  

zdolną  do  unieruchomienia  drugiego  ze  składników,  zwykle  cieczy.  ĩel  powstaje,  gdy   

w układzie koloidalnym znajduje siĊ tak duĪo cząstek koloidalnych, Īe stykają siĊ one lub  

łączą siĊ ze sobą w wielu punktach, tworząc strukturĊ sieci przestrzennej, która obejmuje całą 

objĊtoĞci substancji, uniemoĪliwiając swobodne przemieszczanie siĊ cząsteczek fazy rozpra- 

szającej (cieczy lub gazu). Reakcjami chemicznymi zachodzącymi podczas procesu zol-Īel są 

hydroliza, kondensacja i polikondensacja. PrzejĞcie pomiĊdzy stanem zolu i kompletnego Īelu 

przebiega w sposób ciągły, w wyniku postĊpujących równolegle procesówμ hydrolizy i kon- 

densacji, co  związane jest z  płynną  zmianą  własnoĞci reologicznych  tworzącej  siĊ powłoki, 

a zwłaszcza jej lepkoĞci. Jest to korzystne z punktu widzenia przyczepnoĞci powłoki i jej 

dopasowania siĊ do kształtu powlekanego przedmiotu. Proces hydrolizy moĪe być prowadzony 

w Ğrodowisku wodnym lub w rozpuszczalniku organicznym, gdzie hydroliza jest kontrolowana 

przez dodatek wody. Hydrolizie ulegają sole słabych kwasów i mocnych zasad dając odczyn 

alkaliczny, sole mocnych kwasów i słabych zasad dając odczyn kwaĞny oraz sole słabych 

kwasów   i   słabych   zasad   dając   odczyn   obojĊtny,   słabo   kwaĞny   lub   słabo zasadowy.  

 

Rysunek 27. Schemat przygotowania roztworu hydroksyapatytu 

Roztwór przygotowano przy uĪyciu nanoproszku hydroksyapatytu (HA), glikolu 

polietylenowego (PEG), gliceryny i alkoholu etylowego (rys. 27). Cienkie warstwy 
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hydroksyapatytu wykonano przy uĪyciu urządzenia PTL-MMBŃń do osadzania powłok tech- 

niką zanurzeniową wyposaĪone w uchwyty do mocowania próbek o maksymalnej długoĞci 8Ń 

mm. Pokrywane podłoĪa zanurzane są podczas osadzania z maksymalną prĊd- koĞcią 2ŃŃ 

mm/s. Maksymalna temperatura wygrzewania wynosi 2ŃŃ°C. żruboĞć powłok naniesionych 

metodą zol-Īel z fazy ciekłej powłok wynosi zazwyczaj kilkaset nanometrów. Metoda zol-Īel 

umoĪliwia równomierne pokrycie jedynie powierzchni o niskiej chropowatoĞci, a jakoĞć 

otrzymanej warstwy w duĪej mierze zaleĪy od sposobu  przygotowania  podłoĪy.  Stąd  

pokrywane  podłoĪe  najczĊĞciej  jest  odtłuszczane, a nastĊpnie płukane przy pomocy płuczki 

ultradĨwiĊkowej w odpowiednich związkach (np. aceton i metanol) oraz suszone przy uĪyciu 

wirówki laboratoryjnej.  

      Szczegółowe badania morfologii powierzchni wytworzonych warstw wykonano przy 

uĪyciu skaningowego mikroskopu elektronowego Supra 35 firmy Zeiss. Przedstawiono obrazy 

SźM cienkich  warstw, na których widoczne są cząstki hydroksyapatytu (rys. 28) o kształcie 

owalnym, jednakĪe obserwuje siĊ znaczny udział cząstek o wydłuĪonym kształcie o 

zaokrąglonych, a czasami zaostrzonych krawĊdziach. WielkoĞć cząstek  hydroksyapatytu 

moĪna oszacować na 2Ń-80 nm..  

Rysunek 28. Obraz SEM skafoldu wykonanego a) z Ti b) ze stopu Ti6Al4V z warstwą zol-żel 
hydroksyapatytu osadzoną po 10 zanurzeniach 

W przypadku warstw zol-Īel osadzonych na podłoĪu z porowatych mikroszkieletów z Ti oraz 

stopu Ti6Al4V selektywnie spiekanych laserowo zarejestrowano widmo z refleksami 

charakterystycznymi dla wapnia, fosforu i tlenu pochodzącymi od powłoki, a bĊdącymi 

głównymi składnikami hydroksyapatytu oraz odpowiednio refleks dla tytanu pochodzący od 

podłoĪa lub tytanu, aluminium i wanadu w przypadku podłoĪa ze stopu Ti6Al4V. Badania 

strukturalne warstw zol-Īel wykonano przy uĪyciu rentgenografii strukturalnej (rys. 29). 

1 μm 

1 μm 

1 μm 
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Rysunek 29. Dyfraktogram rentgenowski warstwy hydroksyapatytu wykonanej metodą zol-żel 

  

5.5. Perspektywy rozwoju oryginalnej grupy nowatorskich  

materiałów biologiczno-inĪynierskich do zastosowań medycznych i 
stomatologicznych 

      Rozwój implantów medycznych w duĪym stopniu zaleĪy od postĊpów w zakresie 

inĪynierii biomateriałów. Biomateriały cechują siĊ wymaganą biotolerancją  czyli zgodnoĞcią 

biologiczną i harmonią interakcji z Īywą materią. Biomateriały o wymaganej biotolerancji po 

wprowadzeniu do organizmu nie mogą wywoływać ostrych lub chronicznych reakcji albo 

stanu zapalnego otaczających tkanek. WĞród biomateriałów stosowanych do wytwarzania 

implantów medycznych i stomatologicznych moĪna wyróĪnić biomateriały metaliczne i 

ceramiczne. Materiały metaliczne, pomimo swoich wad takich, jak niewystarczająca w 

niektórych obszarach zastosowaĔ odpornoĞć korozyjna oraz biotolerancja, charakteryzują siĊ 

bardzo korzystnym zespołem własnoĞci mechanicznych. Za szczególnie istotne naleĪy uznać 

wysoką odpornoĞć na korozjĊ zmĊczeniową, odpornoĞć na kruche pĊkanie oraz wytrzymałoĞć 

na rozciąganie i zginanie. Porowate biomateriały metaliczne są atrakcyjnym materiałem 

implantacyjnym ze wzglĊdu na wiĊksze od tradycyjnych stopów dopasowanie modułu 

sprĊĪystoĞci do koĞci oraz na moĪliwoĞć przerastania porów tkanką kostną i zapewnienia 
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właĞciwego mocowania implantu w koĞci. Ze wzglĊdu na niską gĊstoĞć, korzystny stosunek 

wytrzymałoĞci do granicy plastycznoĞci, dobrą odpornoĞć korozyjną oraz najlepszą w 

porównaniu z innymi biomateriałami metalicznymi biozgodnoĞć do grupy szeroko 

stosowanych w medycynie materiałów metalicznych naleĪą tytan i jego stopy. Tytan i jego 

stopy jako biomateriał znajdują od wielu lat zastosowanie w produkcji implantów dla chirurgii 

kostnej, szczĊkowo-twarzowej i protetyce stomatologicznej. Uznawany jest za materiał o 

bardzo dobrej odpornoĞci korozyjnej i dobrej biotolerancji. Zastosowanie czystego tytanu na 

implanty stomatologiczne, czy elementy endoprotez pracujących w kontakcie z Īywym 

organizmem pozwala na wyeliminowanie ryzyka związanego ze szkodliwym wpływem 

pierwiastków, wystĊpujących jako dodatki stopowe w materiałach metalicznych.  

      Aktualnie istnieje duĪe zapotrzebowanie społeczne na zindywidualizowane implanty 

medyczne i stomatologiczne, które istotnie polepszyłyby jakoĞć Īycia pacjentów po urazach 

mechanicznych, chorobach nowotworowych i genetycznych oraz z ubytkami uzĊbienia. 

Stosowane obecnie rozwiązania czĊsto nie spełniają oczekiwaĔ uĪytkowników, poniewaĪ są 

nietrwałe, niewygodne i nieestetyczne. W związku z tym przełomowym rozwiązaniem wydaje 

siĊ być porowaty implanto-skafold o wymiarach i kształcie idealnie dopasowanym do ubytku 

tkanek pacjenta wykonany z biozgodnego materiału (Ti lub Ti6AlV4), pokrytego dodatkowo 

nanometryczną warstwą osteokonduktywnego tlenku tytanu, tlenku aluminium lub 

hydroksyapatytu. Nowoczesne oprogramowanie komputerowe typu CAMD pozwala na 

przekształcenie danych pozyskanych na etapie klinicznym w trójwymiarowy lity model ubytku 

tkanek pacjenta. Model ten jest nastĊpnie przekształcany na model porowaty poprzez 

multiplikacjĊ komórki jednostkowej, której wymiary i kształt mogą być zaprojektowane 

zgodnie z indywidualnymi preferencjami pacjenta. Pory wystĊpujące w strukturze materiału 

mają ĞrednicĊ do 5ŃŃȝm i powinny być otwarte, bowiem skafold w docelowych warunkach 

uĪytkowania ma przerastać Īywą tkanką pacjenta.  

      W niniejszym artykule przedstawiono wyniki licznych serii komplementarnych badaĔ 

technologicznych, strukturalnych i wytrzymałoĞciowych, m.in. z uĪyciem mikroskopu 

stereoskopowego, skaningowego i wysokorozdzielczego transmisyjnego mikroskopów 

elektronowych i mikroskopu konfokalnego oraz spektroskopów rozproszonego 

promieniowania źDS i Ramana RS oraz dyfraktometru rentgenowskiego, udowadniając 

hipotezĊ naukowo-badawczą, która stanowi, Īe dziĊki autorskiemu połączeniu nowoczesnych 

metod komputerowo wspomaganego projektowania materiałów i selektywnego spiekania 
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laserowego SLS proszków z tytanu i  stopu Ti6AlV4 z awangardowymi metodami nanoszenia 

pojedynczych warstw atomowych ALD TiO2 i Al2O3 albo warstw hydroksyapatytu metodą 

zol-Īel, moĪliwe jest wytworzenie biomimetycznych, lekkich, porowatych, chropowatych i 

biokompatybilnych materiałów o unikatowych własnoĞciach mechanicznych i funkcjonalnych, 

które znajdują zastosowanie na skafoldy i implanto-skafoldy w medycynie i stomatologii 

regeneracyjnej. źfektem koĔcowym tych działaĔ jest poznanie sposobów, moĪliwoĞci, 

warunków brzegowych i barier transformacji trójwymiarowych wirtualnych modeli 

utworzonych w formacie STL w wytworzone metodą selektywnego spiekania laserowego 

skafoldy w postaci tytanowych lub ze stopu Ti6AlV4 mikroporowatych szkieletów, a 

opcjonalnie implanto-skafoldy złoĪone z litego rdzenia i mikroporowatej silnie rozwiniĊtej 

warstwy powierzchniowej, hybrydowo połączonych w jednolitą całoĞć, złoĪonej z bazowych 

komórek jednostkowych o kształcie i wymiarach zdefiniowanych przez projektanta. Wyniki 

wykonanych badaĔ dają moĪliwoĞci dalszego rozwoju i badaĔ, włącznie z badaniami 

biologicznymi, dotyczącymi zagnieĪdĪenia i proliferacji Īywych komórek w mikroporach 

wytworzonych mikroszkieletów porowatych, których wyniki są bardzo obiecujące, lecz 

wymagają kontynuacji. Zastosowanie lokalnie dedykowanej obróbki powierzchniowej, w tym 

głównie wewnątrz porów tytanowych lub ze stopu Ti6AlV4 mikroporowatych szkieletów 

skafoldów, a opcjonalnie takĪe tytanowych lub ze stopu Ti6AlV4 mikroporowatych szkieletów 

w czĊĞciach porowatych nowo opracowanych oryginalnych implanto-skafoldów, hybrydowo 

połączonych w jednolitą całoĞć z czĊĞciami litymi, ma zasadnicze znaczenie dla zapewnienia  

biokompatybilnoĞci i bioaktywnoĞci stosowanych materiałów, synergii efektów klinicznych 

uzyskiwanych przez klasyczne protezowanie i implantacjĊ oraz naturalnego zagnieĪdĪenia siĊ i 

proliferacji Īywych komórek w mikroporowatej strefie połączenia ze skafoldami lub implanto-

skafoldami wytworzonymi z materiałów inĪynierskich.  

      Własne koncepcje badawcze zasadzające siĊ na synergicznym wykorzystaniu dotych-

czasowych osiągniĊć inĪynierii materiałowej i inĪynierii wytwarzania, w zakresie proje-

ktowania i wytwarzania protez/implantów z róĪnych porowatych wysokowytrzymałych 

materiałów inĪynierskich, chirurgii i medycyny regeneracyjnej implantologii oraz stomatologii 

regeneracyjnej w zakresie protezowania/implantowania w leczeniu chorób cywilizacyjnych 

dotykających ustawicznie sporą czĊĞć społeczeĔstwa i ich skutków, oraz inĪynierii tkankowej 

w zakresie doboru materiałów i technologii wytwarzania skafoldów, umoĪliwiających 

wrastanie Īywej tkanki, doprowadziły do opracowania nowych materiałów specjalnych mikro- 
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i nanokompozytowych, wykorzystywanych na całkowicie oryginalne funkcjonalne zamienniki 

uszkodzonych tkanek, zwłaszcza ubytków kostnych, w przypadku których ze wskazaĔ 

medycznych niemoĪliwe jest całkowite odstąpienie od klasycznego protezowania/ 

implantowania, natomiast ze wszech miar poĪądane jest doprowadzenie do naturalnego 

wroĞniĊcia Īywej tkanki we wszczepione elementy w okolicy wszczepu. We wszystkich 

zaawansowanych klasycznych technikach protezowania/implantowania stosowanych obecnie 

w praktyce klinicznej nastĊpuje pozycjonowanie i mocowanie implantów z wykorzystaniem 

urządzeĔ i rozwiązaĔ mechanicznych. U podstaw tych dokonaĔ stoją załoĪenia konstrukcyjne 

oraz metodologia projektowania konstrukcyjnego, materiałowego i technologicznego 

oryginalnej koncepcji kilku typów urządzeĔ medycznych, które słuĪyć mają w medycynie 

regeneracyjnej i implantologii. Opracowano całkowice nowatorskie i chronione patentami  

impalnto-skafoldy jako urządzenia stosowane do wszczepiania w celu zastąpienia usuniĊtych 

chirurgicznie fragmentów kostnych w wyniku choroby, najczĊĞciej schorzeĔ nowotworowych 

lub stanów zapalnych. Implanto-skafold zbudowany jest ze strefy litej, typowej dla dotychczas 

stosowanych implantów oraz porowatej hybrydowej strefy pełniącej funkcjĊ skafoldów, o 

wielkoĞci mikroporów najczĊĞciej w zakresie ńŃŃ-6ŃŃ µm i zróĪnicowanym kształcie (rys. 30).  

 

Rysunek 30. Schemat autorskiej koncepcji implanto-skafoldów 

materiał porowaty 

materiał lity 
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Opracowana autorska oryginalna hybrydowa konstrukcja nowej generacji spersonalizowanych 

implanto-kafoldów tkanek, a zwłaszcza koĞci, jest złoĪona ze strefy litej, typowej dla 

dotychczas stosowanych implantów oraz porowatej hybrydowej strefy lokowanej w kontakcie 

z kikutami kostnymi, wyłoĪonej wewnątrz porów materiałami bioaktywnymi, 

umoĪliwiającymi strefowe przerastanie Īywą tkanką po dokonaniu implantacji. 

      MoĪliwa jest integracja implanto-skafoldu z implantami stawowymi, a takĪe pokrywanie 

cienką warstwą o gruboĞci do 5ŃŃ µm materiałem bioaktywnym powierzchni mikroporów 

tworzących strefĊ porowatą zgodnie z opracowana autorską oryginalną hybrydową technologią 

wytwarzania nowej generacji spersonalizowanych implanto-skafoldów tkanek, a zwłaszcza 

koĞci z zastosowaniem lokalnie dedykowanej mikroobróbki powierzchniowej materiałami 

bioaktywnymi wewnątrz mikroporów, w strefie połączenia (interfejsu) elementów protety-

cznych/implantów z kikutami kostnymi lub narządowymi. Strefa porowata w implanto-

skafoldzie zapewnia właĞciwą osteosyntezĊ implantów kostnych z kikutami kostnymi lub 

odpowiednio w przypadku konstrukcji zintegrowanej z implantami stawowymi z elementami 

kostnymi pozostałymi po usuniĊciu stawów, umoĪliwiając strefowe przerastanie porowatej 

czĊĞci Īywą tkanką kostną po dokonaniu implantacji, tworząc trwałe i mocne połączenie 

implantu z Īywą tkanką (rys. 31). 

Rysunek 31. Przykłady aplikacji  implanto-skafoldów 
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