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Важной проблемой медицинского материаловедения является разработка новых 
имплантационных материалов с оптимальными биологическими и функциональными 
свойствами, способствующими улучшению адаптации имплантатов к среде организма. 
Антисептические свойства имплантатов позволяют сократить длительность протекания 
естественных иммунных процессов в биотканях на ранних стадиях приживления, ми-
нимизировать возникновение аллергических и воспалительных реакций организма в 
отдаленный период имплантации, а также обеспечить наилучшие условия для биоинте-
грации и надежного закрепления имплантатов. Противовоспалительное действие био-
материалов связано, в основном, с наличием в их составе определенных химических 
элементов, обладающих природными антисептическими свойствами и содержащихся в 
небольших количествах. 

Лантан (La) характеризуется противовоспалительным антисептическим эффек-
том, т. к. его ионы обладают близким сродством к фосфолипидам и стабилизируют дея-
тельность клеточных мембран, блокируя ионные каналы клеток биоструктур. Приме-
нение лантана и многих лантаноидов в современной медицине также связано с их при-
родными антикоагулянтными свойствами и высокой тромборезистентностью. Считает-
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ся, что они влияют на различные стадии процесса свертывания крови: ингибируют син-
тез протромбина, обладают антагонистическими свойствами в отношении тромбина, 
действуют как антиметаболиты ионов Са2+, вытесняя их из систем с одним или более 
белковыми факторами коагуляции [1, 2]. Ионы кремния играют активную роль в орга-
низации соединительной костной ткани и способствуют ее ускоренному восстановле-
нию [3]. Введение указанных модифицирующих добавок в небольших дозах будет спо-
собствовать сбалансированности концентрации микроэлементов в биопокрытиях и 
костных тканях.  

Метод микродугового оксидирования (MДО) также известный, как плазменно-
электролитическое оксидирование (ПЭО) или искровое анодирование, является пер-
спективным методом обработки поверхности, т. к. позволяет получать биологически 
активные покрытия с пористой структурой. В процессе МДО покрытие формируется 
как вследствие окисления химических элементов сплава, так и вследствие термических 
превращений компонентов электролита под воздействием микроплазменных разрядов. 
При этом происходит включение в состав покрытия и компонентов электролита, и ком-
понентов сплава, приводящее к изменению свойств и параметров формирования по-
крытий [4]. Изменяя состав электролита, можно добиться включения различных моди-
фицирующих добавок в структуру кальцийфосфатных (КФ) покрытий.  

Целью работы было изучение фазового состава, структуры, физико-химических и 
биологических свойств La- и Si-содержащих КФ покрытий, сформированных методом 
МДО при различных напряжениях процесса. 

Для нанесения покрытий использовали гидроксиапатит, полученный механохи-
мическим методом [5]. Механохимический метод применяется для синтеза ряда апати-
тов с общей формулой М10(RО4)6Х2, при этом, структура апатитов представляет пла-
стичную матрицу, в которой возможен широкий ряд замещений ионами многих микро-
элементов: La3+, Mg2+, P5+, V5+, S2–, F–, Cl– и др. [5]. В работе использовали La- и 
Si-замещённый гидроксиапатит (La-Si-ГАП) (Ca9,5La0,5(PO4)5,5(SiO4)0,5(OH)2) с концен-
трацией заместителей 0,5 моль [6]. Двойное замещение стабилизирует структуру апати-
та, способствует вхождению более значительных концентраций Si, а также делает воз-
можным вхождение в структуру апатита ионов кислорода, локализующихся на оси 63 в 
положении гидроксильных групп [6]. 

Нанесение КФ покрытий проводили методом МДО на установке MicroArc-3.0 
(ИФПМ СО РАН, г. Томск) с импульсным источником питания на образцы из титана 
ВТ1-0, имеющие форму пластин размером 10×10×1 мм3. В качестве компонентов элек-
тролита на основе 30 % водного раствора ортофосфорной кислоты были выбраны кар-
бонат кальция и La-Si-ГАП. Нанесение КФ покрытий проводили в анодном режиме, 
при варьировании напряжения оксидирования 150–350 В. Другие электрофизические 
параметры: длительность импульсов – 100 мкс, частота – 50 Гц, время нанесения по-
крытий – 10 мин – были определены в ранее проведённых исследованиях [7].  

Исследование морфологии микродуговых La-Si-содержащих КФ (La-Si-КФ) по-
крытий методом растровой электронной микроскопии (РЭМ, LEO EVO 50, Zeiss, ЦКП 
«Нанотех» ИФПМ СО РАН) показало, что поверхность КФ покрытий представлена 
структурными элементами сфероидальной формы (сферы) со сквозными порами 
(рис. 1). Измерение размеров структурных элементов (сфер и пор) методом «секущей» 
[8] с последующей статистической обработкой показало, что гистограммы распределе-
ния элементов по размерам для всех покрытий имеют одномодальный характер (рис. 1).  

При напряжении 200 В начинает формироваться однородное по толщине КФ по-
крытие (рис. 2, а). При этом средний размер сфер и пор таких покрытий составляет  
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15–17 мкм и 3–4 мкм, соответственно (рис. 1, а–в). Повышение напряжения до 300 В 
приводит к росту толщины покрытия (рис. 2, б), увеличению размеров структурных 
элементов (сфер и пор) и их последующему разрушению (рис. 1, г–е). Средние размеры 
сфер и пор увеличиваются до 23–24 мкм и 5–6 мкм, соответственно. При максимальном 
напряжении процесса 350 В средние размеры сфер и пор в покрытиях составили  
25–26 мкм и 6–7 мкм, соответственно (рис. 1, ж–и). Известно, что для успешной остео-
интеграции имплантата в костную ткань необходимо наличие микропористой поверх-
ности, поскольку микропоры размером до 10 мкм имеют тот же порядок величины, что 
некоторые клетки и большие биомолекулы [9].  
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Рис. 1. РЭМ-изображения и гистограммы распределения структурных элементов (сфер и пор) 
по размерам для La-Si-КФ покрытий, полученных при различных напряжениях процесса, В:  

(а–в) – 200; (г–е) – 300; (ж–и) – 350 
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(а) (б) 

Рис. 2. РЭМ-изображения La-Si-КФ покрытий в поперечном сечении, нанесенных  
при напряжениях процесса, В: (а) – 200; (б) – 300 

С помощью РЭМ установлено, что в La-Si-КФ покрытиях, полученных при 
напряжениях процесса 300–350 В, на поверхности разрушенных полусфер и осколков 
образуются кристаллы пластинчатой формы (рис. 1, г, ж). Это может указывать на 
формирование новой кристаллической фазы в покрытиях.  

Рентгенофазовый анализ (РФА), выполненный на дифрактометре ДРОН-7 (ЦКП 
«Нанотех» ИФПМ СО РАН) в Co Kα-излучении, показал, что La-Si-КФ покрытия, нане-
сенные при напряжениях процесса 150–250 В, находятся, в основном, в рентгено-
аморфном состоянии. Присутствуют лишь небольшие рефлексы, характерные для 
β-пирофосфата кальция β-Ca2P2O7. Установлено, что при повышении напряжения окси-
дирования до 300–350 В происходит формирование новой кристаллической фазы – мо-
нетита CaHPO4 (рис. 3), что согласуется с результатами РЭМ. Отсутствие на рентгено-
граммах La и Si, или содержащих их соединений связано с малым количеством в соста-
ве покрытий.  
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Рис. 3. Рентгенограммы La-Si-КФ  
покрытий, полученных при различных 

напряжениях процесса 

Рис. 4. Содержание элементов La и Si, 
 и атомное отношение Ca/P для La-Si-КФ 
покрытий, полученных при различных 

напряжениях процесса 

Элементный состав КФ покрытий, определённый методом энергодисперсионной 
рентгеновской спектроскопии (ЭДС), представлен следующими элементами: кислород 
(66,3–70,7 ат. %), титан (7,1–12,3 ат. %), фосфор (15,5–17,0 ат.%), кальций (4,3–7,4 ат. %), 
лантан (0,01–0,22 ат. %) и кремний (0,04–0,16 ат. %). Как видно из результатов ЭДС, 
элементы La и Si в покрытиях содержатся в небольших «следовых» количествах (рис. 4). 
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При повышении напряжения МДО до 350 В количество La в составе биопокрытий растет 
до 0,22 ат. %, а Si – остается неизменным – 0,16 ат. % (рис. 4). Выявленная закономер-
ность, возможно, связана с неравнозначными условиями изоморфного вхождения ионов-
заместителей в позиции катиона Са2+ и анионной группы (РО4)

3– в структуре исходного 
ГА, и как следствие, неравнозначным участием данных ионов в электрохимических ре-
акциях в процессе МДО. С повышением напряжения МДО, а следовательно, и темпера-
туры в области микроплазменных разрядов интенсифицируются процессы осаждения 
ионов Са2+ из электролита, и образования монетита CaHPO4. Это приводит к увеличению 
содержания Са в покрытиях и росту отношения Са/Р до 0,5.  

Увеличение интенсивности микроплазменных разрядов при повышении напряже-
ния процесса также приводит к росту толщины покрытий и их шероховатости по пара-
метру Ra (ГОСТ 2789–73). Исследования показали, что с повышением напряжения про-
цесса происходит линейный рост данных характеристик от 20 до 130 мкм и от 2 до 
8 мкм, соответственно (рис. 5). В работе [10] показано, что для успешной адгезии стволо-
вых клеток к поверхности покрытия, их дальнейшей пролиферации и дифференцировки 
в костную ткань оптимальным является 5 класс шероховатости (2,5 < Ra < 5 мкм).  

Общая пористость покрытий, которая оценивалась как отношение суммарной 
длины отрезков, попадающих на поры, к общей длине секущих линий, практически не 
изменялась и составила 20–23 % (рис. 6, кривая 1).  

Важной эксплуатационной характеристикой покрытий является адгезионная 
прочность. В работе адгезионная прочность определялась методом отрыва на испыта-
тельной машине Instron-1185, как отношение усилия, при котором происходит отрыв 
покрытия от подложки, к площади отрыва. Результаты исследований показали, что ад-
гезионная прочность покрытий линейно уменьшается от 21 до 4 МПа с повышением 
напряжения процесса нанесения (рис. 6, кривая 2), что обусловлено ростом толщины 
покрытий. Согласно ISO 13779-4 адгезионная прочность покрытий к медицинским им-
плантатам должна быть не менее 15 МПа. Для повышения адгезии покрытий предло-
жено проводить предварительную обработку образцов с применением пескоструйной 
обработки и последующего химического травления [9]. 
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Рис. 5. Зависимости толщины (1)  
и шероховатости (2) La-Si-КФ покрытий  

от напряжения процесса 

Рис. 6. Зависимости пористости (1)  
и адгезионной прочности (2) La-Si-КФ  
покрытий от напряжения процесса 

Известно, что адгезия клеток активнее проявляется на гидрофильных поверхно-
стях. Исследования смачиваемости La-Si-КФ покрытий, выполненные на установке 
Easy Drop DSA1, показали, что максимальные значения краевых углов смачивания во-
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дой и глицерином, не превышают 35°, что указывает на высокую гидрофильность по-
крытий (рис. 7). При этом с повышением напряжения процесса, и как следствие шеро-
ховатости поверхности (рис. 5), краевые углы с водой и глицерином уменьшаются ли-
нейно от 17 до 5° и от 33 до 18°, соответственно. Свободная поверхностная энергия КФ 
покрытий, рассчитанная в соответствии с уравнением Оуэнса-Вендта [11], имеет две 
компоненты – дисперсионную и полярную, с преобладанием последней (табл. 1). Это 
свидетельствует о наличии в покрытиях соединений с сильными полярными химиче-
скими связями (OH-группы, оксиды и фосфаты). Повышение напряжения приводит к 
уменьшению полярной компоненты и увеличению дисперсионной. Данная закономер-
ность связана с ростом шероховатости покрытий, т. к. при формировании развитого ре-
льефа поверхности усиливаются дисперсионные ван-дер-ваальсовые силы [11]. При 
этом полярные связи на поверхности покрытий продолжают доминировать. Свободная 
поверхностная энергия La-Si-КФ покрытий имеет высокие значения 74–76 мН/м, неза-
висимо от величины напряжения процесса (табл. 1). 
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Рис. 7. Зависимости краевых углов  
смачивания водой и глицерином La-Si-КФ 
покрытий от напряжения процесса 

Таблица 1. Свободная поверхностная  
энергия La-Si-содержащих  

КФ покрытий 

U, В П
Т  Д

Т  σ 

150 68,4 ± 0,6 6,9 ± 0,2 75,3 ± 0,8 
200 65,6 ± 0,7 8,5 ± 0,4 74,1 ± 1,1 
250 66,0 ± 0,6 9,0 ± 0,3 75,0 ± 0,8 
300 65,4 ± 0,6 9,6 ± 0,3 75,0 ± 0,9 
350 61,2 ± 0,6 12,9 ± 0,4 74,1 ± 1,0 

Примечание: П
Т  и Д

Т  – полярная и диспер-

сионная компоненты поверхностной энергии, 
соответственно; σ – свободная поверхност-
ная энергия покрытий 

Биологические испытания выполняли согласно методике исследования цитоток-
сичности медицинских изделий in vitro (ISO 10993-5-2009). Для определения цитоток-
сичности исследуемых образцов использовали клеточную культуру гепатомы крысы 
(Hepatoma tissue culture, HTC, г. Санкт-Петербург). Цитотокцичность изучали двумя 
способами: методом прямого контакта (пластинки с покрытием помещали на культуру 
клеток) и экстракционным методом (образцы в течение 24 ч инкубировали в стериль-
ных пробирках в термостате при 37 °С в культуральной среде DMEM, затем получен-
ный экстракт добавляли к клеткам гепатомы). Жизнеспособность клеток оценивали ме-
тодом МТТ-теста in vitro (МТТ реагент, «ПанЭко», Россия) через 48 ч культивирования 
клеточной культуры в питательной среде DMEM в присутствии образцов или их экс-
трактов. Результаты биотестирования обоими методами показали, что доля выживших 
клеток составила более 92 % (табл. 2). Это указывает на высокую биосовместимость 
покрытий и отсутствие цитотоксического действия на клетки.  
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Таблица 2. Результаты цитотоксического теста in vitro через 48 часового  
культивирования клеточной культуры в питательной среде в присутствии образцов 

или их экстрактов, Me (Q1-Q3) 

Группы, 
n = 4 

Количество жизнеспособных клеток, % 
Метод прямого контакта Экстракционный метод

Среда клеток без образцов 
Контрольная группа  

100 100 

Среда клеток в присутствии  
образцов (0,5-La-Si-КФ)  

94,5 ± 2,5 
(92,0– 96,0) 

97,2 ± 2,4 
(94,8–99,6) 

Выводы 

Показано, что при нанесении La-Si-КФ покрытий методом МДО повышение 
напряжения процесса нанесения покрытия приводит к линейному росту толщины, ше-
роховатости и размеров структурных элементов (сферы и поры). При этом общая пори-
стость покрытий практически не меняется и составляет 20–23 %, а адгезионная проч-
ность снижается от 21 до 4 МПа. Установлено, что покрытия имеют в основном рент-
геноаморфную структуру. Повышение напряжения до 300–350 В приводит к формиро-
ванию в покрытиях кристаллических фаз: CaHPO4 и β-Ca2P2O7, и увеличению отноше-
ния Са/Р до 0,5, что способствует повышению биологической активности покрытий. 

С повышением напряжения процесса концентрация La в покрытиях увеличивает-
ся до 0,22 ат. %, а содержание Si практически не изменяется и составляет 0,16 ат. %. 
Показано, что покрытия обладают низкими краевыми углами смачивания, менее 35°, и 
высокой поверхностной энергией 74–76 мН/м, что свидетельствует о высокой степени 
гидрофильности покрытия. Результаты биотестирования показали, что через 48 ч куль-
тивирования клеток гепатомы крысы в присутствии образцов или их экстрактов доля 
выживших клеток составила более 92 %. Это указывает на высокую биосовмести-
мость покрытий и отсутствие цитотоксического действия на клетки.  

 
Работа выполнена при финансовой поддержке программы фундаментальных иссле-

дований СО РАН на 2013-2016 гг., проект III 23.2.5 и РФФИ, проект № 16-33-50008 мол_нр. 
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Эстетическая стоматология стала одним из ведущих направлений в клинической 

стоматологии. Повышенные требования пациентов к качеству ортопедического лече-
ния обуславливают поиск и применение в клинике совершенных реставрационных ма-
териалов для восстановления разрушенных твердых тканей зубов. Параллельно возрас-
тают желания пациентов наряду с эстетикой увеличить время функционирования про-
веденных реставраций. 

На сегодняшний день одним из часто применяемых методов лечения значитель-
ных дефектов твердых тканей зубов является восстановление композиционными мате-
риалами и армирование культи зуба стекловолоконными штифтами. Выбором стекло-
волоконного штифта послужили его оптические, эстетические и деформационные 
свойства с модулем упругости 36 ГПа, которые близки к модулю упругости дентина 
зуба, равного 18 ГПа. В связи с этим происходит более равномерное распределение же-
вательной нагрузки на корневую систему восстановленного зуба в сравнении с литыми 
штифтами из неблагородных сплавов, где модуль упругости находится в пределах  
150–240 ГПа [2, 3]. 

Перегрузка тканей пародонта, как показывают результаты проведенных экспери-
ментов и клинических наблюдений, вызывают комплекс патологических изменений в 
тканях пародонта с преобладанием воспалительных и дистрофических процессов. 

Несмотря на широкое применение в восстановительной стоматологии стеклово-
локонных штифтов, в литературе встречаются противоречивые мнения авторов, свиде-
тельствующие о том, что модуль упругости армирующего материала, применяемого 
для восстановления культи разрушенного зуба, не всегда является ключевым фактором 
в прогнозе долгосрочного функционирования реставрируемого зуба [4]. Также имеются 
данные, что стекловолоконные штифты могут и деградировать во влажной среде поло-




