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Условные обозначения 

ГАП – гидроксиапатит Са10(PO4)6(OH)2; 

КФ – кальций-фосфатный; 

МДО – микродуговое оксидирование; 

ВЧ – высокочастотное; 

β-TCP – β-трикальций фосфат Ca3(PO4)2; 

ТТСР –  тетракальций-фосфат Ca4P2O9; 

ИТЖ – имитированная телесная жидкость;  

ВЧМР – высокочастотное магнетронное распыление;  

TiNi  – никелид титана;  

МС – магнитная система; 

OWRK – метод Owens-Wendt-Rabel-Kaelble (измерение смачиваемости); 

ЭДС – энергодисперсионный спектр; 

АФК – аморфный фосфат кальция Cax(PО4)уzH2О; 

МРС – магнетронная распылительная система; 

КИМ – коэффициент использования материала; 

МКР – метод конечных разностей; 

МКЭ – метод конечных элементов; 

МГЭ – метод граничных элементов; 

МТТ – медико-технические требования; 

Ar – аргон; 

О2 – кислород; 

Ar + O2 – газовая смесь аргона с кислородом;  

Af – аустенитное превращение; 

Eb – пробивное напряжение; 

ip  – ток пассивации;  

Еm  – энергия миграции; 

Н – нанотвердость; 

Pmax – максимальная приложенная нагрузка; 

А – площадь контакта индентора с образцом; 

С1 – константа, описывающая отклонение от идеальной геометрии пирамидки 

Берковича из-за закругления острия; 

hс – глубина контакта индентора с образцом; 

hmax – максимальная глубина проникновения индентора; 

S – контактная жесткость материала; 

Е
*
 – эффективный модуль упругости системы пленка-индентор; 

Е – модуль упругости материала подложки; 

Еind  – модуль упругости материала пленки; 

   – коэффициент Пуассона материала подложки; 

 ind  – коэффициент Пуассона материала пленки; 

R – величина упругого восстановления; 

Δ ЦТ – индекс цитотоксичности; 

В – магнитная индукция. 
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Введение 

 

Для лечения костных травм в современной медицине используются 

имплантаты, изготовленные на основе разрешенных для этих целей материалов 

(к ним относятся, например, титан, сплавы титана, специальные легированные 

стали и их сплавы), способных выдерживать значительные механические 

нагрузки, прикладываемые к костному сегменту в процессе жизнедеятельности 

организма. Но при длительном пребывании имплантатов в жидкости, 

заполняющей биологические ткани, они подвергаются коррозионному 

воздействию. В результате на их поверхности возникают продукты коррозии на 

основе ионов металлов, которые диффундируют в прилегающие биоструктуры, 

вызывая металлоз. Это приводит к появлению вокруг имплантатов фиброзной 

капсулы, способствующей расшатыванию имплантатов и воспалению тканей.  

В результате этого появляются различные осложнения, затрудняющие 

остеоинтеграцию и снижающие эффективность лечения. В целом, современные 

имплантаты характеризуются высокой механической совместимостью с костной 

тканью, но при этом они имеют ограниченную биологическую совместимость. 

Доказано, что основное влияние на процесс образования костных тканей на 

поверхности имплантата оказывают три фактора: её химический состав, 

поверхностная энергия и морфологическая структура [1]. Эти факторы 

определяют результат остеоинтеграции в целом, а также отдельных ее этапов: 

осаждения, миграции, пролиферации и дифференцирования клеток [2]. 

Проблема повышения биологической совместимости имплантатов, 

используемых в травматологии, ортопедии, восстановительной хирургии, 

является актуальной. В США, Японии, Германии и других развитых странах 

эти проблемы решаются в основном в двух исследовательских направлениях. 

Первое из них состоит в создании новых конструкционных биоматериалов.  

В рамках этого направления, в первую очередь, необходимо определить 

физико-механические свойства материала, исследовать влияние продуктов его 

износа и деградации на организм человека и на сохранность конструкции 

имплантата, выявить закономерности химического воздействия сред организма 
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и внешних факторов на имплантат, а также, выполнить комплекс других 

физических, химических, биологических исследований. Разработка новых 

медицинских материалов требует значительных финансовых и временных 

затрат. Вторым направлением является модифицирование поверхности 

разрешенных для применения материалов с целью увеличения их 

биологической совместимости и биологической активности, что достигается, в 

частности, формированием различного рода покрытий. Данное направление 

представляется более актуальным, поскольку оно предусматривает 

использование материала, имеющего многократно подтвержденные показатели 

прочности, долговечности, биологической совместимости и т. п., отработанные 

технологические процессы производства и медицинского применения. По этой 

причине дополнительные исследования необходимо проводить только для 

определения физико-химических, механических, трибологических и медико-

биологических свойств модифицированной поверхности.  

В настоящее время многими научными коллективами ведутся разработки 

перспективных методов модификации поверхности металлических 

имплантатов с целью предотвращения выхода легирующих компонентов и 

одновременного увеличения остеоинтеграции. Эффективным способом 

формирования на различных металлах и сплавах биоинертных оксидных 

покрытий, снижающих выход легирующих компонентов, является термическое 

оксидирование в реактивных газовых средах [3, 4, 5]. Наиболее эффективный 

способ формирования биоактивного покрытия, увеличивающего 

остеоинтеграцию, состоит в нанесении на поверхность имплантатов кальций-

фосфатных (КФ) покрытий различного состава. Технологии нанесения 

биоактивных КФ покрытий разрабатываются на протяжении последних 

десятилетий и продолжают интенсивно развиваться. Интерес к технологиям 

нанесения КФ покрытий обусловлен тем, что минеральный компонент кости 

представлен фосфатами кальция, в силу чего они наиболее совместимы с 

костной тканью. Для решения различных клинических задач ортопедии и 

травматологии требуется создавать КФ покрытия различной толщины, 

морфологии поверхности, скорости резорбции. С этой целью используются 
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различные технологии нанесения КФ покрытий: плазменное напыление; золь-

гель, электрохимическое, электрофорезное, биомиметическое осаждение 

микродуговое оксидирование, лазерное нанесение, ионно-лучевое распыление, 

высокочастотное магнетронное распыление, и др. Следовательно, при выборе 

метода модификации поверхности имплантата необходимо учитывать область 

его применения. Для травматологии, предполагающей моделирование 

имплантата под анатомические особенности пациента, требуются имплантаты с 

КФ покрытиями, которые способны улучшить прочность сцепления имплантата 

с костной тканью за счет своей морфологии и остеоинтеграционных свойств, и 

сохраняющих свою целостность в ходе выполнения медицинской технологии. 

С этой целью необходимо сделать выбор оптимального КФ покрытия, так как 

при увеличении его толщины увеличивается биологическая активность, но 

ухудшаются механические свойства. Поэтому в настоящее время активно 

ведётся разработка методов формирования биопокрытий, которые сочетают 

биологическую активность и высокую механическую прочность, что является 

актуальной задачей современного медицинского материаловедения. Одним из 

перспективных методов, позволяющих получать комплекс требуемых свойств, 

является высокочастотное магнетронное напыление КФ покрытий. Данным 

методом на большинстве медицинских материалов можно формировать 

плотные, беспористые, с высокой адгезией КФ покрытия регулируемого 

химического состава, обеспечивающие остеоинтеграцию с костной тканью  

[6, 7].  

В целом, система «имплантат – покрытие» должна обладать  комплексом 

свойств, в частности, обеспечивать надежную биомеханическую фиксацию 

костных отломков в местах перелома, обладать высокими остеоиндуктивными 

и остеокондуктивными свойствами, надежно защищать материал основы от 

агрессивных телесных жидкостей. По имеющимся литературным данным ни 

одна используемая технология не позволяет получать покрытия с указанными 

свойствами. С другой стороны, при объединении и интеграции существующих 

технологий существует возможность получения необходимого комплекса 

физико-химических и биологических свойств покрытия. Так, разработка 
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гибридной технологии, предполагающей формирование многослойного 

покрытия, состоящего из оксидного слоя и КФ покрытия, позволит обеспечить 

выполнение медико-технических требований, предъявляемых к покрытиям на 

имплантатах для хирургии. Такие многослойные (гибридные) покрытия 

позволят повысить эффективность реконструктивной хирургии за счет:  

1) увеличения коррозионной стойкости и уменьшения выхода из 

имплантатов в окружающие ткани легирующих добавок, вредных для 

организма;  

2) механических характеристик, согласованных с костным окружением;  

3) благоприятного микроокружения для клеток и тканей организма;  

4) возникновения возможности регуляции клеточного цикла посредством 

использования физико-химических свойств поверхности имплантата;  

5) создания возможности для активации регенераторного потенциала 

эндогенных стволовых клеток организма посредством гуморальных факторов и 

цитокинов, выделяемых при взаимодействии биологических тканей с 

имплантатами.   

Целью данной работы является разработка методов и оборудования для 

формирования гибридных биологически совместимых покрытий на 

имплантатах для хирургии. 

Для достижения поставленной цели необходимо было решить 

следующие задачи: 

1. Разработать технологию оксидирования поверхности металлических 

имплантатов с целью улучшения их коррозионной стойкости. 

2. Разработать технологию нанесения КФ покрытий, близких по своей 

структуре к стехиометрическому гидроксиапатиту, методом ВЧ магнетронного 

напыления. 

3. Разработать метод формирования гибридных биосовместимых 

покрытий. 

4. Разработать медико-технические требования к гибридным 

биосовместимым покрытиям на имплантатах. 
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5. Исследовать влияние режимов формирования гибридных покрытий на 

физико-химические, механические и трибологические свойства.  

6. Разработать и изготовить опытные имплантаты для хирургии с 

гибридным покрытием. 

7. Провести медико-биологические испытания имплантатов с гибридным 

покрытием. 

8. Спроектировать и изготовить технологическое оборудование для 

формирования гибридных покрытий на имплантатах в едином технологическом 

цикле. 

Научная новизна работы. 

1. Разработаны способы получения на имплантатах для хирургии 

бездефектных КФ покрытий заданного химического состава с 

остеоинтеграционными свойствами методом ВЧ магнетронного напыления. 

Получены 2 патента на изобретение.  

2. Разработан способ получения на имплантатах для хирургии гибридного 

биологически совместимого покрытия, состоящего из оксидного и КФ слоев. 

Подана заявка № 2012000175 на евразийский патент. 

3. Разработан имплантат для остеосинтеза из биодеградируемого 

материала, армированного тонкой пластиной из титана с нанесенным на ее 

поверхность гибридным покрытием, состоящим из оксидного и КФ слоев. 

Получен патент на полезную модель. 

Положения, выносимые на защиту: 

1. Метод формирования на металлических имплантатах для хирургии 

гибридных биологически совместимых покрытий, состоящих из оксидного 

подслоя, созданного газотермическим оксидированием металла в среде 

кислорода при давлении 2800-3300 Па, температуре 600 
0
С, времени 30 минут, 

и последующего кальций-фосфатного слоя толщиной 1,6 мкм, нанесенного 

высокочастотным магнетронным распылением мишени из гидроксиапатита на 

частоте 13,56 МГц в смеси газов аргона и кислорода с их соотношением 1:1 при 
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давлении 0,3 Па, удельной мощности 20 Вт/см2, которые удовлетворяют 

разработанным медико-техническим требованиям. 

2. Имплантаты с гибридными покрытиями для хирургии с улучшенными 

функциональными характеристиками. 

3. Оборудование для реализации комбинированной технологии 

нанесения гибридных покрытий на поверхность имплантатов для хирургии в 

едином технологическом цикле, позволяющее формировать газотермический 

оксидный подслой и последующий равномерный кальций-фосфатный слой за 

счет протяженного ВЧ магнетрона с высоким коэффициентом использования 

материала мишени и карусели с планетарно-осевым механизмом вращения 

изделий. 

Практическая значимость. 

1. Разработаны и запатентованы новые высокоэффективные 

технологические процессы формирования на металлических имплантатах для 

хирургии оксидных и КФ покрытий, удовлетворяющих медико-техническим 

требованиям. Предложенные научно-технические решения имеют важное 

прикладное значение и создают предпосылки для развития современных 

промышленных технологий производства имплантатов. 

2. Разработан проект технических условий: «Набор пластин из титана с 

тонкими кальций-фосфатными покрытиями для краниофациальной хирургии» (ТУ 

943800.001-10) и изготовлены опытные образцы медицинских изделий. 

3. Разработана и изготовлена технологическая установка для формирования 

биологически совместимых кальций-фосфатных покрытий на имплантатах для 

хирургии методом высокочастотного магнетронного напыления на частоте 13,56 

МГц.  

4. Основные результаты работы внедряются в лечебную практику 

ортопедических и травматолого-ортопедических отделений ряда медицинских 

учреждений (ФГУ «РНЦ «ВТО» им. акад. Г.А. Илизарова» (г. Курган); НИИ 

онкологии СО РАМН (г. Томск); НИИ Микрохирургии (г. Томск), ГБОУ ВПО 

СибГМУ (г. Томск), МУЗ городская клиническая больница №2 (г. Кемерово), ООО 

«ПТО «Медтехника» (г. Казань), Сам ГМУ и малых предприятиях при 
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университете (г. Самара). 

Достоверность и обоснованность полученных результатов 

подтверждается комплексом используемых современных и высокоточных 

методов исследования, достаточным объемом полученных экспериментальных 

результатов, глубиной их проработки и сопоставлением с имеющимися 

литературными данными. Полученные патенты и акты внедрения позволяют 

говорить о высокой достоверности результатов диссертационной работы. 

Личный вклад автора заключается в обосновании проблемы, постановке и 

решении основных задач исследования, разработке технологических процессов и 

оборудования для формирования оксидных и КФ покрытий на имплантатах для 

остеосинтеза, в анализе и интерпретации экспериментальных результатов.  

Апробация работы. Основные результаты работы докладывались и 

обсуждались на следующих конференциях: 5
th

 European Symposium on 

Biomedical Engineering (Патрас, Греция, 2006); XXXVI международной 

конференции по физике взаимодействия заряженных частиц с кристаллами 

(Москва, 2006); IV международной конференции студентов и молодых учёных 

(Томск, 2007); XIII Международной научно-практической конференции 

студентов, аспирантов и молодых ученых – (Томск, 2007); 10th International 

Symposium on Biomaterials. Fundamentals and Clinical Applications (Essen, 

Germany, 2008); 11th International Symposium on Biomaterials and Biomechanics: 

Fundamentals and Clinical Applications (Essen, Germany, 2009); Всероссийском 

совещании РАН: Биоматериалы в медицине (Москва, 2009); Научно-

практической конференции: Современные керамические материалы и их 

применение (Новосибирск, 2010); 1st Annual Symposium of Drug Delivery 

Systems (Shenzhen, China, 2011); III Международной специализированной 

конференции и выставке Современные керамические материалы. Свойства. 

Технологии. Применение (Новосибирск, 2011); Тринадцатой международной 

научно-практической конференции "Фундаментальные и прикладные 

исследования, разработка и применение высоких технологий в 

промышленности и экономике Высокие технологии, экономика, 



 13 

промышленность. Т.2, часть 1: Сборник статей (Санкт-Петербург, 2012); XVIII 

Международной научно-практической конференции студентов и молодых 

ученых «Современные техника и технологии» СТТ - 2012 (г. Томск, 2012). 

Работа выполнена в рамках проектов: 

1. 08-02-99020-Р-ОФИ «Исследование свойств и механизмов 

формирования тонких кальций-фосфатных покрытий, получаемых методами 

ВЧ распыления и синтеза из абляционной плазмы на медицинские материалы». 

2. 09-02-99035-Р-ОФИ «Исследование свойств и механизмов 

формирования, тонких кальций-фосфатных покрытий, получаемых методами 

ВЧ распыления и синтеза из абляционной плазмы на моделях медицинских 

изделий». 

3. АВЦП проект № 2.1.1/14204 «Разработка фундаментальных основ 

создания гибридных биорезорбируемых/биодеградируемых покрытий и 

материалов на основе фосфатов кальция, фторуглеродных пластиков и 

полимеров органических кислот для реконструктивной хирургии».  

4. ФЦП ГК № 16.512.11.2179 «Создание гибридных композиционных 

биологически совместимых и биологически деградируемых матриксов с 

регулируемыми физико-химическими свойствами для тканевой инженерии».  

5. ФЦП ГК № 16.513.11.3075 «Разработка методов создания гибридных 

капиллярно-пористых биочипов, предназначенных для стимулирования 

процессов репаративного остеогенеза». 

Публикации. Результаты диссертационной работы изложены в 32 

научных работах, из которых 16 в реферируемых журналах, 12 в материалах 

конференций, в монографии, 3-х патентах РФ. 

Структура и объем диссертации: Диссертация состоит из введения, 

шести глав, заключения, списка использованной литературы и приложений. 

Объем диссертации составляет 189 страниц, включая 34 рисунков, 17 таблиц, 6 

приложений и списка литературы из 319 наименований. 
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Глава 1 Литературный обзор 

 

1.1 Биологические процессы в системе имплантат - организм 

 

Имплантация любого биоматериала вызывает повреждение ткани 

организма-хозяина и приводит к его неизбежному воспалению. Биологический 

процесс связывания костной ткани с поверхностью материала имплантата при 

нормальном течении происходит подобно физиологическому процессу 

ремоделирования костной ткани. В костной ткани остеокласты удаляют старую 

кость и, тем самым, обеспечивают подготовку поверхности с соответствующим 

рельефом, где с помощью остеобластов формируется новая кость. В месте 

контакта костной ткани с имплантатом происходит отложение белков, 

коагуляция, воспаление и формирование новой ткани, что является 

эволюционным ответом на внедрение чужеродного тела. Кровь является первой 

тканью, контактируемой с имплантатом. Монослой белков, формируемый на 

поверхности имплантата после его контакта с кровью, существует считанные 

секунды. Это слой, с которым будут взаимодействовать тромбоциты и 

мезенхимные клетки. Кровь содержит более 200 типов белков, из которых 

оседают на имплантате в значительных количествах лишь определённые белки 

[8]. Типы осаждённых белков формируют отклик организма на имплантат и в 

значительной степени зависят от особенностей поверхности материала. Затем 

на поверхности имплантата происходит процесс свёртывания крови 

(коагуляция) с образованием тромбоцитов [9]. Контакт с чужеродным 

материалом активизирует тромбоциты, которые выделяют в окружающую 

среду биоактивные и сигнальные молекулы, например, хемоаттрактанты, 

способные влиять на миграцию моноцитов, нейтрофилов к поверхности 

имплантата [10]. 

Воспалительный ответ организма на имплантат начинается одновременно 

с коагуляцией и активацией тромбоцитов [9]. Важнейшие участники 

воспалительного ответа – нейтрофилы и моноциты. После тромбоцитов эти 

клетки – следующие, кто мигрирует к поверхности имплантата. Нейтрофилы 

http://ru.wikipedia.org/wiki/%D0%A2%D1%80%D0%BE%D0%BC%D0%B1
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поступают первыми в течение 24-48 часов. После 48 часов моноциты быстро 

трансформируются в макрофаги [11]. Другой результат активации лейкоцитов – 

выделение воспалительных медиаторов. Эти медиаторы включают цитокины 

интерлейкины-1, -6, -8, фактор некроза опухоли и некоторые другие.  

Выделяют три основные стадии воспаления организма при имплантации: 

альтерация (повреждение), экссудация и пролиферация, которая одновременно 

является и первой стадией репаративной регенерации, рис. 1.1. 

 

Рисунок 1.1 Стадии развития воспаления и репаративного процесса. 

 

Экссудативную и пролиферативную стадии воспаления разделяют на 

нейтрофильную, макрофагальную и фибробластическую фазы.  

В результате некроза, дистрофии клеток и ткани выделяются токсические 

продукты, а также особые вазоактивные и хемотаксические вещества, которые 

вызывают расширение кровеносных сосудов, повышение проницаемости 

капилляров для жидкой части крови, развитие отека (серозной и фибринозной 

экссудации), и привлекают (хемотаксис) в очаг воспаления 

полиморфноядерные лейкоциты. На этой стадии важную роль играют 

тромбоциты, генерирующие тромбоксаны и тромбоцитарный фактор, 

активирующий хемотаксис нейтрофилов, эозинофилов, макрофагов, а также 

тучные клетки, продуцирующие вазоактивные амины, воздействующие на 

свертывающую систему крови и взаимодействующие с нейтрофилами, 

эозинофилами, лимфоцитами.  

При имплантации биоактивных материалов формирование капсулы 

проходит стадию образования грануляционной ткани на 5 – 10 сутки, когда 

кроме пролиферации фибробластов происходит активное новообразование 
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капилляров. Этому способствует избыточная воспалительная реакция, и 

тканевая гипоксия, усиливающая рост сосудов. Последующее созревание и 

фиброзная трансформация грануляционной ткани ведет к регрессии 

капилляров, контракции (сокращению) соединительной ткани в связи с 

накоплением миофибробластов, частичной инволюции и истончению капсулы. 

Соединительнотканная капсула вокруг имплантата после завершения процессов 

перестройки и частичной инволюции характеризуется:  

- сравнительно небольшой толщиной, варьирующей в зависимости от 

химического состава, физической структуры, формы, объема и других 

параметров имплантата;  

- превалированием зрелых фибробластов и фиброцитов над другими 

остающимися клеточными элементами (лимфоцитами, макрофагами);  

-  преобладанием волокнистых элементов матрикса над клетками; 

- продольным (параллельно поверхности имплантата) расположением 

коллагеновых волокон; 

-  сравнительно небольшим количеством сосудов в капсуле;  

- формированием очень узкого макрофагального барьера на границе 

капсулы и имплантата с включением гигантских клеток.  

В таком состоянии капсула может существовать неопределенно долгое 

время, хотя не исключено новое обострение воспалительного (вплоть до 

гнойного) процесса при неблагоприятных условиях, например, при 

травмировании имплантата, присоединения эндогенной инфекции и др. 

Другой характер имеет эволюция капсулы вокруг биологически 

деградируемых материалов (биологически деструктируемые полимеры, 

коллаген, хитозан, гидроксиапатит и т.д.). Первоначальная макрофагальная 

реакция не ослабевает, а усиливается, так как макрофаги и гигантские клетки 

фагоцитируют и резорбируют эти материалы. В зависимости от степени 

биологической деградации этот процесс может протекать разное время (от 

нескольких дней до нескольких лет) и завершиться постепенным замещением 

имплантата соединительной тканью, которая подвергается частичной или 

полной инволюции. Соответственно, в месте имплантации остается рубцовая 
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ткань или она полностью восстанавливается. В других случаях 

резорбирующийся имплантат служит проводником (кондуктором) для 

направленной регенерации специализированной ткани (костной, сухожильной и 

т.д.) на месте её дефекта [12]. 

При повреждениях костной ткани нарушается целостность надкостницы, 

а в окружающих тканях развивается воспалительный процесс. Воспалительные 

цитокины – первые сигнальные молекулы, которые требуются для инициации 

остеогенеза. Хотя роль цитокинов в этом процессе остаётся до конца не 

понятой, Gerstenfeld и соавторы, показали, что фактор некроза опухоли 

необходим для мобилизации и/или дифференцировки мезенхимных клеток в 

остеогенном направлении [13]. Мезенхимные клетки мобилизуются из костного 

мозга, перицитарного и камбиального слоёв [11]. По мере того, как клетки 

двигаются по поверхности имплантата, различные факторы стимулируют их 

дифференцировку в остеогенном направлении. Эти клетки колонизируют 

поверхность имплантата и начинают секретировать матрикс. В [14] описано, 

что это происходит в течение первых 24 часов после имплантации. Первичный 

матрикс не содержит коллаген [15]. Этот матрикс формирует так называемую 

афибриллярную промежуточную зону и содержит неколлагеновые белки 

(остеопонтин, костный сиалопротеин) и протеогликаны (остеонектин) [14]. 

Остеопонтин и костный сиалопротеин являются сайтом нуклеации и 

последующего отложения минеральной фазы. 

Последующая дифференцировка остеобластов приводит к синтезу и 

секреции коллагена, созреванию матрикса и последующей минерализации. Под 

влиянием раздражения, происходящего при нарушении целости кости, 

надкостница в месте повреждения разрастается как за счет перемещения клеток 

из неповрежденных ее участков, так и за счет их размножения. Ткань 

надкостницы, постепенно разрастаясь над местом повреждения, соединяет в 

итоге противоположные концы. Одновременно с этим в надкостнице 

появляется большое количество сосудов, и возникают остеобласты, которые по 

линии разрастания волокон начинают откладывать тонкие пластинки костной 

ткани. Количество костной ткани увеличивается, и через 10-12 дней она 
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покрывает со всех сторон место дефекта, образуя мозоли. В дальнейшем кость 

структурируется и приобретает остеоновое строение [12]. 

По реакции организма на имплантационный материал можно разделить 

материалы на четыре главные категории [16]: 

1. Токсичные – убивают клетки и окружающую ткань; 

2. Биологически инертные - практически не взаимодействуют с 

окружающими тканями, не возбуждают иммунные реакции, не вызывают 

образования выраженного фиброзного слоя и стимуляцию остеогенеза; 

3. Биологически активные – выполняют биологические функции 

организма, имитируя естественные ткани; 

4. Биологически деградируемые - частично или полностью растворяются 

в организме, поглощаются макрофагами, включаются в метаболические и 

биохимические процессы и/или заменяются живой тканью. 

 

1.2 Биологическая совместимость 

 

В 1987 г. было сформулировано определение биологической 

совместимости как способность материала вызывать соответствующий отклик 

ткани хозяина в конкретной ситуации [16], основанной на трех принципах [17]:  

 Каждый материал должен выполнять специфические функции, а не 

просто находиться в тканях; 

 Отклик, вызываемый материалом, должен соответствовать 

приложению;  

 Соответствие материала может изменяться от одной ситуации к другой. 

Основные свойства материалов, которые могут оказывать влияние на 

отклик хозяина, можно разделить на характеристики объемного материала и 

поверхности: 

 Состав объемного материала, микро – (или нано) структура, 

морфология;  

 Кристалличность и кристаллография; 

 Константы упругости; 
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 Содержание воды, баланс гидрофобности – гидрофильности;  

 Макро-, микро- и нанопористость; 

 Химический состав поверхности, химические градиенты, подвижность 

молекул на поверхности; 

 Топография поверхности; 

 Поверхностная энергия; 

 Электрические  свойства поверхности;  

 Параметры коррозии, профиль высвобождения ионов, токсичности 

ионов металлов (для металлических материалов);  

 Профиль деградации, форма и токсичность продуктов деградации (для 

полимерных материалов); 

 Выщелачиваемые материалы, добавки, катализаторы, загрязнители и 

их токсичности (для полимерных материалов); 

 Профили растворения/деградации, токсичности продуктов деградации 

(для керамических материалов); 

 Профиль высвобождения частиц износа. 

Ключом к пониманию биологической совместимости является изучение 

химических, биохимических, физиологических или других механизмов при 

контакте материала имплантата со средами организма и последствия этих 

взаимодействий. При этом большое значение имеют природа и качество 

клинического вмешательства, а также функциональные характеристики 

индивидуума. 

Объективные данные по биологической совместимости материалов были 

получены на основе их практического использования в людях.  

Для успешной остеоинтеграции большое значение имеет надежное 

крепление материалов в кости, поэтому при проектировании прикладываются 

большие усилия для оптимизации свойств поверхности имплантатов: подбор 

шероховатости [18, 19, 20, 21, 22, 23, 24], оптимальной смачиваемости [25,26], 

электростатических зарядов [27, 28, 29]. Результатом стало большое 

разнообразие обработок поверхности металлических имплантатов перед 

имплантацией.  
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У большинства имплантируемых металлических материалов наблюдается 

механизм испускания электронов в раствор, за счет чего они показывают 

высокую склонность к коррозии в биологических средах. Коррозия является 

нежелательной химической реакцией, которая может приводить к разложению 

металлических имплантатов на оксиды, гидроксиды и другие соединения. Эти 

продукты деградации могут вызывать местный воспалительный отклик, 

который приводит к прекращению образования кости, синовииту и 

расшатыванию эндопротезов суставов [30]. Кроме того, низкая твердость и 

высокий коэффициент трения также ограничивают применение таких 

металлических биоматериалов [31, 32].  

Срок службы металлических имплантатов также зависит от его 

устойчивости к абразии и износу. Низкая износостойкость может привести к 

механическому ослаблению и образованию продуктов износа, которые могут 

вызывать неблагоприятные реакции в тканях, где они осаждаются, тем самым 

увеличивая вероятность отторжения имплантатов [33]. Наблюдения за 

долговременными результатами операций по эндопротезированию коленного и 

тазобедренного суставов показали, что главными причинами деградации и 

разрушений таких ортопедических имплантатов являются именно износ и 

коррозия [23]. 

Другая проблема, связанная с металлическими имплантатами – это их 

биологическая инертность. Биоинертные материалы неспособны индуцировать 

положительный соединительный остеогенез или врастание новой кости, в 

результате чего между имплантатом и костью хозяином наблюдается низкая 

прочность фиксации [26].  

Основные требования к биосовместимым материалам [34]: 

 не должны вызывать местной воспалительной реакции; 

 не должны оказывать токсического и аллергического действия на 

организм; 

 не должны обладать канцерогенным действием; 

 не должны провоцировать развитие инфекции; 
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 должны сохранять функциональные свойства в течение 

предусмотренного срока эксплуатации. 

 

1.3 Биомедицинские требования к свойствам поверхности имплантатов 

 

Требования, предъявляемые к материалам для конкретного медико-

биологического применения, должны учитывать как природу и состояние 

тканей организма, с которыми осуществляется контакт, так и длительность 

контакта. Кроме того, необходимо учитывать характер контакта – внешнее 

воздействие либо внутритканевое использование (временное или постоянное). 

При составлении программы доклинической оценки имплантатов нужно 

учитывать основные принципы национального стандарта ГОСТ Р ИСО 10993-

99 [35]. Самые общие требования, предъявляемые к материалам для медико-

биологического применения, можно сформулировать следующим образом: 

1. Стабильность физико-химических и механических свойств материала и 

его поверхности должны соответствовать назначению медицинского изделия.  

2. Биологическая совместимость материала и среды, в которой он 

должен функционировать (отсутствие токсических реакций, аллергии, 

антигенного ответа, денатурации белков и т.д.). Особое значение имеет 

гемосовместимость и тромборезистентность материала, исключение 

возможности разрушения клеточных элементов крови, тромбозов и 

тромбоэмболий. Контакт материала с тканями и средами организма не должен 

вызывать образования опухолей. Кроме того, в зависимости от специфики 

применения, материал должен обладать бактерицидным действием; быть 

стойким к истиранию и разрушению в среде организма; способным к 

образованию диффузных пленок; служить в качестве адсорбента или носителя 

кислорода [36, 37, 38, 39].  

3. Стабильность функциональных свойств материала в течение времени, 

обусловленного каждым конкретным случаем применения. 

4. Возможность стерилизационной обработки без изменения свойств и 

формы материала или изделия [40, 41, 42]. 
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1.4 Испытания имплантатов 

 

Биоматериалы, предназначенные для имплантации, важно испытать в 

условиях, максимально приближающихся к их конкретному использованию. 

Существующие методы испытаний медицинских изделий можно условно 

разделить на следующие группы: физико-химические (по Российской 

терминологии - санитарно-химические) методы, токсикологические методы (in 

vitro и in vivo) и микробиологические методы (в частности, для оценки 

стерильности конечного продукта) [43], таблица 1.1. 

Таблица 1.1 Перечень необходимых методов исследований и 

исследуемые характеристики. 

Характер испытаний Исследуемые характеристики 

Физико-химические исследования Свойства материала, соответствие 

заявленному составу, поверхностные 

эффекты, свойства изделия. 

Исследование влияния стерилизации. 

Биологические исследования 

(токсикологические методы и 

оценка гемосовместимости) 

 

Острая и хроническая токсичность, 

цитотоксичность, действие после 

имплантации, генотоксичность. 

Аллергенность, сенсибилизирующий и 

раздражающий эффект, пирогенность, 

гемосовместимость, стерильность и т.д. 

Микробиологические 

исследования 

Цитотоксичность, стерильность и т.д. 

 

При общей оценке биологической безопасности изделий принимают во 

внимание следующие факторы: 

 материал/ы из которого изготовлен имплантат; 

 наличие добавок, примесей, не прореагировавших компонентов и 

продуктов деградации, а также возможность их экстрагирования; 

 взаимодействие вышеперечисленных веществ в конечном продукте; 
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 свойства конечного продукта. 

В зависимости от назначения и физического состояния изделия 

необходимо контролировать его физико-химические свойства, например, 

вязкость, осмомоляльность, гидрофильность (смачиваемость водой), степень 

обработки поверхности (шероховатость), электрический потенциал и т.д., 

влияющие на биологические свойства изделия [43]. Анализ водных и не водных 

экстрактов из изделий на содержание экстрагируемых примесей по сдвигу рН 

среды, методами спектрофотометрии, высокоэффективной жидкостной 

хроматографии, атомно-абсорбционной спектрофотометрии и т.д. является 

обязательным [44]. 

В соответствии с ГОСТ Р ИСО 10993-99, стандартная программа 

исследований биологического действия имплантируемых изделий 

регламентирует виды испытаний в соответствии со временем и условиями их 

функционирования (таблица 1.2). В таблице 1.2 представлена информация о 

видах испытаний биологически совместимых свойств изделия в виде 

взаимосвязи между исследуемыми биологическими свойствами изделия, с 

одной стороны и категории изделия и времени его эксплуатации с другой. 

Для выбора программы исследования рассматривается соответствие 

изделия указанному назначению с учетом медико-технических свойств 

использованных материалов. Важным условием при проведении медико-

биологической испытаний изделий является предварительный анализ физико-

химических и механических свойств материалов, входящих в состав изделия, с 

целью идентификации материала и определения степени его химической 

чистоты. Основное внимание обращается на химический состав материалов с 

учетом условий воздействия на изделие внешней среды и организма, а также 

характера, степени, частоты и продолжительности воздействия изделия или его 

частей на организм. 
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Таблица 1.2 Виды испытаний имплантируемых изделий в соответствии с 

ГОСТ Р ИСО 10993-99. 

Категория изделия в 

зависимости от контакта с 

организмом человека 

Виды исследования 

 

Продолжительность 
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Мягкие 

ткани, 

кость 

Кратковременный + + + - - - - - - - 

Длительный + + - - - + + - - - 

Постоянный + + - - - + + - + + 

Кровь 

Кратковременный + + + + - - + + - - 

Длительный + + + + - + + + - - 

Постоянный + + + + + + + - + + 

 

Испытания невозможны без технической документации с информацией о 

назначении изделия, о характере и длительности контакта с организмом, о 

составе и свойствах композиций, а также сведения о технологическом процессе 

изготовления изделия. Физико-химические и санитарно-химические испытания 

выполняются во всех без исключения случаях. Главной задачей при 

составлении программ испытаний является выбор системы тестов, 

учитывающих, по возможности, все основные факторы риска, независимо от 

источников их провоцирующих. При составлении программы испытания 

конкретного имплантата необходимо проанализировать потенциальные 

причины возможных отрицательных эффектов от применения имплантата. 

Только после этого следует переходить к выбору методов исследования 

физико-химических и биологических свойств, совокупность которых и 

составляет программу испытаний. 
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1.5 Эволюция биоматериалов 

 

При попытке понять эволюцию биоматериалов и их клинического 

применения за последние 60 лет чётко вырисовываются три поколения 

биоматериалов: биологически инертные, биологически активные и 

биологически деградируемые. Эти три поколения должны пониматься не как 

хронологические стадии развития, а скорее как развитие концепции 

биоматериала, поскольку каждое поколение отражает эволюцию требований к 

свойствам материалов. 

 

1.5.1 Биологически инертные материалы 

 

В течение второй половины двадцатого столетия для разработки 

имплантируемых устройств использовались материалы, хорошо 

зарекомендовавшие себя в таких областях как химия, энергетика, 

машиностроение и аэрокосмическая техника. В результате появилось первое 

поколение биоматериалов, состоящее из легкодоступных промышленных 

материалов, к которым, кроме наличия хороших механических свойств, 

предъявлялось, пожалуй, единственное требование быть как можно более 

инертными во избежание выделения ионов и частиц после имплантации. В 

инженерных разработках выбор материала имплантата для специфического 

применения зависит от соответствия свойств целям его применения. В случае 

биоматериалов к общим (механическим, химическим, физическим), 

добавляются требования биологической безопасности. Впоследствии, 

положения таких концепций как реакция на инородное тело, биологическая 

совместимость и биологическая активность были постепенно введены как 

ориентиры требований к биоматериалам при разработке имплантируемых 

устройств. 

Керамические материалы. 

При обзоре керамических биоматериалов первого поколения, как 

наиболее употребительные, необходимо отметить алюминиевые, циркониевые 
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и некоторые пористые керамики. Микроструктура этих неорганических 

материалов сильно зависит от особенностей производственного процесса 

(максимальной температуры, длительности термальной стадии, размера и 

распределения гранул и пор). Al2O3 является привлекательным материалом 

благодаря его высокой твердости и относительно высокой теплопроводности, 

что позволило использовать данный материал взамен традиционного 

металлического протеза бедренного сустава [45]. Впоследствии керамика была 

использована в качестве заместителя вертлужной впадины. Эти материалы 

показывают высокую коррозионную стойкость, хорошую биологическую 

совместимость и прочность [46]. Однако, хрупкость является главной 

проблемой, ограничивающей применение керамики в некоторых областях. 

Добавки TiO2 и ZrO2 могут улучшить трещиностойкость керамики Al2O3, но в 

то же время они понижают ее твердость [47, 48]. Цирконий – один из 

керамических материалов с высокой устойчивостью, пригодный для 

медицинских применений. Крайне малая способность к выделению частиц (0.1 

mm
3
 на миллион циклов) и высокая твёрдость делает керамику из циркония 

имплантационным материалом с привлекательными механическими 

свойствами. Для стимуляции врастания костной ткани были разработаны 

пористые керамики на основе алюминия, циркония и карбоната кальция [49, 

50]. Однако пористость имеет и негативную сторону – увеличение риска 

механического коллапса с возрастанием числа и величины пор, а также  

снижение прочности изделия. 

Полимеры. 

В качестве некоторых примеров полимерных биоматериалов первого 

поколения можно привести силиконовый каучук, полиэтилен, акриловые 

смолы, полиуретаны, полипропилен, полиметилметакрилат. Акриловые 

костные цементы, состоящие из порошка полиметилметакрилата, катализатора 

и рентгенконтрастной субстанции, жидкой фазой, сформированной мономером 

метилметакрилата, ускоряющего реагента и стабилизатора, используются в 

цементной артропластике [51]. Даже если цементирование с использованием 

полиметилметакрилата выполнено правильно, с его использованием 
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ассоциированы некоторые негативные последствия, такие как жировая 

эмболия, экзотермическая реакция при смешивании компонентов может 

вызвать некроз окружающих тканей, а усушка цемента в процессе 

полимеризации может привести к нестабильности имплантируемого 

устройства. Несмотря на эти недостатки, акриловые цементы остаются одними 

из наиболее применяемых материалов с высокой степенью успешности. 

Недавно акриловые цементы получили использование в вертебропластике и 

кифопластике - процедурах, направленных на устранение дефектов позвонков 

[52, 53]. Полиэтилен является привлекательным материалом для применения в 

артропластике. Его положительными свойствами можно считать высокую 

устойчивость к истиранию, низкий коэффициент трения, высокую ударную 

вязкость, отличную прочность, низкую плотность, лёгкую обработку, 

биологическую совместимость [54, 55]. Негативной чертой использования 

полиэтиленовых имплантатов является постепенное разложение материала в 

тканях, которое усиливается при стерилизации γ-облучением, что приводит к 

остеолизу имплантата [56]. Эластомеры силикона широко используются в 

медицине при замене мелких суставов. Эта идея была введена Свансоном в 

середине 60-х годов XX столетия [57]. Наряду с очевидными клиническими 

преимуществами - уменьшение болевого синдрома, улучшение моторики, при 

использовании силиконовых имплантатов существуют негативные последствия 

- подвывихи, эрозии прилежащих костей и истирание имплантата [58, 59]. 

Металлические материалы. 

Первыми металлическими материалами, успешно использовавшимися в 

течение XX столетия в ортопедии, были нержавеющая сталь и сплавы на 

основе кобальта и хрома. Нержавеющие стали устойчивы к воздействию 

широкого разнообразия  коррозионно-активных сред вследствие высокого 

содержания хрома, до 12%. Наличие хрома обусловливает формирование 

высокопрочной, самовосстанавливающейся и коррозионно-стойкой оксидной 

плёнки. Наиболее широко применяется в клинике - аустенитная нержавеющая 

сталь хромоникелевая 12Х18Н10Т и хромоникельмолибденовая ОЗХ17Н14МЗ 

(316L). Нержавеющие стали широко используются в травматологических 
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временных устройствах (скобы, пластины, шурупы) из-за их относительно 

низкой стоимости, доступности и лёгкой обработки. Из-за низкой 

износоустойчивости материалы из нержавеющей стали не применяются при 

изготовлении протезов суставов. Протезы суставов делаются из Co-Cr-Mo 

сплавов (F75) [60, 61, 62]. Эти сплавы имеют хорошие механические свойства, 

высокую коррозионную стойкость и износостойкость, но не обладают 

биологической активностью [63, 64]. Титан и его сплавы начали широко 

использовать в 40-х годах прошлого столетия при производстве имплантатов. 

Причиной явилась высокая прочность этих материалов при низкой их 

плотности, малая величина модуля упругости, высокая коррозионная стойкость 

за счет образования оксидной плёнки на их поверхности, и хорошая 

способность интегрироваться с костной тканью [65]. При этом низкая 

износостойкость накладывает ограничения на использование имплантатов из 

титана и его сплавов. Чистый титан с однофазной α-микроструктурой в 

настоящее время получил широкое использование в стоматологии, а сплав 

Ti6Al4V (ВТ6), с бифазной α-β-микроструктурой чаще всего употребляется в 

ортопедии, так как имеет лучшие механические свойства по сравнению с 

чистым титаном. Некоторые исследования выделяют ванадий как потенциально 

токсичный элемент [66, 67, 68, 69]. Усилия современных исследователей 

направлены на создание новых титановых сплавов, в которых нет токсичных 

легирующих добавок [70]. Сплавы Ti6Al7Nb и Ti5Al2.5Fe имеют свойства схожие 

с Ti6Al4V, но не содержат токсичных добавок. В сплавах Ti35Nb5Ta7Zr и 

Ti35Nb5Ta7Zr0.4O достигается минимальный модуль эластичности и 

превосходная биологическая совместимость. В 60-е годы XX столетия, после 

открытия явления памяти формы [71], в качестве материала для имплантатов 

появляется сплав никеля и титана. Вдобавок к памяти формы такие материалы 

обладают модулем эластичности ниже 30 ГПа в мартенситном состоянии [72, 

73], поэтому они используются для производства имплантатов, испытывающих 

непрерывные нагрузки. Проблемой использования этих материалов является 

потенциальная аллергогенность и токсичность, связанная с высвобождением 

ионов никеля. Этот факт ограничивает использование никелида титана в США, 
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но в то же время в течение более чем 20 лет он успешно используется в России 

[74] и в Китае [75]. Для преодоления этой потенциальной проблемы 

разрабатываются альтернативные сплавы, главным образом на основе ниобия, 

долговременное применение которых нуждается в подтверждении [76]. В 

настоящий момент эти сплавы активно исследуются. Это пример развития 

биоматериалов первого поколения, в то время как биоматериалы третьего уже 

используются. 

Для того чтобы защитить металлические имплантаты от коррозии и 

износа и улучшить их биологическую совместимость, существует два метода 

изменения свойств имплантата. Первый - это изменение объемных свойств 

посредством легирующих добавок. Второй – модификация поверхности 

имплантата. Второй метод соответствует теме настоящего диссертационного 

исследования, и на нем мы остановимся подробнее.  

 

1.5.1.1 Модификация поверхности 

 

Одним из способов модификации поверхности металлического 

имплантата, применяемым для предотвращения коррозии, повышения 

износостойкости и биологической совместимости, является осаждение на 

поверхности имплантата химически инертного диэлектрического покрытия. 

Существует несколько технологий нанесения диэлектрических покрытий на 

металлы и сплавы: 

 Термическое оксидирование; 

 Микродуговое оксидирование; 

 Имплантация ионов кислорода; 

 Золь-гель метод; 

 Плазменное напыление. 

 

 

 

 



 30 

1.5.1.1.1 Термическое оксидирование 

 

Метод термического оксидирования – это широко используемый процесс 

для улучшения коррозионной и износостойкости титана и его сплавов [77, 78, 

79, 80, 81, 82, 83, 84, 85, 86], основанный на термохимической реакции, 

протекающей в атмосфере кислорода или азота при температуре около 600 °C 

[85]. В работе [80] был успешно создан оксидный слой на поверхности сплава 

Ti6Al4V при обработке его в печи с воздушной циркуляцией в течение 2 часов 

при температуре 1173 K и давлении 105 Па с последующим быстрым 

охлаждением, используя сжатый воздух. Испытания на износостойкость как 

необработанных, так и оксидированных образцов в конфигурации блок-по-

кольцу в условиях сухого скольжения показали, что обработка 

термооксидированием способна существенно улучшить износостойкость 

образцов Ti6Al4V, сокращая степень износа материала в 4 – 6 раз по сравнению 

с необработанным сплавом. Улучшение характеристик было достигнуто 

благодаря образованию твердого оксидного слоя и зоны диффузии кислорода 

под ним [79]. Твердость по Виккерсу после обработки термооксидированием 

увеличилась со 169 до 492 (нагрузка 100 г) для чистого титана и с 369 до 755 

(нагрузка 100 г) для Ti6Al4V. Оксидный слой способствовал улучшению 

износостойкости и предотвращал обширную коррозию Ti6Al4V [79, 86]. Однако 

оксидный слой, созданный термическим оксидированием при высоких 

температурах (выше 800 °C) с большим временем выдержки, приводил к 

склонности к отслаиванию [87]. Для решения этой проблемы можно охлаждать 

титановый сплав после термического оксидирования с регулируемой низкой 

скоростью [77]. После термического оксидирования Ti и Ti6Al4V имеют 

улучшенную биологическую совместимость [82, 88]. Существует несколько 

технологических методов термического оксидирования металлов и сплавов: 

 оксидирование в воздушной атмосфере [89, 90, 91, 92, 93]; 

 паротермическое оксидирование [94, 95]; 

 оксидирование в газовых средах [96]. 
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1.5.1.1.2 Микродуговое оксидирование  

 

Микродуговое оксидирование (МДО), которое также известно как 

микроплазменное оксидирование или анодно-искровое осаждение - это процесс 

модификации (окисления) поверхности вентильных металлов и их сплавов 

(оксиды которых, полученные электрохимическим путем, обладают 

униполярной проводимостью в системе металл-оксид-электролит, например 

сплавы Al, Mg, Ti, Zr, Nb, Ta и др.) в электролитной плазме. Эта технология 

предназначена для создания твердых, толстых оксидных покрытий на 

металлических подложках. В работе [97] были созданы керамические покрытия 

на Ti6Al4V микродуговым оксидированием в растворе алюминатов. Покрытие 

состояло преимущественно из TiO2 в форме рутила и соединений TiAl2O5. 

Содержание рутила TiO2 возрастало от поверхности к внутренним областям 

покрытия, в то время как с соединением TiAl2O5 ситуация была обратной. 

Процесс МДО значительно увеличивает твердость, которая постепенно 

возрастает от поверхности к внутренним областям покрытия, согласуясь с 

вариациями фракции TiO2 вдоль толщины покрытия. Кинетика нанесения МДО 

покрытий управляется границей раздела и в значительной степени зависит от 

приложенной силы тока и времени обработки [98, 99].  

Помимо титана и титановых сплавов, процесс МДО широко 

использовался на магниевом сплаве для защиты его от коррозии и износа [100, 

101, 102, 103]. Коррозионная стойкость магниевого сплава AZ91D улучшилась 

после МДО обработки в растворе, содержащем алюминат и фторид калия при 

приложенных постоянных плотностях тока, более чем в 100 раз вследствие 

образования на его поверхности керамического покрытия, состоящего из 

шпинельной фазы MgAl2O4 и интерметаллической фазы Al2Mg [100]. Однако 

МДО покрытие обычно обладает пенообразной структурой с высокой объемной 

пористостью, которая нежелательна в приложениях, где требуется 

коррозионная стойкость и износостойкость. В работе [104] было показано, что 

добавки сурфактантов в электролит могут успешно тормозить генерирование 

пор внутри керамических покрытий, улучшая, таким образом, качество 
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покрытия. В МДО процессе часто используются силикатные и фосфатные 

электролиты, поскольку покрытия, изготовленные в этих электролитах, могут 

защищать магний от коррозии и износа [105, 106]. Но покрытия, образованные 

из раствора силикатов, показали улучшенные антикоррозионные способности 

по сравнению с теми, которые были образованы из фосфатов, благодаря их 

разному фазовому составу и структуре поверхности. Покрытия, образованные 

из силикатного электролита, обычно были более компактными и состояли 

преимущественно из Mg2SiO4 и MgO, тогда как покрытия, образованные из 

фосфатов были более пористыми и состояли преимущественно из MgO.  

 

1.5.1.1.3 Имплантация ионов кислорода 

 

Для улучшения биологической совместимости, коррозионной стойкости 

и износостойкости, используют имплантацию ионов кислорода. Этот процесс 

включает в себя внедрение ионов кислорода посредством воздействия 

высокоэнергетического линейного пучка ионов, ускоренного за счет большого 

электрического потенциала, приложенного к материалу [107]. Этот процесс 

ранее широко использовался для улучшения износостойкости, сопротивления 

коррозии и биологической совместимости имплантатов. В работе [108] было 

продемонстрировано, что имплантация ионов титана и кислорода в 

поверхность Ti6Al4V значительно улучшает износостойкость материала. 

Твердость новообразованной TiOx пленки возрастала с увеличением 

парциального давления кислорода в диапазоне 0÷3 × 10
-2

 Па, и достигала 

максимума 17 ГПа при парциальном давлении кислорода 3 × 10
-2

 Па, однако, 

толщина пленок в этом случае была ниже оптимальной. Наблюдалось также, 

что толщина покрытия зависела от температуры имплантации и времени 

обработки [109]. Оказалось, что при низкой температуре кислород слабо 

диффундирует в объем материала, ограничивая толщину оксидного слоя. Для 

слоев TiNi, Tan с сотрудниками [110] продемонстрировали, что толщина 

оксидного покрытия, полученная при имплантации атомов кислорода, зависела 

от температуры конечного аустенитного превращения (Af). В их работе 
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старящие обработки с последующим гашением производились на 

коммерческих сплавах Ti50,7Ni перед ионной имплантацией. Температуры 

превращения Af  образца, обработанного при температуре 550 °C в течение 20 

минут и при температуре 400 °C в течение 70 минут были −3°С и 21°С, 

соответственно. Было найдено, что толщина оксидов на образцах Af = 21° 

составляет 1140 нм, что было на 370 нм больше, чем на образцах с Af = −3°. 

Считалось, что причиной этого были различные времена выдержки при 

повышенной температуре. Кроме того, присутствие мартенсита увеличило 

среднее проникновение кислорода, поскольку эта фаза была расширена 

относительно аустенитной фазы. То, что образцы с Af = 21° были более склонны 

испытывать фазовый переход от аустенита к мартенситу вблизи комнатной 

температуры, может быть другой важной причиной осаждения на образцах 

более толстого оксидного слоя. Их дальнейшее исследование показало, что у 

образцов с Af = 21° и с атомами кислорода, имплантированными в дозе 1 × 10
17

 

ионов/см
2
, наблюдалось увеличение сопротивления ямочной коррозии. 

Увеличение дозы кислорода до 3 × 10
17

 ионов/см
2
 привело к образованию 

нанопор, которые ослабляли сопротивление ямочной коррозии [111]. 

Испытания на коррозионное истирание с последующим измерением объема 

истирания показало, что имплантация кислорода улучшает сопротивление NiTi 

сплавов [112].  

 

1.5.1.1.4 Золь-гель метод 

 

Для улучшения сопротивления металлов и их сплавов коррозии и износу 

на их поверхность можно золь-гельным методом наносить следующие 

оксидные покрытия: SiO2, Al2O3, TiO2 и ZrO2. Золь-гельный процесс, также 

известный, как осаждение из химического раствора, является типичным 

«мокрым» химическим методом, который включает пять основных шагов: 1) 

гидролиз и поликонденсацию; 2) гелеобразование; 3) выдержку; 4) 

высушивание; 5) уплотнение и кристаллизацию. По сравнению с обычными 

процессами осаждения тонких пленок, золь-гельный процесс позволяет лучше 
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управлять химическим составом и микроструктурой пленок, используя простое 

оборудование при минимальных расходах. Золь-гельные покрытия с составом 

ZrO2, SiO2, 70SiO2-30TiO2 и 88SiO2-12Al2O3 (моль %) были приготовлены из 

золей, катализированных ультразвуком и осажденных методом глубокого 

погружения на фольги из нержавеющей стали 316 L [113]. Все покрытия 

приводили к снижению скорости коррозии по сравнению с необработанными 

образцами. В работе [113] наносили TiO2 покрытия на сплав TiNi, используя 

золь-гельный метод, и сравнивали их коррозионную стойкость и 

гемосовместимость с необработанными образцами. Толщина TiO2 покрытия 

составляла 205 нм при температуре 500 °C. Электрохимические испытания TiNi 

сплавов с покрытием и без покрытия в растворе Тирода показали повышение 

пробивного напряжения (Eb) на 200 мВ и понижение плотности тока 

пассивации (ip), демонстрируя, таким образом, улучшение коррозионной 

стойкости TiNi сплавов с TiO2 покрытием. Более того, гемосовместимость TiNi 

сплава с покрытием была лучше, чем без него. Трибологическое поведение 

золь-гельной TiO2 пленки на стеклянной подложке изучалось с использованием 

тестера трения при возвратно-поступательном движении шарика из стали 

AISI52100 [114]. Было продемонстрировано, что трение по стеклу после 

нанесения TiO2 пленки значительно уменьшилось. В качестве основных причин 

улучшения этого сопротивления износу была предложена небольшая 

пластическая деформация пленки и ее хорошая адгезия к подложке. В работе 

[115] было найдено, что добавки соответствующего количества SiO2 к TiO2 

пленкам улучшают характеристики износостойкости и понижают коэффициент 

трения TiO2 пленки, что было приписано уменьшению размера зерен TiO2, 

увеличению адгезионной прочности и образованию гетеро-связей Si-O-Ti. 

Следовательно, механизм износа изменился от пластической деформации и 

абразивного износа до легкого задира и абразии, которые были такими же, как 

у золь-гельных TiO2 пленок с хорошо диспергированными частицами Ag [116]. 

Zhang et al. [116] систематически изучали износостойкие свойства пленок SiO2 

и TiO2 на Ti6Al4V, нанесенных золь-гельными методами. Износостойкость 

пленок SiO2 была худшей как при низкой (1 Н), так и высокой нагрузке (3 Н) 
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[117]. Золь-гельные  Al2O3 пленки показали хорошую износостойкость, но они 

редко используются для биомедицинских целей вследствие их цитотоксичности 

[118].  

 

1.5.1.1.5 Метод плазменного напыления 

 

Плазменное напыление - это процесс, в котором расплавленные или 

полурасплавленные частицы наносятся на поверхность материала на воздухе 

или в атмосфере рабочего газа под воздействием плазменного разряда. 

Плазменное напыление используется для нанесения покрытия на 

биомедицинские металлические имплантаты для повышения коррозионной и 

износостойкости. Существует множество технологий плазменного напыления, 

которые различаются источниками энергии, используемыми для распыления 

частиц порошка или мишени. На данный момент изучены трибологические 

свойства широкого диапазона плазменных керамических покрытий: Cr2O3-SiO2-

TiO2, Cr2O3, Cr2O3-Ni-Cr, WC-Co, TiO2, ZrO2, Al2O3, ZrN, TiN и т. д. [119]. 

Однако, только TiO2 [120, 121], Al2O3 [122], ZrO2 [123], ZrN [124, 125, 126, 127] 

и TiN [128, 129, 130, 131, 132] покрытия испытывались как биомедицинские, 

благодаря их биологической совместимости. При этом выяснилось, что размер 

зерен напыленного покрытия - важный фактор, влияющий на износостойкость 

материалов. Соотношение между износостойкостью и размером зерен 

подчиняется закону Холла – Петча [133]. Когда размер зерен уменьшается до 

нанодиапазона, для того, чтобы индуцировать растрескивание границы зерен и 

вырывание зерен требуется более высокое внешнее механическое напряжение, 

поэтому наноструктурированные покрытия показывают более высокую 

способность к пластической деформации во время скользящего износа, чем 

традиционные покрытия [134, 135]. Более того, для наноструктурированного 

покрытия наблюдались повышенные значения твердости и вязкости [136, 137]. 

При использовании плазменно-напыленных покрытий возникают две 

проблемы. Первая проблема состоит в низкой прочности связывания между 

покрытием и подложками, что при высоких изгибающих напряжениях 
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приводит к отслаиванию напыленного материала. Вторая проблема состоит в 

высокой пористости покрытия, которая обычно сокращает антикоррозионные и 

противоизносные свойства.  

 

1.5.2 Биологически активные материалы 

  

Период между 1980 и 2000 гг. отмечен появлением второго поколения 

биоматериалов, которые при взаимодействии с биологической средой способны 

прочно связываться с костной тканью и подвергаться постепенной 

биологической деградации в процессе регенерации и заживления тканей. Это 

свойство называется биологической активностью и относится к любому 

взаимодействию или эффекту, оказываемому материалом на клетки с целью 

приведения или активирования их для получения специфического отклика 

и/или поведения. Минерализация и связывание между костной тканью и 

имплантатом - это один из наиболее известных в настоящее время процессов 

повышения биологической активности в приложениях лечения и фиксации 

костей. На поверхности биологически активных материалов, разработанных 

для фиксации, восстановления и регенерации кости, при нахождении в живом 

организме происходит осаждение слоя гидроксиапатита (ГАП).  

Ни один из металлических материалов, используемых в ортопедии, не 

является биологически активным сам по себе. Поэтому для получения 

биологически активных имплантатов на основе металлов и сплавов необходимо 

наносить на поверхность имплантата биологически активное керамическое 

покрытие. Для модификации поверхности имплантатов чаще всего 

применяются биологически активные стекла, стеклокерамики и фосфаты 

кальция. Реальное применение этих материалов в качестве заменителей кости 

началось в 70-е годы прошлого столетия [138, 139, 140, 141]. Они 

использовались преимущественно, как заполнители костных дефектов [142]. 

Сходство между фазой костного минерала и их структурных и поверхностных 

свойств обусловливает их хорошие биологически активные свойства [143]. 
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ГАП (Ca10(PO4)6(OH)2), β-трикальций фосфат (β-TCP, Ca3(PO4)2), и их 

производные - чаще всего применяются в импланталогии. В зависимости от 

процесса их синтеза, эти материалы имеют различные физические и 

химические свойства [140]. ГАП показывает хорошие биологически активные 

свойства и низкую скорость растворения в физиологической среде по 

сравнению с другими кальций-фосфатами. Действительно, после имплантации 

ГАП может оставаться интегрированным в регенерированной костной ткани, 

тогда как β-TCP полностью резорбируется [144, 145]. Гидроксиапатит по 

своему химическому составу и структуре относится к группе апатитовых 

минералов с общей формулой A10X6Y2, где А означает 1-3-валентные катионы; 

X - 1-3-валентные анионы, a Y - 1-2-валентные анионы, например [146, 147]: 

А = Са
2+

, К
+
, Na

+
, Mn

2+
, Mg

2+
, Sr

2+
, Ва

2+
, Pb

2+
, Th

2+
, Ni

2+
 и др.; 

X = РО4
3-

, SiO4
3-

, CO3
2-

, AsO4
3-

, SO4
3-

, VO4
3-

 и др.;  

Y = F
-
, Cl

-
, OH

-
, O

2-
, CO3

2-
. 

В настоящее время описано более ста химически различных природных 

синтетических и апатитоподобных соединений.  

Гидроксиапатит относится к ОН-разновидности апатита кальция - 

соединения типа Са10(РO4)6Y2 (формула соответствует составу элементарной 

ячейки), где Y - это фтор, хлор или гидроксильная группа. Причем ионы F
-
, Cl

-
, 

OH
-
 могут быть замещены CO3

2-
 или О

2-
, ионы РO4

3-
 частично замещены CO3

2-
, 

а ионы Са
2+

, - частично К
+
, Na

+
, Mn

2+
 [147,148]. Кристаллическая решетка  

ГАП – гексагональная, пространственная группа P63/m, параметры решетки 

a=b=9,432 Å, c=6,881 Å. 

На рис. 1.2 показана схема элементарной ячейки структуры апатита, в 

которой имеются два кристаллографически независимых положения, 

занимаемые атомами Ca. Находящийся в положении 2  атом Са окружен 

шестью атомами О из групп РО4 и ОН, в то время как атом Са, занимающий 

положение 1, имеет окружение атомами О близкое к октаэдрическому. 

Атомы Са в положении 2 образуют треугольник в плоскости, 

перпендикулярной оси с. Подобные треугольники повернуты друг относительно 

друга на 60
0
 вдоль этой оси. Результаты нейтронографического исследования 
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ГАП [149] показывают, что статистически ион гидроксила расположен на оси 

в двух различных направлениях около плоскости Са-треугольника: несколько 

выше или ниже центра. Атомы фосфора окружены четырьмя атомами кислорода 

и образуют тетраэдр практически правильной формы, лишь с небольшим 

искажением, длина его Р-О связей колеблется от 0,1514 нм до 0,1533 нм. 

а) 

 

б) 

 
  

Рисунок 1.2 Развернутый (а) и упрощенный вид элементарной ячейки 

апатита (б) [150]. 

 

Таким образом, уточненная формула структуры апатитов может быть 

представлена в виде Са(1)4Са(2)6(РО4)6(F, OH, Cl)2. В структуре 

гидроксиапатита анионы ОН
-
 из-за больших ионных радиусов не помещаются 

внутри треугольника из катионов Са
2-

 и расположены выше и ниже зеркальной 

плоскости при z=l/4 и z=3/4: атом кислорода гидроксильной группы ОН
-
 (в 

группе расстояние О-Н = 0,95 Å) сдвинут от плоскости на 0,3 Å. Это смещение 

послойно чередуется в направлении (вверх или вниз) относительно 

вертикальной оси, в результате чего трансляционный вектор b одной из 

горизонтальных осей увеличивается в два раза: b=2а [151, 152, 153, 154]. 

Однако, для большинства природных гидроксиапатитов при наличии вакансий 

ионов ОН
-
 и (или) примесей, статистические различия между моноклинной и 

псевдогексагональной структурами становятся незначительными, и решетки 

вполне удовлетворяют псевдогексагональной симметрии и группе Р63/m [155]. 

Таким образом, снижение химической чистоты вещества в этом случае 

приводит не к понижению, как следовало ожидать, а к повышению класса 

симметрии. Этот факт подчеркивает чрезвычайно высокую структурную 
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стабильность гексагональных апатитов, статистически 

самоупорядочивающихся благодаря высокой подвижности ионов, как в 

катионной, так и в анионной подрешетках. Расчет энергий миграции (Еm) по 

вакансионному механизму показал, что в гидроксиапатите Еm(0
2-

) <Еm(ОН
-
) 

[156]. Уникальной характеристикой ГАП является нестехиометричность его 

состава, которую принято выражать отношением Са/Р. Для описания 

нестехиометричности ГАП, полученного осаждением из водных растворов, 

используется формула: Са10-х(НРО4)х(РО4)6-х(ОН)2-х.∙nН2О (1,5 < Са/Р <1,67, т.е. 

0 < х <1, n = 0-2,5), предполагающая дефицит кальция. При этом считается, что 

локальный отрицательный заряд компенсируется введением ионов Н
+
, 

приводящих к образованию молекул Н2О, занимающих позиции ОН
-
. При 

синтезе в растворе ионы Н3О
+
 и НРО4

2- 
могут замещать соответственно Са

2+
 и 

РО4
3-

. 

Электронно-энергетическая структура ГАП характеризуется наличием 

нескольких зон. Структура каждой зоны формируется вкладом s-, р- и d- 

электронных состояний ионов кальция, фосфора и кислорода. Структура 

субвалентных состояний целиком определяется s-состояниями кислорода. 

Распределение р- и d-электронных состояний кальция в ГАП различного 

происхождения практически совпадает. Наряду с сильной ионной 

составляющей химической связи в кристаллах ГАП присутствуют ковалентная 

и водородная составляющие. В подрешетке металла наблюдается косвенное 

взаимодействие металл-металл, осуществляющееся преимущественно между 

атомами в Са
2+ 

позициях с участием атомов кислорода из гидроксильной 

группы [146]. 

В настоящее время интенсивно исследуется гидроксиапатит с частичным 

замещением ионов Ca
2+

 ионами K
+
, Na

+
 и Mg

2+
, поскольку именно эти 

катионные замещения характерны для биологического апатита костей и зубов 

[157, 158, 159, 160]. Компенсация заряда при замещении двухзарядного Ca
2+

 

однозарядными K
+
 и Na

+
 происходит, как правило, за счет замещения 

фосфатного аниона PO4
3-

 ионом карбоната CO3
2-

. Встречающийся в природе 

карбонат-замещенный фторапатит называют франколитом, а карбонат-
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замещенный гидроксиапатит – дахлитом. Последний считается наиболее 

близким аналогом биологического апатита кальцинируемых тканей. В таблице 

1.3 приведен минеральный состав биопатитов в сравнении с синтетическим 

гидроксиапатитом. 

Таблица 1.3 Состав минеральной компоненты зубной эмали, дентина и 

костной ткани в сравнении с гидроксиапатитом, вес.% [161, 162] 

Элемент Эмаль Дентин Костная 

ткань 

Гидроксиапатит 

Ca
2+ 

37,6 40,3 36,6 39,6 

P
5+ 

18,3 18,6 17,1 18,5 

Ca/P, ат% 1,59 1,67 1,65 1,67 

CO3
2- 

3,5 5,6 7,4 - 

Na
+ 

0,7 0,1 1,0 - 

Mg
2+ 

0,2 1,1 0,6 - 

Cl
- 

0,4 0,27 0,1 - 

K
+ 

0,05 0,07 0,07 - 

F
- 

0,01 0,07 0,1 - 

Минерал/в ткани 97 72 65-72 100 

Органика/в ткани 1,5 20 20-25 - 

Sr
2+ 

0,03 0,04 0,05  

Ba
2+ 

0,02 0,005 0,1  

Pb
2+ 

0,1 0,004 0,08  

Fe
3+ 

0,08 0,01 0,1  

Zn
2+ 

0,12 0,07 0,04  

Cu
2+ 

0,008 0,005 0,1  

Al
3+ 

0,04 0,015   

Si
4+ 

0,14 0,01 0,05  

Mn
2+ 

0,006 следы следы  

Se
2+ 

0,002 следы   

Sn
2+ 

0,009 следы   

Li
+ 

0,001 следы   

Ni
2+ 

0,001 следы   

Ag
+ 

0,004 0,07   

S 0,005    

Cd
2+ 

0,007    
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Как видно из таблицы 1.3, химический состав биоапатита сильно зависит 

от вида твердой ткани, он различен для зубов и костей. Концентрационные и 

структурные отличия, обнаруживаемые в биоапатитах разных тканей, 

подчинены их функциональному назначению. Так, растворимость биогенных и 

синтетических карбонат-содержащих апатитов пропорциональна концентрации 

углерода в них [163] и примером функциональной подчиненности является 

относительно высокое содержание карбонатов в биоапатите костной ткани, 

требующей постоянной перестройки и обновления, и существенно меньшее в 

апатите эмали зубов, являющейся наиболее стабильной и химически 

устойчивой тканью организма. 

 

1.5.2.1 Методы формирования кальций - фосфатных покрытий. 

 

Различают 3 основные группы методов формирования кальций 

фосфатных покрытий: плазменное напыление; влажные методы (золь-гель, 

электрохимическое осаждение, электрофорезное осаждение, биомиметическое 

осаждение и др.); осаждение из паровой фазы (лазерное осаждение, ионно-

лучевое распыление, высокочастотное магнетронное распыление).  

 

1.5.2.1.1 Плазменное напыление 

 

Плазменное напыление – это метод, в котором между двумя электродами 

зажигается электрическая дуга постоянного тока, в то время как через эту дугу 

проходит поток газа. Дуга превращает газ в высокотемпературную 

ионизованную плазму с высокой скоростью движения (до 400 м/с). 

Температура плазмы быстро падает как функция расстояния. Внутри дуги 

достигаются величины до 20000 К, тогда как на расстоянии 6 см от электродов, 

типичные температуры составляют 2000 ÷ 3000 К. Металлические, 

керамические или даже полимерные порошки, взвешенные в газе-носителе, 

могут подаваться в плазму и направляться на поверхность в (частично) 

расплавленном или пластичном состоянии, что позволяет формировать пленку 
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на поверхности подложки, сходную с исходным составом порошка. При 

плазменном напылении частично расплавленные частицы керамического 

порошка имеют внешнюю температуру не менее 1000 °C, поэтому для 

исключения перегрева требуется применять соответствующие методы 

охлаждения поверхности материалов. Вследствие очень высокой температуры 

плазмы, термодинамическая нестабильность кальций-фосфатной (КФ) 

керамики при таких температурах играет важную роль в окончательных 

свойствах нанесенного покрытия. В идеале, только тонкий внешний слой 

каждой частицы порошка должен переходить в расплавленное пластическое 

состояние, чтобы гарантировать формирование плотных с высокой адгезией 

покрытий. Выбирая оптимальное соотношение между размерами частиц, типом 

газа носителя, скоростью плазмы и процессом охлаждения поверхности, 

получают КФ покрытия с желаемой фазой и степенью кристалличности [164, 

165]. До сих пор метод плазменного напыления был наиболее успешным 

методом нанесения КФ покрытий на имплантаты, вследствие его высокой 

скорости нанесения и способности покрывать большие площади [166, 167, 168, 

169].  

 

1.5.2.1.2 Горячее изостатическое прессование  

 

Последовательность операций при применении метода горячего 

изостатического прессования (ГИП) [167]: 

 покрытие подложки гидроксиапатитовым порошком с органическим 

связующим веществом;  

 нагрев до 500 °C для удаления из покрытия органического связующего 

вещества; 

 помещение объекта в стеклянную герметизированную трубу и создание 

вакуума для сжатия материала вокруг подложки;  

 нагрев образцов в течение 2 ч при температуре 1000 ÷ 1200 °C и 

давлении 70 ÷ 100 мПа.  

Метод ГИП позволяет получать плотные КФ покрытия толщиной 0,2 ÷ 2 мкм 

на металлических материалах [170]. 
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1.5.2.1.3 Шликерное покрытие 

 

Металлический стержень погружается в гидроксиапатитовую суспензию, 

высушивается и спекается при температуре 1100–1200 °C в защитной 

аргоновой температуре в течение 3 ч [167].  

 

1.5.2.1.4 Золь-гель осаждение 

 

Технология золь-гельного осаждения позволяет создавать керамические 

покрытия с точным химическим и микроструктурным составом. В этом методе 

реагенты, состоящие из желательных компонентов для покрытия, смешиваются 

в растворе. Покрытия наносятся в процессе низкотемпературной реакции и 

спекаются при температурах в диапазоне 400–1000 °C [171]. 

 

1.5.2.1.5 Электрофорезное осаждение 

 

Электрофорезное осаждение используется для создания однородных КФ 

покрытий на металлических имплантатах. КФ покрытия электрофорезно 

осаждаются на титан из 3 % суспензии порошка, растворенного в изопропаноле 

или другой соответствующей жидкости. Толщина покрытия может 

варьироваться изменением напряженности электрического поля и времени 

осаждения. Осажденные КФ покрытия спекаются в высоком вакууме (10
−6

–10
−7

 

торр) при температуре 850–950 °C. Покрытие состоит из смеси КФ фаз, при 

этом фосфор диффундирует в металлическую основу, образуя различные 

соединения с металлами [172,173]. 

 

1.5.2.1.6 Электрохимическое осаждение 

 

В этом методе электрохимическое осаждение проводят в стандартной 

трехэлектродной ячейке с платиновым анодом и Ti или TiAl6V4 катодом, 

выполняющим роль подложки. Катодный потенциал составляет 0,3÷2 В.  

В качестве электролита обычно используют водный раствор Ca(NО3)2 и 
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NH4H2PО4 [174, 175, 176] или Са(Н2РО4)2, СаСl2, Н2О2 [177, 178] с молярным 

отношением Са/Р в растворе = 1,67 [179]. На первой стадии процесса 

происходят процессы диссоциации компонентов электролита с образованием 

ионов PO4
3-

 и Ca
2+

. Образование гидроксид-иона на катоде увеличивает рН в 

прикатодной области до 5,5÷6. Увеличение рН вызывает локальное 

пересыщение раствора относительно кальция и фосфора приводящее к 

образованию на катоде гидроксиапатита по реакции: 10Са
2+

 + 6РО4
3-

 + 2ОН
-
 → 

Са10(PO4)6(OH)2. Полученное ГАП покрытие для уплотнения и увеличения 

адгезии к подложке проходит термообработку сначала в паре при 125 °C в 

течение 4 ч, затем в вакууме при температуре 425 °C в течение 6 ч. Скорость 

осаждения ГАП покрытий до 60 мкм/ч [180,181].  

 

1.5.2.1.7. Микродуговое оксидирование 

 

Метод используется для формирования покрытий на поверхности титана 

и его сплавов. Состав покрытий, формируемых методом микродугового 

оксидирования, многофазовый, в нем присутствуют как ГАП, так и 

трикальцийфосфат (ТКФ) и некоторые другие (оксид кальция, а также CaTiO3), 

что определяется составом электролита и режимами формирования покрытий 

[182, 183, 184]. Формирование КФ покрытий происходит в водном растворе 

электролита на основе ортофосфорной кислоты, гидроксиапатита и карбоната 

кальция (пример состава электролита: 20 мас.%: H3PO4 - 6 

мас.%Са10(PO4)6(ОН)2 - 9 мас.% СаСО3) при подаче электрических импульсов 

особой формы. Управляя амплитудой, длительностью, фронтами и срезами, 

фазовым соотношением, позиционным комбинированием и частотой импульсов 

можно получать различную генерацию плазменных разрядов.  

 

1.5.2.1.8 Биомиметическое осаждение 

 

Биомиметическое осаждение – это метод, в котором биологически 

активный слой костеподобного апатита образуется на поверхности материала, 
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погруженного в имитированную телесную жидкость (ИТЖ) [185] при 

температуре 37 °C в течение нескольких дней. Были разработаны ускоренные 

биомиметические технологии с использованием метастабильных растворов 

ИТЖ с пятикратной концентрацией 5хИТЖ после пересыщения их углекислым 

газом [186] или растворении в них солей гидрокарбоната натрия [187]. В обоих 

случаях постепенное высвобождение газообразного CO2 сопровождается 

высвобождением анионов гидроксила по реакции НСО3
−
→ОН

−
+СО2, тем 

самым увеличивая рН раствора и запуская ускоренное осаждение кристаллов 

биомиметического апатита на поверхности материала. 

 

1.5.2.1.9 Осаждение электростатическим напылением 

 

Основной принцип осаждения электростатическим напылением – 

заключается в напылении порошкообразного материала, состоящего из смеси 

органического растворителя и гидроксиапатита, на металлический предмет в 

электростатическом поле. Под действием высокого напряжения происходит 

аэрозольное рассеивание в газе твердых или жидких частиц за счет прокачки 

жидкости через сопло. Обычно, на наконечнике сопла образуется сферическая 

капля, но если между соплом и подложкой прикладывается высокое 

напряжение, эта капелька принимает коническую форму и рассеивается, 

образуя взвесь высокозаряженных частиц. Образовавшиеся капельки взвеси в 

результате разности потенциалов притягиваются заземленной металлической 

подложкой, где они теряют свой заряд. После полного испарения растворителя, 

на поверхности подложки остается тонкий слой кальций-фосфата. ОЭН 

является простым и дешевым методом осаждения тонких кальций-фосфатных 

пленок с широким диапазоном химических и морфологических характеристик 

[188, 189]. Варьируя параметрами осаждения можно получить на поверхности 

имплантатов различные кальций - фосфатные фазы и морфологию покрытия.  
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1.5.2.1.10 Импульсное лазерное осаждение 

 

В процессе импульсного лазерного осаждения происходит абляция ГАП 

мишени, с помощью импульсного эксимерного KrF лазера (λ = 248 нм) в 

атмосфере 0,3 торр/H2О и осаждение распыленного КФ материала на нагретую 

подложку (400– 800 °C). Скорость осаждения составляет 0,02 – 0,05 нм за 

лазерную вспышку. Нанесенный слой обладает химическим составом, близким 

к ГАП с высокой степенью кристалличности [190]. 

 

1.5.2.1.11 Лазерное плакирование поверхности 

 

Лазерное плакирование - это способ получения КФ покрытия на титане и 

его сплавах, обладающего хорошими механическими свойствами и адгезией 

[191]. Технология включает в себя инжекцию частиц ГАП с помощью 

инертного газа-носителя в область, облучаемую лазерным пучком. Пучок 

лазера нагревает частицы ГАП и создает расплав на металлической подложке, 

который быстро охлаждается после прекращения воздействия лазерного луча. 

КФ покрытия, созданные методом лазерного плакирования, имеют различный 

состав по глубине: на поверхности образуется гидроксиапатит, на границе 

раздела титан-покрытие образуется титанат кальция и фосфид титана. Тем 

самым выполняются две главные цели биоактивного покрытия: внутренняя 

часть покрытия обеспечивает высокую адгезию кальций-фосфата с 

поверхностью имплантатов, тогда как внешняя часть покрытия связывается с 

окружающей костной тканью. В [192] было показано, что биологические 

характеристики таких покрытий сравнимы in vitro с плазменно-напыленными 

КФ покрытиями. 

1.5.2.1.12 Осаждение ионным пучком 

 

Технология основана на бомбардировке КФ мишени ионами аргона, 

ускоренными ионной пушкой в вакуумной камере. При этом из мишени 

выбиваются частицы, которые осаждаются на подложках [193, 194, 195, 196]. 
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1.5.2.1.13 Высокочастотное магнетронное распыление  

 

Высокочастотное магнетронное распыление (ВЧМР) широко 

используется в вакуумной технологии для нанесения пленок сложных оксидов 

без изменения их стехиометрического состава. Метод основан на распылении 

материала за счет бомбардировки поверхности мишени ионами рабочего газа (в 

основном аргона), образующимися в плазме аномального тлеющего разряда 

при наложении на него магнитного поля. При подаче высокочастотного (ВЧ) 

напряжения между мишенью и анодом возникает электрическое поле и 

возбуждается тлеющий разряд. Наличие замкнутого магнитного поля у 

распыляемой мишени позволяет локализовать плазму разряда непосредственно 

у мишени. Электроны, эмитированные с катода под действием ионной 

бомбардировки, захватываются магнитным полем и циркулируют по 

замкнутым траекториям (циклоидам) у поверхности мишени. Такая циркуляция 

происходит до тех пор, пока не произойдет несколько ионизирующих 

столкновений с атомами рабочего газа, в результате которых они теряют 

энергию, полученную от электрического поля. Таким образом, большая часть 

энергии электронов используется на ионизацию и возбуждение, что 

значительно увеличивает эффективность процесса ионизации и приводит к 

возрастанию концентрации положительных ионов у поверхности мишени. Это, 

в свою очередь, приводит к увеличению интенсивности ионной бомбардировки 

мишени атомами рабочего газа и значительному росту скорости осаждения 

покрытия [197].  

Для адекватного описания процесса ВЧ-магнетронного распыления и 

свойств получаемых покрытий необходимо учитывать ряд факторов, а именно: 

 в процессе перезарядки, в первую очередь резонансной, в темном 

катодном пространстве образуется достаточно интенсивный поток нейтральных 

частиц, участвующих в распылении поверхности катода – мишени; 

 относительно большое давление рабочего газа и, соответственно, малая 

длина свободного пробега частиц приводят к размытию энергетических 

спектров атомов и ионов, бомбардирующих катод-мишень; 
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 малая длина свободного пробега распыленных частиц при давлениях 

рабочего газа, необходимых для поддержания стабильного газового разряда, 

приводит к образованию обратного потока распыленных частиц в направлении 

мишени; 

 отрицательные ионы, образующиеся в темном катодном пространстве, 

могут участвовать в перераспылении покрытия на подложке. 

Эти обстоятельства усложняют процесс ВЧ-магнетронного распыления. 

Кроме того, изменение любого параметра тлеющего разряда (напряжения и 

тока разряда, давления и состава рабочего газа) влечет за собой изменение 

других технологических параметров, что в значительной степени усложняет 

управление процессом и повышает требования к точности измерения и 

поддержания указанных параметров. В качестве мишеней при ВЧМР 

используют, как правило, пластины спеченного КФ порошка, реже – 

плазмонапыленные КФ покрытия [198]. Распыление ГАП мишеней 

осуществляют при давлениях рабочего газа 0,1 - 5,0 Па, удельной мощности ВЧ 

разряда 0т 1 до 100 Вт/см
2
. При этих условиях скорости осаждения покрытий 

составляют 1 - 200 нм/мин. Большинство авторов сообщают об аморфной 

структуре пленок, полученных на неподогреваемых перед напылением 

подложках. Однако в ряде работ [199, 200, 201] имеются несистемные данные о 

наличии в пленках на неподогреваемых подложках кристаллических фаз. В 

[199, 200] формирование кристаллических фаз в пленках связывают с высокой 

мощностью ВЧ разряда, приводящей к нагреву подложек, при этом процесс 

осаждения обычно сопровождался разложением ГАП на другие фазы фосфатов 

кальция (β-ТКФ, тетрокальцийфосфат). В [202], напротив, формирование 

кристаллического ГАП связывают с низкой мощностью ВЧ разряда, при 

которой не происходит фазовое разложение распыляемой ГАП мишени, что, 

как предполагают авторы, понижает энергетический порог кристаллизации при 

конденсации. В [199, 202, 203] отмечают преимущественную ориентацию зерен 

кристаллического ГАП по оси (001). Образование кристаллических фаз при 

осаждении покрытий на подогреваемые Si подложки наблюдали в [203]: при 

температуре подложек 550 
0
С в пленках формировались фазы ГАП и СаО. 
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Независимо от условий распыления в большинстве работ отмечается 

завышенное соотношение Са/Р в пленках по сравнению с мишенями. 

Завышенное соотношение Са/Р связывают с потерями группы РОх, как в 

результате обеднения мишени более легкими по сравнению с Са атомами Р, так 

и в результате перераспыления осажденных пленок [200]. В работе [200] было 

показало повышение соотношения Са/Р при увеличении мощности ВЧ разряда. 

Оценка влияния давления Аr на соотношение Са/Р в пленках проведена в [204, 

205]. Общая закономерность - снижение соотношения Са/Р при повышении 

давления Аr. В [204] при повышении давления Аr в процессе напыления от 0,5 

до 5,0 Па наблюдали снижение Са/Р от 2,43 до 1,67; в [205] при повышении 

давления Аr от 1,0 до 5,0 Па наблюдали снижение Са/Р от 3,38 до 1,82 . В [202] 

понижение Са/О связывают с уменьшением содержания в пленках СаО и 

увеличением доли β-ТКФ. В [206] показано уменьшение соотношения Са/Р в 

пленках с увеличением содержания в рабочей среде О2. Свежеосажденные 

пленки обладают, как правило, высокой твердостью и адгезией. ВЧМР 

позволяет создавать тонкие, равномерные, плотные кальций фосфатные 

покрытия, однородные по структуре и составу [207, 208]. Но напыленные ВЧ 

магнетроном КФ покрытия аморфны, т. е. они более растворимы in vitro и более 

деградируемы in vivo [209], вследствие чего необходимо выбирать режим 

термообработки, обеспечивающий улучшение свойств КФ покрытий 

посредством кристаллизации пленки [210]. В работе [210] напыленные ВЧ 

магнетроном покрытия отжигались на воздухе при 800°C в течение 1 ч, после 

чего кристаллиты ГАП выросли приблизительно вдвое. Несмотря на этот 

благоприятный результат, нужно отметить, что вследствие различий в 

коэффициенте термического расширения КФ покрытия и металлической 

подложки обычная термообработка в электрической печи может привести к 

появлению трещин в покрытии и ослаблению прочности связи [211]. Поэтому 

для того, чтобы сократить окисление титана и диффузию элементов, которые 

влияют на связывание между пленкой и титановой подложкой, необходимо 

проводить кристаллизацию магнетронных ГАП покрытий для медицинских 

имплантатов при низких температурах. В [212] ввели как подходящую 
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термообработку для тонких КФ покрытий быстрый нагрев инфракрасным 

излучением. Они показали, что быстрый нагрев аморфных КФ покрытий 

инфракрасным излучением вызывает фазовые изменения в пленках при более 

низкой температуре, чем при отжиге в термической камере. В [213] сообщается, 

что скорость растворения КФ покрытий in vitro определялась степенью 

кристалличности покрытия. Чем выше кристалличность, тем меньше скорость 

растворения [214, 213, 215].  

 

1.5.2.1.14 Сравнительная характеристика методов формирования 

кальций-фосфатных покрытий 

 

В таблице 1.4 приведены преимущества и недостатки различных методов 

нанесения кальций-фосфатных покрытий. 

 

Таблица 1.4 Сравнительная характеристика методов формирования 

кальций-фосфатных покрытий. 

Метод Толщина Преимущества Недостатки 
Источ

ник 

Плазменное 

напыление 

20÷300 

мкм 

Широко 

распространенный и 

экономичный метод; 

высокая скорость 

нанесения; возможно 

нанесения покрытий на 

большие площади;  

высокая коррозионная 

и износостойкость. 

Сложность контроля  

фазового состава из-за 

высоких температур; низкая 

адгезия; возможно 

образование пористых 

покрытий; воздействие 

высокой температуры  

плазменной струи на 

подложку, в результате чего 

она окисляется, а покрытие 

охрупчивается; быстрое 

охлаждение приводит к 

получению аморфной фазы. 

166, 

167, 

168, 

169 
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Продолжение табл. 1.4 

Метод Толщина Преимущества Недостатки 
Источ

ник 

Горячее 

изостатическое 

прессование 

0,2÷2,0 

мкм 

 

Плотные покрытия. Загрязнение КФ покрытий 

частицами SiO2, вследствие 

использования стеклянной 

герметизирующей трубки; 

отсутствие возможности 

получать покрытия на 

подложках сложной формы; 

высокая температура 

процесса; высокая стоимость 

процесса. 

167, 

170 

Шликерное 

покрытие 

20÷50 

мкм 

Низкая стоимость; 

осаждение на 

подложки со сложной 

геометрией. 

Плохая адгезия, 

неравномерность нанесения 

и отсутствие возможности 

контролировать толщину. 

167 

Золь-гель Менее 1 

мкм 

Возможно 

использование 

подложек со сложной 

геометрией; низкая 

стоимость процесса; 

возможность 

получения покрытий с 

точным химическим и 

структурным составом; 

высокая плотность и 

адгезия. 

Некоторые процессы 

требуют контроля 

атмосферы; дорогие 

исходные материалы; 

высокая температура 

процесса; возможны 

карбонатные включения. 

171 
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Продолжение табл. 1.4 

Метод Толщина Преимущества Недостатки 
Источ

ник 

Электрофорезное 

осаждение 

0,1÷2,0 

мкм 

Экономичный метод; 

формируется 

однородное покрытие; 

высокая скорость 

осаждения; 

возможность 

нанесения покрытия на  

подложки любой 

геометрии. 

Сложность получения 

бездефектных покрытий; 

высокая температура 

спекания. 

172, 

173 

Электрохимичес-

кое осаждение 

20÷80 

мкм 

Кристаллические ГАП 

покрытия, 

возможность 

нанесения покрытия на  

подложки любой 

геометрии, высокая 

скорость осаждения 

Т.к. структура и состав 

покрытий зависят от pH, 

температуры, электродного 

потенциала и концентрации 

Ca и P в электролите 

возникает сложность 

контроля оптимальных 

параметров электролита; 

недостаточная адгезия 

покрытия к основе. 

174, 

175, 

176, 

177, 

178, 

179, 

180, 

181 

Микродуговое 

оксидирование 

15÷50 

мкм 

Высокая адгезионная 

прочность; получение 

покрытий с 

оптимальным 

сочетанием 

диэлектрических и 

прочностных свойств. 

Многофазовый состав; 

ограниченность в выборе 

материала подложки; низкое 

отношение кальция к 

фосфору. 

182, 

183, 

184 

Биомимитическое 

осаждение 

0,5÷30 

мкм 

Низкая температура 

осаждения; высокая 

биоактивность; 

возможность 

формирования  

Трудоёмкий процесс; 

требуется постоянная смена 

раствора и контроль рН; 

возможны карбонатные 

включения; низкая адгезия. 

185, 

186, 

187 
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Окончание  табл. 1.4 

Метод Толщина Преимущества Недостатки Источник 

  покрытий на 

подложках сложной 

геометрии; 

возможность 

внедрения лекарств в 

кальций-фосфатные 

покрытия. 

  

Осаждение 

электростатическ

им напылением 

2÷15 мкм Простой и дешевый 

метод; возможно 

получение пленок с 

широким диапазоном 

химических и 

морфологических 

характеристик. 

Низкая адгезия пленки; 

трудность нанесения на 

подложки сложной 

геометрии. 

188, 189 

Импульсное 

лазерное 

осаждение 

0,5÷5 

мкм 

Получаются плотные 

кристаллические 

покрытия. 

Присутствие 

конгломератов на 

поверхности;  трудность 

нанесения на подложки 

сложной геометрии. 

190 

Лазерное 

плакирование 

поверхности 

2÷10 мкм Хорошие механические 

свойства и адгезия к 

подложке. 

Отсутствие 

возможности получать 

покрытия на подложках 

сложной формы. 

191, 192 

Осаждение 

ионным пучком 

1÷5 мкм Высокая скорость 

напыления; хорошая 

адгезия; возможность 

варьирования 

отношением кальция к 

фосфору в покрытии. 

Получение аморфного 

покрытия. 

193, 194, 

195, 196 

Высокочастотное 

магнетронное 

напыление 

0,5÷3,0 

мкм 

Высокая адгезия; 

однородные покрытия; 

возможность 

напыления на 

подложки со сложной 

геометрией. 

Низкая скорость; 

высокая стоимость; 

высокая трудоёмкость; 

возможно получение 

аморфных фаз. 

197, 198, 

199, 200, 

201, 202, 

203, 204, 

205, 206, 

207, 208, 

209, 210, 

211, 212, 

213, 215, 

239, 241 
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1.5.3 Биологически деградируемые материалы 

 

Под биологически деградируемыми материалами подразумеваются такие 

биоматериалы, которые способны сочетать в себе биологически активные и 

биологически деградируемые свойства [216]. Эти свойства сливаются со 

способностью стимулировать специфическую клеточную активность. 

Пространственные пористые структуры, которые стимулируют инвазию 

клеток, прикрепление и пролиферацию, так же как функционализированные 

поверхности, нагруженные пептидными последовательностями или 

компонентами внеклеточного матрикса, побуждают клетки к специфическому 

ответу [217].  

К биологически деградируемым материалам относятся и скаффолды для 

тканеинженерного применения. Использование алло- и аутогенных 

трансплантатов, ксенотрансплантатов имеет некоторые серьёзные ограничения: 

сложность поиска подходящего трансплантата и его забора; дороговизна этих 

процедур; вероятность переноса заболевания; постоперационная смертность 

[218]. В качестве альтернативы может служить тканевая инженерия – 

междисциплинарная область, которая включает объединённые усилия химии, 

физики, биологии и многих других областей. Для того, чтобы скаффолд мог 

быть использован в тканевой инженерии, необходимо соответствие следующим 

требованиям [219]: 

 материал должен быть биологически совместим, а продукты его 

распада не должны быть токсичными; 

 скаффолд должен быть биологически деградируемым, а скорость его 

резорбции должна быть равной скорости восстановления ткани; 

 устройство должно обладать сетью взаимосвязанных пор, 

сформированных комбинацией микро и макропор, которые способствуют росту 

ткани, сосудов и доставке питательных веществ; 

 механические свойства скаффолда должны соответствовать свойствам 

восстанавливаемой ткани. Более того, материал должен поддерживать 

интегральность ткани.  
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К настоящему времени разработано множество методов получения 

трёхмерных скаффолдов [220], позволяющие наделить их самыми 

разнообразными характеристиками. 

 

1.6 Промышленные технологии модификации поверхности имплантатов  

 

Современные промышленные технологии модификации поверхности 

имплантатов с целью придания им биосовместимых свойств и фирмы-

разработчики, представлены в таблице 1.5. При производстве имплантатов в 

основном используются технологии модификации поверхности имплантатов 

следующими методами: пескоструйная обработка (оксид-титановым песком, 

порошком на основе гидроксиапатита или β-трикальций фосфата); 

электрохимическое травление; анодное оксидирование титана; напыление 

нитрида циркония или титана; имплантация фторидных ионов; 

электрохимическое осаждение фосфорнокислого кальция Са3(Р04)2; 

микродуговое оксидирование титановых имплантатов с целью формирования 

пленки β-трикальций фосфата Ca3(PO4)2. 

 

Таблица 1.5 Современные промышленные технологии модификации 

поверхности имплантатов. 

Производитель Краткое описание применяемых технологий модификации 

поверхности имплантатов 

ORALTRONICS 

Dental Implant 

Technology GmbH, 

Германия, 

(www.oraltronics.ru). 

 Технология PURETEX  – создание особо чистой и развитой 

(текстурированной) поверхности титановых имплантатов с 

помощью пескоструйной обработки. 

 Технология V-TPS (Vacuum-Titanium Plasma Spray) – 

вакуумное плазменное напыление титана на имплантаты, 

способствующее увеличению поверхностной площади, 

участвующей в остеоинтеграции.  

 Технология FBR (Fast Bone Regeneration) – 

электрохимическое осаждение фосфорнокислого кальция 

Са3(Р04)2 толщиной 15 – 20 мкм на имплантаты, изготовленные 

из титана, или на имплантаты, изготовленные из других 

металлов, но с предварительно модифицированной 

поверхностью методом V-TPS.  
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Окончание табл. 1.5 

Производитель Краткое описание применяемых технологий модификации 

поверхности имплантатов 

ALFA GATE, 

Израиль, 

(http://www.alfa-

gate.com/). 

 Гибридная технология в комбинации SLA (Macro 20÷40 мкм + 

Micro 2 мкм) – модификация поверхности титановых 

имплантатов в результате грубой пескоструйной обработки 

корундовыми частицами, благодаря которой достигается макро-

шероховатость, затем в течение нескольких минут следует 

интенсивное травление в кислотной ванне со смесью из HCl и 

H2SO4 при повышенной температуре. За счет этого появляются 

тонкие микроуглубления размером 2-4 мкм в виде включений в 

обработанную грубым пескоструйным способом поверхность. 

 Технология Bioactive – осаждение с помощью микродугового 

оксидирования на титановые имплантаты покрытия β-

трикальций фосфата Ca3(PO4)2, толщиной 20-30 мкм, которое 

постепенно растворяется в биологической среде. 

Straumann., США,  

(http://www.strauman

n.com/). 

 Технология SLActive включает в себя пескоструйную 

обработку поверхности имплантата с последующим травлением 

кислотой, как в случае применения SLA технологии, затем 

поверхность промывают водой и сушат в атмосфере азота, что 

приводит к формированию химически активного (заряженного) 

слоя с гидрофильными свойствами. Дальнейшее хранение 

имплантатов осуществляют в физиологическом растворе хлорида 

натрия, что позволяет сохранить гидрофильность поверхности. 

Nobel Biocare, 

Швейцария, 

(http://corporate.nobel

biocare.com). 

 Технология TiUnite – создание пористой, умеренно 

шероховатой (Ra ~ 1,3 мкм) поверхности посредством 

формирования анодного оксида TiO2 на титановых имплантатах 

в условиях искрового разряда. 

The Clinical House 

Med Tec,  

Швейцария, 
(http://periotype.de/). 

 Технология Zirco-Seal – нанесение слоя нитрида циркония, 

который в несколько раз прочнее чистого титана.  

 

Biomet 3i, США, 

(http://biomet3i.com). 

 Технология OSSEOTITE – электрохимическое травление 

поверхности титановых имплантатов для увеличения степени 

шероховатости поверхности. 

 Технология NANOTITE – электрохимическое травление 

поверхности титановых имплантатов с дополнительной 

пескоструйной обработкой поверхности порошком 

гидроксиапатита. 

Astra-Tech, Швеция, 

(http://www.astratech.

com). 

 Технология TiOblast – модифицирование поверхности 

титановых имплантатов путем пескоструйной обработки оксид-

титановым песком. 

 Технология OsseoSpeed – модифицирование поверхности 

титановых имплантатов путем пескоструйной обработки оксид-

титановым песком с последующей процедурой имплантации 

фторидных ионов. 

Bio-Horizons, США, 

(http://www.biohoriz

ons.com/). 

 Технология RBT (Resorbable Blast Texturing) – пескоструйная 

обработка поверхности имплантатов (до Ra ~ 75 мкм) 

резорбируемым материалом на основе гидроксиапатита или β-

трикальций фосфата. 
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Как видно таблицы 1.5 наиболее простые способы модификации 

металлических имплантатов направлены на увеличение степени шероховатости 

и формировании на поверхности биологически инертных металлооксидных 

покрытий химическим оксидированием. Более сложные технологии, 

внедренные в промышленное производство, связаны с формированием 

кальций-фосфатного покрытия на поверхности титановых имплантатов 

методами электрохимического осаждения и микродугового оксидирования. 

 

1.7 Постановка задачи исследований  

 

На основе проведенного литературного обзора можно сделать 

заключение, что на данный момент нет промышленной технологии, которая 

позволила бы формировать высококачественные биологически совместимые 

покрытия на поверхности металлических имплантатов для остеосинтеза, 

удовлетворяющие современным медико-техническим требованиям. 

Биологически совместимые покрытия на металлических имплантатах, 

формируемые с помощью современных технологий, описанных в параграфах 

1.5, 1.6, не сочетают одновременно в себе следующие важные свойства:  

 биологическую активность; 

 хорошие механические характеристики; 

 высокие трибологические характеристики; 

 достаточную коррозионную и износостойкость;  

 высокую адгезионную прочность покрытия к материалу основы; 

 равномерность толщины на подложках сложной геометрии.  

Однако при определённом комбинировании существующих технологий, 

доработке технологических операций и оборудования, например создание 

гибридного метода, сочетающего в себе оксидное и ГАП покрытие, становиться 

возможным получение биосовместимых покрытий на имплантатах для 

хирургии, удовлетворяющих современным медико-техническим требованиям. 

Это и является целью данной диссертации.  
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Глава 2 Методика эксперимента 

 

2.1 Подготовка образцов  

 

При изготовлении имплантатов для хирургии в качестве материалов 

применяются в основном металлы: тантал, цирконий, титан; сплавы металлов: 

ВТ6, ВТ16, хромоникелевая сталь 12Х18Н10Т, никелид титана TiNi; и 

керамики: оксид алюминия Al2O3, оксид циркония ZrO2. В таблице 2.1 

представлены основные механические характеристики вышеперечисленных 

материалов в сравнении с биологическими тканями. 

Таблица 2.1 Основные механические характеристики металлов, сплавов, 

керамики и биотканей при комнатной температуре [221, 222, 223, 224, 225, 

226].     
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Тантал 186 - 890 206 36 80 

Цирконий 97 - 203÷254 253 30 - 

Титан ВТ1-0 112 - 180 500 14 500 

Сплав титана ВТ6 (TiAl6V4) 110 - 290-360 900 10 900 

Сплав титана ВТ16 110 - 300÷415 900÷1200 12÷22 1100 

Нерж. сталь 12Х18Н10Т 200 - 179 550 40 550 

Никелид титана TiNi 80 17 4800 900 10÷25 900 

Оксид алюминия Al2O3 400 5 2400 595 < 1 4250 

Оксид циркония ZrO2 150 7÷8 1200 1000 < 1 2000 

Зубная эмаль 50 - - 70 0 265 

Дентин 14 - - 40 1 145 

Кортикальная кость 7÷30 2÷12 - 50÷150 1÷3 100÷230 

Губчатая кость 0,05÷0,5 0,1 - 3 5 - 7 2 - 12 

Суставный хрящ 0,01 - - 10÷40 15÷50 130 

Гидроксиапатит 85 1 600 115 < 1 375 

β-трикальцийфосфат 60 - - 150 - 460÷687 

 

В процессе разработки технологии нанесения гибридных биологически 

совместимых покрытий на металлические имплантаты для исследования 
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физико-химических, механических, трибологических и медико-биологических 

свойств использовались пластины высокоомного кремния (D60×0,38 мм, 

ориентация 100, 14 класс шероховатости поверхности), металлические образцы 

(размер 10×10×1 мм; 30×30×1 мм, D10×2 мм, D1×3 мм), изготовленные из 

нержавеющей стали 12Х18Н10Т, технически чистого титана ВТ1-0 и никелида 

титана TiNi. В качестве модельных медицинских изделий использовались: 

минивинты и минипластины из титана ВТ1-0, стоматологические зубные 

имплантаты из никелида титана TiNi, спицы из стали 12Х18Н10Т.  

Металлические подложки, используемые для контроля морфологии, 

микрошероховатости, механических и трибологических характеристик, перед 

формированием на них покрытий, полировались до 13 класса шероховатости 

поверхности (Ra=0,02 мкм, Rz=0,1 мкм), для других экспериментов 

использовались образцы без предварительной полировкой с 7 классом 

шероховатости (Ra=1,25 мкм, Rz=6,3 мкм). После операции обезжиривания 

поверхности, одинаковой для всех типов металлических подложек и изделий, 

медицинские имплантаты на основе нержавеющей стали и титана подвергались 

электрохимической полировке. Затем все типы металлических подложек и 

имплантатов обрабатывались в кислородной плазме. Непосредственно перед 

формированием КФ покрытия часть металлических образцов и все типы 

имплантатов подвергались термическому оксидированию. Блок – схема 

технологического маршрута формирования гибридных биосовместимых 

покрытий на металлических имплантатах представлена на рисунке 2.1, 

комплект технологической документации приведен в приложении 2. 

Фотографии модельных медицинских имплантатов после формирования 

оксидного и кальций-фосфатного (гибридного) покрытия приведены на  

рис. 2.2. 
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Рисунок 2.1 Блок – схема технологического маршрута формирования 

гибридных покрытий. 

 

Рисунок 2.2 Фотографии имплантатов с гибридными покрытиями 

 

Имплантаты Синтетический ГАП 

Обезжиривание: кипячение в CCl4 в течении 

5 минут, кипячение в изопропиловом спирте 

в течении 5 минут 

Плазмохимическая обработка: давление O2  

10÷50 Па , мощность 600 Вт, время 10 минут 

Смешивание порошка ГАП с 

поливиниловым спиртом и водой 

в пропорции 10:1:1 

Прессование суспензии ГАП в 

титановой форме при P=70 МПа 

Спекание ГАП мишени в 

вакууме: температура 1100
0
С, 

скорость нагрева 3 
0
С/мин, время 

выдержки 2 часа 

Электрохимическая полировка:  

ВТ1-0, TiNi: Н2SO4 ×HF×HNO3 ×H2O (5:2:1:2)  

12Х18Н10Т: Н3РО4 ×Н2SO4×H2O (7:1:2) 

Плотность тока: 20 А/дм
2
 

Термическое оксидирование: давление 

кислорода 2700÷3200 Па, температура 

500÷600 
0
С, время 30÷60 минут  

Напыление КФ покрытия: - частота ВЧ генератора 13,56 МГц, рабочий газ: 

Ar, O2, Ar+O2 в пропорции 1:1, давление рабочего газа 0,3 Па удельная ВЧ 

мощность 20 Вт/см
2
; без предварительного нагрева, расстояние от мишени до 

образцов 50 мм. 
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2.2 Приготовление мишени для напыления 

 

Исходным продуктом для мишени служила пастообразная суспензия 

синтетического гидроксиапатита Ca10(PO4)6(OH)2 (с размером зерен до 50 мкм) 

в смеси с поливиниловым спиртом и водой в пропорции 10:1:1. Смесь 

помещалась в титановую форму (рис. 2.3 а) и подвергалась предварительному 

прессованию давлением 70 МПа. Затем проводили отжиг в вакуумной печи в 

следующих режимах: предельное давление в камере 10
-2

 Па, скорость нагрева 3 

0
С/мин, температура отжига 1100

0
С, время выдержки при указанной 

температуре 2 часа. После спекания осуществляли естественное охлаждение в 

вакууме до комнатной температуры. Внешний вид ГАП мишени после 

спекания приведен на рисунке 2.3 б). 

а) 

 

б) 

 

Рисунок 2.3 Титановая пресс-форма для спекания (а) и внешний вид ГАП 

мишени после спекания (б). 

 

2.3 Термическое оксидирование металлических образцов 

  

Анализ литературных данных и результаты проведенных экспериментов 

позволили разработать технологию термического оксидирования 

металлических образцов и имплантатов в атмосфере чистого кислорода на 
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промышленной установке «ОКБ-8092» с предварительным вакууммированием 

рабочего объема камеры. Данный метод позволяет формировать на 

поверхности металлических изделий высококачественное оксидное покрытие с 

различной толщиной, которая регулируется минимальным количеством 

технологических параметров: температурой процесса и временем выдержки 

(Табл. 2.2). Измерения толщины оксидной пленки на различных материалах 

проводились методом калотеста на установке «CALOTEST». 

Результаты ранних электрохимических и биомеханических исследований 

свидетельствуют о том, что в организме обеспечивается приемлемая защита от 

коррозии металлических имплантатов, если на их поверхности сформирована 

оксидная пленка, толщиной не менее 0,05 мкм [227]. Нами экспериментально 

установлено (см. табл. 2.2), что при оксидировании в диапазоне температур 

(500600) 
0
С в течение 3060 минут на всех типах металлических имплантатов 

образуется сплошное качественное оксидное покрытие. В этом покрытии 

отсутствуют макроскопические дефекты и трещины, что обеспечивает 

изоляцию металла от окружающей среды. Варьируя температурой можно 

получать оксидное покрытие различной толщины. В наших исследованиях 

было также установлено, что после 30 минут оксидирования при одной и той 

же температуре толщина оксидной пленки на поверхности металлических 

имплантатов в течение последующих 30 минут увеличивается максимум на  

5   8 %. Поэтому сделан вывод, что время оксидирования в диапазоне 3060 

минут при фиксированной температуре является оптимальным. Температурный 

диапазон 500600 
0
С в процессе оксидирования является оптимальным с точки 

зрения получения требуемой толщины оксидной пленки на поверхности 

металлических имплантатах и отсутствия нарушений в структуре металлов 

после такой термообработки. Ниже 500 
0
С на поверхности нержавеющей стали 

12Х18Н10Т формируется оксидная пленка толщиной менее 0,03 мкм, что 

недостаточно для образования барьерного слоя, препятствующего выходу 

легирующих компонентов материала в биологическую среду организма. При 

температуре оксидирования более 600 
0
С нарушаются физические свойства 

металлических материалов: у титана ВТ 1-0 резко возрастает средний размер 
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зерна с 1,4 мкм до 15 мкм [228]; никелид титана TiNi охрупчивается [229]; у 

нержавеющей стали 12Х18Н10Т возрастает окисляемость титана из-за 

усиленного поглощения кислорода О2, а также уменьшается 

термодинамическая устойчивость интерметаллида FeNi и оксида Fe2O3, что 

сопровождается сильным снижением уровня механической прочности оксида 

на поверхности металла [230]. Процедура предварительного вакууммирования 

рабочего объема печи, используемой для оксидирования металлических 

имплантатов до давления (510) Па позволяет проводить отжиг в сверхчистом 

кислороде при давлении 27003300 Па. Это способствует многократному 

снижению расхода кислорода в сравнении со способом отжига с продувкой 

рабочей камеры кислородом под давлением выше атмосферного. Кроме этого, 

отжиг с продувкой кислородом относится к процессам с повышенной 

опасностью, так как при этом не исключается его утечка в помещение. После 

оксидирования в камере вакуумной печи требуется охлаждение металлических 

имплантатов до температуры ниже 40 
0
С. Это исключает любые изменения 

свойств оксидированной поверхности имплантатов при напуске в рабочий 

объем воздушной атмосферы. При этом остаточное давление в камере в 

процессе охлаждения поддерживается на уровне 510 Па, что исключает 

попадание в камеру посторонних газов и позволяет сократить расход 

кислорода. Оптические исследования полученных покрытий показали, что 

максимальная толщина окисла, не ухудшающая механические характеристики 

металлических имплантатов, изготовленных из вышеприведенных материалов, 

должна составлять не более 1,5 мкм, т.к. при больших толщинах из-за разности 

температурных коэффициентов линейного расширения наблюдается 

растрескивание оксидной пленки. 
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Таблица 2.2 Толщина оксидного слоя на поверхности металлических 

материалов, при различных температурах оксидирования в атмосфере 

кислорода при времени оксидирования 30 минут  

Температура 

оксидирования, 
0
С 

Толщина окисла для различных материалов, мкм 

12Х18Н10Т ВТ 1-0 TiNi 

500±10 0,03±0,01 0,08±0,02 0,12±0,02 

550±10 0,08±0,02 0,15±0,02 0,20±0,02 

600±10 0,15±0,02 0,35±0,02 0,50 ±0,02 

650±10 0,3±0,02 0,54±0,02 1,50±0,02 

700±10 0,80±0,02 1,20±0,02 2,20±0,02 

 

Предварительные эксперименты и анализ полученных результатов в 

сопоставлении с известными литературными данными позволили для всех 

типов модельных металлических образцов выбрать оптимальную температуру 

оксидирования 600 
0
С и время выдержки при данной температуре 30 минут. 

При этом режиме оксидирования не ухудшаются механические свойства 

основы - исходного металла, не нарушается морфология поверхности образцов, 

а толщина оксидной пленки является достаточной для снижения выхода 

легирующих компонентов, в частности никеля, из металлической основы в 

модельно-биологическую среду до приемлемого уровня, что подтверждается 

проведенными исследованиями, описанными в параграфе 4.1. 

 

2.4 Оборудование для нанесения кальций - фосфатных покрытий 

 

Для напыления тонких КФ магнетронных покрытий в данной работе 

использовалась промышленная установка «Катод 1М», в вакуумной камере 

которой размещался штатный высокочастотный магнетронный источник с 

мишенью из синтетического гидроксиапатита, изготовленной по 

вышеописанной технологии (рис. 2.4. а). Питание магнетрона осуществлялось 

от ВЧ генератора с максимальной мощностью 4 кВт и рабочей частотой 13,56 

МГц. Принципиальная схема ВЧ магнетронного напыления показана на Рис. 

2.5. Предварительные экспериментальные работы проводились на установке 



 65 

«08ПХО-100T-005», для которой был специально нами спроектирован и 

изготовлен магнетронный источник диаметром 250 мм (рис. 2.4. б), питаемый 

ВЧ генератором с максимальной мощностью 4 кВт и рабочей частотой 5,28 

МГц [231]. Переход на постановку технологии напыления КФ покрытий на 

установке «Катод-1М» был обусловлен ее следующими существенными 

преимуществами по сравнению с установкой «08ПХО-100T-005»: 

1. Паромасляная диффузионная система откачки на установке «08ПХО-

100T-005» обеспечивает получение предварительного вакуума перед 

напылением на уровне Рпред = 5×10
-4

 Па, а безмасляная турбомолекулярная 

система откачки на установке «Катод-1М» позволяет достичь предельный 

вакуум перед напылением на уровне Рпред = 5×10
-5

 Па, что обеспечивает 

формирование пленок с меньшим содержанием углерода; 

2. Штатный магнетронный источник, входящий в состав установки 

«Катод-1М», обеспечивает высокую, в отличие от магнетрона на «08ПХО-

100T-005», однородность ВЧ плазмы за счет более равномерного 

распределении магнитного поля по площади мишени, что увеличивает 

удельную площадь зоны эрозии и повышает равномерность формируемых 

покрытий на имплантате.  

                  а)       б) 

  

Рисунок 2.4 Источники ВЧ распыления на установке «Катод-1М» (а) на 

установке «08ПХО-100T-005» (б). 
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Рисунок 2.5 Принципиальная схема ВЧ магнетронного напыления.  

 

2.5 Режимы напыления кальций - фосфатных покрытий 

 

Процесс напыления КФ покрытий осуществлялся в стационаре без 

вращения образцов. Минивинты закреплялись на подложкодержателе 

перпендикулярно мишени для напыления покрытия на резьбовую часть и 

нижнюю часть головки, другие изделия (спицы, минипластины, дентальные 

имплантаты, керамические эндопротезы мелких суставов, а также модельные 

металлические образцы для проведения исследований «in vitro» и «in vivo») 

покрывались КФ пленкой с двух сторон за две технологические операции. 

Расстояние между мишенью и образцами, расположенными на 

подложкодержателе, было выбрано по результатам предварительных 

измерений толщин покрытий по всей рабочей площади подложкодержателя и 

составляло 50 мм. При этом расстоянии формировались однородные по 

толщине покрытия независимо от места их расположения над магнетроном. В 

качестве рабочего газа при распылении ГАП мишени использовали аргон, 

кислород, а также смесь аргона и кислорода. В процессе напыления КФ 

покрытий удельная ВЧ мощность на мишени составляла 20 Вт/см
2
, 

предварительный нагрев образцов перед напылением не проводился, при этом 

температура подложкодержателя через 25 минут напыления не изменялась и 

составляла 320±10 
0
С (рис. 2.6) независимо от состава рабочего газа. При 
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снижении удельной ВЧ мощности на мишени линейно уменьшается скорость 

напыления КФ покрытий [232], а ее увеличение приводит к росту температуры 

стенок вакуумной камеры, что может привести к выходу из строя резиновых 

уплотнений. Уменьшение удельной ВЧ мощности до 5 Вт/см
2 

в процессе 

напыления, давало возможность формировать КФ покрытия на имплантатах 

для хирургии, с предварительно нанесенным фторопластовым покрытием и на 

биологически деградируемых имплантатах, выполненных на основе 

полимолочной кислоты [233]. При такой удельной мощности деструкция 

полимерных материалов не происходит. 
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Рисунок 2.6 График зависимости температуры образцов от времени 

напыления при различной удельной ВЧ мощности на мишени. 

 

Средние скорости роста КФ пленок, сформированных в различных 

газовых атмосферах при фиксированной удельной мощности 20 Вт/см
2
 

(полученные по результатам пяти однотипных процессов), приведены в 

таблице 2.3. Толщина покрытий контролировалась по сколу на кремниевой 

пластине с помощью растрового электронного микроскопа «Raith-150 TWO» и 

на модельных металлических пластинах методом измерения предварительно 
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сформированной ступеньки с помощью профилометра «AMBIOS technology 

XP-2». 

Таблица 2.3 Режимы напыления КФ покрытий. 

Рабочий газ и 

обозначение 

режима 

напыления 

Рабочее 

давление, Па 

Средняя 

скорость 

роста, 

мкм/час
 

Общие параметры
 

Ar 0.3 0,37 
-  частота генератора 13,56 МГц; 

- предварительное давление в камере 

5×10
-5

 Па (безмасляная откачка);  

- удельная ВЧ мощность на мишени ~ 

20 Вт/см
2
; 

- без предварительного нагрева 

образцов и изделий. 

Ar+O2 0,3
*
 0,30 

O2 0,3
 

0,26 

* газовая смесь аргона с кислородом в пропорции 1:1 при суммарном давлении 

0,3 Па, далее в тексте данный режим будет обозначаться (Ar + О2).  

 

Скорость напыления КФ покрытий зависит от состава газовой атмосферы, 

её величины распределены в следующем порядке:  рост(Ar)>  рост(Ar+O2) > 

 рост(O2). Наблюдаемые отличия в скоростях роста КФ пленок объясняются 

тем, что молекулярный вес ионов аргона, больше молекулярного веса ионов 

кислорода, за счет этого, ионы аргона передают большую кинетическую 

энергию атомам мишени при столкновении и способны выбивать из мишени 

большее количество атомов за один процесс столкновения. Факт уменьшения 

скорости роста КФ покрытия при распылении гидроксиапатитовой мишени в 

атмосфере кислорода отмечен также в работах [234, 235, 236]. 

Проведенные исследования показали, что тонкие КФ покрытия имеют 

высокую прочность. Так, разрушение КФ покрытий толщиной менее 1,6 мкм 

происходит только после проникновения наноиндентора до границы раздела 

покрытие – подложка, а покрытия с большей толщиной разрушаются в 

результате отслоения и появления сколов вдоль направления царапания при 

небольших значениях силы нагружения [237]. С другой стороны, магнетронное 

кальций-фосфатное покрытие толщиной менее 1 мкм не позволяет полностью 

покрывать боковые стенки отверстий и прорезей в имплантатах, что ухудшает 
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их остеоинтеграционные свойства. Исходя из этого, выбран диапазон рабочих 

толщин КФ покрытий от 1 до 1,6 мкм. 

 

2.6 Методы исследований 

 

Химический состав КФ покрытий, сформированных ВЧ распылением 

мишени из гидроксиапатита, в первую очередь определяется составом плазмы 

ВЧ разряда. Исследования спектральных линий излучения плазмы проводились 

с использованием метода оптической эмиссионной спектроскопии (ОЭС). 

Спектры плазмы определялись в режимах, при которых в качестве 

плазмообразующих газов использовались Ar (99,995 %), O2 (99,95 %) и их 

смесь Ar + O2. Спектры оптического излучения измерялись в режиме реального 

времени в диапазоне длин волн 200 860 нм с использованием 

спектрофотометра USB2000. Основными характеристиками прибора являются: 

погрешность установки длины волны 0,1 нм; соотношение сигнал-шум 250–1 

при полной мощности сигнала, оптическое разрешение (0,310) нм. Обработка 

спектров излучения плазмы проводилась с помощью литературных данных 

[238, 239]. 

Внешний вид покрытий исследовали методом электронной микроскопии 

(автоэмиссионный растровый электронный микроскоп RAITH 150-TWO). 

Исследования морфологии поверхности образцов проводили с использованием 

промышленного атомно-силового микроскопа (АСМ) «Solver-HV». Измерения 

проводились на воздухе при нормальных условиях, в полуконтактном режиме 

работы, с использованием двухпроходной методики. Для работы использовали 

кантилеверы марки - NSG11 с радиусом закругления острия иглы 10 нм и 

концентрацией легирующей примеси 510
20

 см
-3

. Обработка полученных АСМ 

изображений осуществлялась с помощью программного комплекса Gwiddion 

2.25. Электрический потенциал поверхности образцов измеряли методом Зонда 

Кельвина по двухпроходной методике с помощью АСМ «Solver-HV» [240].  

Смачиваемость образцов была исследована на установке «Easy Drop» 

фирмы «Krüss», посредством измерения краевого угла смачивания капли 
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жидкости объемом 3 мл помещенной на поверхность покрытия методом 

«сидячей» капли. Измерения краевого угла смачивания проводили спустя одну 

минуту после помещения жидкости на исследуемую поверхность. С целью 

исключения загрязнения исследуемой поверхности и искажения результатов 

измерений исследование краевого угла смачивания поверхности проводили 

непосредственно после формирования покрытий. В качестве смачивающих 

жидкостей использовались глицерин и вода (неполярная и полярная жидкость). 

Используя метод Owens-Wendt-Rabel-Kaelble (OWRK) были рассчитаны полная 

поверхностная энергия поверхности, а также ее полярная и дисперсная 

компоненты [241, 242]. 

Элементный и химический состав КФ ВЧ магнетронных покрытий 

определяли методами Оже - спектроскопии (Оже спектрофотометр «Шхуна-

2»), энергодесперсионного спектрального анализа (сканирующий электронный 

микроскоп JSM-7500F со встроенной приставкой для ЭДС анализа «Quanta 200 

ESEM FEG» с энергией электронного пучка 20 кэВ), ИК-спектроскопии (ИК-

Фурье спектрометр «Инфралюм ФТ-801»: основные технические 

характеристики: спектральный диапазон 4000-400 см
-1

, разрешение 0,5 см
-1

, 

соотношение сигнал-шум 15 000:1). 

Фазовый состав КФ пленок оценивали методом рентгеновской 

дифракционной спектроскопии (дифрактометр «ДРОН 3М» с параметрами 

рентгеновского пучка: ток - 25 мА и напряжение - 35 кВ; рентгенограммы 

снимались в 2  геометрии в диапазоне углов 7 – 80 ). Для описания 

полученных результатов использовали данные Joint Committee on Powder 

Diffraction Standards (JCPDS), номер карточки для синтетического ГАП (9-432); 

для титана (44-1294).  

Величину нанотвердости (Н) и модуля упругости (Е) пленок определяли с 

помощью нанотвердомера “NanoTest 600” методом непрерывного 

измерительного наноиндентирования [243]. Испытания проводили с 

использованием трехгранной пирамидки Берковича. Величину нанотвердости 

Н пленок определяли по методу Оливера и Фарра [244]: 
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A

P
H max ,      (1) 

где Pmax – максимальная приложенная нагрузка, А – площадь контакта 

индентора с образцом: 

cc hChA 1

25,24  .     (2) 

Здесь С1 = 1,6510
-6

 – константа, описывающая отклонение от идеальной 

геометрии пирамидки Берковича из-за закругления острия.  

S

P
hhc

max

max 75,0      (3) 

– глубина контакта индентора с образцом, hmax – максимальная глубина 

проникновения индентора, S – контактная жесткость материала.  

Традиционно, для того, чтобы исключить влияние подложки на результаты, 

получаемые при наноиндентировании тонких пленок, максимальную глубину 

проникновения индентора ограничивают 10% от толщины пленки. Исходя из 

этого, максимальная нагрузка составляла от 1 до 5 мН. Модуль упругости 

образцов определяли по углу наклона кривой разгрузки с помощью следующих 

соотношений [244] 
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S
E

2

* 
 ,            (4) 
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EE
E i

,     (5) 

где Е
*
 – эффективный модуль упругости системы пленка-индентор, Е и Еind,   и 

 ind – модули упругости и коэффициенты Пуассона материалов пленки и 

индентора соответственно. 

Величину упругого восстановления R (в процентах) оценивали при нагрузке на 

индентор 1 мН.  

Оценку величины адгезии КФ пленок, нанесенных на полированную 

нержавеющую сталь 12Х18Н10Т с предварительным оксидированием (толщина 

оксидного слоя 0,15 мкм) и без оксидирования, проводили методом 

склерометрии (скрэтч-тест) на приборе «Micro Scratch Tester». На поверхность 

КФ покрытия алмазным индентором типа Роквелла (радиус скругления 
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наконечника 20 мкм) наносились царапины при линейно возрастающей 

нагрузке от 0,01 Н, до 5 Н (длина царапин - 7 мм, скорость перемещения 

индентора – 6,79 мм/мин. В процессе испытаний осуществлялась регистрация 

физических параметров при изменении приложенной нагрузки и длины 

царапины. Момент адгезионного разрушения покрытия визуально фиксировали 

с помощью оптического микроскопа, а также по резкому возрастанию силы 

акустической эмиссии и коэффициента трения. В результате испытаний 

определяли минимальную критическую нагрузку, которая приводила к 

разрушению покрытия.  

Износостойкость КФ покрытий была исследована методом 

трибологических испытаний на универсальной машине трения УМТ-1 по схеме 

«палец-диск» в условиях сухого трения. В качестве контртела при испытаниях 

на износ использовали шарики диаметром 3 мм, изготовленные из закаленной 

стали ШХ15. Испытания проводили в следующем режиме: нагрузка 1,15 Н, 

скорость вращения 0,57 м/с. Общая продолжительность нагружения составляла 

5000 секунд. Для анализа покрытий до и после трения использовали методы 

оптической микроскопии. Для оценки степени износа покрытий определяли 

ширину дорожек трения на их поверхности.  

Исследования на растворение покрытий на металлических подложках и 

определение скорости выхода токсичного никеля из материала основы 

проводили стационарных условиях, моделирующих зону отека, неизбежно 

возникающего после имплантации любых изделий и связанного с отсутствием 

направленного движения жидкости по кровеносным и лимфатическим сосудам. 

Испытывали образцы в условиях их 5-недельного растворения в изотоническом 

(0,9 %) растворе стерильного раствора хлорида натрия при температуре 37±1 

градусов согласно требованиям ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009 и ГОСТ Р ИСО 

10993-15-2009 [245]. Образцы помещались в кюветы и заливались 0,9% 

раствором хлорида натрия в объеме 2 мл. Каждую неделю меняли раствор, в 

слитом растворе определяли концентрации ионизированного кальция и 

неорганического фосфора по результатам биохимического анализа с помощью 
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анализатора «Hitachi 911», концентрацию ионов никеля - методом 

инверсионной вольтамперометрии. 

Изучение цитотоксичности и растворения образцов проводили с учетом 

требований ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009 [246] в условиях их часового 

культивирования при температуре 37
о
С в среде RPMI-1640 (объем 2 мл), 

содержащей костный мозг мышей CBA/CaLac. В стерильных условиях в 

каждую пробирку шприцем выдували клеточное содержимое 1 бедренной 

кости и помещали по одному образцу. В клеточной взвеси определяли процент 

погибших миелокариоцитов (с помощью окраски 0,4 % трипановым синим) до 

и через 1 ч после контакта клеток с тестируемыми образцами. Оценивали 

изменение цитотоксичности среды (  ЦТ, %) как разницу показателей 

окрашенных клеток костного мозга до и после их прямого контакта с 

тестируемыми изделиями. Межклеточную жидкость отделяли от клеток 

посредством центрифугирования при 500 g в течение 10 мин, в ней определяли 

концентрацию никеля методом инверсионной вольтамперометрии [247]. 

Статистическую обработку данных выполняли с применением программы 

«STATISTICA for Windows 6.0». Для описания изменчивости количественных 

признаков использовали общепринятые статистические процедуры, включая 

расчет параметров распределений (среднее значение Х, ошибку среднего m). 

Для оценки статистической значимости различий применяли 

непараметрический критерий Вилкоксона (Т-тест) для зависимых выборок. 

Различия считались достоверными при уровне значимости р<0,05. 

Токсикологические исследования, испытания местнораздражающего 

действия и гемолитической активности проводились в аккредитованной 

Минздравом лаборатории – головном аккредитованном испытательном 

лабораторном центре ФГУН «Новосибирский научно-исследовательский 

институт гигиены» (аттестат аккредитации № РОСС RU.0001.511656 от 

31.10.2011 г, свидетельство №ФС 19-ПТИ-05) согласно методикам описанным 

в стандартах [248, 249, 250, 246, 251, 252, 253, 254, 255].  

Исследования местного действия после имплантации имплантатов 

проводились по ГОСТ Р ИСО 10993-6-2009 [256] в отделении морфологии 
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«Самарского государственного медицинского университета». На лопаточных 

костях крыс с установленными имплантатами делали гистологические срезы. 

Полученный материал фиксировали в 12% растворе формалина на фосфатном 

буфере рН 7,2-7,4 в течение 2-х суток. После фиксации материал промывали в 

проточной воде в течение 24 ч. Далее осуществляли декальцинацию лопаток в 

растворе трилона-Б в течение 3-4 недель [257]. Обезжиривание и 

обезвоживание материала проводили в растворах этилового спирта 

возрастающей концентрации (70
0
, 80

0
, 96

0
, 2-3 ч. в каждом растворе) с 

последующей заливкой в целлоидин-парафин [258]. Парафиновые срезы 

толщиной 5÷7 мкм приготавливали на санном микротоме типа Рейхерта. 

Полученные срезы окрашивали гематоксилином по Ван – Гизон. Образцы 

изучали с помощью электронной системы визуализации с использованием 

видеокамеры «CCD KOCOM KCC-31OPD» и светового микроскопа «Nicon 

ALPHAPHOT-2 YS2-H». 
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Глава 3 Исследования физико-химических, механических  

и трибологических свойств покрытий  

 

3.1 Состав плазмы при ВЧ распылении  

гидроксиапатитовой мишени 

 

Для исследования химических связей в КФ покрытиях, сформированных 

ВЧ магнетронным напылением, необходимо предварительно знать состав 

плазмы, образующейся при распылении ГАП мишени. Эти данные позволяют 

судить о влиянии всевозможных примесей, которые могут быть в мишени, 

рабочем газе, материалах вакуумной камеры и ВЧ магнетрона, на химический 

состав пленок. В таблице 3.1 приведены линии излучения плазмы и 

соответствующие им молекулярные ионы [259, 260], а на рис. 3.1 

интенсивности их излучения при ВЧ магнетронном распылении ГАП мишени в 

различных средах при удельной ВЧ мощности на мишени 20 Вт/см
2
. 

Основными элементами и соединениями, присутствующими в составе плазмы 

при распылении ГАП мишени, кроме ионов рабочего газа, являются линии 

молекулярных ионов CaO, РО, Н2О, ОН, СаОН, Н2 и атомарных ионов Ca, Р, О 

[261, 262]. В плазме не выявлено ионов материалов, не входящих в состав 

мишени.  

Таблица 3.1 Линии излучения плазмы при распылении ГАП мишени. 

Длина 

волн 

линий 

излучения, 

нм 

Молекулярные ионы 

O Ar Са Р Н2 ОН Н2О СаО РО СаОН 

312 

380 

404 

429 

549 

641 

687 

777 

826 

852 

419 

425 

675 

707 

738 

750 

763 

794 

801 

811 

309 

315 

415 

426 

468 

471 

518 

526 

560 

637 

394 

516 

508 

604 

675 

751 

 

656 433 

 

591 

616 

696 

727 

422 

450 

637 

697 

772 

 

428 

457 

559 

842 

 

 

555 
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В режиме излучения плазмы в атмосфере продуктов разложения ГАП 

мишени в плазме ВЧ разряда при отсутствии рабочего газа (см. рис. 3.1, а)) в 

интервале длин волн 420÷560 нм наиболее интенсивными являются линии, 

соответствующие ионам O, PO, Р, CaO, Са (приведены в порядке уменьшения 

интенсивности линии).  

а) 

 

б) 

 

в) 

 

г) 

 
 

 

Рисунок 3.1 Спектры излучения плазмы при ВЧ магнетронном напылении 

КФ покрытий: в атмосфере продуктов разложения ГАП мишени под действием 

плазмы ВЧ разряда (а), в атмосфере аргона (б), в газовой смеси аргона с 

кислородом в пропорции 1:1 при суммарном давлении 0,3 Па (Ar+O2) (в), в 

атмосфере кислорода (г).  
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На оптических спектрах плазмы ВЧ разряда при различных комбинациях 

рабочих газов (рис. 3.1, б), в), г)) наибольшую интенсивность излучения, 

помимо интенсивных пиков ионов рабочего газа, имеют молекулярные ионы 

СаО, РО и Н2О, что свидетельствует об их высокой концентрации в плазме ВЧ 

разряда. Наличие молекулярных ионов воды H2O в спектрах плазмы связано с 

разложением гидроксильной группы ГАП мишени (2(ОН)=О
2-

+Н2О). Эта 

реакция также объясняет присутствие ионов кислорода в спектре излучения 

собственной плазмы ГАП мишени, которые поддерживают ВЧ разряд при 

отсутствии рабочего газа в вакуумной камере. Отличительной особенностью 

спектра излучения плазмы при ВЧ распылении ГАП мишени в аргоне (см. рис. 

3.1 б)), от спектра при использовании газовой смеси Ar+O2 (рис. 3.1 в)), 

является наличие в последнем линии излучения кислорода на длине волны 777 

нм и меньшая интенсивность излучения основных пиков. Спектр излучения 

плазмы в атмосфере кислорода (рис. 3.1 г)) указывает на реакционную картину 

распыления, т.к. в составе плазмы отсутствуют свободные катионы Са
+
 и Р

+
.  

 

3.2 Внешний вид и морфология покрытий  

 

Согласно ГОСТ 9.407-84 [263], который можно применить и к покрытиям 

на медицинских имплантатах, покрытие должно быть равномерным, 

однородным, без пор, трещин, отслаиваний и пузырей.  

Морфология покрытий является одним из параметров, влияющим на 

адгезию биологических клеток к поверхности имплантата, поэтому, в 

зависимости от применения для конкретного типа имплантатов оптимальной 

может быть шероховатая или идеально гладкая поверхность. Поверхность 

имплантата для остеосинтеза должна быть без посторонних включений и 

должна обладать достаточной шероховатостью для обеспечения хорошей 

остеоинтеграции [264, 265, 266, 267, 268, 269]. Морфология покрытий является 

одним из параметров, определяющих способность биологических клеток 

прикрепляться к поверхности имплантата, поэтому в зависимости от 

применения каждый тип имплантата должен обладать определенной 
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шероховатостью поверхности. Увеличение шероховатости биологически 

совместимых покрытий на имплантатах для остеосинтеза в микромасштабе (по 

сравнению с гладкими) придает им большую поверхностную энергию, 

смачиваемость и может являться дополнительным стимулирующим фактором 

роста тканей посредством прикрепления и пролиферации остеогенных клеток 

на поверхности КФ покрытия, что в конечном итоге позволяет достичь 

увеличения площади костной интеграции [270, 271, 272, 273, 274, 275, 276]. 

Для изучения влияния режимов напыления на морфологию КФ покрытий 

использовались подложки кремния (100) с 14 классом шероховатости 

поверхности и подложки нержавеющей стали 12Х18Н10Т с 13 классом 

шероховатости. Изображения КФ покрытий получены с помощью 

автоэмиссионного растрового электронного микроскопа RAITH 150-TWO, 

морфология и шероховатость покрытий – с помощью атомно-силового 

микроскопа «Solver-HV». Электронно-микроскопические исследования скола 

КФ покрытий, сформированных на кремнии в различных режимах (см. рис. 

3.2), демонстрируют, что в пленках по всей глубине отсутствуют поры и 

морфологические дефекты (трещины, сколы), отражающие субструктурные 

изменения. Анализ поверхности КФ покрытий, сформированных на пластинах 

кремния при различных режимах напыления (см. рис. 3.3), показал, что все 

исследованные покрытия являются равномерными, сплошными, без трещин, 

пузырей и сколов, однако имеют разную шероховатость (см. рис. 3.3, 2 ряд) 

(табл. 3.2). КФ покрытие увеличивает микрошероховатость исходной 

полированной кремниевой подложки, максимальная шероховатость характерна 

для КФ пленок, сформированных в режиме Ar+O2. По результатам измерений 

шероховатости поверхности стали 12Х18Н10Т до и после оксидирования (см. 

табл. 3.2) можно констатировать, что оксидный слой толщиной 0,15 мкм 

фактически не меняет исходную шероховатость стальных подложек. 

Изображения стали 12Х18Н10Т с КФ покрытием, которое сколото с части 

поверхности подложки (см. рис. 3.4, 1,2 ряд), демонстрируют, что тонкая КФ 

пленка повторяет морфологию подложки, изменяя её микрошероховатость  

(см. рис. 3.4 - 3,4 ряд и Табл 3.2): при напылении в атмосфере Ar 
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микрошероховатость уменьшается, сглаживаются микровыступы исходной 

подложки; при напылении в атмосфере смеси газов Ar+O2 

микромикрошероховатость существенно увеличивается, что может быть 

связано с более интенсивным процессом зародышеобразования пленок в 

реактивной среде; при напылении в атмосфере O2 микрошероховатость 

остается неизменной. 

a) 

 
 

б) 

 
 

в) 

 
 

Рисунок 3.2 Торцевые изображения сколов КФ покрытий, 

сформированных на Si (100) в атмосфере: Ar (а); Ar+O2 (б); O2 (в); толщина 

покрытия 1,6-0,1 мкм. 

а) 

 

б) 

 

в) 

 

 

 
 

Рисунок 3.3 Внешний вид (1 ряд) и морфология КФ покрытий (2 ряд), 

сформированных на Si в атмосфере: Ar (а); Ar+O2 (б); O2 (в).  
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Аr 

 
 

Ar+O2 

 

O2 

 

↓увеличение 

 

↓увеличение 

 

↓увеличение 

 

 
 

 

3D 

 

3D 

 

3D 

 

Рисунок 3.4 - Внешний вид и морфология КФ покрытий (толщина 1,6-0,1 

мкм), полученных в различных режимах на 12Х18Н10Т: в первом ряду КФ 

покрытия (нижняя половина рисунка) и поверхность стали, с которой скололи 

покрытие; во втором ряду КФ покрытия при большем увеличении; в третьем 

ряду морфология, в четвертом ряду трехмерное изображение КФ покрытий.  
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Таблица 3.2 Шероховатость образцов 

Образец Ra, мкм Rz, мкм 

Подложка кремния  0,0002 0,0034 

Сталь 12Х18Н10Т 0,023 0,0521 

Сталь 12Х18Н10Т с оксидным слоем (толщина окисла 0,15 мкм) 0,026 0,0581 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1), сформированное в аргоне 

Подложка кремния с КФ покрытием 0,0013 0,0148 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием 0,009 0,048 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием 0,015 0,053 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1), сформированное в аргон+кислород 

Подложка кремния с КФ покрытием 0,019 0,119 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием 0,045 0,194 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием 0,052 0,516 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1), сформированное в кислороде 

Подложка кремния с КФ покрытием 0,010 0,101 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием 0,023 0,052 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием 0,030 0,059 

 

Проведенные исследования показали, что морфология КФ покрытий, 

сформированных методом ВЧ магнетронного распыления, существенным 

образом зависит от состава рабочего газа. Для получения на поверхности 

имплантатов ВЧ магнетронных КФ покрытий с наибольшей 

микрошероховатостью, необходимой для прикрепления и пролиферации 

остеогенных клеток, рекомендуется использовать смесь рабочих газов аргона и 

кислорода в пропорции 1:1 при суммарном давлении 0,3 Па.  

 

3.3 Электрический потенциал поверхности покрытий  

 

Необходимость проведения исследований поверхностного потенциала 

биопокрытий обусловлена тем, что одно из основных свойств клеток – это 

наличие разности электрических потенциалов между внутриклеточной средой 

(массивом ионов цитоплазмы) и окружающей клетку межклеточной средой, 

разделенных плазматической мембраной. Различные концентрации ионов по 

обе стороны мембраны (разность потенциалов) поддерживаются за счет систем 

активного транспорта ионов. Биологически действующий потенциал на 

поверхности мембраны имеет величину от –100 до –50 мВ [277]. Изменение 
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электрических потенциалов на мембране является показателем 

функционального состояния организма. Для возникновения реакции организма 

потенциал, создаваемый на поверхности клетки внешним электрическим полем, 

должен быть сравним по величине с биологически действующими значениями 

потенциала на мембране [278]. В работах по воздействию постоянного 

электрического тока на костную ткань [279, 280, 281, 282, 283, 284] было 

показано, что рост костной ткани наблюдается в области отрицательного 

заряда, в то время как у анода, отмечается остеонекроз. Показано, что 

остеобласты мигрируют к отрицательному, а остеокласты – к положительному 

электроду [285]. Поэтому для снижения микробной обсемененности и 

предупреждения развития воспалительных осложнений вокруг имплантата 

необходимо, чтобы поверхность имплантата обладала некомпенсированным 

отрицательным электрическим потенциалом, создающим условия для 

нормализации ионно-электролитного состава в биотканях, окружающих 

имплантат [286].  

После оксидирования и напыления КФ покрытия в атмосфере кислорода 

и Ar+O2 заряженная положительно исходная поверхность нержавеющей стали 

12Х18Н10Т (7 класс шероховатости) приобретает отрицательный заряд (рис. 

3.5, ряд 3-6,8, табл. 3.3). Следовательно, поверхность имплантатов из 

нержавеющей стали после такого модифицирования будет притягивать 

положительно заряженные ионы Са
2+

, находящиеся в организме, что 

способствует сначала образованию промежуточных кальцийсодержащих фаз, а 

затем слоя гидроксиапатита, устойчивого в средах организма. В случае 

использования Ar плазмы при формировании КФ покрытия её поверхность 

всегда имеет положительный потенциал (рис. 3.5, ряд 1-2, табл. 3.3) независимо 

от типа подложки [287], что связано с большим содержанием ионов Са
2+

 в 

покрытии.  

 

 

 

 



 83 

 

Образец Топография поверхности Потенциал, В 

 

№1 

12Х18Н10Т 

без оксида с 

КФ 

покрытием 

(в Ar) 

 

 

 

№2 

12Х18Н10Т 

с оксидом и 

КФ 

покрытием 

(в Ar) 

 

 

 

№3 

12Х18Н10Т 

без оксида с 

КФ 

покрытием 

(в Ar+O2) 

 

 

 

№4 

12Х18Н10Т 

с оксидом и 

КФ 

покрытием 

(в Ar+O2) 

 

 



 84 

 

№5 

12Х18Н10Т 

с оксидом с 

КФ 

покрытием 

(в O2) 

 

 

 

№6 

12Х18Н10Т 

без оксида с 

КФ 

покрытием 

(в O2) 

 

 

 

№7 

12Х18Н10Т 

без оксида 

 

 

 

№8  

нерж.сталь 

12Х18Н10Т 

с оксидом 

 
 

Рисунок 3.5 Топография и поверхностный потенциал образцов 

нержавеющей стали при различной модификации поверхности. 
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Таблица 3.3 Величина поверхностного потенциала 

Образец (нержавеющая сталь) Значения поверхностного 

потенциал, В 

Мин.  Макс.  Сред.  

12Х18Н10Т  0,02 0,13 0,04 

12Х18Н10Т с оксидным слоем (0,15 мкм) -0,3 -0,13 -0,24 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в Ar 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием 0,46 0,67 0,51 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием 0,11 0,56 0,46 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в Ar+O2 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием -0,57 -0,08 -0,33 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием -0,29 -0,01 -0,11 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в O2 

12Х18Н10Т без оксидного слоя с КФ покрытием -0,51 -0,17 -0,48 

12Х18Н10Т с оксидным слоем и КФ покрытием -0,39 -0,04 -0,36 

 

 

3.4 Смачиваемость поверхности 

 

Минимальный краевой угол смачивания поверхности имплантата имеет 

огромное значение. Для биологической совместимости угол смачивания 

стремятся получить менее 30
0
. Увеличение угла смачивания приводит к росту 

энергетических затрат на адгезию молекул, что может блокировать 

гетерогенный катализ биомолекул на поверхности имплантата, делая 

невозможным дальнейшую адгезию остеогенных клеток и остеобластов, 

физико-химическую связь остеоида и минерализованного костного матрикса с 

поверхностью имплантата [288]. 

Изображения капли воды и глицерина на поверхности нержавеющей 

стали 12Х18Н10Т без покрытия, с оксидным покрытием и КФ покрытиями, 

сформированными на поверхности оксидированной стали в различных рабочих 

средах (Ar, Ar+O2, O2) приведены на рисунке 3.6. В таблице 3.4 для 

исследованных образцов даны краевой угол смачивания водой и глицерином, 

свободная поверхностная энергия. Анализируя параметры смачиваемости (см. 

табл. 3.4) поверхности КФ покрытий толщиной 1,6-01 мкм, сформированных на 

оксидированной стали 12Х18Н10Т, можно сделать выводы о значительном 

росте полярной компоненты свободной энергии поверхности по сравнению с 

исходной поверхностью. 



 86 

Смачиваю

щая 

жидкость 

Материал 

12Х18Н10Т 12Х18Н10Т 

с оксидным 

слоем 

12Х18Н10Т 

с оксидным 

слоем и КФ 

покрытием, 

сформирова

нном в Ar 

12Х18Н10Т с 

оксидным 

слоем КФ 

покрытием, 

сформирован

ном в Ar+O2 

12Х18Н10Т 

с оксидным 

слоем и КФ 

покрытием, 

сформирова

нном в O2 

Вода 

 
 

   

Глицерин 

 
 

   

Рисунок 3.6 Изображения капли воды (1 ряд) и глицерина (2 ряд) на 

поверхности образцов. 

 

Таблица 3.4 Углы смачивания и поверхностная энергия образцов 

Образец Краевой 

угол 

смачивания 

водой, град 

Краевой 

угол 

смачивания 

глицерином, 

град. 

Свободная  

энергия 

поверхности, 

мДж/м
2 

Дисперсная 

компонента, 

мДж/м
2
 

Полярная 

компонента, 

мДж/м
2
 

12Х18Н10Т 

без оксида 
30±3 43±1 56±4 25±3 31±1,9 

12Х18Н10Т 

с оксидом 

(0,15 мкм) 

74±3 83±4 35±2 0,8±0,3 34,2±1,5 

12Х18Н10Т 

с оксидом и 

КФ слоем 

 (в Ar) 

53±2 65±5 56±2 1,4±0,5 54,6±2 

12Х18Н10Т 

с оксидом и 

КФ слоем 

 (в Ar+O2) 

39±3 58±5 74±3 0,6±0,3 73,4±3 

12Х18Н10Т 

с оксидом и 

КФ слоем 

(в O2) 

47±3 58±3 60±2 3±0,5 57±1,5 
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Это связано с увеличением количества полярных групп, электрических зарядов 

и свободных радикалов, возникающих на поверхности КФ покрытий под 

действием плазмы ВЧ разряда [289]. При этом максимальное количество 

свободных химических связей образуется на поверхности КФ покрытий, 

сформированных в атмосфере смеси газов аргона и кислорода, что связано с 

множеством вариантов образования химических связей при ВЧ напылении в 

атмосфере двух рабочих газов. Соответственно, КФ покрытия, 

сформированные в смеси газов и имеющие наименьший угол смачивания водой 

равный 39±3 градуса, являются по этому показателю наиболее 

предпочтительными для модификации поверхности имплантатов. 

 

3.5 Элементный и химический состав кальций-фосфатных покрытий 

 

Основной задачей данного этапа исследований являлось определение 

элементного и химического состава КФ покрытий. Важной характеристикой 

покрытия является соотношение кальция к фосфору Ca/P, что определяет 

биологическую совместимость материала (для биологического гидроксиапатита 

коэффициент Ca/P   1,5÷1,8) [290]. 

Элементный и химический состав КФ пленок исследовали методами оже-

электронной спектроскопии, энергодисперсионного спектрального анализа и 

ИК-спектроскопии. 

Результаты оже-спектроскопии: 

На рис. 3.7 приведены профили концентрации основных элементов КФ пленок 

толщиной порядка 1 мкм, сформированных в различных режимах на титане 

ВТ1-0. Анализируя профили концентрации по глубине КФ покрытий, можно 

сказать о средней величине молярного соотношения Са/Р для пленок, 

полученных в атмосфере:  

- Ar – соотношение Са/Р   2,8±0,7. Вблизи межфазной границы покрытие 

– титановая подложка, формирующейся на начальном этапе роста пленки при 

толщинах до 300 нм соотношение Са/Р   2. С увеличением толщины пленки 

происходит плавное снижение концентрации фосфора, в приповерхностном 
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слое соотношении Са/Р становится  3,5. Снижение концентрации фосфора с 

увеличением толщины КФ пленки связано с увеличением интенсивности 

разложения химического соединения фосфора с кислородом при совокупном 

воздействии плазмы ВЧ разряда и повышением температуры в процессе 

напыления, в результате чего фосфор улетучивается в откачную систему 

установки, что отмечено также в работе [291]; 

- Ar+O2 – концентрация элементов практически постоянна по всей 

глубине покрытия при соотношении Са/Р   1,72±0,09;  

- O2 – концентрация элементов также практически не меняется по 

толщине покрытия при соотношении Са/Р   1,48±0,05.  

Еще одной отличительной особенностью спектров, приведенных на рис. 

3.7 б), в), от спектра, приведенного на рис. 3.7 а), является увеличение 

концентрации кислорода в приповерхностном слое подложки, что связано с 

термическим окислением титана в присутствии кислорода в процессе 

распыления.  
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Рисунок 3.7 Профили концентрации основных элементов по толщине КФ 

покрытий, сформированных ВЧ магнетронным напылением на титане в 

атмосфере: Ar (а); Ar + O2 (б); O2 (в).  

 

Результаты энергодисперсионного спектрального анализа. 

Результаты элементного анализа, полученные с помощью 

энергодисперсионного спектра (ЭДС), зависят от многих факторов 

(шероховатость поверхности, влияние подложки, энергия анализирующего 

электронного пучка и т.д.), но они позволяют провести сравнительный анализ 
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величин соотношений различных элементов в приповерхностном слое. 

Результаты ЭДС - анализа материала мишени и КФ покрытий толщиной 1 мкм, 

нанесенной  на нержавеющую сталь 12Х18Н10Т, в сравнении с синтетическим 

ГАП, используемым для изготовления мишени, представлены в таблице 3.5. 

 

Таблица 3.5 Концентрация химических элементов в ГАП мишени и КФ 

покрытиях, сформированных в различных режимах, в сравнении с 

синтетическим  ГАП  

Химический 

элемент 

Концентрация элементов, масс % 

Синтетический 

ГАП 

ГАП мишень 

 

В КФ покрытии, 

сформированном в 

Ar Ar + O2 O2 

O 41,9 33,5 22,1 20,8 23,8 

P 18,5 21,3 6,7 7,7 10 

Ca 39,6 45,2 18,3 16,2 19,7 

Ca/ P 1,67 1,65 2,1 1,63 1,53 

O/P 4,3 3 6,2 5,1 4,6 

Ti - - 0,4 0,4 0,3 

Cr - - 10,1 10,5 8,8 

Fe - - 37,6 39,4 33,4 

Ni - - 4,8 5 4 
 

Из ЭДС анализа ГАП мишени (табл. 3.5) следует, что в ней отсутствуют 

примеси, а молярное соотношение кальция к фосфору составляет 1,65, 

кислорода к фосфору 3 (стехиометрическое соотношение кальция к фосфору 

синтетического гидроксиапатита равно 1,67, а О/Р   4,3). Низкая концентрация 

кислорода в ГАП мишени, скорее всего, связана с частичным улетучиванием 

гидроксильной группы в процессе высокотемпературного отжига (1100 
0
С) 

мишени после прессования. ЭДС анализ КФ покрытий показал (табл. 3.5), что в 

пленках кроме Са, Р, О, присутствуют элементы, содержащиеся в подложке 

нержавеющей стали 12Х18Н10Т, так как энергия электронного пучка 20 кВ 

достаточна для проникновения на глубину свыше 1 мкм. По данным ЭДС 

анализа наиболее близкое соотношение кальция к фосфору к составу мишени 

формируется в КФ покрытии, полученном в атмосфере Ar+O2, оно равно 1,63 

(соотношение О/Р   5,1). В атмосфере аргона происходит формирование КФ 



 90 

пленки с меньшим содержанием фосфора - Са/Р   2,1 (соотношение О/Р   6,2), 

а в атмосфере чистого кислорода наоборот, происходит образование КФ пленки 

с большим содержанием фосфора и соотношением Са/Р   1,53 (соотношение 

О/Р   4,6).   

Результаты ИК исследования 

Инфракрасная спектроскопия использовалась для определения 

молекулярных соединений в КФ покрытиях, сформированных на высокоомной 

кремниевой подложке с ориентацией [100]. Типичные инфракрасные спектры 

(ИК-спектры) ГАП мишени и КФ покрытий, сформированных в различных 

режимах, представлены на рисунке 3.8. Во всех спектрах наблюдаются полосы 

поглощения, соответствующие валентным колебаниям ионов PO4
3- 

при 

(9591090) cм
-1

 и деформационным колебаниям ионов PO4
3- 

 (569602) cм
-1

 

(табл. 3.6) [292]. Линии поглощения группы О-Н при 3571 см
-1

 и 631 см
-1

 

присутствуют в спектрах поглощения ГАП мишени. В случае КФ покрытий 

неявный (шумовой) пик О-Н группы наблюдается только на частоте 3571 см
-1

. 

Значительное уменьшение интенсивности (или отсутствие) О-Н групп в КФ 

покрытиях свойственно ВЧ-магнетронному распылению и отмечено в работах 

[293, 294, 295]. Дополнительный пик на всех спектрах при 2350 cм
-1

 

соответствует колебаниям углекислых ионов СО3
2-

, адсорбирующихся на 

поверхности покрытий. 

 

Рисунок 3.8 Инфракрасные спектры ГАП мишени и ВЧ магнетронных КФ 

покрытий, сформированных в различных режимах. 
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Таблица 3.6 Полосы поглощения ГАП мишени и КФ покрытий 

 

Химические связи группы Р-О   

 

 

 

Полосы поглощения, см
-1 

Рабочий газ при формировании 

покрытий 

ГАП 

мишень 

Ar Ar + О2 О2 

Валентное ассиметричное растяжение  3 1043 

 

1090 

1038 

 

1088 

1032 

 

1083 

1032 

 

1083 

Валентное симметричное растяжение  1 962 961 960 959 

Деформационный ассиметричный изгиб 

 4 

571 

 

602 

571 

 

601 

571 

 

602 

569 

 

602 

 

Из рисунка 3.8 видно, что интенсивность полосы поглощения PO4
3-

 

(валентное ассиметричное растяжение  3) КФ покрытий, сформированных в 

атмосфере Ar + O2 и чистого О2, существенно превышает интенсивность 

данной полосы у КФ пленок, сформированных в атмосфере Ar, что является 

следствием более низкой концентрации группы PO4
3-

 в Ar КФ покрытиях. Это 

является еще одним подтверждением низкого содержания фосфора, 

наблюдаемое в Оже– и ЭДС–спектрах, что согласуется с данными [296]. По 

форме полос поглощения сложно сделать выводы о структуре КФ покрытий, 

так как линии поглощения группы Р-О могут одновременно относиться к 

целому ряду кальций-фосфатов (ГАП, аморфный ГАП, β-TCP, пирофосфат 

кальция и др.). Обсуждение этого вопроса будет затрагиваться при анализе 

данных фазового состава покрытий. 

 

3.6 Фазовый состав кальций-фосфатных покрытий 

 

Типичные дифрактограммы КФ покрытий толщиной 1,6-0,1 мкм, 

сформированных в различных режимах, представлены на рисунке 3.9. Для 

сравнительного анализа на этом же рисунке приведены дифрактограммы 

исходной титановой подложки и ГАП мишени. На дифрактограммах 

присутствуют рефлексы при 25,89
0
 (002), 31,77

0
 (211), 34,05

0
 (202), 49,47

0
 (213), 
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соответствующие гидроксиапатиту, и рефлексы при 35,09
0
; 38,42

0
; 40,17

0
; 

53,00
0
; 62,95

0
 70,66

0
, соответствующие титановой подложке. Никаких следов 

других кальций-фосфатов, таких как  -трикальций-фосфат (β-TCP –Ca3(PO4)2), 

тетракальций-фосфат (ТТСР-Ca4P2O9), СаО, в напыленных покрытиях 

обнаружено не было. 
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Рисунок 3.9 Рентгеновские дифрактограммы титана ВТ 1-0, ГАП мишени, 

КФ покрытий (толщина 1,6-01 мкм), сформированных в различных средах на 

титановых подложках. 

 

Как известно, поликристаллический и однородный по параметрам 

решетки материал дает узкие дифракционные пики, в то время как аморфный 

или нанокристаллический, неоднородный материал – широкие и низкие. КФ 

покрытия, сформированные в атмосфере аргона и смеси аргона с кислородом, 

имеют преимущественную ориентацию кристаллических граней [211], 

повторяющую кристаллическую ориентацию ГАП мишени, причем наиболее 

интенсивные пики характерны для пленок, полученных в газовой смеси Ar + 

O2. Слабое разрешение основных линий гидроксиапатита в рентгеновском 

спектре покрытия, сформированного в атмосфере кислорода, свидетельствует о 

низкой степени кристалличности пленки. Преимущественный рост покрытия в 

направлении [002], соответствующем углу дифракции 25,89
0
, может 

объясняться тем, что в начале роста покрытий возникает перпендикулярный к 
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подложке высокий градиент температуры, влияющий на формирование пленки 

с указанным кристаллографическим  направлением [297].  

Сопоставляя полученные результаты по элементному, химическому и 

фазовому составу можно судить о различных химических соединениях КФ 

покрытий, формируемых в различных рабочих средах: 

 в атмосфере аргона формируются пленки на основе преимущественно  

аморфного фосфата кальция (АФК) Cax(PО4)уzH2О с значением соотношения 

Ca/Р в интервале 2,78±0,72, которое увеличивается к поверхности покрытия; 

 в смеси газов (Ar + О2) – КФ соединения близкие по фазовому и 

химическому составу к гидроксиапатиту Ca10(PO4)6(OH)2 с значением 

отношения Ca/Р ≈ 1,72±0,09; 

 в атмосфере кислорода – КФ соединения близкие по фазовому и 

химическому составу к нестехиометрическому ГАП (кальций дефицитному 

ГАП) Са10-х(НРО4)х(РО4)6-х(ОН)2-х (0<х<1) с значением отношения Са/Р ≈ 

1,48±0,05.   

Данные результаты совпадают с литературными данными [298, 299]. 

Можно отметить, что для формирования методом ВЧ магнетронного 

напыления КФ пленок близких по химическому, фазовому составу и 

аспектному соотношению Ca/Р, характерному гидроксиапатитовой мишени, 

лучше использовать в качестве рабочего газа смесь аргона с кислородом.  

 

3.7 Механические свойства покрытий 

 

Механические характеристики определяют механизмы взаимодействия 

покрытия с окружающими биологическими тканями. Биомеханическая 

совместимость реализуется в случае, когда покрытие на имплантате для 

остеосинтеза является эластичным, обладающим способностью гасить 

прикладываемые нагрузки и не разрушаться при моделировании имплантата. 

Эти аспекты важны для предупреждения разрушения, как имплантата, так и 

окружающей его биологической ткани [300]. 
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Для исследования механических характеристик ВЧ магнетронных КФ 

покрытий использовался метод динамического наноиндентирования, который 

одновременно позволяет определять нанотвердость, модуль Юнга и упругое 

восстановление по методике, описанной в параграфе 2.6. Исследовались 

оксидные и КФ покрытия на титане (ВТ1-0) и нержавеющей стали 

(12Х18Н10Т). Значения нанотвердости Н, модуля Юнга Е и упругого 

восстановления R образцов, усредненные по 10 измерениям, представлены в 

таблице 3.7. 

 

Таблица 3.7 Нанотвердость, модуль упругости, и упругое восстановление 

образцов при нагрузке на индентор 1÷5 мН. 

Образец Нанотвердость 

H, ГПа 

Модуль 

упругости 

Е, ГПа 

Упругое 

восстановление 

R, % (1 мН) 

Титан ВТ1-0 2,4 0,2 122 11 16 

ВТ1-0 с оксидным слоем 0,35 мкм 4,8 0,7 122 9 21 

Нержавеющая сталь 12Х18Н10Т 3,2 0,2 203 11 27 

12Х18Н10Т с оксидом 0,15 мкм. 4,9 0,6 157 16 16 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в Ar 

ВТ1-0 без оксида с КФ покрытием 11,2 1,0 136 8 48 

ВТ1-0 с оксидом и КФ покрытием 11,9 1,5 151 10 46 

12Х18Н10Т без оксида с КФ покрытием 11,5 0,6 147 9 47 

12Х18Н10Т с оксидом и КФ покрытием 11,9 0,6 132 8 44 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в Ar+O2 

ВТ1-0 без оксида с КФ покрытием 8,7 1,6 108 14 43 

ВТ1-0 с оксидом и КФ покрытием 9,0 0,6 127 12 47 

12Х18Н10Т без оксида с КФ покрытием 8,9 1,0 119 10 47 

12Х18Н10Т с оксидом и КФ покрытием 9,0 1,3 109 8 44 

КФ покрытие (толщина 1,6-0,1 мкм), сформированное в O2 

ВТ1-0 без оксида с КФ покрытием 8,4 1,1 102 9 52 

ВТ1-0 с оксидом и КФ покрытием 9 0,9 106 11 41 

12Х18Н10Т без оксида с КФ покрытием 8,7 0,8 118 9 49 

12Х18Н10Т с оксидом и КФ покрытием 8,8 0,7 110 16 43 

 

Анализируя таблицу 3.7 можно отметить следующее: 

 КФ ВЧ магнетронные покрытия (толщиной 1,6-0,1 мкм), 

сформированные в одном режиме на различных металлических подложках, 

имеют одинаковую твердость и модуль Юнга в пределах погрешности 
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измерений, что свидетельствует о возможности нанесения однотипных КФ 

покрытий указанным методом на любые металлические имплантаты; 

 КФ покрытия, сформированные ВЧ магнетронным напылением в 

атмосфере аргона, имеют твердость и модуль Юнга выше (в среднем на 20 ÷ 

25%) покрытий, сформированных в кислороде и в смеси аргона с кислородом.  

Значения твердости и модуля Юнга КФ ВЧ магнетронных покрытий 

согласуются с известными в литературе данными для аналогичного типа 

покрытий [301, 302]. Низкий модуль упругости полученных КФ покрытий 

благоприятен с точки зрения уменьшения напряжений между покрытием и 

имплантатом, что также приводит к тому, что кость легче выдерживает 

функциональные нагрузки, при этом происходит стимуляция роста костной 

ткани. Комбинация высокой твердости и упругого восстановления 

характеризует КФ покрытия, полученные ВЧ магнетронным распылением, как 

твердый и в тоже время эластичный материал, что является благоприятным 

фактором для имплантатов, работающих под нагрузкой. Значения модуля 

Юнга, нанотвердости и упругого восстановления всех типов КФ покрытий 

удовлетворяют требованиям технического задания (Приложение 1). 

 

3.7.1 Адгезионные свойства кальций-фосфатных покрытий 

 

Адгезионная прочность покрытий к металлической поверхности 

имплантата один из важнейших параметров биопокрытий. Это определяющий 

фактор, от которого зависит долговечность имплантата и эффективность 

лечения в целом. Адгезия КФ покрытий, нанесенных на полированную 

нержавеющую сталь 12Х18Н10Т с оксидным слоем (толщина 0,15 мкм) и без 

оксидного слоя, измерялась методом склерометрии (скрэтч-тест). Толщина КФ 

покрытий, наносимых в различных атмосферах, составляла величину 1,6-0,1 

мкм. На рисунке 3.10 – 3.12 приведены типичные диаграммы, 

иллюстрирующие изменение параметров, по которым определяется величина 

адгезионной прочности, и фотографии покрытий в зонах разрушения. В связи с 

тем, что КФ покрытия имеют твердость большую, чем подложка из 

нержавеющей стали, в момент разрушения покрытий происходило резкое 
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погружение индентора в подложку, что сопровождалось резким возрастанием 

коэффициента трения и амплитуды акустической эмиссии. 
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Рисунок 3.10 – Изменение коэффициента трения (кривая 1), сигнала 

акустической эмиссии (кривая 2), оптические фотографии поверхности (при 

обозначенных нагрузках на индентор) при увеличении приложенной нагрузки в 

процессе скретч-тестирования для КФ покрытий, сформированных в атмосфере 

аргона: на стали без оксида (а); на стали с оксидом (б). 
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Рисунок 3.11 Изменение коэффициента трения (кривая 1), сигнала 

акустической эмиссии (кривая 2), оптические фотографии поверхности (при 

обозначенных нагрузках на индентор) при увеличении приложенной нагрузки в 
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процессе скретч-тестирования для КФ покрытий, сформированных в атмосфере 

Ar + О2: на стали без оксида (а); на стали с оксидом (б). 

а) 

0 1 2 3 4 5 6 7

0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0
0,0

0,2

0,4

0,6

0,8

1,0

1

2

Длина царапины, мм
 

Сила нагружения, Н

 
А

к
у

с
ти

ч
е
с
к
а
я
 э

м
и

с
с
и

я
, 

%

К
о

эф
ф

и
ц

и
е
н

т 
тр

е
н

и
я
, 

о
тн

.е
д

.

 

б) 
0 1 2 3 4 5 6 7

0

10

20

30

40

50

60

70

80

90

100

0,0 0,5 1,0 1,5 2,0 2,5 3,0 3,5 4,0 4,5 5,0
0,0

0,2

0,4

0,6

0,8

1,0

1

2

Длина царапины, мм
 

Сила нагружения, Н

 
А

к
у

ст
и

ч
ес

к
ая

 э
м

и
сс

и
я
, 

%

К
о

эф
ф

и
ц

и
ен

т 
тр

ен
и

я
, 

о
тн

.е
д

.

 

  

Рисунок 3.12 Изменение коэффициента трения (кривая 1), сигнала 

акустической эмиссии (кривая 2), оптические фотографии поверхности (при 

обозначенных нагрузках на индентор) при увеличении приложенной нагрузки в 

процессе скретч-тестирования для КФ покрытий, сформированных в атмосфере 

кислорода на стали без оксида (а); на стали с оксидом (б). 

 

По результатам склерометрии можно отметить, что предварительное 

оксидирование нержавеющей стали 12Х18Н10Т значительно увеличивает 

прочность сцепления КФ покрытий с поверхностью подложки для всех 

режимов напыления, что является следствием образования прочных 

химических связей между КФ покрытием и оксидом, возникающих в процессе 

напыления под воздействием высокой температуры. Величина адгезионной 

прочности в соответствии с медико-техническими требованиями (Приложение 

1) должна быть не менее 1 Н. Наибольшей адгезионной прочностью обладают 

КФ покрытия, сформированные в смеси газов Ar + О2 на поверхности 

оксидированной нержавеющей стали (рис. 3.11, б), для которых характерные 

признаки отслоения наступали при нагрузке 3,5 Н. Разрушение покрытий, 

полученных в том же режиме на поверхности неоксидированной нержавеющей 
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стали, наступало при 2,4 Н. Для КФ покрытий, сформированных в атмосфере 

аргона на оксидированной нержавеющей стали, разрушение наступало при 1,04 

Н (рис 3.10, б), на стали без оксидного слоя при 0,77 Н (рис 3.10, а ); в 

атмосфере кислорода на оксидированной нержавеющей стали – 2,4 Н, на стали 

без оксидного слоя – 1,14 Н (рис 3.12, а).  

 

3.7.2 Трибологические свойства покрытий 

 

Имплантаты для остеосинтеза в процессе функционирования 

испытывают различные механические нагрузки и деформации, что со временем 

вызывает их неизбежное изнашивание. Износ покрытий зависит от их физико-

химических характеристик, материала основы и предварительной модификации 

поверхности материалов перед напылением. Вместе с тем, в литературе 

недостаточно сведений об износостойкости КФ покрытий на поверхности 

имплантатов, хотя они представляют безусловный интерес для практической 

хирургии. В работе проведено исследование влияния технологии формирования 

ВЧ магнетронных КФ покрытий на характер и интенсивность износа по 

методике, описанной в параграфе 2.6. Результаты представлены на рисунках 

3.13, 3.14. 
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Рисунок 3.13 Зависимость величины износа КФ покрытий толщиной 1,6-

0,1 мкм, сформированных на титане ВТ1-0 без оксидного слоя (а) и на титане с 

оксидным слоем толщиной 0,35 мкм (б), от времени нагружения для различных 

режимов напыления. 
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Рисунок 3.14. Зависимость величины износа КФ покрытий толщиной 1,6-

0,1 мкм, сформированных на нержавеющей стали 12Х18Н10Т без оксидного 

слоя (а) и на стали с оксидным слоем толщиной 0,15 мкм (б), от времени 

нагружения для различных режимов напыления. 

 

Анализируя рисунки 3.13, 3.14 можно отметить следующее:  

 Ширина дорожки износа на стадии приработки (от 0 до 1000 сек) для 

КФ покрытий, сформированных на титане без оксидного слоя, одна и та же для 

различных режимов напыления и составляет около 1000 мкм (см. рис 3.13 а), но 

отличается для покрытий, сформированных в различных режимах на титане с 

оксидным слоем: 

- в атмосфере Ar и Аr + O2 ~ 800 мкм (см. рис 3.13 б); 

- в атмосфере O2 ~ 1000 мкм (см. рис 3.13 б). 

 Ширина дорожки износа на стадии приработки (от 0 до 1000 сек) для 

КФ покрытий, сформированных на нержавеющей стали, разная (см. рис 3.14 а): 

- без оксидного слоя в атмосфере O2 ~ 650 мкм,  

- без оксидного слоя в атмосфере Ar ~ 400 мкм;  

- без оксидного слоя в атмосфере смеси газов Ar + O2 ~ 250 мкм; 

- с оксидным слоем в атмосфере O2 ~ 450 мкм (см. рис 3.14 б). 

 На трибологические свойства покрытий существенное влияние 

оказывает материал подложки;  
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 Износ на стадии приработки для КФ покрытий, сформированных в 

атмосфере Ar и в атмосфере смеси газов Ar + O2 на нержавеющей стали с 

оксидным слоем, не наблюдался; 

 Минимальная кривая износа присуща КФ покрытиям, 

сформированным в смеси Ar+O2 на нержавеющей стали с оксидным слоем (см. 

рис 3.14 б), причем на стадии приработки износ не наблюдался.  

Следовательно, такие покрытия обладают наилучшими трибологическими 

свойствами. Важно отметить, что для всех режимов нанесения после 

проведения трибологических испытаний методом «палец-диск» по краям 

дорожки трения не наблюдались трещины и сколы, что косвенно 

свидетельствует о высокой трещиноустойчивости КФ покрытий.  

 

3.8 Выводы по 3 главе 

 

1. Методом ВЧ магнетронного распыления (13,56 МГц) твердотельной 

мишени из гидроксиапатита на металлических подложках  формируются 

однородные, сплошные, без видимых дефектов кальций-фосфатные покрытия. 

Состав рабочего газа при формировании КФ покрытий ВЧ магнетронным 

напылением существенным образом влияет на морфологию и 

микрошероховатость покрытий. Наибольшей микрошероховатостью обладают 

КФ покрытия, сформированные на поверхности металлов ВЧ магнетронном 

напылением в смеси рабочих газов аргона и кислорода в пропорции 1:1 при 

суммарном давлении 0,3 Па.  

2. Требуемый уровень электрического потенциала покрытий, 

необходимый для биологических тканей организма, можно задавать 

оксидированием металлических имплантатов и различными режимами 

высокочастотного магнетронного напыления. После оксидирования и 

напыления КФ покрытия в атмосфере кислорода и Ar+O2 поверхность 

имплантата из нержавеющей стали приобретает отрицательный заряд, а в 

атмосфере Ar имеет положительный потенциал.  
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3. КФ покрытия, сформированные в смеси газов Ar+O2 на 

оксидированной нержавеющей стали 12Х18Н10Т имеют наименьший угол 

смачивания водой 39±3 градуса и являются по этому показателю наиболее 

предпочтительными для имплантатов. 

4. При ВЧ магнетронном распылении ГАП мишени в различных газовых 

атмосферах, при прочих неизменных параметрах, формируются КФ покрытия 

близкие по фазовому и химическому составу следующим соединениям: в 

атмосфере Ar – аморфному фосфату кальция (АФК) Cax(PО4)уzH2О (Ca/Р≈ 

2,78±0,72); в атмосфере смеси газов (Ar + О2) – гидроксиапатиту 

Ca10(PO4)6(OH)2 (Ca/Р ≈ 1,72±0,09); в атмосфере кислорода –

нестехиометрическому ГАП Са10-х(НРО4)х(РО4)6-х(ОН)2-х (0<х<1) (Са/Р ≈ 

1,48±0,05). Для формирования методом ВЧ магнетронного напыления КФ 

пленок близких по химическому, фазовому составу и аспектному соотношению 

Ca/Р, характерному гидроксиапатиту, необходимо использовать в качестве 

рабочего газа смесь аргона с кислородом.  

5. КФ ВЧ магнетронные покрытия на оксидированных и 

неоксидированных образцах нержавеющей стали 12Х18Н10Т и титана ВТ1-0, 

полученные ВЧ магнетронным распылением ГАП мишени в различных газовых 

средах, характеризуются высокими показателями нанотвердости (8,4÷11,9 ГПа) 

и упругого восстановления (41÷52%), что является благоприятным фактором 

для имплантатов, работающих под нагрузкой.  

6. Предварительное формирование оксидного слоя на нержавеющей 

стали 12Х18Н10Т способствует увеличению адгезии КФ покрытий с 

поверхностью подложки для всех режимов напыления за счет образования 

прочных химических связей между КФ и оксидной пленкой, возникающих под 

воздействием высокой температуры в процессе ВЧ магнетронного напыления. 

Наибольшей адгезионной прочностью обладают КФ покрытия, 

сформированные в смеси газов Ar + О2 на оксидированной нержавеющей стали, 

для которых характерные признаки отслоения наступали при нагрузке 3,5 Н.  

7. На трибологические свойства КФ покрытий существенное влияние 

оказывает материал подложки и режим формирования покрытий. 
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Минимальный износ имеют КФ покрытия, сформированные в атмосфере Ar и в 

атмосфере смеси газов Ar + O2 на нержавеющей стали с оксидным слоем. 

8. КФ покрытия толщиной не более 1,6 мкм, напыленные на 

металлические материалы обладают высокой трещиноустойчивостью, 

независимо от режима их формирования.  

9. В наибольшей степени медико-техническим требованиям, 

предъявляемых к покрытиям металлических имплантатов для хирургии, 

(Приложение 1) по физико-химическим, механическим и трибологическим 

характеристикам, удовлетворяет гибридное покрытие, состоящие из оксидного 

слоя, сформированного в атмосфере кислорода при давлении 2700÷3300 Па, 

температуре в камере 600±10 градусов и времени оксидирования 30 минут, и 

ВЧ магнетронного КФ покрытия, сформированного в атмосфере аргона и 

кислорода при суммарном парциальном давлении газовой смеси 0,3 Па с 

соотношением аргона и кислорода в смеси 1:1 и удельной мощности на 

гидроксиапатитовой мишени 20 Вт/см
2
. 
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Глава 4 Медико-биологические исследования свойств покрытий 

 

Важнейшим этапом исследований было определение соответствия медико-

биологических свойств имплантатов с гибридным покрытием медико-

техническим требованиям (Приложение 1). По результатам физико-

химических, механических и трибологических исследований было установлено, 

что в наибольшей степени требованиям МТТ удовлетворяют покрытия, 

состоящие из оксидного подслоя, сформированного в атмосфере кислорода при 

температуре 600±10 
0
С, времени 30 минут и КФ слоя, нанесенного ВЧ 

магнетронным распылением мишени из гидроксиапатита в атмосфере аргона и 

кислорода при их соотношении 1:1 и давлении 0,3 Па. Поэтому медико-

биологические исследования проводили на образцах с гибридными 

покрытиями, сформированными в этом режиме.  

 

4.1 Биодеградация покрытий в физиологическом растворе 

 

Важным фактором является прогнозирование биодеградации 

хирургических имплантатов в организме. Известно, что наряду с процессами 

остеосинтеза, в первую очередь, происходит растворение кальций-фосфатных 

покрытий, которые первыми взаимодействуют с телесными жидкостями. В 

зависимости от физико-химических параметров (степень кристалличности, 

пористость, растворимость в биологических средах, шероховатость 

поверхности и т.д.), кальций-фосфатные покрытия показывают разную 

скорость биодеградации (резорбции). С одной стороны, низкая скорость 

резорбции кальция и фосфора из покрытия способствует сохранению его 

защитных свойств, с другой стороны, недостаток данных элементов в 

биологической среде приводит к снижению скорости остеоинтеграции [303]. 

Поэтому для металлических имплантатов, содержащих в своем составе 

токсичные компоненты (Ni, Al, и т.д.), требуется разработать оптимальные 

покрытия, которые, с одной стороны, блокировали бы выход токсичных ионов 
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из поверхностных слоев имплантата в окружающие ткани [304], с другой 

стороны, в достаточной степени стимулировали активную остеоинтеграцию 

имплантата с костной тканью, т.е. играли роль депо кальция и фосфора. Так как 

никель входит в состав таких материалов, как нержавеющая сталь 12Х18Н10Т, 

никелид титана TiNi и др., широко используемых для изготовления 

имплантатов, требуются покрытия, способные минимизировать высвобождение 

ионов никеля из этих материалов. 

Исследования влияния режимов модифицирования поверхности образцов 

размером 10×10×1 мм из нержавеющей стали 12Х18Н10Т на скорость выхода 

ионов никеля из них и скорости резорбции КФ покрытия толщиной 1,6 мкм 

проведено в соответствии с ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009 и ГОСТ Р ИСО 10993-

15-2009 в изотоническом растворе 0,9 % NaCl. Результаты каждого 

эксперимента усреднялись по 4 образцам. Результаты исследования кинетики 

растворения КФ покрытий, сформированных на всей поверхности образцов из 

нержавеющей стали с оксидным слоем и без, приведены на рис 4.1. 

Растворение КФ покрытий в изотоническом растворе 0,9 % NaCl происходит 

равномерно (см. рис. 4.1), т.е. КФ покрытия служат депо кальция и фосфора, 

что должно стимулировать остеоинтеграцию имплантата с костной тканью. 
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Рисунок 4.1 Изменение концентрации ионов Са (а) и P (б) в 

изотоническом растворе (0,9 % NaCl) при растворении КФ покрытий, 

толщиной 1,6 мкм, сформированных на нержавеющей стали без оксидного слоя 

(1); с оксидным слоем (толщина 0,15 мкм) (2). 
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На рис. 4.2 приведены зависимости концентрации ионов никеля в 

соляном растворе 0,9% NaCl от времени растворения образцов нержавеющей 

стали 12Х18Н10Т с различной модификацией поверхности. Из рисунка видно, 

что после 14 дней растворения образцов нержавеющей стали с гибридным 

покрытием в физрастворе ионы никеля не обнаруживаются, после 21 дня ионы 

никеля определяются в растворе на уровне 0,01 мг/дм
3
, что связано с 

частичным растворением КФ пленки (см. рис. 4.1.) и обнажением оксидного 

подслоя, в котором присутствуют, в том числе, и окислы Ni. Для образцов, 

имеющих только КФ покрытие, наблюдается заметный выход ионов Ni в 

раствор на второй неделе эксперимента, что связано с частичным растворением 

КФ пленки и началом растворения стали. При растворении образцов 

оксидированной нержавеющей стали (толщина оксидного слоя 0,15 мкм) 

максимальная скорость выхода ионов Ni происходит в первые 7 дней. 
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Рисунок 4.2 Зависимость концентрации ионов никеля в изотоническом 

растворе (0,9 % NaCl) при растворении образцов нержавеющей стали без 

модификации поверхности, с КФ покрытием (толщина 1,6 мкм), с оксидным 

слоем (толщина 0,15 мкм) и гибридным покрытием. 

 

Можно заключить, что наилучший барьер для ионов Ni создают 

гибридные покрытия. После 42 дней растворения в изотоническом растворе 

образцов нержавеющей стали с гибридным покрытием происходит образование 
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кальций-фосфатных конгломератов с четко выраженными границами (см. рис. 

4.3). При этом явного разрушения или отслоения КФ покрытий нет, а 

увеличение степени шероховатости поверхности должно приводить к 

увеличению адгезии прикрепления и к пролиферации остеогенных клеток на 

поверхности покрытия. 

  

Рисунок 4.3 Внешний вид КФ покрытий на нержавеющей стали до 

растворения (а) и после растворения в течение 42 дней в растворе 0,9% NaCl 

при температуре 37 
0
С (б). 

 

4.2 Исследования цитотоксичности покрытий 

 

Исследования цитотоксичности проводились в соответствии с ГОСТ Р 

ИСО 10993-5-2009 [305] по методике, описанной во второй главе. Для 

исследований использовались образцы размером 10×10×1 мм из никелида 

титана TiNi и нержавеющей стали 12Х18Н10Т с поверхностью, 

модифицированной в различных режимах: 

- без покрытия (контрольные образцы); 

- с оксидными покрытиями, сформированными при температуре 600 
0
С 

(толщина оксида на образцах TiNi составляла 0,5 мкм; на образцах  12Х18Н10Т 

– 0,15 мкм);  

- с КФ покрытиями, сформированными ВЧ магнетронным распылением в 

атмосфере аргона и кислорода при соотношении элементов в смеси 1/1 и при 

давлении 0,3 Па;   

- с гибридными покрытиями. 
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Было изготовлено 9 групп, приведенных в табл. 4.1, по 10 образцов в каждой. 

Перед испытаниями образцы стерилизовались в суховоздушном шкафу при 

180
о
С в течение 1 ч.  

Согласно результатам исследований цитотоксичности (табл. 4.1), в 

контрольной взвеси клеток, не контактирующих с испытуемыми изделиями, 

число погибших клеток в течение 1 ч увеличивалось в среднем на 6 %.  

 

Таблица 4.1 Средняя концентрация никеля в межклеточной жидкости и 

изменение цитотоксичности (Δ ЦТ) среды при контакте образцов различных 

групп с клетками «in vitro» в течение 1 ч при 37
о
С. 

№ 

обр. 

Исследуемая группа Концентрация 

никеля, мг/дм
3
 

Δ ЦТ, 

% 

1 Никелид титана TiNi  0,48±0,015 14,5 

2 TiNi + оксидный слой 0,033±0,009 5,8 

3 TiNi + КФ покрытие 0,029±0,009 3,3 

4 TiNi + оксидный слой+КФ покрытие 0,025±0,008 1,8 

5 12Х18Н10Т 0,02±0,007 3,5 

6 12Х18Н10Т+ оксидный слой 0,008±0,002 2,6 

7 12Х18Н10Т + КФ покрытие 0,01±0,005 2,4 

8 12Х18Н10Т + оксидный слой + КФ покрытие 0,005±0,002 1,7 

9 Клеточная взвесь без образца - 6,0 

 

При добавлении в клеточную взвесь тестируемых образцов изменение 

числа погибших клеток (Δ ЦТ, %) не превышало значения параметра для 

используемой в эксперименте клеточной взвеси 6 % (табл. 4.1) для всех групп 

образцов, кроме чистого TiNi, у которого Δ ЦТ в среднем увеличивался до 14,5 

%. Таким образом, все изделия в данном тесте «in vitro», кроме чистых 

образцов TiNi, не обладали выраженной цитотоксичностью в отношении 

миелокариоцитов мышей. TiNi образцы показали максимальный выход никеля 

в межклеточную жидкость (см. табл 4.1), однако показатель находится в 

пределах биологически допустимого уровня (не более 2 мг/дм
3
) [306]. С другой 
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стороны, TiNi образцы без модификации поверхности обладают ярко 

выраженной цитотоксичностью. Нанесение оксидных и КФ покрытий 

способствует существенному снижению выхода ионов никеля из подложек TiNi 

и нержавеющей стали. Наименьшими показателями по индексу 

цитотоксичности и концентрации никеля в клеточной взвеси обладают образцы 

с гибридными покрытиями. 

 

4.3 Токсикологические исследования  

 

Токсикологические исследования, испытания местнораздражающего 

действия и гемолитической активности металлических пластин (титан ВТ1-0, 

никелид титана TiNi и нержавеющая сталь 12Х18Н10Т) с гибридным 

покрытием, сформированным предложенным методом, были проведены в 

аккредитованной Минздравом лаборатории – ФГУН «Новосибирский научно-

исследовательский институт гигиены» (аттестат аккредитации № РОСС 

RU.0001.511656 от 31.10.2011 г, свидетельство №ФС 19-ПТИ-05). Установлено, 

что “Металлические пластины с гибридным биологически совместимым 

покрытием на основе термических оксидных пленок и кальций-фосфатных 

структур, сформированных высокочастотным магнетронным распылением”, 

предназначенные для имплантирования в биоткани, проявили достаточную 

химическую стабильность, они не токсичны, апирогенны, отвечают 

требованиям, предъявляемым к медицинским изделиям, имплантируемым в 

биоткани Вытяжки из них не оказали неблагоприятного воздействия на 

биологические объекты. Протокол токсикологических испытаний №120707 от 

24 августа 2012 г (Приложение 3). 

 

4.4 Остеоинтеграционные свойства имплантатов  

с гибридным покрытием  

 

Исследования остеоинтеграции имплантатов из нержавеющей стали 

12Х18Н10Т размером D1×3 мм с гибридным покрытием (толщина оксидного 
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слоя 0,15 мкм, толщина КФ пленки 1,6 мкм) проводились в отделении 

морфологии ГОУ ВПО Самарский государственный медицинский университет 

Федерального агентства по здравоохранению и социальному развитию (ГОУ 

ВПО Сам ГМУ Росздрава) в соответствии с ГОСТ Р ИСО 10993-6-2009 и ГОСТ 

Р ИСО 10993-20-2009 [307, 308]. Были задействованы 44 животных (крысы). 

Первая половина животных была выведена из эксперимента через месяц, 

вторая – через 2 месяца.  

Типичная гистологическая картина места установки имплантата с 

гибридным покрытием через 1 месяц после имплантации изображена на рис. 

4.4 а). Регенерат, заполняющий дефект кости, представлен рыхлой 

неоформленной соединительной тканью с большим количеством клеточных 

элементов, богат полнокровными кровеносными сосудами. Клетки 

фибробластического типа располагаются плотно и имеют крупные ядра. Все 

это свидетельствует о происходящих процессах фиброинтеграции тестируемого 

материала. Типичная гистологическая картина места установки имплантата 

через 2 месяца после имплантации изображена на рис. 4.4 б). Регенерат на 

границе имплантат-кость по прежнему представлен рыхлой неоформленной 

соединительной тканью, включающей в свой состав множество кровеносных 

сосудов. Край лопаточной кости крысы в месте имплантации тестируемого 

материала неровный с образованием множества лакун, содержащих 

остеокласты, имеющих удлиненную и уплощенную форму, овально вытянутые 

гиперхромные ядра, узкий ободок цитоплазмы. На некоторых участках 

встречаются группы из остеобластов. Данная картина свидетельствует о 

процессах активной перестройки костной ткани в зоне имплантации 

тестируемого материала (рис. 4.4 б)). Клетки, характеризующие 

воспалительные процессы или некроз ткани, такие как полиморфоядерные 

нейтрофилы, лимфоциты, плазматические клетки, эозинофилы, макрофаги и 

многоядерные клетки не выявлены. Все это свидетельствует о нормальном 

процессе остеоинтеграции имплантата с костью. 
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а) 

 

б) 

 

Рисунок 4.4 Участок лопаточной кости крысы в месте установки 

имплантата через 1 месяц после имплантации (а), через 2 месяца после 

имплантации (б), ×100 крат. 

 

Ограниченные клинические исследования проводились в соответствии с 

заключением этического комитета СибГМУ № 948 от 09.02.2009 г. В ЛПУ 3 

городская больница г. Томска были установлены стоматологические зубные 

имплантаты на основе никелида титана и минипластины для челюстно-лицевой 

хирургии с гибридным покрытием. Наблюдение за пациентом с дентальными 

имплантатами показали, что они находятся внутрикостно в динамическом 

состоянии в течение 6 лет без осложнений. Медикаментозное лечение не 

потребовалось (см. Приложение 4). Ограниченные клинические испытания 

металлических хирургических имплантатов с гибридным покрытием показали 

положительный результат. Основные результаты работы внедряются в лечебную 

практику ортопедических и травматолого-ортопедических отделений ряда 

медицинских учреждений (ФГУ «РНЦ «ВТО» им. акад. Г.А. Илизарова»  

(г. Курган); НИИ онкологии СО РАМН (г. Томск); НИИ Микрохирургии  

(г. Томск), ГБОУ ВПО СибГМУ (г. Томск) МУЗ городская клиническая больница 

№2 (г. Кемерово) и производственную практику предприятий медицинской 

отрасли ООО «ПТО «Медтехника» (г. Казань), ФГУП «Опытный завод РНЦ 

«ВТО» им. академика Г.А. Илизарова» Минздравсоцразвития России (г. Курган). 

Акты внедрений приведены в Приложении 4.  
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4.5 Выводы по 4 главе 

 

1. Оксидные и КФ покрытия обладают защитными свойствами и 

способны снижать коррозию имплантатов. Наилучшую защиту от коррозии и 

наименьшие показатели по индексу цитотоксичности, удовлетворяющие ГОСТ 

Р ИСО 10993-5-2009 и ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009, обеспечивает гибридное 

покрытие, состоящее из оксидного подслоя и КФ покрытия.  

2. КФ покрытия ВЧ магнетронные покрытия служат депо кальция и 

фосфора, способствуя процессам остеоинтеграции. 

3.  Металлические имплантаты с гибридным покрытием не токсичны, 

апирогенны, отвечают требованиям, предъявляемым к медицинским изделиям, 

имплантируемым в биоткани. 

4. Результаты гистологических исследований в зоне имплантации 

материалов из нержавеющей стали с гибридным покрытием через 2 месяца 

после установки в лопатку крыс, свидетельствуют о протекании активной 

остеоинтеграции, без воспалительных процессов и некрозов ткани. 

5. Ограниченные клинические наблюдения за пациентом, у которого 

были установлены стоматологические зубные имплантаты на основе никелида 

титана с гибридным покрытием, показали, что имплантаты находятся 

внутрикостно в динамическом состоянии в течение 6 лет без осложнений, 

медикаментозного лечения не потребовалось. 

6. Основные результаты работы внедряются в лечебную практику ряда 

медицинских учреждений (ФГУ «РНЦ «ВТО» им. акад. Г.А. Илизарова»  

(г. Курган); НИИ онкологии СО РАМН (г. Томск); НИИ Микрохирургии  

(г. Томск), ГБОУ ВПО СибГМУ (г. Томск) МУЗ городская клиническая  

больница №2 (г. Кемерово) и производственную практику предприятий 

медицинской отрасли ООО «ПТО «Медтехника» (г. Казань), ФГУП «Опытный 

завод РНЦ «ВТО» им. академика Г.А. Илизарова» Минздравсоцразвития 

России (г. Курган). 
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Глава 5 Имплантаты с гибридными покрытиями для хирургии  

 

На основе разработанного метода формирования на металлических 

имплантатах для хирургии гибридных биологически совместимых покрытий  и 

результатах экспериментальных исследований гибридных покрытий были 

разработаны предложения по их применению для хирургических имплантатов. 

С учетом высокой эластичности, стойкости к коррозии, хороших адгезионных 

характеристик и биосовместимых свойств разработанные покрытия могут быть 

рекомендованы для имплантатов, которые в ходе проведения медицинской 

технологии подвергаются моделированию и значительным механическим 

воздействиям. Это, в первую очередь, имплантаты для челюстно-лицевой 

хирургии.  

Были разработаны модернизированные медицинские изделия – набор 

имплантационных пластин для краниофациальной хирургии с гибридными 

покрытиями, состоящий из пластин ровных, L-, Т-, Y-, X –образных, и проект 

технические условия на эти изделия ТУ  943800.001-10 (Приложение 5). Общий 

вид и фотография изготовленных пластин ровных с гибридным покрытием 

приведены на рис. 5.1. 

а) 

 

б) 

 

 

Рисунок 5.1 Общий вид (а) и фотография изготовленных пластин ровных 

для краниофациальной хирургии с гибридным покрытием (б). 
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Другим перспективным применением разработанного покрытия является 

его использование в многослойных системах, состоящих из металлической 

основы-арматуры имплантата, защитного биосовместимого оксид–кальций-

фосфатного слоя и биополимерного покрытия, играющего роль трёхмерного 

скаффолда для регенерации тканей, в частности, при остеосинтезе.  

Эта концепция была положена в основу разработки нового медицинского 

изделия – имплантата для остеосинтеза из армированного биодеградируемого 

материала, защищенного патентом на полезную модель № 92322. Имплантат 

предназначен для хирургического лечения переломов и дефектов костной 

ткани, его общий вид, поперечный разрез и фотография опытных образцов 

приведены на рис. 5.2. Разработанный имплантат обеспечивает как прочную 

фиксацию отломков, так и эффективное решение задач восполнения дефектов 

костей и представляет собой пластину, толщиной около 2,5 мм, выполненную 

на основе армированной тонкой (0,5 мм) перфорированной пластины из титана, 

с нанесенным на ее поверхность биологически совместимым гибридным 

покрытием на основе оксидного и КФ слоев. Сверху имплантат покрыт слоем 

биодеградируемого материала. При такой конструкции имплантата 

демпфируются механические нагрузки на кость и полимерные винты, 

используемые для крепления имплантата, за счет упругих свойств полимера. 

Кальций-фосфатное покрытие стимулирует рост костной ткани и служит депо 

Ca и Р, необходимых для остеосинтеза. Оксидный слой предохраняет зону 

имплантации от выхода ионов титана. Имплантат моделируется под различные 

формы поверхности в зависимости от формы кости. При разложении 

биополимера, даже если скорость процесса окажется выше скорости 

образования костной ткани,  имплантат продолжает надежно фиксировать кость 

за счет титановой пластинки. После полного разложения биополимера 

титановая пластинка с гибридным покрытием оказывается вросшей в кость. 

Поскольку её размеры и масса относительно малы, то она существенное влияет 

на функционирование костей и не ограничивает дееспособность человека, как 

это происходит с массивными металлическими имплантатами. 
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в) 

 

Рисунок 5.2 Общий вид (а), поперечный разрез (б),  фотография (в) 

биодеградируемого имплантата  на основе перфорированной пластины из 

титана (3) с нанесенным на ее поверхность защитным биосовместимым оксид–

кальций-фосфатным слоем (4) и биополимерным покрытием (1), диаметр 

отверстий (5)  0,25 – 0,35 мм, диаметр отверстий (6) 2,5 – 3 мм, диаметр 

фиксирующих отверстий (2) 3 мм.  
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По хозяйственным договорам были сформированы гибридные  

покрытия на опытных партиях медицинских имплантатов (х/д №10-567/10 от 

21.12.2011 г. с ООО «Производственно-техническое объединение 

«Медтехника» на нанесение биопокрытий на спицы и стержни для остеосинтеза 

методом ВЧ магнетронного распыления; № 10-215/2009 от 20.11.2009 г. с ООО 

«Научно-производственная компания «СИНТЕЛ» на разработку армирующего 

материала с биоактивным покрытием для биодеградируемых нанокомпозитов; 

№ 10-245/10 от 15.10.2010 г. с ГОУ ВПО СамГМУ Росздрава на 

экспериментальные исследования методов нанесения биопокрытий на 

дентальные имплантаты со сквозной пористостью; № 0-452/12у от 04.09.2012 г. 

с ФГУП «Опытный завод РНЦ «ВТО» им. академика Г.А. Илизарова» 

Минздравсоцразвития на нанесение кальций-фосфатных покрытий на образцы 

медицинских изделий). 

  

5.1 Выводы по 5 главе 

 

1. Разработан и утвержден проект технических условий на 

модернизированные медицинские изделия «Набор пластин из титана с тонкими 

кальций-фосфатными покрытиями для краниофациальной хирургии. 

Изготовлены опытные образцы пластин с улучшенными за счет гибридных 

покрытий функциональными характеристиками. 

2. Разработано новое медицинское изделие – имплантат для 

остеосинтеза из армированного биодеградируемого материала, в котором 

применено разработанное гибридное покрытие. Изготовлены опытные образцы 

разработанных имплантатов. 
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Глава 6 Проектирование и изготовление оборудования для 

формирования гибридных покрытий 

 

Одной из задач диссертационной работы ставилось проектирование и 

изготовление технологического оборудования для реализации 

комбинированной технологии нанесения гибридных покрытий на поверхность 

имплантатов в едином технологическом цикле, позволяющего формировать 

газотермический оксидный подслой в атмосфере кислорода с помощью 

галогеновых нагревателей и последующий равномерный ВЧ магнетронный 

кальций-фосфатный слой. За основу установки был взят вакуумный пост от 

серийно-выпускаемой установки вакуумного напыления УВН-74 П3. Были 

спроектированы и изготовлены следующие узлы: вакуумная система, блок 

управления, карусель с планетарно-осевым механизмом вращения изделий 

относительно магнетрона (см. Рис 6.1), протяженный ВЧ магнетрон с высоким 

коэффициентом использования материала катода (Рис 6.2 а)), расчет которого 

приведен в параграфе 6.1. В качестве системы ионной очистки изделий перед 

формированием оксидного и КФ слоев использовали короткоимпульсное 

высокочастотное плазменно-иммерсионное устройство, изготовленное в 

лаборатории №22 ФТИ ТПУ (Рис. 6.2 б)). Технические характеристики 

установки представлены в таблице 6.1, внешний вид изображен на рис 6.3. 

 

Таблица 6.1. Технические характеристики установки ВЧ напыления 

Параметр Значение 

Максимальная мощность установки, не более 15 кВт 

Расход оборотной воды (давление 0,15÷0,25 мПа), не менее 600 л/мин 

Расход сжатого воздуха (давление 0,4÷0,6 мПа), не более 5 м
3
/час 

Производительность установки за один цикл напыления: 

- спицы размером L350×D1,5 мм, не менее 

- имплантаты для краниофациальной хирургии, не менее 

 

100 шт 

1000 шт 

Предельный вакуум в рабочей камере, не менее 10
-5

 Па 

Максимальная температура нагрева имплантатов  650 С
0
 

Нестабильность температуры по площади имплантатов ±2 % 

Максимальная мощность ВЧ генератора  3,5 кВт 

Частота ВЧ генератора 13,56 МГц 
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Окончание табл. 6.1 

Параметр Значение 

Максимальная скорость вращения карусели  30 об/мин 

Максимальный ток ионной очистки 1 А 

Напряжение ионной очистки 0÷4000 В 

Частота генерации блока ионной очистки 100÷440 кГц 

Количество ВЧ магнетронов 1 шт 

Размер ГАП мишени  330×120×6 мм 

Расстояние от магнетрона до имплантатов 50 мм 

Максимальная скорость напыления в стационаре  

Максимальная скорость напыления при вращении карусели 

3мкм/час 

0,1мкм/час 

Разброс толщины КФ покрытия по длине эффективной зоны 

распыления (300 мм), %, не более 

 

10 

Габаритные размеры, ширина×глубина×высота 2×1×2,3 м 

  

Рисунок 6.1 Карусельное устройство (а), внутри вакуумной камеры (б). 

                           а)                                                                 б) 

 

 
Рисунок 6.2 ВЧ магнетрон (а), источник ионной очистки (б) 
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а) 

 

б) 

 
Рисунок 6.3 Установка формирования гибридных покрытий: вид спереди 

(а), вид сзади (б). 

 

 

6.1 Расчет ВЧ магнетрона 

 

Одной из главных задач при разработке оборудования было изготовление 

магнетронной распылительной системы (МРС) с высоким коэффициентом 

использования материала (КИМ) мишени. В магнетронных распылительных 

системах локализация плазмы магнитным полем вызывает эрозию катода в 

виде узкой замкнутой канавки. Причем концентрация плазмы максимальна в 

центральной части распыляемой канавки из-за фокусирующего действия 

магнитного поля, силовые линии которого имеют форму дуги. От размеров 

эрозионной канавки, определяемых магнитным полем, зависит коэффициент 

использования материала мишени. Известно, что в магнетронах с плоскими 

круглыми или прямоугольными мишенями КИМ очень низок и лежит в 

пределах 20-25 % [309]. Однако существует ряд способов, позволяющих 

повысить эффективность использования материала катода [310]. К ним 

относится: 

1) использование магнетронов с подвижными магнитными системами, 

перемещение которых подвергает распылению большую часть мишени [311, 

312]; 
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2) использование магнетронов с цилиндрическими мишенями, 

вращающимися вокруг неподвижной магнитной системы [313]; 

 3) оптимизация конструкции магнитной системы магнетрона, 

заключающаяся в выборе размеров, формы, магнитной индукции и 

расположения магнитов. 

Использование первых двух способов наиболее эффективно и позволяет 

увеличить коэффициент использования мишени до 60-80 %. Однако наличие 

движущихся частей в магнетроне значительно усложняет и удорожает его 

конструкцию, а также может привести к снижению надежности при длительной 

эксплуатации. Поэтому технологически оправданным видится третий способ, 

предусматривающий оптимизацию конструкции магнитной системы 

магнетрона. 

Наименее затратным с финансовой точки зрения способом оптимизации 

любой магнитной системы (МС) является ее компьютерное моделирование 

расчета магнитного поля. Расчет магнитного поля позволяет за сравнительно 

короткое время рассмотреть большое количество вариантов магнитных систем 

и выбрать среди них оптимальную систему. 

Во многих случаях, в том числе и в МРС, точные аналитические решения 

для трехмерного магнитного поля получить невозможно, а нахождение 

численных решений нередко связано с чрезмерно большим объемом 

вычислений. Приближенное решение с вполне достаточной точностью может 

быть найдено путем сведения пространственной задачи к плоской, т.е. без учета 

изменения поля по одной из координат. В результате такого подхода при 

численных расчетах удается значительно сократить трудоемкость вычислений 

и снизить временные затраты. Например, распределение поля магнитной 

системы протяженного магнетрона может быть найдено с высокой точностью в 

результате его расчета в поперечном сечении без учета изменения поля по 

длине магнетрона. Расчет магнитного поля осуществляют, как правило, 

аналитическими или численными методами [314]. Для аналитических методов 

решением являются алгебраические функции, в которые подставляют значения 

параметров, определяющих поле. Для численных методов решение имеет вид 
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совокупности числовых значений, описывающих поле для одного частного 

сочетания заданных параметров. Достоинство аналитических методов 

заключается в возможности получения общего решения, которое позволяет 

составить полное представление о влиянии различных параметров на 

магнитное поле устройства. В противоположность этому при использовании 

численных методов необходимо выполнять расчет для каждой совокупности 

значений параметров, поэтому их недостаток состоит в том, что общая картина 

часто может быть получена только ценой большого количества расчетов. Но 

благодаря прогрессу быстродействующих цифровых вычислительных машин 

численные методы получили в последние годы более широкое применение. 

Среди численных методов наиболее распространенными являются метод 

конечных разностей (МКР), метод конечных элементов (МКЭ) и метод 

граничных элементов (МГЭ). Метод конечных разностей [314] использует 

замену дифференциальных уравнений диффузии, Гельмгольца, Лапласа, 

Пуассона конечно-разностными уравнениями. Основной недостаток этого 

метода – сложность точного описания границ и оптимального наложения на 

область расчета конечно-разностной сетки. Основная идея МКЭ состоит в том, 

что любую непрерывную функцию, такую, как векторный или скалярный 

магнитный потенциал, можно аппроксимировать дискретной моделью, которая 

строится на множестве кусочно-непрерывных функций, определенных на 

конечном числе подобластей. Решение уравнений поля в МКЭ определяется 

исходя из условия минимума энергетического функционала или 

ортогональности невязки уравнений поля и интерполяционных функций 

конечных элементов [315]. 

В последнее время наибольшее распространение получили два 

численных метода расчета: МКЭ и МГЭ. Например, фирмой Integrated 

Engineering Software предложен программный пакет CAE по расчету плоских и 

объемных электромагнитных и электростатических полей. Расчет полей 

основывается на оригинальном варианте МГЭ. Недавно фирма Integrated 

Engineering Software выпустила новую версию САЕ-программы по расчетам 

трехмерных электромагнитных полей (Amperes V.3.0), которая включает 



 121 

линейно-угловое периодическое моделирование, что на 90% уменьшает время 

подготовки и анализа результатов. В эту программу также включены 

встроенные 3D CAD-системы с IGES/DXF утилитами, линейные и нелинейные 

таблицы свойств материалов, множество электромагнитных постпроцессорных 

опций, таких как определение контурных силовых линий, графики и анализ 

траектории [316]. Однако при очевидных достоинствах этого пакета (высокие 

точность и детальность) налицо его недостатки – значительная трудоемкость. 

Для получения только одной точки искомой зависимости требуется разбиение 

области расчета на десятки тысяч элементов. Такими же возможностями 

обладает интерфейс программного пакета ELCUT, разработанного Санкт-

Петербургской фирмой ТОР для расчета двумерных полей с помощью МКЭ. 

Его отличительная особенность – простота использования и весьма высокое 

быстродействие. Именно поэтому данная программа была выбрана для расчета 

магнитной системы магнетрона. 

Известно, что при проектировании магнитной системы необходимо 

обеспечить величину магнитного поля над поверхностью мишени не менее В = 

0,07 Тл [317]. Так как постоянные магниты, применяемые в МРС, достаточно 

дороги, то необходимо оптимизировать их размер и форму. С целью 

увеличения коэффициента использования материала мишени необходимо также 

рассматривать не только величину, но и распределение магнитного поля над  

поверхностью и в глубине мишени. 

Проведенный расчет магнитного поля различных конструкций 

магнитных систем показал, что наиболее оптимальной является конструкция 

магнитной системы с одним центральным рядом магнитов из сплава SmCo 

[318] сечением 20×30 мм
2
, центральным полюсным наконечником над 

магнитами и боковыми полюсными наконечниками, заменяющими 

периферийные ряды магнитов. Поперечный разрез магнетрона приведен на  

рис. 6.4. 
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Рисунок 6.4 Поперечный разрез магнетрона: 1 – медный теплоотвод; 2 - 

центральный полюсный наконечник; 3 - магниты самарий-кобальтовые S24F 

размером 20×30×10 мм; 4 - боковой полюсный наконечник; 5 - основание 

магнитопровода; 6 – керамический изолятор; 7-  медная трубка охлаждения; 8 – 

экран. 

 

На рисунке 6.5 а) показана рассчитанная с помощью программы ELCUT 

картина магнитного поля в такой магнитной системе, изображенная как цветная 

карта скалярных значений индукции магнитного поля (со шкалой-легендой), на 

которую нанесены силовые линии магнитного поля. На рисунке показана 

только левая половина магнитной системы магнетрона, т.к. с правой стороны 

картина магнитного поля будет симметричной. Полученная конфигурация 

магнитного поля соответствует «несбалансированным» магнетронным 

распылительным системам. Такое название они получили благодаря 

конструкции магнитной системы, создающей магнитное поле, часть линий 

которого не замыкается на расположенный рядом магнит с противоположным 

полюсом, а направляется в сторону подложки (несбалансированные 

магнетроны 2 типа) или в сторону стенок камеры (несбалансированные 

магнетроны 1 типа) [319].  

В «обычных» или «сбалансированных» МРС, у которых магниты 

центрального ряда соотносимы по размерам и остаточной индукции магнитного 
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поля с магнитами внешнего ряда, магнитное поле над поверхностью катода 

имеет форму правильной арки. На электроны, движущиеся внутри этой арки в 

скрещенных электрическом и магнитном полях, действует сила F, 

заставляющая их двигаться к центру тоннеля, образованного силовыми 

линиями магнитного поля. В итоге, это является причиной образования V-

образной формы эрозионной канавки. В случае несбалансированной МРС 

форма арки магнитного поля сильно искажена. Поэтому на разных расстояниях 

от верхнего края полюсных наконечников положение зоны с максимальной 

эрозией катода будет различаться. Как известно максимальное распыление 

катода происходит в области, где магнитное поле перпендикулярно 

электрическому, иными словами там, где нормальная Bn компонента 

магнитного поля равна нулю. Таким образом, из рис. 6.5 а) видно, что по мере 

распыления мишени область максимальной эрозии будет смещаться к оси 

магнетрона. На рис. 6.5 б) показано распределение тангенциальной Bτ 

компоненты магнитного поля в зоне эрозии катода, рассчитанное на разных 

расстояниях от магнитной системы, в направлении от края магнетрона к центру 

(показанных на рис. 6.5 а) стрелками). Очевидно, что: 

1) максимальное значение магнитного поля уменьшается с 0,24 до 0,09 Тл 

при удалении на 15 мм от магнитной системы. Таким образом, полученных в 

данной магнитной системе магнитных полей будет достаточно для надежного 

зажигания магнетронного разряда даже при использовании диэлектрических 

мишеней толщиной до 15 мм; 

2) на расстоянии 15 мм от магнитной системы область максимальной 

эрозии будет располагаться на расстоянии 30 мм от края магнитной системы, 

т.е. в центре зазора между центральным и боковым полюсными наконечниками. 

Однако по мере распыления катода и приближения его поверхности к 

магнитной системе, область максимальной эрозии сместится к краю 

центрального полюсного наконечника (L = 40 мм). За счет этого и будет 

достигаться увеличение коэффициента использования материала катода. 
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Рисунок 6.5 Картина магнитного поля МРС (а), распределение 

тангенциальной Bτ компоненты магнитного поля от края магнетрона к центру 

на разных расстояниях от магнитной системы (б). 

 

Принцип, согласно которому происходит увеличение коэффициента 

использования материала катода в магнетроне с оптимизированной магнитной 

системой схематически показан на рис. 6.6.  

 

а)                                                          б) 

 

 

 

 

Рис. 6.6 Схематическое изображение конфигурации магнитного поля 

(сплошные линии) и формы эрозионной канавки (пунктирные линии) в - 

сбалансированном магнетроне (а) и магнетроне с оптимизированной магнитной 

системой (б). 
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На основе проведенных расчетов была разработана конструкция 

планарного магнетрона размером 330×130 мм (без учета экранов), приведенная 

на рис. 6.2 а). Конструкторская документация на магнетрон представлена в 

приложении 6. Внешние ряды магнитов в магнитной системе отсутствуют, их 

функцию выполняют боковые полюсные наконечники, изготавливаемые из 

магнитно-мягкого материала сталь 3, которым легко придать любую 

криволинейную форму. Поворотным частям магнитной системы, 

примыкающим к ее линейной части, придана U-образная форма для того, чтобы 

увеличить радиус поворота распыляемой канавки и снизить нежелательные 

потери электронов, приводящие к снижению стабильности горения разряда. 

 

6.2 Выводы по 6 главе 

 

1. Спроектировано и изготовлено оборудование для реализации 

комбинированной технологии нанесения гибридных покрытий  на поверхность 

имплантатов в едином технологическом цикле, позволяющее формировать 

газотермический оксидный подслой и последующий равномерный кальций-

фосфатный слой за счет протяженного ВЧ магнетрона с высоким 

коэффициентом использования материала мишени и карусели с планетарно-

осевым механизмом вращения изделий. 
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Заключение и выводы 

 

1. Предложена и разработана технология высокочастотного 

магнетронного напыления кальций-фосфатных покрытий близких к 

гидроксиапатиту по структуре, химическому, фазовому составу. Покрытия 

формируются высокочастотным магнетронным распылением мишени из 

гидроксиапатита на частоте 13,56 МГц в рабочих средах аргона, кислород и их 

смесей. 

2. Предложена и разработана технология газотермического 

оксидирования металлов в атмосфере кислорода. Оксидный подслой, 

сформированный в атмосфере кислорода при давлении 2800-3300 Па, 

температуре 500 – 600 С, времени 30 – 60 минут, снижает коррозию 

металлических имплантатов. 

3. На основе разработанных технологий газотермического оксидирования 

металлов и высокочастотного магнетронного напыления кальций-фосфатных 

покрытий разработан метод формирования на металлических имплантатах для 

хирургии гибридных покрытий, состоящих из оксидного подслоя и 

биосовместимого кальций-фосфатного покрытия. Оксидный подслой позволяет 

увеличить адгезию и износостойкость кальций-фосфатного покрытия. 

4. Разработаны в соответствии с ГОСТ Р ИСО 14602-99 и ГОСТ 15.013-86 

Медико-технические требования к гибридным биосовместимым покрытиям на 

имплантатах. Экспериментально исследованы физико-химические, 

механические, медико-биологические свойства гибридных покрытий при 

различных режимах их формирования. На основе полученных результатов 

определены оптимальные режимы формирования гибридных покрытий, 

удовлетворяющие разработанным медико-техническим требованиям: оксидный 

подслой формируется в атмосфере кислорода при давлении 2700÷3300 Па, 

температуре в камере 600±10 градусов и времени оксидирования 30 минут; 

последующий кальций-фосфатный слой толщиной 1,6 мкм наносится 

высокочастотным магнетронным распылением мишени из гидроксиапатита на 

частоте 13,56 МГц в смеси газов аргона и кислорода с их соотношением 1:1 при 
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давлении 0,3 Па, удельной мощности 20 Вт/см
2
. Ограниченные клинические 

испытания имплантатов с гибридным биосовместимым покрытием показали 

положительный результат: они обладают высокой биосовместимостью с 

тканями организма, способствуют процессам остеоинтеграции, не вызывают 

активных местных токсических реакций. 

5. С учетом определенных оптимальных режимов формирования и 

разработанного проекта технических условий «Набор пластин из титана с 

тонкими кальций-фосфатными покрытиями для краниофациальной хирургии» 

изготовлены опытные образцы модернизированных медицинских изделий с 

улучшенными функциональными характеристиками. Разработаны и 

изготовлены опытные образцы нового медицинского изделия – имплантат для 

остеосинтеза из армированного биодеградируемого материала, в котором 

применено гибридное покрытие, формируемое предложенным методом.  

6. На основе разработанного метода и определенных оптимальных 

режимов формирования покрытий на хирургических имплантатах, опыта 

изготовления имплантатов с покрытиями создано оборудование для реализации 

комбинированной технологии нанесения гибридных покрытий  на поверхность 

имплантатов в едином технологическом цикле, позволяющее формировать 

газотермический оксидный подслой и последующий равномерный кальций-

фосфатный слой за счет протяженного ВЧ магнетрона с высоким 

коэффициентом использования материала мишени и карусели с планетарно-

осевым механизмом вращения изделий. 
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ПРИЛОЖЕНИЕ 1 Медико-технические требования 
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1 Наименование и область применения изделия (покрытия): 

1.1. Неактивные хирургические имплантаты ГОСТ Р ИСО 14630-2011 [1]. 

 

2 Основание для разработки 

2.1. Тема диссертационной работы Е.В. Шестерикова. Гранты РФФИ 08-

02-99020-р-офи, № 11-08-98032-р_сибирь_а, АВЦП № 2.1.1/14204, ФЦП ГК № 

16.513.11.3075 (н.р. С.И. Твердохлебов). 

Внедрение в опытное промышленное производство технологии 

формирования гибридных биосовместимых покрытий на поверхности 

имплантатов для хирургии.  

 

3. Исполнители разработки 

3.1. Полное наименование 

организации-разработчика: Государственное образовательное 

учреждение высшего профессионального образования Национальный 

исследовательский Томский политехнический университет (ГОУ ВПО НИ 

ТПУ, ТПУ); 

организации - медицинского соисполнителя: Федеральное 

государственное учреждение «Российский научный центр «Восстановительная 

травматология и ортопедия» им. акад. Г.А. Илизарова» Министерства 

здравоохранения и социального  развития России (ФГУ «РНЦ «ВТО» им. акад. 

Г.А. Илизарова»). 

 

4 Цель и назначение разработки 

4.1. Разработка технологии формирования биосовместимых покрытий с 

гибридной структурой «оксидный слой - КФ покрытие» на металлических 

имплантатах для хирургии, удовлетворяющих настоящему техническому 

заданию.  

 

5 Физико-химические требования 

5.1. Наличие равномерного однородного покрытия без пор, трещин, 

отслаивания и пузырей по всей площади металлического имплантата согласно 

ГОСТ 9.407-84 [2] 

5.2. Толщина покрытия на имплантате не менее 1 мкм. 

5.3. Нанотвердость покрытия должна быть не менее 7 ГПа. 

5.4. Величина упругого восстановления покрытия должна быть не менее 

40% . 

5.5. Модуль упругости покрытия должен быть не более 130 ГПа. 

5.6. Адгезионная прочность покрытия к металлическому имплантату 

(скрэтч-тест алмазным индентором типа Роквелла с радиусом скругления 

наконечника 20 мкм) должна быть не менее 1 Н. 

5.7. Износостойкость покрытия (трибологические испытания по схеме 

«палец-диск» на стадии приработки), определенная по ширине дорожки износа, 

должна быть не более 800 мкм. 
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5.8. Элементный, химический и фазовый состав финишного покрытия 

должен быть близок к гидроксиапатиту. 

5.9. Электрический потенциал на поверхности покрытия должен быть 

отрицательным. 

 

6 Медицинские требования 

6.1. Требования к выполнению изделием функциональных задач в 

лечебно-диагностическом процессе. Оценка медицинских последствий 

нарушения функционирования изделия (покрытия) во время его 

применения. 

6.1.1. Покрытие на медицинских имплантатах для травматологии и 

ортопедии предназначено для хирургически инвазивного использования в 

ортопедии и травматологии, постоянного контакта с внутренней средой 

организма, восстановления дефектов костной ткани с целью уменьшения 

случаев нетрудоспособности, сокращения времени пребывания на больничном 

листе, снижения частоты выходов на первичную инвалидизацию.  

6.1.2. Покрытие по степени потенциального риска его применения в 

медицинских целях, согласно ГОСТ Р 51609-2000 [3], относится к классу 3 (с 

высокой степенью риска). 

6.1.3. Возможные медицинские последствия нарушения 

функционирования покрытия во время его применения связаны:  

6.1.3.1. С использованием изделия с покрытием после нормативного 

срока хранения; 

6.1.3.2. С нарушением медицинской технологии установки имплантата с 

покрытием в организм. 

6.1.4. Возможные медицинские последствия нарушения 

функционирования медицинского изделия во время его применения включают 

[4,5]:  

6.1.4.1. Биологические риски – нарушение биосовместимости (острая и 

хроническая токсичность, раздражающее и сенсибилизирующее действие - 

рекомендуемые методы оценки биологического действия к изделиям 3 класса 

опасности для контакта с костью согласно ГОСТ Р ИСО 10993-1-2009 [6], 

воспаление, гиперчувствительность, иммунотоксичность согласно ГОСТ Р 

ИСО 10993-20-2009 [7], инфекционные осложнения; 

6.1.4.2.   Потеря (био)механической целостности покрытия.  

6.1.5. Выбор и оценка покрытия, которые будут контактировать с тканями 

организма человека, требуют такого системного подхода, при котором 

характеристики всех материалов, входящих в конечный продукт, будут учтены 

при общей оценке качества разработки изделия согласно ГОСТ Р ИСО 10993-1-

2009 [6].  

6.2. Физический, медико-биологический, биохимический и т.д. 

эффекты или явление, на которых основан принцип действия изделия. 

6.2.1. Принцип действия покрытия основан на интеграции физических, 

механических, трибологических, (био)химических и медико-биологических 

явлений, лежащих в основе восстановления дефектов костной ткани.   
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6.2.2.  Физический принцип действия покрытия основан на их 

шероховатости, повышающей площадь и силу сцепления с костной тканью. 

6.2.3.  Механический принцип действия покрытия основан на их высоких 

прочностных (адгезионных) свойствах.  

6.2.4.  (Био)химический принцип действия покрытия в условиях 

химически-агрессивных внутренних сред организма основан на их деградации с 

выделением биологически активных ионов кальция и фосфатных групп (депо 

Са, Р).  

6.2.5.  Медико-биологический принцип действия покрытия основан на их 

рельефности и растворимости, увеличивающих морфологическую и 

(био)химическую биосовместимость с костной тканью. Покрытия стимулируют 

рост костной ткани и остеоинтеграцию имплантатов с покрытием при 

сохранении механических характеристик изделия.  

6.3. Требования об отсутствии отрицательных побочных эффектов в 

результате применения разрабатываемого изделия (покрытия). 

6.3.1. Разрабатываемое покрытие не должно вызывать воспалительных, 

(ауто)иммунных, аллергических и других иммунотоксических осложнений 

согласно ГОСТ Р ИСО 10993-20-2009 [7], токсических реакций, ухудшения 

состояния окружающих мягких тканей и кости.  

6.4. Требования устойчивости к воздействиям медико-биологической 

среды применения или медицинских условий использования изделия 

(покрытия). 

6.4.1.  Металлические части имплантата должны обладать низкой 

растворимостью в условиях, рекомендуемых ГОСТ Р ИСО 10993-15-2009 [8].  

6.4.2. Покрытие на металлических имплантатах должно выдерживать 

стерилизационную обработку проводимую по ГОСТ Р ИСО 10993-7-2009 [9].  

6.5. Токсикологические требования к изделию, материалам и 

покрытиям. 

6.5.1. Покрытие по общетоксическому действию должно соответствовать 

ГОСТ Р ИСО 10993-11-2009 [10].  

6.5.2. Покрытие по цитотоксичности in vitro должно отвечать 

требованиям ГОСТ Р ИСО 10993-5-2009 [11]. 

6.5.2. Покрытие по пирогенности должно соответствовать требованиям 

ГФ XII, ч.1 [12] 

6.5.3. Покрытие по местному действию в месте имплантации должно 

соответствовать ГОСТ Р ИСО 10993-6-2009 [13].  

6.5.4. Допустимые значения санитарно-химических показателей покрытия 

по ГН 2.3.3.972-00 [14] не должны превышать значения, указанные в таблице 1 
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Таблица 1 Допустимые значения санитарно-химических показателей по 

п.6.5.4. 

Контролируемый показатель 
Допустимое значение содержания 

вещества в водной вытяжке, мг/л 

Никель  

Железо 

Серебро 

Олово 

Алюминий 

Цинк 

Титан 

Хром 

Медь 

Марганец 

Кобальт 

Свинец 

до 0,100 

до 0,300 

до 0,050 

до 2,000 

до 0,500 

до 1,000 

до 0,100 

до 0,100 

до 1,000 

до 0,100 

до 0,100 

до 0,030 
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