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ВВЕДЕНИЕ 

Актуальность темы. Возникновение бактериальной инфекции при 

оперативном хирургическом вмешательстве, связанном с установкой имплантата, 

остается актуальной проблемой современной медицины. Наряду с этим, актуальной 

остается потребность в ускоренной остеоинтеграции медицинских изделий и 

формировании барьерного слоя между костью и металлической основой 

имплантата. На сегодня, широко применяются методы физического воздействия на 

поверхность металлических изделий, что, в свою очередь, позволяет в значительной 

мере изменять их элементный состав, фазовое состояние, микро- и нано-

шероховатость, что обуславливает эффективность работы медицинского изделия 

как в условиях повышенного риска присоединения бактериальной инфекции, так и 

в случаях лечения пациентов с замедленным обменом веществ, что повышает риск 

возникновения нестабильности имплантата. 

В области медицинского материаловедения, изучающей взаимодействие 

между поверхностью имплантата и костью, наиболее распространенным методом 

модификации поверхности является формирование кальцийфосфатных (КФ) слоев. 

На сегодняшний день эффективность применения КФ покрытий широко признана и 

является неотъемлемым шагом при производстве медицинских изделий для лечения 

костных дефектов. Зачастую для формирования КФ покрытий используют материал, 

являющийся минеральной компонентой костной ткани – гидроксиапатит (ГА). ГА 

является слаборастворимым КФ, в то время как трикальцийфосфат (ТКФ) или 

бифазная керамика (БФК) на основе смесей фаз ГА и ТКФ применяют для 

увеличения скорости биорезорбции и высвобождения биодоступного фосфата 

кальция. В общем случае, КФ покрытия стимулируют процесс остеогенеза, 

повышают биосовместимость имплантата и выполняют барьерную функцию, 

замедляя коррозию металлической основы. В свою очередь, в качестве материала 

основы, в настоящее время используют как классические титановые сплавы в 

крупнокристаллическом и в ультрамелкозернистом или наноструктурированном 

состоянии (ВТ-6, ВТ1-0 и ВТ1-00), так и гипоаллергенные безванадивые сплавы (Ti-

6Al-7Nb), а также новый класс биорезорбируемых сплавов на основе магния для 

медицинских приложений. 
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Наиболее распространенными способами формирования КФ покрытий в 

производстве являются различные физические и электрохимические методы, 

прежде всего, термическое плазменное осаждение и микродуговое оксидирование. 

Альтернативным подходом к формированию КФ покрытий, только набирающим 

потенциал применения в клинической практике, является класс физических методов 

осаждения из паровой фазы. Одним из ярких представителей этого класса методов 

является высокочастотное (ВЧ) магнетронное распыление КФ мишеней. Принимая 

во внимание тот факт, что физико-химические свойства покрытий, полученных из 

паровой фазы, значительно отличаются от свойств покрытий, полученных другими 

методами, материаловедческое сообщество старается расширить палитру способов 

нанесения КФ покрытий таким образом, чтобы метод формирования подбирался, 

исходя из типа медицинского изделия и его назначения. При этом физическое 

состояние поверхности покрытия становится во многом определяющим. В этой 

связи метод ВЧ магнетронного распыления является перспективным, т.к. 

характеристики получаемых КФ слоев, такие как структура, элементный состав и 

морфология поверхности, могут варьироваться в широком диапазоне за счет 

изменения параметров распыления, обеспечивая комплекс свойств, необходимых 

для конкретного типа изделия. Подходы к реализации бактерицидного действия с 

помощью физического воздействия топографии поверхности покрытия и путем 

высвобождения антибактериальных ионов (Ag, Fe, Zn, Cu и др.) в последние годы 

становятся все более актуальными, формирование таких покрытий методом ВЧ 

магнетронного распыления до сих пор остается недостаточно изученным. В 

известных из литературы работах, связанных с исследованием 

структурообразования КФ покрытий, не изучен перспективный подход к 

модификации поверхности таких покрытий на наномасштабе путем осаждения под 

углом к подложке, что в свою очередь является ключом к повышению скорости 

остеоинтеграции и усилению антибактериального эффекта. Более того, несмотря на 

внимание к структурообразованию фазы ГА во время магнетронного осаждения КФ 

покрытий, систематически не рассматриваются механизмы структурообразования и 

трансформации аморфного фосфата кальция в кристаллический гидроксиапатит в 

условиях отжига в безвоздушной атмосфере. В работах, затрагивающих влияния 

температуры и атмосферы рабочей камеры на трансформацию аморфного фосфата 
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кальция, детально не рассматривается морфология и направление роста 

кристаллитов, а также скорость кристаллизации ГА, что является критическим 

параметром в случае необходимости получения заданной объемной доли аморфной 

и кристаллической фазы в составе нанокомпозитного покрытия. Тем самым, на 

сегодняшний день физические факторы формирования КФ покрытий методом ВЧ 

магнетронного распыления исследованы недостаточно, что ограничивает широкое 

применение этого метода. Совокупность данных обстоятельств обуславливает 

необходимость проведения комплексного исследования с целью установления 

физических закономерности формирования биоактивных и антибактериальных 

покрытий на основе фосфатов кальция, полученных методом ВЧ магнетронного 

распыления: определение роли состава и структуры мишеней, подложек, геометрии 

осаждения и термообработок. 

Степень разработанности темы исследования. Первые работы, 

посвященные применению метода магнетронного распыления мишени из ГА для 

формирования биосовместимых покрытий медицинского назначения, появились в 

начале девяностых годов в научной группе при участии проф. Д. Волке и проф. К. 

Дэ Груфа из университета Неймегена, Нидерланды. В настоящее время многие 

научные группы по всему миру занимаются вопросами формирования КФ покрытий 

на медицинских имплантатах. Необходимо отметить научные группы под 

руководством проф. К. Острикова из университете Сиднея, Австралия, проф. А.Р. 

Бойд из университета Ульстера, Великобритания. Активное участие в развитии 

метода принимали также научные группы из Румынии под руководством проф. А. 

Попеску из Национального института лазеров, плазмы и радиационной физики и 

проф. А. Владеску из Национального института оптоэлектроники. Существенный 

вклад в изучение КФ покрытий внесли научные труды академика РАН В.М. Иевлева 

и член-корр. РАН С.М. Баринова. ВЧ магнетронные КФ покрытия активно 

исследуются на базе ТПУ научными группами под руководством проф., д.ф.-м.н. 

В.Ф. Пичугина, к.ф.-м.н. С.И. Твердохлебова и д.т.н. Р.А. Сурменева, а также в 

научной группе проф., д.ф.-м.н. Ю.П. Шаркеева (ИФПМ СО РАН, ТПУ). Несмотря 

на значительное количество публикаций по теме, связанной с получением методом 

ВЧ магнетронного распыления новых КФ покрытий, в литературе редко 

встречаются систематические работы по исследованию закономерностей роста 
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антибактериальных покрытий на основе цинк- или медь-замещенных ГА, а также не 

освещен вопрос формирования покрытий путем распыления БФК мишеней на 

основе фаз ГА и ТКФ в различном их соотношении. Более того, недостаточно 

внимания уделяется морфологии и нанотопографии поверхности КФ покрытий, в 

зависимости от параметров осаждения. Вопрос изучения метода осаждения КФ под 

скользящим углом к подложке, закономерности изменения степени 

наношероховатости и физико-механических свойств покрытий, полученных в таких 

условиях, остается нераскрытым и неизученным. 

Цель работы – установить физические закономерности и выявить роль 

состава и структуры мишеней, подложек, геометрии осаждения и термообработок в 

формировании методом ВЧ магнетронного распыления биоактивных, 

антибактериальных КФ покрытий во взаимосвязи с их свойствами. 

Задачи работы. 

1. Исследовать структуру мишеней синтезированных из кальцийфосфатных 

порошков на основе гомогенных смесей трикальцийфосфата (ТКФ) и 

гидроксиапатита (ГА); цинк- и медь- замещенных гидроксиапатитов, использовать 

их для ВЧ магнетронного распыления, получить покрытия на подложках из 

биоинертных сплавов на основе титана и биорезорбируемого сплава магния, в том 

числе, находящихся в наноструктурированном состоянии. 

2. Установить физические закономерности формирования КФ покрытий, в 

условиях осаждения на подложки из титана в разном структурном состоянии, от 

крупнокристаллического до наноструктурированного. 

3. Изучить закономерности формирования КФ покрытий методом ВЧ 

магнетронного распыления в условиях косого осаждения, определить их 

внутреннюю структуру, морфологию поверхности, наношероховатость.  

4. Исследовать структуру, фазовый и элементные составы ВЧ магнетронных 

КФ покрытий, полученных из стехиометрического ГА и ГА с замещениями цинком 

или медью на биоинертных сплавах, в зависимости от материала подложки и ее 

температуры в ходе осаждения и последующей обработки. 

5. Реализовать установленные физические закономерности и подходы с целью 

формирования антибактериальных покрытий на медицинских изделиях для 

остеосинтеза. Выполнить биологическое тестирование полученных покрытий. 
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Научная новизна. В диссертационной работе впервые получены следующие 

новые результаты. 

1. Установлено влияние ориентации подложки относительно потока 

частиц из ВЧ магнетронной плазмы на морфологию и нанорельеф 

кальцийфосфатных покрытий. Определены критические углы, при которых 

теневой эффект становится существенным и значительно меняет морфологию 

поверхности. 

2. Установлены зависимости скорости роста формируемых покрытий в 

условиях скользящего падения распыляемых частиц, в зависимости от рабочего 

давления газа и расстояния от мишени до плоскости подложкодержателя. 

3. Исследованы и установлены механизмы, а также разработана схема 

эволюции микроструктуры КФ покрытий в зависимости от температуры 

подложки во время осаждения и пост-обработки в защитной среде аргона. 

Теоретическая значимость. Установленные закономерности формирования 

структуры КФ слоев методом ВЧ магнетронного распыления вносят вклад в 

развитие физики конденсированного состояния, а именно, физических основ тонких 

пленок и покрытий. Впервые установлена зависимость изменения морфологии 

поверхности КФ покрытия от ориентации подложки относительно направления 

распыляемого потока, что связано с теневым эффектом, а также физикой 

конденсации нейтральных атомов и кластеров, основанных на Ca- и PO- группах, в 

условиях ионной бомбардировки наклонной поверхности. Установлены физические 

закономерности формирования аморфной и поликристаллической структур КФ 

покрытий на поверхности резорбируемых и коррозионностойких биоинертных 

сплавов. 

Практическая ценность работы. Установлены параметры и режимы 

процесса ВЧ магнетронного распыления, позволяющие управлять степенью 

наношероховатости поверхности КФ покрытия, а также формировать покрытия в 

различных структурных состояниях от аморфных до поликристаллических, включая 

текстурированные, с различными типами зеренной структуры. Разработаны 

подходы к формированию антибкатериальных КФ покрытий на интрамедуллярные 

фиксаторы и пины, применяемые в медицинской практике. 
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Получен патент РФ № 2019136847/04(072859) на "Способ получения 

кальцийфосфатного покрытия на образце", Просолов К. А., Шаркеев Ю. П., 

Ластовка В. В., Болат-оол А. А., Уваркин П. В., Химич М. А. Белявская О. А. / 

патентообладатель ФГБУН Институт физики прочности и материаловедения СО 

РАН. – опубл. 25.02.2020 (приложение А). 

Получен патент РФ № 2020117762/14(029876) на "Способ получения 

антибактериального кальцийфосфатного покрытия на ортопедическом имплантате, 

имеющем форму тела вращения, и оснастка для его осуществления (варианты)". 

Митриченко Д. В., Просолов А. Б., Комков А. Р., Хлусов И. А., Анисеня И. И., 

Ластовка В. В., Просолов К. А., Белявская О. А., Шаркеев Ю. П. / патентообладатель 

Общество с ограниченной ответственностью "Научно-производственная компания 

"СИНТЕЛ". – опубл. 31.03.2021. 

Методология и методы исследования. В работе применялись современные 

экспериментальные методы исследования тонкой кристаллической структуры, 

фазового, элементного составов, морфологии поверхности и физико-механических 

свойств КФ покрытий. Полученные экспериментальные результаты были 

обработано с применением стандартных статистических методик. Основными 

методами исследования в работе являлись рентгеноструктурный анализ, растровая 

и просвечивающая электронная микроскопия, атомно-силовая микроскопия. 

Положения, выносимые на защиту. 

1. Эффект повышения скорости распыления Zn- или Cu-замещенных 

гидроксиапатитов обусловлен тем, что при замещении происходит изменение 

плотности и объема элементарной ячейки кристаллического гидроксиапатита, что 

может быть связано с изменением положения ионов заместителей Zn2+ или Cu2+ из 

позиции (II)Ca2+ в катионной подрешетке к замещению группы (OH)- в апатитовой 

структуре в ходе синтеза мишени. 

2. Аморфные покрытия с сохранением атомного ближнего порядка, 

соответствующего кристаллической структуре гексагонального гидроксиапатита, 

образуются путем ВЧ магнетронного распыления мишеней как стехиометрического, 

так и замещенных гидроксиапатитов, на подложках, температура которых не 

превышает 100 °С. При увеличении температуры подложки до 200 °С 

кристаллическая компонента ГА покрытия формируется с градиентом зеренной 
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структуры и размерами зерна в диапазоне от 10 нм до 30 нм. Колонковый рост 

кристаллической структуры гидроксиапатита реализуется при начальной пороговой 

температуре 300 °С, что ведет к образованию текстуры и преимущественной 

ориентации кристаллитов в направлении [002]ГА.  

3. Ориентация подложки к направлению потока распыляемого материала 

определяет наношероховатость кальцийфосфатного покрытия. Рост шероховатости 

обусловлен теневым эффектом, влияние которого закономерно возрастает при 

наклоне образца в диапазоне углов от 60° до 80°, при этом форма структурных 

элементов трансформируется от равноосных до эллипсовидных, вытянутых в 

направлении потока частиц. 

4. Скорость движения фронта кристаллизации при отжиге аморфного фосфата 

кальция определяется атмосферой рабочей камеры и температурой, но не зависит от 

толщины покрытия и теплопроводности материала подложки: при температуре 400 

°С в атмосфере аргона скорость кристаллизации составляет порядка 0,06 нм/с. 

Достоверность полученных в работе экспериментальных результатов и 

обоснованность положений, выносимых на защиту, а также выводов, сделанных в 

работе, обеспечена использованием современных методов исследования структуры, 

фазового состава и физико-механических свойств материалов, использованием 

аттестованного оборудования, статистической обработкой результатов измерений, 

соответствием полученных результатов данным других авторов. 

Апробация работы. Основные результаты работы были доложены и 

обсуждены на следующих научных конференциях, семинарах и школах: 

Международная конференция «Перспективные материалы с иерархической 

структурой для новых технологий и надёжных конструкций» (Томск, 2016), Конкурс 

разработок молодых ученых и научных коллективов в рамках конгресса «II конгресс 

ЗДРАВ 2016. Здравоохранение России. Технологии опережающего развития» 

(Томск, 2016), 1st biennial conference BioMah biomaterials for healthcare: Biomaterials 

for Tissue and Genetic Engineering and the Role of Nanotechnology (Рим, 2016), Xth 

China-Russia-Belarus Workshop «perspective plasma technologies 2017» (Байкал, 2017), 

Международная конференция с элементами научной школы для молодежи 

«современные технологии и материалы новых поколений» (Томск, 2017), 

Международная конференция «Перспективные материалы с иерархической 
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структурой для новых технологий и надежных конструкций» (Томск, 2017), XIV 

Российская ежегодная конференция молодых научных сотрудников и аспирантов 

"Физико-химия и технология неорганических материалов" (Москва, 2017), 

Всероссийское совещание «Биоматериалы в медицине» (Москва, 2017), 2nd 

FOTONIKA-LV conference “Achievements and Future Prospects” (Рига, 2017), 6th 

International Congress on Energy Fluxes and Radiation Effects (EFRE-2018) (Томск, 

2018), ХIII Международной научно-технической конференции «современные 

методы и технологии создания и обработки материалов» (Минск, 2018), Biomaterials 

and Novel Technologies for Healthcare, 2nd International Biennial Conference BioMaH 

(Рим, 2018), LBG Meeting for Health Sciences 2018 (Вена, 2018), Перспективы 

развития фундаментальных наук: XVI Международная конференция студентов, 

аспирантов и молодых ученых (Томск, 2019), The 21st International Conference on 

Surface Modification of Materials by Ion Beams (Томск, 2019), 14th International 

Conference "Gas Discharge Plasmas and Their Applications GPD 2019 (Томск, 2019), 

Международной конференции «Перспективные материалы с иерархической 

структурой для новых технологий и надежных конструкций» (Томск, 2019), XIIth 

China-Russia-Belarus Workshop. Perspective plasma technologies 2019 (Минск, 2019). 

Публикации. Результаты диссертационной работы изложены в 14-ти работах 

[1–12], из них - в 2-х статьях в журналах из перечня ВАК, в 10-ти статьях – в 

журналах, индексируемых в базах данных Web of Science и Scopus, 2 из которых 

опубликованы в изданиях первого квартиля (Q1), 3 в изданиях второго квартиля 

(Q2), получено 2 патента РФ. 

Личный вклад состоит в совместной с научным руководителем постановке и 

обсуждении цели и задач, планировании и проведении экспериментальных 

исследований, обсуждении и интерпретации полученных данных, подготовке 

научных статей, активном участии в конференциях, программах обмена и 

семинарах. 

Диссертационная работа выполнена в ФГБУН Институт физики прочности 

и материаловедения Сибирского отделения Российской академии наук (ИФПМ СО 

РАН) в рамках программы фундаментальных исследований СО РАН, 2013–2020 гг., 

проект № III.23.2.5 и в ФГАОУ ВО «Национальный исследовательский Томский 

политехнический университет» (НИ ТПУ) при частичной поддержке проектов 7-й 
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Рамочной Европейской программы, конкурс FP7-PEOPLE-2013-IRSES, проект № 

612691 "Международное сообщество по новым стратегиям получения фосфатов 

кальция" и частичной финансовой поддержке в рамках научно - исследовательских 

и опытно - конструкторских работ по теме: "Разработка биодеградируемых и 

небиодеградируемых ортопедических имплантатов с антибактериальными 

покрытиями и контролируемой биодеградацией" (на основании договора 

№388ГР/42015 между ООО "СИНТЕЛ" и Фондом содействия инновациям о 

предоставлении гранта) (2018-2020г.), при индивидуальном финансировании в 

рамках стипендии Президента РФ для обучающихся за рубежом на 2018-2019 

учебный год и стипендии Правительства Италии на проведение исследований в 

итальянских институтах и научных центрах в 2018-2019 учебном году. 

Структура и объем диссертационной работы. Диссертация состоит из 

введения, пяти глав, выводов и заключения, приложения А и приложения Б, списка 

литературы, включающего 237 источника цитируемой литературы. Работа содержит 

197 страниц, в том числе 90 рисунков, 25 таблиц и 27 формул. 
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1. МАТЕРИАЛЫ ДЛЯ МЕДИЦИНЫ И МЕТОДЫ ИХ ПОЛУЧЕНИЯ 

Создание новых композитных материалов и покрытий с заданными 

свойствами является одним из главных направлений современных науки и 

технологий. Особое значение данное направление приобретает при разработке 

биоактивных материалов для различных биомедицинских приложений, в частности, 

имплантатов и наноструктур для подавления жизнедеятельности бактерий и 

вирусов. Эффективность взаимодействия имплантата с живыми тканями 

определяются свойствами их поверхностей [13–15]. Материалы небиологического 

происхождения, применение которых возможно во взаимодействии с биологической 

системой, называют биосовместимыми [16]. Биосовместимость материала 

обеспечивает процессы регенерации и костного ремоделинга на интерфейсе 

имплантат – кость. Имплантируемые материалы, в свою очередь, должны обладать 

достаточной механической прочностью, коррозионной стойкостью и отсутствием 

аллергического и канцерогенного воздействия. Биосовместимые материалы 

подразделяют на три группы: биотолерантные, биоинертные и биоактивные [17]. В 

различных клинических случаях целесообразно применять различные группы 

биосовместимых материалов. Однако на сегодняшний день в области медицинского 

материаловедения наибольший интерес представляют группы биоактивных 

материалов. Биоактивные материалы способствуют регенерации костной ткани и, 

как правило, вследствие метаболизма костного матрикса, растворяются и частично 

или полностью замещаются костной тканью с течением времени. Различные 

фосфаты кальция (КФ) являются ярким представителями группы биоактивных 

материалов. КФ материалы обладают выраженным остеоиндуктивным свойством, а 

значит провоцируют перестроение костного матрикса в зоне контакта, снижают риск 

развития аллергенных реакций и риск инкапсуляции (формирования фиброзной 

капсулы вокруг материала). Капсула состоит из нескольких клеточных слоев, 

включая внутренний слой макрофагов, концентрический слой фиброзной ткани, 

фибробластов (30–100 мкм) и внешнего слоя васкуляризированной ткани [18]. 

Однако, применение КФ материалов ограничено их низкой механической 

прочностью. В связи с этим КФ материалы часто применяются для 

функционализации поверхности биоинертных сплавов – для придания им желаемых 
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свойств биоактивности. Биоактивные поверхности – это поверхности, которые 

способны обеспечить более быструю и качественную остеоинтеграцию в случаях 

недостаточного качества костной ткани пациента или должны способствовать 

уменьшению времени заживления от момента установки имплантата до первой 

нагрузки на него [19]. На рисунке 1.1 представлен график, демонстрирующий рост 

публикационной активности по этой теме за последние двадцать лет. 

 

Рисунок 1.1 – Публикации в базе данных Национальной медицинской 
библиотеки США со следующими ключевыми словами: «биоактивные 

поверхности» и «дентальные имплантаты» [19] 

Биоинертные сплавы, ярким представителем которых являются сплавы на 

основе титана (Ti), характеризуются остеокондуктивным свойством, а значит эти 

материалы не встраиваются в метаболический процесс, не растворяются в 

организме, но их поверхность способна обеспечивать физико-механическую связь с 

тканями организма, а их оксидная пленка способствует адгезии различных белков, 

которые и запускают процесс остеоинтеграции. С другой стороны, известно, что в 

процессе эксплуатации происходит износ металлической поверхности имплантатов, 

например, сплав кобальт-хром-молибден изнашивается со средней скоростью 0,02-

0,06 мм в течение 10 лет. Металлическая крошка, или частицы, появляющиеся в 

процессе износа, фагоцитируются макрофагами, которые продуцируют IL-1, IL-6, 

TNF, PGE2 и другие цитокины, вызывая каскад иммунных реакций [20]. В 

настоящее время одними из основных задач медицинского материаловедения 

является исследование механизмов износа и минимизация образования частиц 

металлов в процессе срока службы имплантата, в том числе, за счет нанесения 

защитных покрытий. 
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В настоящее время ведутся активные поиски металлических материалов, 

которые бы проявляли биоактивные свойства. Одним из таких материалов является 

магний. Материалы на основе магния имеют ряд преимуществ, таких как 

биосовместимость, отсутствие токсичности, однако их основным преимуществом 

является способность к биодеградации [21]. С другой стороны, скорость деградации 

этого материала в среде организма настолько велика, что превосходит скорость 

формирования костной ткани. Этот факт является серьезным ограничением для 

широкого клинического применения материалов на основе сплавов магния. Одним 

из методов замедления скорости деградации является нанесение КФ покрытий. 

Существует ряд методов формирования КФ покрытия на имплантатах с целью 

повышения их эксплуатационных характеристик. К таким методам относятся: 

плазменное напыление, микродуговое оксидирование, лазерная абляция и ВЧ 

магнетронное распыление. Все вышеперечисленные методы имеют свои 

достоинства и недостатки, однако стоит отметить, что в настоящее время все больше 

исследований связано с формированием покрытий вакуумными методами. Это 

позволяет в значительной степени варьировать функциональные свойства покрытий, 

прецизионно контролировать химический состав, а также получать покрытия с 

высокой степенью адгезии к подложке, что, безусловно, является ключевым 

фактором для их применения в медицине. Более того, при использовании вакуумных 

методов формирования покрытий, становится возможным управление морфологией 

поверхности, что является важным, учитывая специфический клеточный ответ при 

контакте с поверхностями в различных структурных состояниях. 

Таким образом, в работе будет рассмотрено физическое взаимодействие 

распыленного вещества из КФ мишени и его конденсация на поверхности 

металлических материалов для медицины в присутствии ВЧ магнетронной плазмы, 

а также влияние геометрии расположения подложек на конденсацию КФ покрытий 

с целью управления морфологией и физическими свойствами биоматериала нового 

поколения, представляющего собой керамическое покрытие в квази-аморфном или 

кристаллическом состоянии на биорезорбируемой или коррозионностойкой 

подложке. 
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1.1 Материалы для медицины 

1.1.1 Биоинертные сплавы, применяемые в медицине 

На сегодня, металлы и сплавы на их основе являются основным материалом, 

применяемым в травматологии и ортопедии. Однако не все металлы могут быть 

использованы в качестве медицинских материалов. Такие элементы как хром, 

никель, кобальт, ванадий, хоть и разрешены к применению в медицинской 

продукции, однако ионы и оксиды этих металлов могут вызывать нежелательные 

аллергические реакции со стороны организма пациента. В абсолютном большинстве 

имплантационных систем бедра используется инертный металл (сплав Co-Cr-Mo 

(ASTM F75), сплав Co-Ni-Cr-Mo (ASTM F562) или Ti-Al-V (ASTM F136)). При этом 

с поверхностью кости в узлах трения, как правило, сочленяется поверхность из 

сверхвысокомолекулярного полиэтилена [22]. 

Стали, широко применимые в имплантологи, обладают высокими физико-

механическими характеристиками. К сожалению, даже высоколегированные стали 

не удовлетворяют всем требованиям для медицинских изделий, основным из 

которых является биосовместимость. Имплантаты, изготовленные из легированных 

сталей, в т.ч. коррозионностойких, в агрессивных средах при взаимодействии с 

биологическими жидкостями вызывают местную воспалительную реакцию тканей, 

а в некоторых случаях оказывают общее токсическое и аллергическое действие на 

организм [23]. В связи с этим возникла потребность в металлах и сплавах с 

повышенной биоинертностью. В 80-х гг. XX в. после ряда экспериментов по 

исследованию коррозионных свойств материалов in vivo S.G. Steinemann и P.A. 

Mausli [24] определили, что наиболее применимыми для медицины являются 

металлы «вентильной» группы: титан, цирконий, ниобий, тантал и др. В конце 60-х 

было установлено, что оксидная пленка титана способна к эффективной адгезии 

протеинов к своей поверхности, что в дальнейшем ведет к успешному 

взаимодействию материала с тканями организма (P.I. Brenemark, 1965 г.) [25]. В 

настоящее время титан и его сплавы используют в качестве дентальных 

имплантатов, внутренних и внешних протезов, широко применяются в области 

эндопротезирования, тазобедренных и коленных протезов, и др. Рассмотрим 

характеристики и свойства титановых сплавов подробнее. 
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1.1.1.1 Классические титановые сплавы 

Самыми широко применяемыми для изготовления имплантатов материалами 

являются чистый альфа-титан (ВТ1-0 (Ti), Grade 1-4), легированные титановые 

сплавы «альфа+бета» (Ti–6Al–4V, Ti–6Al–4VELi, и Ti–6Al–2.5Fe) и псевдо бета-

сплавы (Ti-15Mo-5Zr-3Al, Ti-15Мо) [26–28]. Согласно международным стандартам, 

к практическому применению рекомендованы медицинские сплавы, не содержащие 

токсичные для организма легирующие элементы, такие как алюминий, ванадий, 

железо, никель и др. В этом аспекте перспективными материалами для медицинских 

приложений являются сплавы на основе титана, легированные такими 

биоинертными металлами как цирконий, ниобий, гафний, тантал и др [29]. Для 

титана марки ВТ1-0 (марки Grade 1-4, стандарт ASTM F67) предел текучести 

составляет 170-485 МПа, предел прочности – 240-550 МПа, циклическая 

выносливость – 290-530 МПа. Состав и свойства титановых сплавов представлены в 

таблице 1.1 [30]. 

Таблица 1.1 – Состав и свойства титановых сплавов, используемых в качестве 

имплантатов [30] 

Элемент 
Сплав Ti 
Grade 1 

Сплав Ti 
Grade 2 

Сплав Ti 
Grade 3 

Сплав Ti 
Grade 4 

Ti-6Al-4V 

Титан, мас. % 99 99 99 99 90 
Кислород 0,18% 0,25% 0,35% 0,4% 0,2% 
Железо 0,2% 0,2% 0,2% 0,3% 0,2% 

Азот 0,03% 0,03% 0,05% 0,05% - 
Водород 0,15% 0,15% 0,15% 0,15% - 
Углерод 0,1% 0,1% 0,1% 0,1% - 

Алюминий - - - - 6,0% 
Ванадий - - - - 4,0% 

Предел прочности 
на растяжение, 

МПа 
240 340 450 550 900 

Предел текучести, 
МПа 

170 275 380 480 850 

Относительное 
удлинение, % 

25 20 18 15 10 

Титановые имплантаты имеют хорошую долговременную целостность и 

способность к остеоинтеграции. В мета-анализе, посвященном оценке долгосрочной 

стабильности имплантатов, установлено, что приживаемость составляет не менее 

89% в течение 10 лет после операции [31]. Также были проанализированы 
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результаты клинических исследований, охватывающие несколько сотен 

имплантатов, приживаемость которых находилась в диапазоне 97–99%. Однако 

показано, что процент приживаемости значительно падает в случае присоединения 

бактериальной инфекции. Бактериальная контаминация может возникнуть как во 

время хирургической установки дентального имплантата, так и в первые дни после 

операции. Этот тип заражения может возникнуть, когда бактерии, которые 

естественным образом присутствуют в тканях ротовой полости, колонизируют 

субгингивальную поверхность имплантата. Позже это может привести к инфекции 

и нарушению процесса заживления с нарушением процесса остеоинтеграции. На 

сегодняшний день сплав ВТ1-0 широко применяется в медицине, однако его 

механических свойств не всегда достаточно для успешного применения. Известны 

случаи, когда при протезировании, с применением винтов из сплава ВТ1-0, 

разрушение происходило уже на стадии монтажа конструкции [23]. Применение же 

сплава Ti–6Al–4V не всегда рекомендовано в виду присутствия токсичных 

элементов. В связи с этим активно развиваются методы модификации структуры 

сплава ВТ1-0 с целью повышения его эксплуатационных свойств. 

1.1.1.2 Нанокристаллическая структура титана и интенсивная 

пластическая деформация 

Формирование ультрамелкозернистой (УМЗ) (средний размер зерна менее 1 

мкм) или нанокристаллической структуры (НС) (средний размер зерна менее 0,1 

мкм), позволяет значительно повысить эксплуатационные характеристики Ti без 

легирования «токсичными» элементами и довести значения пределов прочности и 

текучести до уровня, соответствующего крупнозернистым среднепрочным 

«альфа+бета» титановым сплавам медицинского приложения. Активно ведутся 

работы, связанные с формированием УМЗ состояния методами интенсивной 

пластической деформации (ИПД) в титановых сплавах, а также проводятся 

исследования их структурно-фазовых состояний и физико-механических свойств 

[32–34]. В настоящее время задача формирования НС и/или УМЗ состояния в 

технически чистом титане и некоторых «альфа+бета» титановых сплавах, 

применяемых в медицине, например Ti–6Al–4V решена [35–37]. Для этого 

применяют такие методы ИПД, как равноканальное угловое прессование (общий вид 

и оснастка представлены на рисунке 1.2), аbс-ковка, кручение под давлением в 
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наковальне Бриджемана, экструзия и т.д.[38]. Чистый Ti в НС и/или УМЗ состоянии 

отвечает биологическим требованиям и обладает высокими механическими 

свойствами наравне с титановыми сплавами Ti-6Al-7Nb, Ti-6Al-4V ELI [39]. Его 

механические характеристики следующие: предел текучести – 700-1100 МПа; 

предел прочности – 860-1160 МПа; пластичность – 6-9%; предел усталости – 580 

МПа на базе 106 циклов и более. Титан в НС и/или УМЗ состоянии может быть 

применен и применяется для изготовления медицинских дентальных имплантатов 

различного назначения. 

 

Рисунок 1.2 – Принципиальная схема РКУП (а) и общий вид оснастки (б) [40] 

НС и УМЗ Ti является перспективным материалом для использования в 

медицине, т.к. показано, что увеличение доли границ зерен на поверхности такого 

материала ведет к усиленной адгезии клеток, вне зависимости от степени подготовки 

поверхности (Ra= 40 – 0,3 нм) (Рисунок 1.3) [41]. 

Стоит отметить, что поверхности металлических материалов с размером зерен 

от субмикронного до нанометрового, значительно отличаются от обычных 

поликристаллических материалов из-за большой плотности дислокаций и большой 

доли границ зерен с высокой свободной энергией, что также важно с точки зрения 

процессов формирования КФ покрытий на изделиях из таких материалов [42,43]. 
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Рисунок 1.3 – Количество адгезированных к поверхности преостеобластов мыши 
через 72 часа в случае неполированного крупнокристаллического Ti, 

полированного крупнокристаллического Ti, неполированного НС Ti и 
полированного НС Ti 

1.1.1.3 Гипоаллергенный титановый сплав 

Идея разработки нового сплава системы Ti-Al-Nb для использования в 

имплантатах, вместо традиционного Ti-6Al-4V, была основана на предположении, 

что оксид ванадия является термодинамически нестабильным, что приводит к 

выделению ванадия, который диффундирует в ткани человеческого тела. Кроме 

того, следует отметить, что содержание ванадия или его оксида (V2O5) может иметь 

аллергический или цитотоксический потенциал [44]. Таким образом, было 

разработано новое поколение биоматериалов, не содержащих ванадий, что вызвало 

большой интерес исследователей и ученых, работающих в области ортопедии [45]. 

К новому сплаву предъявлялись следующие требования: биосовместимость, 

наличие всех легирующих элементов в пассивном слое, стабилизированная 

структура альфа+бета, допускающая сверхпластическую деформацию, и 

механические свойства, сравнимые со свойствами сплава Ti-6Al-4V. Состав, 

который отвечал этим требованиям, это Ti-6Al-7Nb (Ti-Nb). Диаграмма состояний 
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системы Ti-Al-Nb представлена на рисунке 1.4. Хотя чистый титан является 

однофазным, физиологически инертным и нетоксичным металлом, тройные 

титановые сплавы, содержащие алюминий и ванадий или ниобий, характеризуются 

двухфазным (альфа+бета) состоянием, которое обеспечивает привлекательные 

механические свойства сплава [46]. 

 

Рисунок 1.4 – Диаграмма состояний системы Ti-Al-Nb [47] 

Данный сплав официально разрешен к применению в медицине и имеет все 

необходимые сертификаты [48]. На сегодняшний день существует ряд работ, 

посвященных модификации поверхности медицинского сплава Ti-Nb с целью 

дальнейшего улучшения его эксплуатационных свойств и применения в качестве 

того или иного медицинского изделия [49–51]. Помимо коррозионностойких, 

биоинертных титановых сплавов, активно развивается научное направления, 

посвященное созданию биорезорбируемых сплавов. 

1.1.2 Биорезорбируемые сплавы на основе магния 

В ближайшем будущем сплавы на основе магния станут одними из наиболее 

широко используемых промышленных материалов, благодаря сочетанию их 

небольшого веса и приемлемых прочностных свойств [52]. Более того, магний – 

один из самых распространенных элементов в природе, поэтому он широко 

доступен, а его сплавы могут быть использованы в различных областях [53]. На 

сегодня в области медицинского материаловедения магний является наиболее 

перспективным элементом для создания биорезорбируемых имплантатов. 
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Плотность магния составляет 1,7 г/см3 и близка к плотности человеческой кости, 

также как и его модуль упругости, равный 45 ГПа, что исключает вероятность 

экранирования нагрузки, когда на имплантат ложится большая ее часть, в то время 

как кость воспринимает меньшую нагрузку, что приводит к уменьшению ее 

плотности после заживления [54]. Магний является важным элементом 

метаболической активности человеческого организма и, как правило, для 

правильного функционирования всех систем требуется ежедневное потребление от 

300 до 400 мг магния [55]. Согласно известной скорости потери веса магния в среде 

организма (19–44 мг/см2/день), пока общая площадь поверхности магниевого 

имплантата составляет менее 9 см2, растворенный Mg2+ будет легко абсорбироваться 

организмом человека [56]. Однако быстрое образование побочных продуктов в 

процессе растворения, таких как водород, или гидроксильная группа OH-, может 

вызвать серьезные проблемы и даже угрозу для жизни пациента [57]. В частности, 

один из самых тяжелых побочных эффектов быстрого растворения магния и 

образования пузырьков водорода в системе кровообращения может серьезно 

ограничивать применение таких сплавов в медицине. С другой стороны, при защите 

поверхности магниевых сплавов барьерным биоактивным покрытием, например на 

основе КФ, что позволит управлять скоростью растворения материала, такие сплавы 

будут незаменимыми при изготовлении биодеградируемых имплантатов, так как в 

среде человеческого организма магний постепенно замещается продуктами 

остеогенеза – костной тканью. При этом магний проявляет хорошую биологическую 

совместимость, а продукты его растворения не являются токсичными для организма 

при постепенном растворении [58]. 

1.1.3 Материалы на основе фосфатов кальция 

Изучение костей и зубов тесно связано с изучением минералов на основе КФ. 

Минералы, такие как ГА и другие КФ, уже достаточно долго используются в 

качестве материала-заменителя костной ткани. Апатит, что с греческого означает 

«обмануть», ранее путали с аквамарином, аметистом, оливином, флюоритом и 

другими минералами. Термин «апатит» впервые был введен Вернером в 1788 году, 

а химический состав впервые был оценен Прустом и Клапротом в 1788 году [59]. 

Попытки применять различные КФ соединения в лечебных целях начались в 1797 г. 
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с лечения рахита. В 19-ом веке начались исследования аутографтов и аллографтов 

для лечения костных дефектов. Во второй половине XX века активно изучалась 

скорость растворения КФ. А в начале 30-х годов XX века впервые была показана 

диаграмма двухкомпонентной системы CaO-P2O5 в которой трикальцийфосфат 

(ТКФ) был разделен на α-ТКФ и β-ТКФ. В середине 60-х годов профессор Арон 

Познер (Aaron Posner) описал аморфный КФ (АКФ), а также выделил Ca9(PO4)6 как 

метастабильный кластер, являющийся прекурсором структуры апатита, в 

последствии получивший название кластер Познера [60,61]. В 80-х началась 

активная коммерциализация разработок, связанных с КФ. Первый эндопротез 

тазобедренного сустава с КФ покрытием толщиной 200 мкм был установлен в 1985 

году, а история дальнейшей модификации поверхности имплантатов с 

использованием КФ на наноуровне для целей клеточной инженерии берет свое 

начало с 1994-го [62].  

К КФ относят довольно большую группу соединений, образующихся в 

системе CaO – P2O5 – H2O (рисунок 1.5). Считается [63], что можно выделить пять 

основных фосфатов кальция: безводный монокальцийфосфат Ca(H2PO4)2; 

моногидрат монокальцийфосфата Ca(H2PO4)2·H2O; безводный дикальцийфосфат 

CaHPO4; дигидрат дикальцийфосфата CaHPO4·2H2O; кристаллический осадок 

переменного состава, апатит кальция (гидроксиапатит). 

  

Рисунок 1.5 – Диаграмма состояния системы CaO – P2O5 – H2O при 25°С 

В таблице 1.2 содержится информация о биоактивных соединениях КФ, 

которые похожи на встречающиеся в природе апатиты. Для фаз стехиометрического 

состава соотношение Ca/P варьируется от 0,5 до 2. Считается, что чем меньше 
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отношение Ca/P, тем более растворимым в воде является соответствующий КФ. 

Среди биологических КФ основным фосфатом, используемым в медицинских 

приложениях для изготовления биокерамики или формирования биосовместимых 

покрытий, является ГА [64]. Кость представляет собой минерализованную 

соединительную ткань, состоящую на 33% из органического матрикса (28% 

коллагена I типа и 5% неколлагеновых белков, включая остеонектин, остеокальцин, 

костные морфогенетические белки, костный протеогликан и костный 

сиалопротеин). Органический матрикс пронизан ГА, который составляет 

оставшиеся 67% кости. Таким образом, минеральная составляющая костной ткани – 

ГА, придает прочность скелету и служит хранилищем кальция, фосфора и других 

минералов. По этой причине именно ГА исследуется как возможный материал для 

покрытий или композитов [65]. 

Таблица 1.2 – Биологические соединения КФ, встречающиеся в природе [66] 

Наименование Химическая формула Отношение Ca/P 
Гидроксиапатит (ГА) Ca10(PO4)6(OH)2 1.67 

Фторапатит Ca10(PO4)6F2 1.67 
Кальций дефицитный 

гидроксиапатит 
Ca10–x(HPO4)x(PO4)6–x(OH)2–x 1.33– 

(0 < x < 2) 1.67 

Биологический апатит 
Ca8.3(PO4)4.3(CO3–HPO4)1.7 1.38– 

(OH)0.3 BA = carbonated CDHA 
(x = 1.7) 

1.93 

Оксигидроксиапатит (ОГА) 
Ca10(PO4)6(OH)2–2xOx[ ]x 

(0 < x < 1) 
1.67 

Оксиапатит (ОА) Ca10O(PO4)6 1.67 
Моногидрат фосфата 

монокальция 
Ca(H2PO4)2·H2O 0.5 

Ангидрат фосфата 
монокальция 

Ca(H2PO4)2 0.5 

Дигидрат дикальций 
фосфат (брушит) CaHPO4·2H2O 1 

Ангидрат дикальций 
фосфат (монетит) CaHPO4 1 

Октакальцийфосфат Ca8(HPO4)2(PO4)4·5H2O 1.33 
Трикальцийфосфат (фаза α) 

(α-ТКФ) 
Ca3(PO4)2 (моноклинная сингония) 1.5 

Трикальцийфосфат (фаза β, 
витлокит) (β-ТКФ) 

Ca3(PO4)2 (ромбоэдрическая сингония) 1.5 

Тетракальцийфосфат 
(ТТКФ) 

Ca4O(PO4)2 2 

Аморфный фосфат кальция 
(АКФ) 

Cax(PO4)y nH2O 1.2–2.2 
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Все перечисленные КФ находят применение в медицине как в виде костно-

пластического материала, так и в виде филлеров в косметологии, биологически 

активных добавок, зубных пастах, при производстве керамик, покрытий на их 

основе и др. [67–71]. Известно, что кристаллы синтетического ГА и ТКФ в 

биологической среде поддаются влиянию метаболизма клеток и распадаются на 

ионы кальция и фосфора, которые в дальнейшем входят в структуру 

регенерирующей костной ткани [72]. Интересным по своим биологическим 

свойствам являются материалы на основе двухфазных, или как более принято, 

бифазных керамик, представляющих собой материал на основе смеси двух фаз КФ 

[73]. В качестве основы используют ГА, являющийся наиболее стабильным и 

малорастворимым КФ. Более резорбируемыми компонентами, служащими 

основными источниками кальция и фосфора, как правило, являются ТКФ [74], ТКФ 

и карбонат кальция [75]. КФ могут образовывать двухфазные, трехфазные и 

многофазные композиции, в которых отдельные компоненты не могут быть 

отделены друг от друга [76]. Отдельные фазы в таких составах гомогенизированы на 

субмикронном уровне. Как правило, свойства двухфазных, трехфазных и 

многофазных материалов находятся между характеристиками отдельных 

составляющих фаз и зависят от их процентного соотношения. Атомные отношения 

Ca/P для бифазной керамики (БФК) обычно находятся между значениями для 

чистого ТКФ и ГА. Таким образом, изменяя соотношение между более стабильными 

и более растворимыми КФ, можно получать составы с регулируемыми свойствами. 

С другой стороны, интересной является способность к замещениям в 

анионной и катионной подрешетках ГА и происходящая изменчивость структурных 

характеристик и физико-химических свойств этого минерала. Рассмотрим 

подробнее структуру и свойства ГА. 

По своим структурным характеристикам ГА относится к классу минералов, 

имеющих общий состав M10(ZO4)6X2, где М – одно-, двух-, трёхвалентные катионы 

(K+ ,Ca2+, Sr2+, Ba2+, Pb2+, Na+, Mn2+, Mg2+, Th3+, Ni2+ и др.); ZO4 – одно-, двух-, 

трёхвалентные анионы (PO4
3-, SiO4

3-, CO3
2-, AsO4

3-, SO4
2-,VO4

3- и др.); Х – одно- и 

двухвалентые анионы (F-, Cl-, OH-, O2-, CO3
2- и др.). Также вместо указанных 

катионов в структуру апатита могут входить редкоземельные элементы и до 

половины всех элементов периодической системы Д.И. Менделеева, хотя 
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большинство из них замещают основные лишь в следовых концентрациях [77]. В 

случаях замещений с изменением зарядности катиона-заместителя (гетеровалентное 

замещение) электрическая нейтральность вещества сохраняется путем 

компенсирующих анионных замещений или образования вакансий [78,79]. В 

таблице 1.3 представлены основные механические свойства плотной керамики на 

основе ГА. 

Таблица 1.3 – Основные механические свойства плотной керамики на основе ГА 

Свойство Значение Комментарии 
Энергия связи 280.6 эВ - 

Интервал Кона-Шама 5.4 эВ - 
Диэлектрическая 

постоянная 
7.40–10.47 - 

Теплопроводность 0.013 Вт/(см·К) - 
Относительная плотность 95%–99.5% - 
Температура разложения >1100 ℃ - 
Температура плавления 1614 ℃ - 

Предел прочности 
38–300 МПа 

~3 МПа 
Для плотного ГА 
Для пористого ГА 

Прочность на сжатие 
120–900 МПа 
2–100 МПа 

Для плотного ГА 
Для пористого ГА 

Прочность на изгиб 
38–250 МПа 

2–11 МПа 
Для плотного ГА 
Для пористого ГА 

Модуль Юнга (упругости) 35–120 ГПа Для плотного ГА 

Вязкость разрушения 0.7–1.2 МПа·м1/2 
Уменьшается почти 

линейно с пористостью 

Энергия разрушения 2.3–20 Дж/м2 
Ведет себя как обычная 

хрупкая керамика 
Твердость по Виккерсу 3–7 ГПа Для плотного ГА 

Коэффициент Пуассона 0.27 
Для синтетического ГА 

(кости ~0.3) 
Биосовместимость Высокая - 

Биологическая активность Высокая - 
Биодеградация Низкая - 

Клеточная совместимость Высокая - 
Остеоиндукция Отсутствует - 
Остеокондукция Высокая - 

Формулу ГА записывают в виде - Ca10(PO4)6(OH)2, поскольку таким образом 

возможно отразить состав гексагональных элементарных ячеек [80]. На рисунке 1.6 

приведено изображение элементарной ячейки ГА. Кристаллы гидроксиапатита 

относятся к гексагональной сингонии с пространственной группой Р63/m и 

параметрами ячейки: а = b = 9,422 Å, с = 6,881 Å; характерный размер кристалла ГА 

колеблется в диапазоне – 200-600 нм [63]. 
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Рисунок 1.6 – Элементарная ячейка ГА [8] 

На рисунке 1.7 а представлена проекция на ось c трёхмерной упрощённой 

структуры гидроксиапатита и фрагмент структуры ГА (координационные полиэдры 

кальция) [81]. Атомы кальция занимают два независимых кристаллографических 

положения – Ca (I) и Ca (II). Последний окружён шестью атомами кислорода из 

групп PO4
3- и OH-, в то время, как атом Ca (I) имеет окружение атомами кислорода 

из групп PO4
3-, близкое к октаэдрическому (рисунок 1.7 б). Атомы Ca (II) образуют 

треугольник в плоскости, перпендикулярной оси c, причём подобные треугольники 

повёрнуты друг относительно друга на 60º вдоль оси c. OH- – группы расположены 

с некоторым смещением относительно центра этих треугольников. Атомы фосфора 

окружены четырьмя атомами кислорода и образуют тетраэдр [24]. 

  
Рисунок 1.7 – Структура ГА: а) проекция на плоскость, перпендикулярную оси c 

[82]; б) фрагмент структуры ГА (координационные полиэдры кальция) [83] 

В зависимости от количества ионов Ca2+ в решётке апатиты (в том числе и ГА) 

можно разделить на 3 основных типа: кальций-дефицитные апатиты, 

стехиометрические, апатиты с недостатком фосфора [84]. 

В настоящее время большое количество научных групп занимаются 

производством и нанесением КФ биопокрытий на основе ГА с частичным 
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замещением в структуре катионов Ca2+ на катионы других металлов, таких как Ag2+, 

Si2+, Sr2+, Cu2+, Zn2+, так как такие замещения существенно изменяют физико-

химические и биологические свойства ГА [77]. Было показано, что Ag-замещенные 

ГА обладают хорошими антибактериальными свойствами, но одновременно с этим 

являются цитотоксичными по отношению к некоторым здоровым клеткам [85]. 

Кремний оказывает значительное биологическое воздействие, усиливает 

биологическую активность и регенерацию кости [77]. Sr2+ повышает механическую 

прочность, а также улучшает регенерацию кости и может использоваться для борьбы 

с остеопорозом (снижения плотности костей), повышая активность остеобластов – 

молодых клеток, создающих костную ткань, одновременно ингибируя остеокласты 

– клетки, уничтожающие старую структуру и давая возможность остеобластам 

нарастить новую [33].  

Но одними из самых перспективных к использованию микроэлементов 

представляются Zn2+ и Cu2+. Считается, что эти ионы способствуют процессам 

остеогенеза (формированию костей) при использовании в определенных 

концентрациях [86]. Zn2+ способствует формированию и регенерации кости, 

поддерживая активность остеокластов и уменьшая активность остеобластов [87]. 

Влияние Zn2+ на формирование структуры гидроксиапатита в ходе синтеза 

«мокрым» методом рассматривается в работе [88]. В ходе синтеза образцы, 

содержащие 0, 5, 10, 15, 20, 40 и 70 моль.% цинка, подвергались кипячению при 90 
оС в течение 5 часов. В результате было обнаружено, что фаза апатита образуется в 

чистом виде при содержании цинка до 15 моль.% включительно. Также существует 

возможность получать Zn-замещенный ГА путем твердофазного синтеза, как 

описано в работе [89]. При использовании в ходе синтеза реактива Zn(H2PO4)2 ⋅ 2Н2О 

удается заместить до x ≤ 0,8 в структуре Ca10-xZnx(PO4)6(OH)2 без появления 

побочных фаз АКФ или ТКФ. При таком проценте замещения, сообщается что 

параметры ячейки a и c становятся равными 0,943нм и 0,689 нм соответственно.  

Влияние Cu2+ характеризуется хорошей биологической активностью [90]. 

Этот катион также является антибактериальным и способствует росту костной 

ткани. Также известно, что Cu2+ является более активным катионом и имеет более 

высокий потенциал к цитотоксичности при сравнительно высоких концентрациях, в 

сравнении с Zn2+ [91]. Было установлено, что Cu-замещенные ГА обладают 
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хорошими барьерными характеристиками и обеспечивают защиту от коррозии для 

подложек Ti [92]. Путем манипулирования параметрами синтеза при введении 

катионов Zn2+ и Cu2+ в решетку ГА возможно адаптировать такие свойства 

покрытий, как биологическая активность и антибактериальность [77]. ГА с 

встраиванием Cu+ и Cu2+ в решетке также получают с помощью «мокрых» методов 

и твердофазного синтеза [93]. 

Можно заключить, что КФ материалы обладают неоспоримыми 

преимуществами для биомедицинских приложений. Наибольший интерес 

представляет БФК в силу того, что эти материалы могут объединять в себе как 

свойства ГА, так и ТКФ, что в свою очередь позволяет прецизионно управлять 

скоростью биорезорбции этого КФ материала, а значит контролировать скорость 

высвобождения кальция и фосфора – строительных элементов костной ткани. Также 

безусловно привлекательными являются ГА с содержанием в их структуре катионов 

Zn2+ и Cu2+, что предоставляет возможность бороться с одной из наиболее важных 

проблем в медицине – присоединением бактериальной инфекции. Однако в силу 

сравнительно низких механических свойств этих материалов, зачастую КФ 

применяют в качестве покрытий. Экспериментально установлено, что имплантат с 

КФ покрытием может успешно выполнять свои функции на протяжении 10 лет в 95 

% случаев [94]. Однако после 10 лет эксплуатации этот показатель значительно 

падает и составляет 80% [94–96]. Такой низкий показатель успешной долгосрочной 

работы имплантата с покрытием зачастую связан с недостаточной растворимостью, 

образованием натира или фрагментов покрытия в окружающих тканях, а 

предоставленная статистика в основном опирается на клинические результаты 

покрытий, полученных с помощью плазменного напыления. Как правило это 

случается вследствие механических нагрузок и недостаточной адгезии покрытия к 

поверхности металлического имплантата. Рассмотрим методы получения КФ 

покрытий, их достоинства и недостатки. 

1.2 Методы формирования кальцийфосфатных покрытий на поверхности 

металлических материалов 

Выбор метода нанесения КФ биопокрытия диктуется областью применения 

медицинского изделия и его функциями. Контролируемыми и определяющими 
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параметрами покрытия являются элементный состав, топография поверхности, 

структурно-фазовое состояние, адгезионная прочность покрытия к материалу 

подложки и др. 

В связи с тем, что различные медицинские изделия могут разительно 

отличаться физико-механическими свойствами, формой, размерами и назначением, 

целесообразно расширять палитру методов и свойств формируемых КФ покрытий с 

целью удовлетворения потребностей практической медицины. В связи с этим, на 

сегодня определены ряд методов, позволяющих формировать КФ покрытия на 

поверхности металлических материалов с различными свойствами, таких как 

плазменное напыление [8, 76-85], метод микродугового оксидирования (МДО) [97–

101], метод лазерной абляции [102–104], высокочастотное магнетронное (ВЧ 

магнетронное) распыление [10, 93-97] и др. Каждый из перечисленных методов 

имеет свои достоинства и недостатки. 

1.2.1 Плазменное напыление 

Метод плазменного напыления является наиболее известным и широко 

применимым для формирования биопокрытий на основе КФ [105]. Процесс 

формирования плазменного покрытия заключается в подаче КФ материала под 

давлением (в виде порошка с определёнными размерами частиц) в струю плазмы, 

образованную путем ионизации потока инертного газа электрической дугой. При 

этом КФ порошок в плазменном факеле моментально плавится и ускоряется в 

сторону подложки. При контакте с поверхностью расплавленные частицы 

деформируются, растекаются и кристаллизуются, образуя чаще всего агломераты в 

виде капель (сплатов). Конденсируясь на подложке, частицы формируют покрытие, 

свойства которого определяются теплофизическими, химическими и 

механическими свойствами материала частиц, дистанцией между факелом и 

подложкой, током дуги, скоростью частиц, составом окружающей атмосферы и 

родом плазмообразующего и транспортирующего газов [77, 78]. С помощью метода 

плазменного напыления можно получать покрытия толщиной до 100 мкм [79].  

Биокерамические покрытия, полученные методом плазменного напыления, 

обладают рядом недостатков. К одним из них стоит отнести сложность контроля 

топографии поверхности. Как уже было отмечено ранее, покрытие формируется 
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путем кристаллизации сплатов в виде агломератов различных размеров. Это 

происходит вследствие различных размеров и формы напыляемых частиц порошка, 

а также неравномерного распределения температуры и скорости газового потока по 

сечению плазменной струи [80]. Это также приводит к тому, что покрытие 

формируется с высокой анизотропией свойств. А именно, отмечено, что разброс 

микротвердости доходит до 20%, неравномерность пористой структуры составляет 

более 25%, а пористость варьируется в диапазоне 20-40%. Неравновесность 

процесса и существенные различия в коэффициентах линейного термического 

расширения ведут к образованию внутренних напряжений в покрытии, что в свою 

очередь увеличивает риск деламинации и дефектов, продиктованных недостаточной 

прочностью сцепления агломератов с подложкой. Из-за различной степени 

проплавления некоторые частицы достигают поверхности подложки в виде 

расплава, а некоторые сохраняют твердое ядро, что вызывает значительную 

неравномерность микрорельефа покрытия. Перечисленные факторы ведут к 

снижению качества покрытий, затрудняют их обрабатываемость и уменьшают срок 

успешного функционирования такого медицинского изделия [81].  

К недостаткам также стоит отнести высокую стоимость плазменных 

установок [82] и невозможность нанесения покрытий на пористые материалы или 

полимеры. С другой стороны, стоит сказать о том, что при подборе оптимальных 

технологических параметров формирования покрытий, а также при контролируемом 

нагреве подложки в ходе нанесения, возможно добиться определенных результатов 

и с успехом применять данный метод для формирования КФ покрытий на некоторые 

типы имплантатов [83-85]. К другим недостаткам данного метода можно отнести 

неоднородную толщину, высокое отношение долей АКФ к кристаллической фазе 

ГА, неравномерную резорбцию, механический отказ на границе раздела покрытие / 

подложка и повышенный износ имплантата. Такие ограничения, как невозможность 

подобрать размер кристаллитов для имитации естественной кости с помощью 

плазменного напыления, ограничивают применимость данного способа с целью 

получения прецизионных покрытий для улучшенного клеточного ответа. Следует 

отметить, что естественная кортикальная кость имеет среднюю пористость <5% и 

размер кристаллитов ГА 20 нм, что способствует резорбции в организме, 

обеспечивая циклическое ремоделирование кости [106]. На сегодняшний день таких 
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параметров КФ покрытий с использованием плазменного напыления достичь не 

удается. 

1.2.2 Микродуговое оксидирование 

Формирование покрытия в микродуговом разряде связано с протеканием 

высокотемпературных химических процессов в зоне локальных микроплазменных и 

микродуговых разрядов под воздействием внешнего источника высокого 

напряжения и происходит за счет окисления основного материала, а также за счет 

переноса в покрытие ультрадисперсной фазы, находящейся в электролите [79,105]. 

Покрытия, полученные данным методом, обладают хорошим спектром физико-

химических свойств: высокой коррозионной стойкостью, износостойкостью, 

твердостью и химической устойчивостью в агрессивных средах [107]. 

Микродуговой метод позволяет наносить керамические КФ покрытия в диапазоне 

толщин 10–100 мкм на объекты сложной формы, с оптимальным сочетанием 

свойств, в том числе, прочностных [99,108,109]. 

В то же время состав покрытия, формируемого методом МДО, оказывается 

многофазным. Из фаз, образующихся при МДО на поверхности подложки, 

преобладают те, которые устойчивы при высоких температурах. В начале процесса 

это в основном оксиды, которые формируются на внутренней части покрытия, 

прилегающего к металлу. В ходе дальнейшего процесса образуется новый внешний 

слой покрытия, представленный фосфатами кальция, в частности, идёт образование 

β-трикальцийфосфата Ca3(PO4)2, состав которого аналогичен раннему составу 

минерализующейся кости [110]. 

Из недостатков данного метода нанесения покрытий можно отметить 

следующее. Высокая доля аморфной фазы КФ в составе покрытий и ограниченность 

способов увеличения содержания кристаллической фазы, невозможность получения 

однофазного состава. Кроме того, обработке поддаются только металлы вентильной 

группы, что ограничивает применение данного метода к модификации поверхности 

железа, керамики, полимеров. 

1.2.3 Лазерная абляция 

Импульсное лазерное осаждение – это метод обработки, при котором тонкие 

пленки создаются посредством энергетической конденсации атомных и 
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молекулярных частиц. Этот метод дает несколько преимуществ при выращивании 

гидроксиапатита и других керамических материалов.  

В работе [111] осажденное покрытие ГА толщиной 1 мкм показало более 

высокую прочность сцепления с костью, чем покрытие полученное плазменным 

напылением или микродуговым оксидированием. Исследования в области 

импульсного лазерного осаждения в первую очередь направлены на формирование 

кристаллических пленок апатита при низкой температуре подложки и создание 

высококачественных покрытий с высокой адгезией как к гладкими так и к 

шероховатым поверхностям титана [112]. 

Схематическое изображение процесса импульсного лазерного осаждения, 

который включает как лазер, так и средний вакуум (10−3 – 10−5 Торр), высокий 

вакуум (10−6 – 10–8 Торр) или сверхвысокий вакуум (<10-9 Торр), камеру с мишенью 

и подогреваемым подложкодержателем, представлена на рисунке 1.8.  

 

Рисунок 1.8 – Схематическое изображение процесса импульсного лазерного 
осаждения [113] 

В этом методе лазер используется для испарения мишени, которая содержит 

компоненты желаемой пленки. Когда лазерное излучение поглощается 

поверхностью мишени, электромагнитная энергия преобразуется в электронное 

возбуждение, химическую энергию, механическую энергию и тепловую энергию. 

Длина волны лазера, длительность импульса и плотность энергии являются 
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критическими параметрами, которые определяют морфологию, фазу, 

кристалличность и стехиометрию пленок, полученных с помощью импульсного 

лазерного осаждения. 

Формирование тонких пленок КФ с помощью импульсного лазерного 

осаждения было впервые описано C.M. Cotell [114]. Просвечивающая электронная 

микроскопия поперечного сечения показала, что пленки гидроксиапатита, 

сформированные на поверхности подложек из Ti-6Al-4V с использованием 

импульсного лазерного осаждения, содержат как столбчатые зерна, так и частицы. 

Относительно крупные частицы возникли в результате выброса кусков 

гидроксиапатита непосредственно из мишени. Они также обнаружили, что газ и 

температура процесса осаждения играют ключевую роль в определении фазы и 

кристалличности тонких пленок фосфата кальция, полученных с помощью 

импульсного лазерного осаждения. Наиболее важным открытием было то, что для 

получения пленок кристаллического гидроксиапатита требовалась температура 

осаждения выше 400 °C. Пленки аморфного гидроксиапатита были получены, если 

в процессе осаждения температура подложки поддерживалась ниже 400 °C. 

В другой работе было продемонстрировано, что аморфные пленки со 

стехиометрией, аналогичной стехиометрии мишени, были получены при 

температурах осаждения ниже 400 °C. При более высоких температурах осаждения 

кристалличность пленки увеличивается; однако были получены 

нестехиометрические пленки. Singh et al. [115] обнаружили, что пленки 

гидроксиапатита с дефицитом фосфора были получены при высоких температурах 

подложки (600 °C) из-за повторного испарения фосфора во время процесса 

осаждения. 

На сегодня, метод лазерной абляции не имеет широкого применения в 

производстве. Для эффективного осаждения покрытий этим методом, необходима 

система лазерного сканирования, позволяющая производить абляцию с мишеней 

больших размеров. Также существует проблема перегрева мишеней и их 

деградации. Стоит упомянуть о том, что для работы такой напылительной системы 

необходимо производственное помещение, позволяющее расположить оптический 

стол и строго соблюдать геометрию пролета пучка лазера. Эти и другие особенности 
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метода лазерной абляции для получения вакуумных покрытий ограничивают их 

широкое применение в области формирования биоактивных КФ покрытий. 

1.2.4 ВЧ магнетронное распыление 

Магнетронное распыление позволяет наносить тонкие пленки путем 

распыления материала мишени в вакуумной камере в плазме магнетронного разряда 

(Рисунок 1.9). Система такого типа основана на формировании электрических и 

магнитных полей, перпендикулярных друг другу в прикатодной области. При подаче 

напряжения между катодом и анодом зажигается тлеющий разряд, который 

поддерживается эмиссией вторичных электронов с поверхности катода в следствие 

ионной бомбардировки. Процессы в разряде связаны со столкновениями между 

частицами, поэтому все слои в прикатодной области растягиваются при уменьшении 

давления. Толщина прикатодной области обратно пропорциональна давлению, при 

котором горит тлеющий разряд. В области тлеющего разряда, вблизи катода, 

наблюдается наличие положительного объемного заряда. Область характеризуется 

сильным электрическим полем, а падение потенциала (100-400 В) называется 

катодным падением. Один из светящихся слоев – электронейтральная плазменная 

область, называемая положительным столбом. 

 

Рисунок 1.9 – Схема процесса магнетронного распыления. На рисунке 
представлена магнитная ловушка, бомбардировка мишени ионами аргона и 

последующая конденсация распыленного материала мишени на подложке [116] 
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Принципиальная схема ВЧ магнетронного распыления представлена на 

рисунке 1.10 [117]. Мишень бомбардируется положительно заряженными ионами 

высокой энергии, распыляя атомы с поверхности мишени, которые в дальнейшем 

покрывают подложку и образуют покрытие. В магнетронном распылении 

используют магниты для удержания электронов в прикатодной области поверх 

отрицательно заряженного материала мишени, в этой же области и локализуется 

плазма, а пересекающиеся электрическое и магнитное поле создают "ловушку" и не 

позволяют электронам бомбардировать подложку, что обеспечивает более высокие 

скорости осаждения. Электроны будут совершать колебания в ловушке до тех пор, 

пока не образуются положительно заряженные ионы за счет ионизирующих 

столкновений с атомами рабочего газа и электроны не потеряют свою энергию. 

Большая часть энергии электронов будет уходить на ионизацию в непосредственной 

близости от поверхности катода, где создается высокая концентрация 

положительных ионов. Бомбардируя поверхность катода, эти ионы выбивают атомы 

или кластеры, таким образом осуществляя распыление мишени. Чередуя 

полупериоды напряжения с помощью переменного потенциала, работающего на ВЧ, 

поверхность материала мишени может быть избавлена от накопления избыточного 

положительного заряда с каждым новым полупериодом. Подавая отрицательный 

потенциал, плазма 4 начинает притягивать ионы, происходит бомбардировка 

ускоренными ионами распыляемой диэлектрической мишени, одновременно с 

которой ионы передают ей свой заряд (рисунок 1.10 а). При этом мишень 

накапливает положительный заряд и интенсивность распыления начинает 

снижаться. В положительном полупериоде подаваемого напряжения электроны 5 

притягиваются к мишени, придавая ей отрицательное смещение. Электроны 5 

нейтрализуют заряд ионов и превращают их в атомы 6 (рисунок 1.10 б). Для 

магнетронных распылительных систем чаще всего используется частота 13,56 МГц. 
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1 – экран, 2 – катод, 3 – ионы, 4 – плазма, 5 – электроны, 6 – атомы 
Рисунок 1.10 – Схема высокочастотного магнетронного распыления при 

отрицательном (а) и положительном (б) полупериодах напряжения [117,118] 

Существует два вида магнетронных распылительных систем, представленных 

на рисунке 1.11: сбалансированная и несбалансированная [119]. В 

сбалансированных системах плазма локализуется магнитным полем у поверхности 

распыляемого катода в следствие чего область «плотной» плазмы распространяется 

не более, чем на 50 мм от поверхности мишени. Плотность ионного тока на 

подложке в этом случае, как правило недостаточна для того, чтобы влиять на 

морфологические, композиционные и кристаллизационные свойства наносимых 

покрытий. В несбалансированных магнетронных системах часть линий магнитного 

поля направляется в сторону подложки. При осаждении покрытий с применением 

несбалансированного магнетрона, можно получать плотные покрытия с высокими 

значениями сжимающих напряжений, так как при ионной бомбардировке 

достигаются сравнительно большие потоки (>1 мА/см
2
) относительно 

низкоэнергетичных (100 эВ) ионов. В случае применения несбалансированных 

магнетронных систем значительно увеличивается предельное расстояние мишень-

подложка, на которых обеспечиваются необходимые параметры получения 

качественных покрытий (от 50 мм для сбалансированных магнетронов и до 200 мм 

для несбалансированных систем) [120]. Ионное воздействие на поверхность 

растущей пленки описывается следующими параметрами: 

- плотность ионного тока ji; 
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- отношением потока ионов к потоку осажденных атомов (число падающих 

ионов на осажденный атом) v=ni/na; 

- энергией ионов Ei или величиной отрицательного (относительно плазмы) 

потенциала самосмещения Usb. 

В случае осаждения диэлектрических покрытий энергия ионов определяется 

потенциалом самосмещения. Повышение вышеуказанных параметров соответствует 

интенсивности и энергетике ионного воздействия [120]. 

 

а – несбалансированный магнетрон; б – сбалансированный магнетрон 
Рисунок 1.11 – Магнетронные распылительные системы 

Существует множество параметров процесса, которые могут оказывать 

непосредственное влияние на характеристики покрытия [102,121]. Например, на 

свойства ВЧ магнетронных покрытий сильно влияет бомбардировка растущей 

пленки частицами из распыляемой мишени и из плазмы. Последнее определяется 

параметрами осаждения, такими как давление и состав рабочего газа, мощность и 

время распыления, расстояние от мишени до подложки и напряжение смещения 

подложки. Разные энергетические и термические условия могут привести к 

различному конечному качеству и структуре наносимого покрытия. Контроль этих 

параметров необходим для изменения структурных свойств покрытия из ГА, его 

состава и механических характеристик. Например, в [122] при напылении ГА с 

помощью ВЧ магнетронного распыления меняли мощность (60–250 Вт), время 

распыления (15–120 мин) и шероховатость титановой подложки (0,4–4 м). Было 

установлено, что с увеличением мощности разряда отношение Ca/P увеличивается, 

а более низкая шероховатость поверхности приводит к более совершенной 
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структуре кристаллического ГА, так как при распылении достигается большая 

поверхностная свободная энергия. 

Обычно КФ покрытия, полученные методом ВЧ магнетронного распыления 

при температуре, не превышающей 100 °С, имеют низкую кристалличность или 

аморфное состояние. Это связано с тем, что поток энергии, поступающий на 

подложку, недостаточно высок, чтобы обеспечить образование кристаллического 

покрытия на держателе без нагрева.  

Рост покрытий может начинаться либо с образования трехмерных зародышей 

в местах на подложке, где энергия адатома будет минимальна (в последующем рост 

происходит в боковых направлениях и в толщину), либо сразу с образования 

однородного монослоя с последующим ростом. Первый вариант встречается при 

слабом сродстве между покрытием и подложкой, а результатом обычно становится 

столбчатый рост зародышей вверх. Второй вариант послойного роста часто 

встречается в условиях формирования оксидной пленки на поверхности 

металлической подложки. Повышение температуры подложки приводит к усилению 

подвижности адатомов и изменению структуры покрытия. Влияние отношения 

температуры подложки (Т) к температуре плавления материала покрытия (Тм) 

отражено в зонной модели (Рисунок 1.12). 

• Зона 1: пористая структура, состоящая из конических 

кристаллитов, разделенных пустотами; 

• Зона Т: переходная структура, состоящая из плотноупакованных 

волокон; 

• Зона 2: структура из столбчатых зерен; 

• Зона 3: структура из рекристаллизованных зерен. 

Тип микроструктуры также зависит и от давления газа в процессе распыления, 

электрического смещения на подложке и энергии частиц, налетающих на подложку. 
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Рисунок 1.12 – Структурные зоны покрытий (по классификации Мовчана-
Демчишина, зона Т-модель Торнтона) зона 1 (Т=(0,1-0,4)Тм) (а), зона Т (Т=(0,4-

0,7)Тм) (б), зона 2 (Т=(0,7-0,8)Тм) (в), зона 3 (Т=(0,8-1,0)Тм) (г) 

В работе [123] наносили ГА на кремниевые подложки в диапазоне температур 

400–800 °С. Авторами было обнаружено, что увеличение температуры до 400 °С 

приводит к образованию отдельных однородных зерен с сопоставимым размером, а 

при дальнейшем увеличении температуры – к серии выпуклых зерен с хорошо 

развитыми границами. 

ВЧ магнетронное распыление может поддерживать плазму во всей камере при 

давлении от 0,1 Па и выше, в результате чего происходит меньшее количество 

столкновений с ионизированным газом, что приводит к более эффективному 

осаждению материала покрытия на подложке и меньшей степени загрязнения 

пленок. 

Адгезия покрытия зависит от типа связи (химической, ван-дер-ваальсовой, 

электростатической) с подложкой и от микроструктуры границы раздела. Самая 

сильная связь – химическая (1-3 эВ), Ван-дер-Ваальсова связь обусловлена 

поляризацией (0,1-0,4 эВ), а электростатическая связь обусловлена образованием 

двойного слоя (0,1-0,4 эВ). На поверхности подложки образуются три типа связей: 

основные (ковалентные, электростатические или металлические с энергией 40-400 

кДж/моль), побочные (силы Ван-дер-Ваальса 4-8 кДж/моль) и водородные (энергия 

8-35 кДж/моль) [117]. На рисунке 1.13 представлена гистограмма распределения 
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силы адгезии покрытия к подложке при использовании различных методов 

осаждения. Нетрудно заметить, что покрытия, полученные ВЧ магнетронным 

осаждением, обладают выдающейся силой адгезии к подложке. 

 

Рисунок 1.13 – Сила адгезии покрытия к подложке в зависимости от метода 
осаждения [116] 

Различными научными группами активно ведутся работы по нанесению 

замещенных ГА методом ВЧ магнетронного осаждения. В таблице 1.4 представлены 

характерные режимы ВЧ магнетронного распыления замещенных ГА и условия 

отжига сформированных покрытий. 

Другие преимущества магнетронного распыления по сравнению с другими 

методами нанесения покрытий [124]: 

• высокая равномерность покрытий по толщине; 

• способность контролировать структуру, фазовый и химический состав 

покрытия; 

• отсутствие перегрева подложки; 

• низкая степень загрязнения пленок, т. к. процесс нанесения покрытия 

протекает при невысоком рабочем давлении в рабочей камере 

установки. 

Таким образом, для нанесения КФ биопокрытий на поверхность 

металлических материалов, которые в дальнейшем могут использоваться в качестве 

медицинских изделий, применяют различные методы, каждый из которых имеет 

свои достоинства и недостатки. Как следует из вышеприведённого обзора, для 
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получения КФ покрытий с высоким значением адгезионной прочности к 

металлической подложке, а также с возможностью прецизионно управлять 

структурой и свойствами получаемых слоев, наиболее перспективным является 

метод ВЧ магнетронного распыления. 

Таблица 1.4 – Характерные режимы ВЧ магнетронного распыления замещенных 

ГА [116] 

Подложка Покрытие 
Толщина, 

нм 
Мощность, 

Вт 
Напряжени
е смещения 

Время, мин 
Температур

а, ℃ 
Условия 
отжига 

Ti, Si Si-ГА 700 60 - 180 - При 660 ℃, 
3 ч. 

Si Si-ГА 600 60 - 240 152 
При 700 ℃, 

3 ч. 

Ti Si-ГА 
250 290 - 60 200 Без отжига 
490 290 - 120 200 Без отжига 
790 290 - 180 200 Без отжига 

Ti Si-ГА 
600 - –50 В 180 200 Без отжига 
680  –100 В 180 200 Без отжига 

Ti Сu-ГА 70 44 - 5 - 
При 550 ℃, 

1 ч. 

Ti Sr-ГА 204 150 - 300  
При 500 ℃, 

2 ч. 

Ti Sr-ГА 321 150 - 600  
При 500 ℃, 

2 ч. 

Ti F-ГА 

15 110 - 5 - При 600 ℃, 
2 ч. 

30 110 - 10 - 
При 600 ℃, 

2 ч. 

135 110 - 45 - 
При 600 ℃, 

2 ч. 

180 110 - 60 - 
При 600 ℃, 

2 ч. 

315 110 - 105 - 
При 600 ℃, 

2 ч. 

540 110 - 180 - 
При 600 ℃, 

2 ч. 
Ti Mg-ГА 100 130 - 180  Без отжига 
Ti Ag-ГА 500 500 - - - Без отжига 

Ti-6Al-4V Ag-Si-ГА 250 50 –60 В - 700 Без отжига 
Ti-6Al-4V Ag-ГА 250 0.9 –60 В - 700 Без отжига 

ZrO2 Ag-ГА 700–1000 150 - - - 
При 800 ℃, 

3 ч. 

1.3 Роль морфологии поверхности и структуры покрытий на основе фосфатов 

кальция 

Состав, степень кристалличности и толщина КФ покрытий на поверхности 

имплантата являются ключевыми параметрами для обеспечения высокой клеточной 

адгезии [125]. В нескольких опубликованных работах подчеркивается важность этих 

параметров, а также сообщается о статистически значимом различии влияния 
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аморфных и кристаллических КФ покрытий на пролиферацию, рост и 

дифференцировку клеток [126,127]. Показано, что стехиометрический ГА устойчив 

к резорбции и почти нерастворим в условиях in vivo; поэтому замещенные ГА со 

свойствами, близкими к свойствам костной ткани, наиболее интересны, т.к. в ходе 

растворения они могут выделять элементы, способствующие заживлению костной 

ткани или препятствовать распространению инфекции. 

Известно, что ГА сформированный в виде наночастиц или наноструктур 

обладает превосходными функциональными свойствами по сравнению с его 

микромасштабной формой [71]. В основном это связано с реактивностью 

поверхности и ультратонкой структурой. Высокое значение соотношения площади 

поверхности частиц ГА к их объему, превосходная химическая и структурная 

однородность ГА приводят к усиленной интеграции с костью и повышенным 

механическим свойствам [128]. Также было показано, что нано-ГА способен 

подавлять рост некоторых видов раковых клеток, в случае рака печени, горла и 

костей, при этом оказывая незначительное побочное действие на здоровые клетки 

[129]. Было продемонстрировано, что скорость остеоинтеграции ГА с костью 

зависит не от состава, а от скорости высвобождения ионов кальция и фосфата из 

структуры ГА, что и является определяющим фактором в установлении прочной 

связи имплантат – кость [130]. В ряде работ было продемонстрировано, что скорость 

растворения покрытий снижается с уменьшением доли АКФ. В случае 

необходимости быстрого высвобождения биодоступного фосфата кальция, 

целесообразно использовать покрытия на основе АКФ. 

Однако в работе [131] было показано, что АКФ, вызывает высокую адгезию 

моноцитов, а увеличение секреции TNF-α говорит о повышенной нежелательной 

местной воспалительной активности. В связи с этим, применение АКФ в условиях 

in vitro не всегда сопровождается положительным результатом. С другой стороны, 

недавнее исследование in vivo показало, что титановые имплантаты с 

контролируемой нанотопографией (полусферические структурные элементы с 

размерами не превышающими 80 нм) приводят к меньшей адгезии макрофагов и к 

низкой местной воспалительной активности, что говорит о перспективности 

использования АКФ именно в условиях нахождения в организме, а не в условиях in 

vitro. Действительно, высокая скорость растворения не всегда оказывает негативное 
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влияние на биообъекты. Показано, что тонкие покрытия из АКФ значительно 

усиливают остеогенез в сравнении с кристаллическим ГА. Данный эффект 

обусловлен быстрым растворения АКФ и высвобождением ионов, являющихся как 

терапевтическими агентами, так и строительными блоками новой костной ткани 

[116]. Было замечено, что топография и химический состав поверхности покрытий 

из аморфного КФ и замещенного ГА значительно увеличивают клеточную адгезию, 

не нарушая жизнедеятельности клеток [132]. Было установлено [133], что АКФ на 

поверхности имплантата может быть полезным для локальной физиологической 

активности и может стимулировать активный рост костной ткани. Сообщается, что 

растворение КФ является необходимым предварительным этапом трансформации и 

заживления костной ткани. В работе [134] установлено, что осаждение 

биологического ГА в условиях in vivo наблюдаются только на покрытии ГА с низкой 

степенью кристалличности. 

С другой стороны, отмечается, что КФ покрытия с высокой степенью 

кристалличности наиболее благоприятно влияют на пролиферацию остеобластов, 

т.к. являются почти нерастворимыми в культуральной среде, а значит, представляют 

собой стабильную поверхность, к которой могут адгезировать клетки в условиях in 

vitro. Однако в таких экспериментах, как правило, не учитывается влияние 

остеокластов, клеток, удаляющих костную ткань посредством растворения ее 

минеральной составляющей, а значит и растворения КФ покрытий. Известно, что 

эксперименты, проведенные в условиях in vitro, не всегда успешно транслируются и 

имеют предсказуемый результат в условиях in vivo [135]. Так, по последним данным, 

не была статистически точно установлена разница между успешностью КФ 

покрытий разной степени кристалличности (55% в сравнении с 98%), полученных 

методом плазменного напыления [136]. В работе также был отмечен риск 

формирования сравнительно толстых (100 мкм) аморфно-кристаллических 

покрытий. Риск связан с тем, что в то время, как аморфная фаза растворяется, 

кристаллическая фаза в виде частиц высвобождается из объема покрытия и 

накапливается в тканях организма, что может вызвать нежелательную иммунную 

реакцию.  

На сегодняшний день нет четкого представления, в какой форме аморфной, 

кристаллической или аморфно-кристаллической должно находится КФ покрытие 
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для достижения наилучшего клинического эффекта. Таким образом, важно 

установить закономерности формирования и режимы получения различных 

состояний КФ покрытий на поверхности имплантата с известными свойствами для 

последующего применения в конкретных клинических случаях. 

С другой стороны, немаловажным является морфология и шероховатость 

поверхности [137,138]. Большинство научных групп обращают свое внимание на 

био-функциализацию поверхности имплантата путем создания уникальной 

топологии поверхности с определенной степенью шероховатости или заданной 

формой рельефа для получения ожидаемого клеточного ответа [139]. Помимо 

управления пролифераций, адгезией и миграцией клеток и клеточных кластеров, 

возможно создавать антибактериальные поверхности [140–142]. Установлено, что 

некоторые наноструктурированные поверхности, которые можно найти в природе, 

имеют антибактериальные свойства. В Таблице 1.5 представлен краткий список 

таких биоповерхностей, их структурные особенности и свойства. 

Экспериментальные данные, накопленные научным сообществом к 

настоящему моменту, показывают, что ключом к успешному взаимодействию 

между имплантируемым материалом и клетками являются такие физико-

химические параметры поверхности как химический состав, микроструктура, 

шероховатость, контактный угол смачивания и свободная поверхностная энергия 

[143]. Имея представление о том, какие поверхности являются антибактериальными 

по своей сути, многие научные группы занялись воспроизведением топографий 

антибактериальных биоповерхностей [144]. Некоторые результаты этих 

исследований представлены в таблице 1.6 [145]. 

Так, в работе [146], предпринята попытка управлять физико-химическими 

параметрами поверхности посредствам создания периодической структуры 

подложки титана методом лазерной литографии, после чего напылить слой 

гидроксиапатита на заведомо шероховатые подложки методом ВЧ магнетронного 

распыления. Необходимо отметить, что после напыления в стандартной для 

магнетронного метода геометрии, где подложка находится перпендикулярно потоку 

частиц, конденсирующихся на ее поверхности, общая шероховатость снизилась. 

Авторы связывают это с эволюцией роста такого типа покрытий и 

преимущественным заполнением несплошностей и дефектов поверхности в 



48 
 
процессе роста покрытия. Более того, авторы отмечают наличие структурных 

элементов или зерен покрытия в нанометровом диапазоне. 

Таблица 1.5 – Наноструктурированные биоповерхности, встречающиеся в живой 

природе, их размеры и свойства 

Материал 
Механическо-бактерицидная 
наноструктура (h: высота; d: 

диаметр) 
Краткие выводы 

Крыло 
цикады 

Наностолбчатая структура 
(h: 200 нм, d основания: 100 нм; d 

наконечника: 60 нм;) 

Первый зарегистрированный пример 
механическо-бактерицидной 

нанотопографии, эффективной только 
против P. aeruginosa. 

Крыло 
цикады 

Наностолбчатая структура 
(h: 241 нм, d: 156 нм; 
h: 182 нм, d: 159 нм; 
h: 182 нм, d: 207 нм) 

Антибактериальное действие против 
Pseudomonas fluorescens 

(грамотрицательная бактерия). Чем с 
большим количеством наноструктур 
клетки вступают в контакт, тем выше 
антибактериальная активность, что 

говорит о том, что уменьшение шага и 
диаметра структурных элементов 

наиболее эффективно. 

Крылья 
цикады (2 
образца) и 
стрекозы 

Полусферы 
(h: 84 нм, ширина: 167 нм), конусы 

со сферической вершиной 
(h: 183 нм, ширина основания: 104 

нм, ширина крышки: 57 нм), 
цилиндр со сферической вершиной 

(h: 241 нм, ширина: 53 нм) 

Штаммы Saccharomyces cerevisiae 
(дрожжевой грибок) испытывают разрыв 
клеточной мембраны. Адгезия клетки к 

наноструктурированной топографии 
растягивает и искажает ее. 

Крыло 
цикады и 
ПММА 

Наностолбчатая структура 
(h: 210 нм, d: 60 нм), наностолбики 

ПММА 
(h: 300 нм, d: 215 нм). 
(h: 300 нм, d: 190 нм), 

(h: 210 нм, наконечник d: 70 нм). 

Первая полимерная бактерицидная 
нанотопография. Небольшие, близко 

расположенные (от 130 до 380 нм) 
ПММА наностолбики показали 
оптимальное антибактериальное 

воздействие по отношению к E. coli. 

Крыло 
стрекозы и 

кремний 

Наностолбчатая структура 
(h: 240 нм, d: < 90 нм) и наношипы 

(h: 240 нм, d: < 30 нм). 
Кремниевые наношипы 

(h: 279 нм, d: 62 нм), наношипы 
(h: 433 нм, d: 80 нм), 

наношипы 
(h: 612 нм, d: 93 нм) 

Эффективно против грамотрицательных 
(P. aeruginosa) и грамположительных (B. 

subtilis) бактерий и эндоспор. Впервые 
сообщалось об искусственной и 
биомиметической механически-
бактерицидной нанотопографии. 
Эффективно против бактерий P. 

aeruginosa и B. subtilis и B. subtilis 
эндоспор. 

Крылья 
стрекозы 

Наностолбчатая структура 
(h: 200-300 нм, d: 80 нм) 

Структуры оценивались в отношении к P. 

aeruginosa, B. subtilis и эндоспорам, 
чтобы показать видозависимую 
тенденцию в антибактериальной 

эффективности. 
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Крыло 
стрекозы 

Наностолбчатая структура 
(h: 189 нм, d: 37 нм) и высокие 

наностолбики 
(h: 311 нм, d: 57 нм) 

Используя E. coli, предполагаемое 
повреждение клеточной мембраны 

представляет собой комбинацию сильной 
адгезии между наностолбиками и 

бактерией, и сдвиговых сил, 
обусловленных движением 

адгезированных к наноструктурам 
бактерий. 

Крыло 
стрекозы 

Наноплощадки 
(h: 433 нм, наконечник d: 48 нм) 

Микроорганизмы (P. aeruginosa, S. 

aureus) были наиболее уязвимы к такой 
антибактериальной поверхности. 

Кожа 
геккона 

Шипы 
(h: < 4 мкм, сферический 

наконечник малого радиуса 
кривизны ~ 10-30 нм) 

Кожа геккона убивает P. Gingivalis, но 
совместима с эукариотическими 

клетками и со стволовыми клетками 
пульпы зуба. 

Другой группой исследователей показано, что сверхгидрофобные 

поверхности ведут к уменьшению адгезии бактерий [147]. Есть и обратные данные 

о снижение адгезии бактерий (40%) к поверхностям с развитой микро и 

нанотопографией, вне зависимости от степени гидрофильности или гидрофобности 

таких покрытий. 

Таблица 1.6 – Синтезированные наноструктурированные поверхности, их 

структура и свойства в отношении биообъектов [145] 

Материал 

Механическо-
бактерицидная 

наноструктура (h: 
высота; d: диаметр) 

Краткие выводы 

Реплика кожи геккона, 
полученная с 

использованием 
эпоксидной смолы 

Шипы (h: 2-4 мкм) 

Гибель S. mutans и P. gingivalis 

(грамотрицательных) вызвана 
сжатием и растяжением клеток. 

Более успешно против 
грамотрицательных, чем 

грамположительных бактерий 

Реплика кожи геккона, 
полученная с 

использованием 
эпоксидной смолы 

Шипы (h: 1-4 мкм и 
конусность до <50 нм 

наноиглы) 

Описан метод биотемплейтинга 
для репликации шипов, 

покрывающих кожу геккона. 
Кишечные бактерии (E. Coli) 

под воздействием натуральной и 
реплицированной кожи 

разрывались и гибли на шипах 

Кремний 

Наностолбчатая 
структура 

(h: 279 нм, d: 62 нм; 
h: 433 нм, d: 80 нм; 
h: 612 нм, d: 93 нм) 

Зависящее от времени 
плазменное травление кремния 

дает разную высоту 
наноструктур. В эксперименте с 
инкубацией грамположительных 
S. aureus и грамотрицательных 
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P. aeruginosa было установлено, 
что наноструктуры с 

наименьшим расстоянием друг 
относительно друга показывают 
наибольшую антибактериальную 

активность 

Кремний 
Наностолбчатая 

структура 
(h: ~652 нм, d: ~100 нм) 

Подложка, предварительно 
заселённая P. aeruginosa или S. 

aureus, с высаженными клетками 
фибробластов, предотвратила 
рост бактерий и одновременно 

поспособствовала пролиферации 
здоровых клеток. Подложка с 
наноструктурами не вызвала 
воспалительной реакции у 

мышей в эксперименте in vivo 

Кремний Наношипы 
(h: 500 нм, d: 95 нм) 

Устройство для 
микрофлюидики, включающее в 

себя антибактериальную 
кремниевую подложку, 

эффективно подавило рост E. 

coli и P. aeruginosa в условиях 
постоянного протока жидкости 

Кремний 
Наностолбчатая 

структура 
(d: 150-200 нм) 

Наностолбики, полученные 
безмасочным плазменным 

травлением, показали 
антибактериальную активность в 

отношении E. coli, S. aureus и 
Bacillus cereus 

(грамположительные) 

Титан 

структура 
(d: 200-300 нм) 

и наношипы 
(d: 20 нм) 

Титановые наношипы, 
сформированные путем 

термического окисления, 
привели к гибели 40% бактерий 

E. Coli на своей поверхности 

Титан 

Титан (357 нм 
шероховатая 

наноструктура) и 
гидротермически 

травленный титан (401 
нм шероховатая 
наноструктура, 

наноструктуры 40 нм в 
высоту) 

Травленый титан имеет большее 
антибактериальное действие 
против P. aeruginosa, чем S. 

aureus. Эта же подложка 
усиливала пролиферацию 

фибробластов 

Титан 
Наностолбчатая 

структура 
(h: 1 мкм, d: 80 нм) 

Наблюдалось механическое 
разрушение клеточной стенки 
бактерий следующих видов: E. 

coli, P. aeruginosa, S. aureus, и 

Mycobacterium smegmatis 
(грамположительные). 
Наноструктуры также 
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способствуют адгезии и 
пролиферации здоровых клеток 

Золото 

Наностолбчатая 
структура 

(h: ~100 нм, d: ~50 нм) 
и другие 

топографические 
наноструктуры 
(нанокольца, 
нанозерна) 

Количество живых клеток S. 

aureus на всех сформированных 
типах нанотопографий, 

выполненных из Au, было на 3 
порядка ниже, чем на плоских и 

шероховатых контрольных 
поверхностях. Все три 

наноструктуры обладали 
схожими антибактериальными 

свойствами 

Алмаз на кремниевой 
пластине 

Наноконусы 
(h: 0.8-2.5 мкм, 

ширина: 350-750 нм), 
бимодальные 
наноконусы 

(h: 100 нм или 3-5 мкм, 
ширина: 10-40 нм) 

Алмазные наноконусы с 
различными размерами, 

неоднородной решеткой и 
пониженной плотностью были 

более антибактериальны против 
P. aeruginosa, чем 

высокоплотная поверхность с 
наноконусами 

Кремниевая пластина с 
наностолбиками с 

алмазным напылением 

Короткие кремниевые 
иглы (h: 1 мкм) или 

длинные кремниевые 
иглы (h: 15-20 мкм) с 
10 нм наноалмазным 

напылением 

Антибактериальные свойства 
кремниевых игл с алмазным 

покрытием против P. aeruginosa 
проявлялись спустя 1 час (13% 
погибших по сравнению с 2 % 

на плоской контрольной 
поверхности) 

Таким образом, формирование структурных элементов ГА может не только 

усиливать адгезию остеобластов, но и снижать риск формирования бактериальной 

биопленки в зависимости от степени гидрофильности\гидрофобности или значения 

наношероховатости формируемых покрытий. Наравне с тем, что исследования в 

области создания различного типа топографий из КФ материалов являются 

важными, необходимо также исследовать закономерности роста ГА в различных 

структурных состояниях, от АФК до ГА с высокой степень кристалличности. 

Наклонное осаждение покрытий вакуумными методами. Благодаря тому, 

что процесс магнетронного распыления уже достаточно хорошо изучен, эффективен 

и прост в масштабировании, на сегодняшний день этот метод является основным для 

получения тонких покрытий в лабораторных условиях и в условиях 

полномасштабного производства [102]. Несмотря на это, данный метод зачастую 

используется для того, чтобы создавать очень плотные, беспористые и однородные 

покрытия. В последние годы растет количество публикаций о новых возможностях 

получения различного типа микроструктур при использовании осаждения под углом 
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(косого осаждения) [148]. В случае косого осаждения теневой эффект ведет к 

наноструктурированию осажденных слоев и возможности получения пористых 

покрытий. В таком режиме напыления возможно получать наноструктурированные 

покрытия подобные покрытиям, получаемым при использовании осаждения в 

условиях ассистирования электронным лучом. 

Надо сказать о том, что процесс магнетронного распыления значительно 

отличается от метода термического испарения комплексностью происходящих в 

процессе распыления процессов вследствие того, что в плазме происходят процессы 

рассеяния на частицах, присутствующих в плазме [117]. В общем случае процесс 

магнетронного осаждения достаточно подробно описан в литературе, где показаны 

зависимости структуры и свойств покрытий от параметров процесса. В случае же 

косого напыления, процессы конденсации различных материалов на подложки, 

расположенные под скользящим углом к направлению потока частиц из плазмы 

магнетронного разряда, еще до конца не изучены [148–150]. 

Ключевым моментом, обуславливающим эффекты косого осаждения является 

транспорт вещества в газовой фазе и конденсация адатомов на поверхности 

подложки. Модели столкновений твердых сфер основаны на кинетической теории 

газов, в которой, в отличие от моделей вязкого демпфирования, учитываются 

отдельные столкновения между ионами и частицами газа. Ожидаемая частота 

соударений, определяемая длиной свободного пробега, предсказывается 

кинетической теорией газов как функция известных давления, температуры и 

сечений столкновения частиц [151]. Столкновения между ионами и частицами газа 

приводят к передаче энергии, а также к рассеянию (отклонению векторов скорости 

ионов относительно их начального направления) или даже к поглощению. Передача 

энергии обеспечивает как кинетическое охлаждение быстро движущихся ионов, так 

и кинетический нагрев медленно движущихся ионов. Обычно принято 

рассматривать сталкивающиеся частицы как твердые сферы. Часто вводится 

условие, что все столкновения частиц в процессе транспорта являются упругими. 

Обычно рабочий газ в камере не стационарен и имеет распределение Максвелла-

Больцмана по скоростям, которое является функцией температуры [152]. Например, 

проблема торможения распыленных частиц при их движении в газовой среде и их 

последующей термализации (тремализованной диффузии) была изучена с 
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применением теории кинетики газов и упругих столкновений. Термализация 

атомных частиц – это процесс потери ими энергии, при столкновениях с частицами 

рассеивающей среды, до достижения состояния термодинамического равновесия с 

ней. Количественные оценки протяженности зоны термализации атомных частиц 

позволяют определить границу между их направленным движением и переходом в 

диффузионный режим распространения в газовой среде. Это, в свою очередь, 

позволяет, при описании процессов переноса атомных частиц, использовать именно 

тот математический аппарат, который соответствует характеру их движения – 

направленному или диффузионному [153]. Основной характеристикой при описании 

процессов упругого взаимодействия частиц является угол рассеяния θ в системе 

центра масс, который определяет энергетические потери и последующий характер 

движения частиц после соударения. Он определяется прицельным параметром 

столкновения b и при сферически симметричном межатомном потенциале 

взаимодействия U(r) описывается выражением: 

 𝜃𝜃 = 𝜋𝜋 − 2𝑏𝑏� 𝑑𝑑𝑟𝑟𝑟𝑟2��1−𝑈𝑈(𝑟𝑟)∕𝐸𝐸𝑐𝑐−𝑏𝑏2𝑟𝑟2�
∞

𝑟𝑟𝑚𝑚 , (1.1) 

где r – межатомное расстояние, Ec – кинетическая энергия относительного движения 

частиц в системе центра масс при r →∞, rmin – расстояние наибольшего сближения 

сталкивающихся частиц [153]. Эта теория позволила определить энергетическое 

распределение нетермализованных компонентов потока частиц из плазмы в 

зависимости от расстояния мишень – подложка. Согласно принятой теории, каждый 

распыленный атом с поверхности мишени или движется перпендикулярно 

поверхности мишени в сторону подложки или рассеивается на атомах 

плазмообразующего газа. Таким образом, распыленный атом теряет исходный 

момент импульса и исходную кинетическую энергию, происходит термализация 

этого атома и процесс переходит из балистического в термализованный режим. 

Термализованный атом будет подчиняться законам теплового движения – процесс 

хаотичного движения, при котором чем выше температура (энергия), тем больше 

скорость движения частиц. Это значит, что основным параметром является длина 

свободного пробега до термализации атома – λ. Значение этого параметра 

определяет среднее расстояние, которое проходит распыленный атом до того, как он 
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рассеется на атомах плазмообразующего газа. Также используют т.н. сечение 

термализации (σ), определяемое соотношением  

 λ=1/N σ, (1.2) 

где N – плотность частиц газа. 

Рассеяние распыленного атома атомом плазмообразующего газа, σg, 

определяется соотношением 

 σ= σg/ν, (1.3) 

где ν – среднее количество упругих столкновений, необходимых для термализации 

распыленного атома. Другими словами, это необходимое среднее количество 

соударений распыленного атома с атомами плазмообразующего газа для того, чтобы 

распыленный атом приобрел такую же кинетическую энергию и распределение по 

моменту импульса, что и частицы плазмообразующего газа. Теория термализации, 

основанная на эмпирическом анализе процесса магнетронного распыления, 

формализована в виде уравнения Келлера-Симонса (К-С) [154]. Уравнение К-С 

иллюстрирует зависимость между скоростью осаждения покрытия и 

экспериментальными параметрами осаждения, такими как давление газа pg, и 

расстояние от мишени до подложки L. 

 𝑟𝑟𝑘𝑘𝑘𝑘 = 𝛷𝛷0 𝑝𝑝0𝐿𝐿0𝑝𝑝𝑔𝑔𝐿𝐿 �1 − exp �− 𝑝𝑝𝑔𝑔𝐿𝐿𝑝𝑝0𝐿𝐿0��,  (1.4) 

где 𝑟𝑟𝑘𝑘𝑘𝑘 – скорость осаждения, 𝑝𝑝0𝐿𝐿0 – регулируемый параметр, называемый 

характеристическим произведением давления на расстояние, 𝛷𝛷0 – поток частиц, 

вылетающих из мишени. По теории распыления, частицы, испускаемые мишенью, 

обладают энергетическим спектром пропорционально 

 𝛷𝛷0 ∝ 𝐸𝐸(𝐸𝐸 + 𝑈𝑈)−3𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝑐𝜃𝜃, (1.5) 

где E – кинетическая энергия, U – энергия связи поверхности, 𝜃𝜃 – угол испускания 

частиц с поверхности. Это означает, что распыленные частицы сильно 

ориентированы в направлении, перпендикулярном катоду, а их максимум 

кинетической энергии равен половине энергии связи поверхности. Таким образом, 

уравнение К-С включает в себя два основных вклада: 

1. Конденсацию «балистических» атомов, сохранивших у поверхности 

подложки начальную кинетическую энергию и направление движения, 

приобретенное в момент соударения иона рабочего газа и материала мишени. 
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2. Конденсацию «термализованных» атомов, направление которых, не 

совпадает с начальным и определяется тепловым движением частиц в вакууме. 

Таким образом, для достижения ярко выраженного теневого эффекта и 

структуризации поверхности осаждаемого под косым углом покрытия, необходимо 

использовать низкое давление (≤ 0,1 Па) и коллимированный, направленный поток 

материала к подложке. 

Рассмотрим формирование наноструктурированной пленки в условиях 

наклонного осаждения чуть более подробно. Рост столбчатой структуры при 

осаждении под скользящим углом зависит от эффекта затенения, температуры и 

скорости осаждения, давления в камере, типа подложки и ее подготовки, 

предпочтительной кристалличности осаждаемого материала [148]. 

Известно, что угол β наклона структуры покрытия не всегда соответствует 

углу α падения потока частиц (рисунок 1.14). 

  
Рисунок 1.14 – Схематический вид осаждения под скользящим углом [155] 

В случае, если угол β наклона столбчатой структуры, который определяется 

как угол между нормалью подложки и осью наклона колонок, меньше угла α падения 

паров, то следует использовать тангенциальное правило для малых углов α (α ≤ 50°) 

[148]: 

 𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 =
12 𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡𝑡 (1.6) 

Для больших углов (α >50°) применяется правило косинуса [148]: 

 𝑡𝑡 = 𝑡𝑡 − 𝑎𝑎𝑟𝑟𝑐𝑐𝑐𝑐𝑎𝑎𝑎𝑎(
1−𝑐𝑐𝑐𝑐𝑘𝑘𝑐𝑐2 )  (1.7) 

На начальном этапе происходит формирование покрытия за счет образования 

островков и их последующий рост в результате коалесценции (рисунок 1.15). 

Первые зародыши, образовавшиеся на самых ранних стадиях осаждения, 

проецируют за собой тень, что предотвращает осаждение какого-либо 
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дополнительно испаренного материала в этих «затененных» областях (рисунок 

1.16). По мере того, как происходит осаждение, эти зародыши вызывают 

образование наклонных структур (рисунок 1. 17). 

Для осаждения пленок под скользящим углом к подложке необходимо 

устройство с определенными функциональными возможностями. Осаждение под 

углом может быть осуществлено электронно-лучевым испарением [156], 

термическим испарением [149], лазерной абляцией [157] и магнетронным 

распылением [158]. 

 
Рисунок 1.15 – Отдельные частицы пара поступают на поверхности подложки с 

заданным углом наклона 

Считается, что электронно-лучевое испарение и термическое испарение 

являются наиболее широко используемыми методами для осаждения тонких пленок 

под скользящим углом к подложке [148]. Однако, существуют и другие 

альтернативные методы, которые используют геометрию скользящего пучка для 

разработки новых микроструктур и свойств в пленках. Эти методы используют 

некоторые физические механизмы, включая термическую диффузию адатомов, 

которые могут влиять на процесс осаждения и эффективность механизмов 

затенения. 

 
Рисунок 1.16 – Осажденные частицы накапливаются в определенных областях в 

виде зерен материала, которые затем отбрасывают тень на другие 
поверхностными зоны, на которых они не могут быть осаждены 

По имеющимся на сегодняшний день данным, нет публикаций, связанных с 

формированием методом ВЧ магнетронного распыления КФ периодических 

структур с варьированием направления их роста, градиента шероховатости и 
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пористости покрытий, за исключением тех, что были опубликованы в соавторстве с 

соискателем данной диссертационной работы [7,9,12]. Напротив, большинство 

исследователей получают тонкие гомогенные беспористые покрытия, 

отличающиеся низкой степенью шероховатости [124,159,160]. Однако для 

успешного применения композита в медицине необходимо обеспечить 

определенные условия, связанные с топографией и химическим составом 

поверхности, которые обеспечат пролиферацию и адгезию костной ткани к 

поверхности имплантата. Для задания определенного типа топографии будущего 

композита, наиболее широко применяется химическое травление, пескоструйная 

обработка или комбинация методов обработки поверхности металлических 

подложек перед нанесением покрытия. Однако наиболее интересным является 

установление физических закономерностей формирования наноструктурированных 

КФ покрытий, полученных в условиях косого осаждения с применением метода ВЧ 

магнетронного распыления. 

 
Рисунок 1.17 – Рост более высоких областей поверхности 

1.4 Постановка задачи 

Возникновение бактериальной инфекции при оперативном хирургическом 

вмешательстве, связанном с установкой имплантата, остается актуальной проблемой 

современной медицины [161]. Известно, что антибиотикорезистентность 

представляет собой серьезную проблему для медицины [22], вследствие 

чрезмерного использования антибиотиков в здравоохранении и в сельском 

хозяйстве. Инфекции, связанные с антибиотикорезистентностью микроорганизмов, 

в настоящее время ежегодно уносят до 700 000 жизней по всему миру, а в 

дальнейшим, по прогнозам некоторых научных групп, эта цифра может вырасти к 

2050 году до 10 миллионов смертей в год [162]. Модификации поверхностей 

материалов химическими методами, например путем иммобилизации 
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антибактериальных агентов, не приносят долгосрочного эффекта. С другой стороны, 

существует потребность в ускоренной остеоинтеграции медицинских имплантатов 

[163]. Установлено, что эволюция клеток, их миграция и деление связаны с физико-

химическими свойствами прежде всего поверхности подложки. Так, топография 

поверхности, включая наноуровень, оказывают значительное влияние на поведение 

мультипотентных мезенхимальных стромальных клеток и изменяют их 

дифференцировку в различные фенотипические линии [164]. Роль 

наношероховатости и создание структур на поверхности имплантатов, 

способствующие появлению специфического клеточного ответа, является 

перспективной областью исследований [165]. 

В настоящее время ряд научных групп в России и за рубежом выполняют 

исследования в области формирования наноструктурированных, 

биоинспирированных поверхностей для нужд биомедицины. Зачастую для 

формирования таких поверхностей требуются дорогостоящие, прецизионные 

методы, состоящие из многих этапов обработки поверхности. Часто применяются 

методы фотоэлектронной, лазерной и колойдной литографии [166], а также 

анодирование с использованием ранее изготовленой маски или методы химического 

травления поверхности [167]. Как уже было отмечено выше, к настоящему времени 

разработаны разные подходы по биомодификации поверхности имплантационных 

материалов [13], в числе которых погружение в растворы, набрызгивание, нанесение 

импульсным лазером, горячее прессование, электрофорезное осаждение, 

плазменное напыление, магнетронное напыление, золь-гель метод, микродуговое 

оксидирование. Так, например, весьма успешным является нанесение на 

поверхность металлических имплантатов полимерных биопокрытий, ионно-

плазменная или оксидирующая обработка и другие физические методы, 

электролитическое осаждение тонких слоёв ГА. В последние годы у многих научных 

групп и ряда коммерческих организаций появился интерес к методу ВЧ 

магнетронного распыления мишеней из КФ соединений [102] для формирования 

биоактивных покрытий на поверхности металлических и диэлектрических 

материалах [168]. Этот высокотехнологичный метод позволяет контролировать 

элементный состав, соотношение фаз АКФ и кристаллического ГА, морфологию 

формируемых биопокрытий, а также получать покрытия с более высокой степенью 



59 
 
адгезии к подложке, по сравнению с пленками, полученными другими методами 

вакуумного распыления. В связи с тем, что подходы к реализации бактерицидного 

действия с помощью физического воздействия топографии поверхности [143] и 

путем высвобождения антибактериальных ионов [77] в последние годы становятся 

все более актуальными, а подходы, связанные с получением необходимых покрытий 

методом ВЧ магнетронного распыления хоть и являются перспективными, до сих 

пор остаются недостаточно изученными. В известных из литературы работах, 

связанных с исследованием структурообразования кальцийфосфатных покрытий, не 

рассматриваются вопросы осаждения КФ покрытий под углом к подложке, что 

является перспективным походом к модификации поверхности на наномасштабе. 

Более того, несмотря на внимание к структурообразованию фазы ГА во время 

магнетронного осаждения КФ покрытий, систематически не рассматриваются 

механизмы структурообразования и трансформации аморфного фосфата кальция в 

кристаллический гидроксиапатит в условиях отжига в безвоздушной атмосфере. В 

работах, затрагивающих влияния температуры и атмосферы на трансформацию 

АКФ, не рассматривается тонкая структура покрытий, не определены температуры 

при которых формируется та или иная кристаллическая структура и не показан рост 

и тип роста зерен, а также направление и скорость кристаллизации, что является 

критическим параметрам в случае необходимости получения заданной доли 

аморфного и кристаллического состояния покрытий.  

В представленной диссертационной работе изучены закономерности 

формирования антибактериальных и биоактивных кальцийфосфатных покрытий с 

использованием ресурсоэффективного, одноэтапного метода функционализации 

поверхности материалов из коррозионностойких и биодеградируемых сплавов, 

путем осаждения кальцийфосфатных покрытий методом ВЧ магнетронного 

распыления в диапазоне температур 100 – 400 °С на подложки как в различном 

структурном состоянии, так и расположенные под углом к потоку частиц, что 

позволяет задавать морфологию и наношероховатость поверхности, а также 

определено влияние отжига в безвоздушной атмосфере на трансформацию 

аморфного фосфата кальция в кристаллический гидроксиапатит. 

Существует ряд биологических задач – создание оптимальной структуры и 

морфологии поверхности для эффективного взаимодействия биообъект-
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поверхность. Эти задачи неотрывно связаны с выявления закономерностей 

формирования упорядоченной структуры поверхности и кристалличности ГА, а 

также соотношение аморфной и кристаллической фаз, что является задачей физики 

конденсированного. Проблема заключается в том, что в результате адгезии бактерий 

и грибковых микроорганизмов на поверхности имплантата образуется плотная 

биопленка, устойчивая к действию ультрафиолетового излучения и лекарственных 

препаратов [147]. Для ее решения предлагается формировать антибактериальные КФ 

покрытия, которые обеспечат необходимое количество биодоступного фосфата 

кальция для ускоренного лечения костных дефектов, а антибактериальные добавки 

в виде ионов Zn2+ или Cu2+ обеспечат местный антибактериальный эффект. Следует 

отметить, что остеоинтегративные потенции медицинских имплантатов во многом 

определяются физико-химическими особенностями как структуры, так и 

поверхности покрытий, такими как поверхностный электрические заряд и 

потенциал, смачиваемость, микроструктурная топография (шероховатость) и др. С 

этих позиций существует необходимость в установлении закономерностей 

формирования на поверхности имплантатов различного типа антибактериальных и 

биоактивных кальцийфосфатных покрытий в различном структурном состоянии и 

топологией, структурированной на наномасштабном уровне, т.к. соотношение фаз 

кристаллического и аморфного фосфата кальция определяет кинетику растворения 

покрытий, а структурированная поверхность обеспечит эффективную 

жизнедеятельность биообъектов. 

На сегодня, интерес к вакуумным методам нанесения, а в частности и к методу 

ВЧ магнетронного распыления, не угасает. Существует потребность в установлении 

закономерностей формирования КФ покрытий в различных структурных состояниях 

и с возможностью прецизионно управлять их морфологией на поверхностях как 

коррозионностойких биоинертных сплавов, так и на биорезорбируемых магниевых 

сплавах. В связи с этим целью настоящей диссертационной работы стало 

установление физические закономерности и выявление роли состава и 

структуры мишеней, подложек, геометрии осаждения и термообработок в 
формировании методом ВЧ магнетронного распыления биоактивных, 

антибактериальных КФ покрытий во взаимосвязи с их свойствами. 

Для достижения поставленной цели были решены следующие задачи. 
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1. Получить кальцийфосфатные покрытия из бифазной керамики на 

основе гомогенных смесей трикальцийфосфата (ТКФ) и гидроксиапатита (ГА); 

цинк- и медь- замещенных гидроксиапатитов в различных структурных состояниях 

на подложках из биоинертных сплавов на основе титана и биорезорбируемого 

сплава магния, в том числе, находящихся в наноструктурированном состоянии. 

2. Определить особенности синтеза мишеней для ВЧ магнетронного 

распыления на основе БФК и установить влияние элементного состава на 

особенности формирования КФ покрытий. 

3. Определить структуру, фазовый и элементные составы ВЧ 

магнетронных КФ покрытий, полученных из стехиометрического ГА и ГА с 

замещениями цинком и медью на биоинертных сплавах, в зависимости от материала 

подложки и ее температуры в ходе осаждения и последующей обработки. 

4. Установить физические закономерности формирования КФ покрытий 

на титане, в условиях осаждения на подложки в разном структурном состоянии, от 

крупнокристаллического к наноструктурированному. 

5. Изучить особенности формирования КФ покрытий, в условиях косого 

осаждения ВЧ магнетронным методом, позволяющим управлять нанорельефом и 

шероховатостью поверхности.  

6. Реализовать указанные подходы и применить их для формирования 

антибактериальных покрытий на медицинских изделиях. Выполнить биологическое 

тестирование полученных покрытий. 
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2. МАТЕРИАЛЫ И МЕТОДЫ ОБРАБОТОК ИССЛЕДОВАНИЯ 

2.1 Применяемые материалы и объекты исследования 

2.1.1 Формирование структурного и поверхностного состояния подложек для 

напыления 

В качестве объектов исследования, в работе выступают покрытия, 

полученные на титане марки ВТ1-0 (Ti) как в крупнокристаллическом, так и в 

наноструктурированном состоянии (НС Ti), титановых сплавах Ti-6Al-4V (Ti-V) и 

Ti-6Al-7Nb (Ti-Nb), магниевом сплаве Mg99,2Ca0,8 (MgCa) размерами 10х10х1 мм. 

Для формирования НС Ti применялись методы ИПД и использовалось 

следующее научное оборудование: испытательный пресс МИС-6000.4К на 1200, 

1600, 2500 и 6000 кН, прокатный стан с ручьевыми и плоскими валками, стан 

радиальной прокатки ВЭМ-3СМ, вальцы ВЭМ 3, печь камерная для термообработки 

металлов типа ПКМ 4.8.4/12.5М [35,169]. Полученные образцы НС Ti 

характеризуются наноразмерной зеренной равноосной структурой и высокой 

плотностью дислокаций. 

Сплав MgCa получали литьем с прямым охлаждением в Исследовательском 

центре Гемгольца (Helmholtz Zentrum Geesthacht, Гамбург, Германия). Чистый 

магний плавили в тигле из стали, поверхность которого была покрыта нитридом 

бора. Плавление проходило при температуре 720 °C в защитной среде газовой смеси 

аргона и гексафторида серы. Детальное описание технологии мелкосерийного 

производства магниевых сплавов описано в работе [170]. 

Перед этапом осаждения покрытий методом ВЧ магнетронного распыления 

все образцы были обработаны на шлифовальных бумагах марок Р400, Р600, Р1000 

(ГОСТ 6456-82). Далее образцы были отполированы с использованием алмазных 

паст с абразивной способностью 14/10 и 5/3 (ГОСТ 25593-83). После полировки 

поверхности титановых и магниевых сплавов были подвергнуты многоступенчатой 

очистке от различного рода загрязнений в ультразвуковой ванне с помощью ацетона, 

бензина "Калоша", мыльной воды и этилового спирта. В качестве завершающего 

этапа осуществлялась сушка образцов при комнатной температуре. В ходе каждого 

процесса осаждения в качестве образцов-свидетелей для дальнейших 
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эллипсометрических исследований использовался монокристаллический кремний 

(100) (Si) размерами 10х10 мм. 

2.1.2 Получение порошков фосфатов кальция 

Мишени для магнетронного напыления были изготовлены из порошков ГА 

(Ca10(PO4)6(OH)2), β-ТКФ (ТКФ, Ca3(PO4)2) и их смеси, а также из медь-замещенного 

ГА (Ca9,8Cu0,2(PO4)6(OH)2) и цинк-замещенного ГА (Ca9,6Zn0,4(PO4)6(OH)2). В случае 

бифазных мишеней массовое процентное соотношение ГА и ТКФ было следующим: 

75ГА/25ТКФ, 50ГА/50ТКФ, 25ГА/75ТКФ. Использован ГА, изготовленный 

методом гетерофазного синтеза с механохимической активацией [72] ЗАО 

«Бизнеслинк» (г. Москва), и ТКФ марки CAFOS DB. Химического завода 

«Budenheim» Dr. Oetker (г. Буденхайм, Германия). Удельная поверхность порошков, 

измеренная методом тепловой десорбции азота с помощью анализатора удельной 

поверхности «Сорбтометр М», ЗАО «Катакон» (г. Новосибирск, Россия) и 

рассчитанная 5-точечным методом Брунаэра-Эммета-Теллера, составила для ГА 49-

66 м2/г и для ТКФ 2,0 м2/г.  

В качестве исходных материалов для мишеней на основе Zn-ГА и Cu-ГА 

использовали порошки, полученные методом механохимической активации в 

лаборатории интеркаляционных и механохимических реакций ИХТТМ СО РАН, г. 

Новосибирск [89]. В механохимическом синтезе химические реакции инициируются 

энергией, выделяющейся при столкновении шаров в специальной планетарной 

мельнице под действием сил трения. Высвобождаемая энергия зависит от 

технических характеристик мельницы, а именно от кинетической энергии шариков 

(скорости вращения флакона). В связи с этим синтез ГА, происходящий 

непосредственно в измельчающих флаконах, возможен только в шаровых 

мельницах, работающих при высокой скорости вращения. Чем выше скорость 

вращения флакона, тем короче продолжительность синтеза ГА. Для получения 

порошков стехиометрического ГА и ГА с замещениями, использовалась 

планетарная шаровая мельница с тремя стальными барабанами, каждый объемом 

2000 мл. Длительность процесса составляла 25-30 минут. Реакции, по которым 

проходил синтез представлены ниже: 

6CaHPO4+4CaO=Сa10(PO4)6(OH)2·2H2O; 
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6CaHPO4+3.8CaO+0.2CuO=Сa9.8Cu0.2(PO4)6(OH)2·2H2O; 

5.2CaHPO4+4.4CaO+0.4(Zn(H2PO4)2·2Н2О) =Сa9.6Zn0.4(PO4)6(OH)2·3.2H2O 

После синтеза порошки были просеяны через сито с ячейкой 0.2 мм. Удельная 

поверхность порошков составила для ГА 46,8±1,2 м2/г, для Cu-ГА 47,9±2,2 м2/г, для 

Zn-ГА 56,1±1,2 м2/г. 

2.1.3 Синтез мишеней для ВЧ магнетронного распыления 

Важнейшей частью метода ВЧ магнетронного распыления является источник 

материала для покрытия – мишень, закрепленная на рабочей части магнетрона. 

Структура, плотность, толщина, шероховатость и элементный состав мишени для 

распыления являются важными параметрами, от которых зависит качество 

получаемых покрытий, повторяемость результатов процесса напыления и физико-

химические параметры пленок.  

Среди известных методов производства мишеней для магнетронного 

распыления наибольшее распространение получила технология изготовления 

мишени из порошков. Выбранная схема изготовления КФ мишеней включает 

следующие операции: 

-приготовление пресспорошка из исходного порошка заданного химического 

состава; 

-одноосное прессование; 

-высокотемпературное спекание; 

-соединение с рабочей частью магнетрона. 

Приготовление пресс-порошков из ГА, БФК, ТКФ, Zn-ГА и Cu-ГА 

производилось путем смешивания порошка с поливиниловым спиртом ПВС марки 

16/1 высшего сорта производства ООО «Хелат» (г. Москва, Россия) – 

кристаллическим полимером, продуктом щелочного омыления поливинилацетата. 

После смешения проводилась сушка замешанного пресс-порошка при температуре 

100°С до его полного высыхания в воздушном стерилизаторе ГП-10 МО. 

Формирование мишеней осуществлялось одноосным прессованием в стальных 

формах на гидравлическом прессе МИС-6000.4К (г. Армавир, Россия). Выбран 

четырехэтапный режим прессования с обеспечением максимального давления в 

прессформе на последнем этапе 65 – 75 МПа. Спекание спрессованных мишеней 
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проводилось в воздушной атмосфере в электропечи ИТМ 12.1200 (ООО «ИТМ», г. 

Томск, Россия). Выбор режимов спекания производился на основании анализа 

результатов синхронного исследования (Simultaneous Thermal Analysis) порошков на 

приборе STA 409 PC Luxx ("NETZSCH-Geratebau GmbH", Германия), сочетающего 

одновременное применение дифференциального термического анализа и 

термогравиметрии. При выборе режимов спекания спрессованных мишеней 

использованы рекомендации о закономерностях спекания, приведенные в обзоре 

С.М. Баринова и В.С. Комлева [83], и результаты ранее проведенных 

дилатометрических исследований усадки в процессе обжига. Максимальная 

температура обжига составляла 1150 °С, временной цикл нагрева до максимальной 

температуры составил 4 часа, а охлаждения более 30 часов. 

В случаях, когда планируемая усадка в процессе спекания мишеней не 

обеспечивала требуемого размера мишени по диаметру (>110 мм), применялась 

операция шлифовки мишени на точильно-шлифовальном станке. Далее мишень 

приклеивалась на рабочую поверхность магнетрона с помощью 

высокотемпературного полимера Пентаэласт-1110 для последующего распыления. 

При выборе полимера обращалось внимание на его термостойкость, высокую 

адгезию к керамике и металлам, высокую вязкость, обеспечивающую 

технологичность операции нанесения герметика, компенсацию напряжений при 

соединении материалов с различными коэффициентами термического растяжения, 

отсутствие усадки. 

2.1.4 ВЧ магнетронная вакуумная установка и режимы получения КФ 
покрытий 

В работе, для формирования КФ покрытий, используется ВЧ магнетронная 

установка УВЧМ-2 («Яхонт-2»). Установка разработана по заказу ИФПМ СО РАН в 

2010 г. для получения тонких (≈ 1 мкм) диэлектрических кальцийфосфатных 

покрытий на металлических и диэлектрических поверхностях. Внешний вид 

установки представлен на рисунке 2.1. 

Установка состоит из вакуумной камеры, выполненной из нержавеющей 

стали, в камере имеется источник ионов с холловским дрейфом электронов для 

травления поверхности подложки перед осаждением покрытия и два планарных 
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дисковых магнетронных источника ВЧ плазмы. Система напуска рабочего газа 

содержит два канала (аргон и кислород). В камере расположен ВЧ магнетрон 

«VENERA-coater» с разбалансированной магнитной системой и ВЧ магнетрон, 

изготовленный в Томском политехническом университете (ТПУ), со 

сбалансированной магнитной системой, что позволяет в одном случае выполнять 

осаждение покрытий в условиях активной ионной бомбардировки, а в другом 

минимизировать влияние ВЧ магнетронной плазмы на поверхность покрытия. 

Вакуумная камера цилиндрической формы выполнена из нержавеющей стали, 

рабочее положение – вертикальное. В процессе осаждения покрытий, внешние 

стенки камеры охлаждаются проточной водой, благодаря внешней охлаждающей 

рубашке. Дверь камеры – на верхней поверхности, без охлаждения. Перемещение 

образцов осуществляется с помощью планетарного механизма, имеющего две оси 

вращения, привод оси вращения организован через уплотнение Вильсона. В 

установке потенциальный электрод магнетрона находится в верхней зоне вакуумной 

камеры над карусельным механизмом подачи образцов/подложек для осаждения 

покрытия. К рабочей части магнетрона приклеивается КФ мишень, как показано на 

Рисунке 2.2. 

 

Рисунок 2.1 – Внешний вид высокочастотной магнетронной установки для 
напыления кальций-фосфатных покрытий (а), вакуумная камера (б), процесс 

распыления кальцийфосфатного покрытия (в) 

Под мишенью, на карусельном механизме установлен вращающийся 

подложкодержатель с керамическим нагревателем, способным нагревать подложки 

в процессе осаждения до температуры 450 °С. Температура в камере контролируется 

датчиком на основе термосопротивления. Вакуумная откачка происходит с 
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использованием форвакуумного пластинчато-роторного (2НВР-5ДМ, АО «Вакма», 

г. Казань, Россия) и диффузионного паромасляного (НВДМ-160, АО «Вакма», г. 

Казань, Россия) насосов. Предельное остаточное давление в камере достигает 10-4 

Па. Вакуумная система установки обеспечивает создание в рабочей камере 

необходимого рабочего давления, которое лежит в диапазоне (1 – 10-1) Па. Система 

проточного водяного охлаждения состоит из входного и выходного коллекторов и 

трубопроводов.  

 

Рисунок 2.2 – Катод из гидроксиапатита (а) и магнетрон с приклеенным 
катодом (б) 

Особенностью осаждения покрытий из КФ материалов являются 

диэлектрические свойства материала мишени, в связи с чем существует 

необходимость использовать высокочастотный (13,56 МГц) разряд. Установка 

оборудована источником ВЧ-питания мощностью 2,5 кВт (COMDEL CX-2500S, 

США) с возможностью плавной регулировки от нуля. В цепи нагрузки установлен 

блок автоматического согласования сопротивления нагрузки и источника питания 

(COMDEL Match pro CPMX-2500, США). Основным контролируемым параметром 

в процессе напыления биопокрытия является давление в рабочей камере, его 

значение находится в диапазоне 0,1-1,0 Па. Основным управляющим параметром 

процесса напыления биопокрытия является мощность ВЧ магнетронного разряда и 

время напыления. Второстепенным управляющим параметром процесса напыления 

биопокрытия является состав и расход рабочего газа (контролируемое натекание). 

Для этого в схеме подачи рабочего газа установлен тройник, в двух ветвях которого 

расположены регуляторы расхода газа (РРГ-12) на аргон и кислород, подаваемые 

через вентили и редукторы из баллонов. Подача рабочего газа осуществляется через 

источник ионов. 
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Геометрия расположения магнетронов относительно подложкодержателя 

позволяет наносить покрытия при различных расстояниях от поверхности мишени 

до образцов в диапазоне от 40 до 120 мм. Подложкодержатель находится под 

плавающим потенциалом и в процессе осаждения покрытий на образцы находится 

напротив ВЧ магнетрона. Длительность процесса осаждения варьировалась в 

диапазоне от 120 до 240 минут, а подаваемая ВЧ мощность от 150 до 350 Вт. Загрузка 

и осаждение КФ покрытий на образцы Ti, Ti-V, Ti-Nb, MgCa проводилась группами 

идентичного состава, для исключения возможности кросс-контаминации. 

Подробные режимы осаждения покрытий представлены в таблице 2.1. 

Таблица 2.1 – Режимы осаждения КФ покрытий 

Мише
нь 

Подлож
ка 

Мощнос
ть (Вт) 

Давлен
ие (Па) 

Длительно
сть (мин) 

Расстоян
ие (мм) 

Угол 
накло
на α 

Температ
ура (°С) 

ГА 

Ti, Ti-
V, Ti-
Nb, 

MgCa 

150; 
200; 
250; 

300; 350 

0.1; 
0.5; 

0.7; 1 

120; 180; 
240 

40; 50; 
60; 70; 
80; 90; 

100 

0°; 
40°; 
60°; 
80° 

<100; 200 

ТКФ Ti 250 0.7 180 80 0° <100 

БФК Ti 250 0.7 180 80 0° <100 

Zn-ГА 

Ti, НС 
Ti, Ti-
V, Ti-
Nb, 

MgCa 

150; 
200; 
250; 

300; 350 

0.1; 
0.5; 

0.7; 1 

120; 180; 
240 

40; 50; 
60; 70; 
80; 90; 

100 

0°; 
40°; 
60°; 
80° 

100; 200; 
300; 400 

Cu-ГА 

Ti, Ti-
V, Ti-
Nb, 

MgCa 

150; 
200; 
250; 

300; 350 

0.1 Па; 
0.5 Па; 
0.7 Па; 

1 Па 

120; 180; 
240 

40; 50; 
60; 70; 
80; 90; 

100 

0°; 
40°; 
60°; 
80° 

<100; 200 

Условия косого осаждения ВЧ магнетронных покрытий. Для 

исследования особенностей формирования КФ покрытий в условиях косого 

осаждения материала, применялся подложкодержатель с возможностью изменять 

угол расположения подложки относительно потока частиц из ВЧ плазмы. На 
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рисунке 2.3 схематично представлено расположение образцов под зоной эрозии 

мишени. 

 

Рисунок 2.3 – Схематическое изображение процесса осаждения КФ покрытий 

Образцы Ti и Si размещались в вакуумной камере как нормально к 

направлению потока частиц из мишени (α = 0°), так и под углом α, заданным между 

нормалью к поверхности образца и направлением потока частиц. Схема 

расположения образцов на столике с подложкодержателем представлена на рисунке 

2.3. Подложкодержатель, закрепленный на столике, позволял наносить покрытия на 

оба типа образцов одновременно для всех исследуемых вариантов процесса – как c 

наклонным осаждением при углах α = 80°, 60°, 40° так и без наклона (α = 0°). 

Подложкодержатели с образцами располагались в зоне эрозии мишени, на рисунке 

2.3 эта область выделена пунктирными линиями. При этом расстояние от мишени до 

подложек (D) определялось между поверхностью мишени и плоскостью 

подложкодержателя. Напыление КФ покрытий из мишеней ГА, Zn-ГА, Cu-ГА 

проводилось по следующему режиму: рабочий газ – аргон, давление рабочего газа в 

вакуумной камере – 0.1 Па, длительность процесса напыления – 2 часа, мощность 

ВЧ разряда варьировалась от 200 до 350 Вт, а расстояние D – от 50 мм до 100 мм. 

В таблице 2.1 перечислены основные параметры процессов осаждения КФ 

покрытий, материал обрабатываемых подложек и геометрия расположения образцов 

относительно потока налетающих частиц. 
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2.1.5 Модифицирующий отжиг ВЧ магнетронных покрытий 

Для исследования влияния температурной постобработки (отжига) на 

структуру и свойства КФ покрытий, использовалась муфельная печь с кварцевой 

трубкой. Отжиг покрытий производился как на воздухе, так и в защитной среде Ar. 

В случае отжига в защитной атмосфере, образцы с КФ покрытиями помещались в 

кварцевую трубку для отжига, производилась откачка объема до остаточного 

давления 1 Па при помощи роторного форвакуумного насоса с последующим 

напуском защитного газа Ar до давления 35 кПа. Длительность изотермической 

выдержки при температурах 400 °С и 700 °С составляла 3 часа в защитной атмосфере 

аргона. Длительность изотермической выдержки на воздухе при температуре 700 °С 

составляла 1 час. Скорость нагрева и охлаждения не превышала 15 °С/мин. 

2.2 Методы исследования 

2.2.1 Рентгеноструктурный анализ 

Метод рентгеноструктурного анализа (РСА) основан на дифракции 

рентгеновских лучей на кристаллической решётке определяемого вещества. В 

основе РСА лежит уравнение Брэггов-Вульфа: 

 𝑎𝑎𝑛𝑛 = 2𝑑𝑑𝑐𝑐𝑎𝑎𝑎𝑎𝜃𝜃,                                        (2.1) 

где λ – длина волны излучения, n – порядок максимума, d – межплоскостное 

расстояние, θ – угол дифракции. 

РСА используют как для определения фазового состава сложных смесей, так 

и для идентификации отдельных кристаллических соединений по набору известных 

межплоскостных расстояний (d). Значения межплоскостных расстояний для 

различных веществ приведены в ряде справочников. Наиболее полной является 

рентгенометрическая картотека ICDD PDF 4+ [171]. 

В работе для идентификации осажденных ВЧ магнетронным методом КФ 

покрытий, были проведены рентгеновские исследования на дифрактометре 

Shimadzu XRD 6000 (ТМЦКП Томского государственного университета, г. Томск) с 

использованием Cu Kα-излучения в диапазоне углов 2θ = 5-90º с шагом 

сканирования 0,04º при ускоряющем напряжении 40 кВ и токе катода 30 мА. Часть 

исследований покрытий была проведена на дифрактометре ДРОН-7 (ЦКП 
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«Нанотех» ИФПМ СО РАН, г. Томск) в диапазоне углов 2θ = 10-90º с шагом 

сканирования 0,02º в Co – Kα излучении при ускоряющем напряжении 33 кВ и токе 

катода 22 мА. Рентгеновская съёмка осуществлялась в стандартной геометрии по 

Бреггу-Брентано и условиях скользящей геометрии при угле скольжения 3°. Для 

фазового анализа использовалась стандартные карточки ICDD PDF 4+ (International 

Centre for Diffraction Data): для ГА (09-0432), для Ca3(PO4)2 (32-0176), для Ti (00-044-

1294). 

Для определения структурно-фазового состояния мишеней для распыления 

съемки также проводились на дифрактометре ДРОН-7 (ЦКП «Нанотех» ИФПМ СО 

РАН, г. Томск) в диапазоне углов 2θ = 10-100º с шагом сканирования 0,02º в Co – Kα 

излучении при ускоряющем напряжении 33 кВ и токе катода 22 мА. Для фазового 

анализа использовалась стандартные карточки. Для определения параметров 

кристаллической решетки, размеров областей когерентного рассеяния (ОКР) и 

величины внутренних напряжений был использован метод полнопрофильного 

анализа (метод Ритвельда [172]).  

Теоретический объем элементарной ячейки рассчитывался по формуле  

V = abc√(1 - cos2α - cos2β - cos2γ + 2cosαcosβcosγ) [19]   (2.2). 

Расчеты параметров решетки и соотношения фаз проводились в программе 

полнопрофильного анализа Рowder Сell 2.4 (Федеральный институт исследования и 

тестирования материалов, Германия). Переход от угловых значений к 

межплоскостным расстояниям осуществлялся по формуле Вульфа-Брэггов, расчеты 

параметров кристаллических решеток осуществлялись по квадратичным формам: 

для кубической d= a/√(h2+ k2+ l2), (2.3) 

для гексагональной d= a/√(4/3 (h2+hk+ k2 )+ (a/c)2*l2), (2.4) 

для ромбической сингоний d= 1/√((h/a)2 + (k/b)2+ (l/c)2) (2.5). 

Здесь a, b, c – параметры решетки, h, k, l – индексы отражающей плоскости. Для 

расчета параметров решетки были выбраны рефлексы от плоскостей, находящихся 

в области прецизионных углов. 

Размеры области когерентного рассеяния и внутренние напряжения были 

определены при помощи формулы [173]: 

 Bcosθ = 2Δd/dsinθ + 0.9λ/β, (2.6) 
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где B это ширина рефлекса на половине высоты, θ – угол дифракции, Δd/d – 

микродеформация кристаллической решетки, λ – длина волны (Cu, Co), β – размер 

области когерентного рассеяния. 

Расчет рентгенографической плотности образцов 𝜌𝜌РФА, производился по 

следующей формуле: 

 𝜌𝜌РФА =
𝑍𝑍⋅𝑀𝑀𝑉𝑉⋅𝑁𝑁𝐴𝐴, (2.7) 

где Z – число формульных единиц (молекул) в элементарной ячейке; M – молярная 

масса вещества, г; V – объем элементарной ячейки; NА – число Авогадро (6,022*1023 

моль-1). 

2.2.2 Растровая электронная микроскопия 

Исследование морфологии поверхности КФ покрытий и микроструктуры их 

поперечных изломов проводилось с помощью растрового электронного микроскопа 

(РЭМ). 

Поскольку в условиях съемки РЭМ, заряженные частицы взаимодействуют с 

объектом исследования, необходимо обеспечить сток избыточного заряда с 

поверхности образца, что достигается обеспечением электрического контакта 

проводящего материала с заземленным подложкодержателем или же достигается 

путем нанесения проводящего покрытия, в случае работы с диэлектрическими 

материалами [174].  

Измерение средних размеров структурных элементов поверхности 

проводились по РЭМ изображениям методом «случайных секущих». В дальнейшем 

применялись методы статистической обработки по стандартным методикам. 

Средний размер зерен dср определялся по формуле: 

 𝑑𝑑ср =  
1𝑛𝑛∑ 𝑑𝑑𝑖𝑖𝑛𝑛𝑖𝑖=1 , (2.8) 

где n – число измерений, di – размер i-го структурного элемента на шлифе. 

Среднее квадратичное отклонение σ определялось по формуле: 

 𝜎𝜎 = � 1𝑛𝑛−1∑ (𝑑𝑑𝑖𝑖 − 𝑑𝑑ср)2𝑛𝑛𝑖𝑖=1 . (2.9) 

Статистически необходимое количество измерений определялось по 

стандартной методике [175]. 
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Элементный анализ проводили методом энергодисперсионной рентгеновской 

спектроскопии (EDX). EDX-анализ часто выполняется для определения атомного 

отношения Ca/P в составе покрытия. Однако использование этого подхода для 

определения элементного состава в некоторых случаях сопровождается 

значительной неточностью измерений [176]. Например, в ходе сравнительного 

исследования, проведенного в работе [177], оказалось, что определение отношения 

Ca/P в КФ, полученное с помощью EDX, имеет погрешность на уровне 5%. С другой 

стороны известно, что тормозное излучение ограничивает предел обнаружения до 

0,1 массового процента [178]. Характеристическая линия элемента может быть 

обнаружена только в том случае, если её пик превышает уровень фонового 

излучения. Предел обнаружения элемента рассчитывается по следующей формуле 

[179]: 

 LDD = 3 ∗ CNE����T� ∗ �BKGI∗T  (2.10) 

где LDD – предел обнаружения (мас.%), NET – интенсивность пика (имп. в с/мкА), 

BKG – интенсивность фона (имп. в с/мкА), C – концентрация (мас.%), I – сила тока 

(мкА), Т – время интегрирования сигнала (с). 

Элементный состав КФ покрытий определялся с помощью EDX INCA-Energy 

(Oxford Instruments, Англия), встроенного в растровый электронный микроскоп 

(“LEO EVO 50”, Carl Zeiss, Германия). В работе использовали растровые 

микроскопы Philips SEM 515 (ТМЦКП Томского государственного университета, г. 

Томск) и Carl Zeiss EVO-50 (ЦКП «Нанотех» ИФПМ СО РАН, г. Томск), часть 

исследований проведена с использованием оборудования центра коллективного 

пользования «Аналитический центр геохимии природных систем» Национального 

исследовательского Томского государственного университета, а именно РЭМ 

Tescan Mira 3 (Брно, Чешская республика). Часть микроскопических исследований 

проведена в научных центрах Германии и Италии с использованием приборов ESEM 

Quanta 400 FEG (Хиллсборо, США), FEI Helios Nanolab 660 (США), Методом РЭМ 

изучали морфологию кальцийфосфатных покрытий.  

2.2.3 Метод атомно-силовой микроскопии 

Атомно-силовая микроскопия – вид зондовой микроскопии, в основе которого 

лежит силовое взаимодействие атомов. АСМ выполняется в полуконтактном и 
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контактном режимах. Радиус закругления зонда < 8 нм. В работе использовался 

прибор Solver HV (NT-MDT, Россия), JPK NanoWizard Atomic Force microscope 

(AFM, JPK, Берлин, Германия) и NTEGRA Aura Atomic Force microscope (NT-MDT 

Москва, Россия). Результаты сканирования обрабатывались в программных пакетах 

Gwyddion 2.5.8 и MountainsSPIP 8. Среднеквадратичная шероховатость поверхности 

(Sq) определялась по формуле: 

 𝑐𝑐𝑞𝑞 = �1𝑁𝑁∑ 𝑟𝑟𝑛𝑛2𝑛𝑛𝑛𝑛=1  (2.11) 

где r – функция, описывающая профиль поверхности, n – количество разбиений 

базовой длины. Sq характеризует среднеквадратичное отклонение профиля 

поверхности относительно базовой линии. Также была определена фрактальная 

размерность, представляющая квадрат амплитуды шероховатости поверхности в 

зависимости от длины линии сканирования. Данный параметр применяется для 

количественного сравнения качества поверхности и находится с помощью 

преобразования Фурье. Результаты вычислений представляют собой угловой спектр 

на полярных графиках со значениями для всех дискретных углов от 0 до 180°, что 

позволяет определить преимущественную ориентацию структурных элементов 

поверхности.  

2.2.4 Просвечивающая электронная микроскопия 

Наиболее технологичным методом изготовления фольг для ПЭМ, является 

метод фокусированного ионного пучка (ФИП). ФИП не только позволяет 

производить высокоразрешающую сканирующую ионную микроскопию, но и 

позволяет производить прецизионное селективное ионное травление in situ, а 

колонна растровой электронной микроскопии позволяет визуально контролировать 

процесс [180]. 

Система ФИП состоит из ионной колонны, рабочей камеры, вакуумной 

системы, газово-инжекционной системы и детектора вторичных электронов. 

Принцип работы данной системы заключается в нижеследующем. С помощью 

системы электродов и жидкометаллического ионного источника, при приложении 

вытягивающего напряжения, формируется пучок положительно заряженных ионов 

диаметром 5-7 нм. При помощи системы апертур, линз и отклоняющих электродов 

пучок фокусируется и направляется на образец [181]. В то время как с помощью 
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электронного пучка формируется изображение выбранной области, ФИП 

модифицирует поверхность. В системе так же задействованы манипуляторы 

высокой точности для перемещения образцов, вырезанных ионным пучком. Это 

открывает возможности для препарирования тонких фольг из образца с помощью 

ионного пучка для последующего исследования с помощью просвечивающего 

электронного микроскопа. 

Для ПЭМ исследования Zn содержащего КФ покрытия на НС Ti, применялся 

метод ФИП. Так на рисунке 2.4а представлен образец поверхности после травления 

фокусируемым пучком ионами галлия. В данном случае травление было выполнено 

в Н-образной геометрии. Таким образом, в центре образца образуется зона, 

пригодная для дальнейшего ПЭМ исследования. После травления легко 

фиксировать толщину покрытия, полученного распылением мишени Zn-ГА, которая 

в данном случае составляла ≈458±20 нм (рисунок 2.4б). На рисунке 2.4в представлен 

результат применения техники подготовки образцов по схеме ФИП lift-out. После 

проведения L-образного травления поверхности образца с покрытием 

получившуюся тонкую фольгу становится возможным расположить на бленде ПЭМ. 

После этого проводится дополнительное утонение образца ионным травлением до 

толщины примерно 100 нм для последующих исследований в ПЭМ. На рисунке 2.4 

г так же была измерена толщина покрытия Zn-ГА, которая оказалось равной 458±20 

нм. 
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Рисунок 2.4 – РЭМ изображение результата травления ФИП по методике «H-bar» 
(а) и последующее измерение толщины покрытия на подложке НС Ti (б). Общий 
вид фольги закрепленной на бленде после травления ФИП по методике «lift-out» 

(в) и последующее измерение толщины покрытия (г) 

Подготовка остальных образцов для ПЭМ проводилась методом ионного 

утонения в режиме малых углов и малых энергий, с целью минимизации влияния на 

структуру покрытий, на установке JEOL Jeol Ion Slicer EM-09100 IS. 

В работе для исследования микроструктуры КФ покрытий использовали 

просвечивающий электронный микроскоп Zeiss Libra 200 Transmission Electron 

Microscope (Германия) и JEOL JEM-2100 (Япония). 

2.2.5 Спектральная эллипсометрия 

Толщина покрытия определялась методом эллипсометрии на образцах-

свидетелях, изготовленных из монокристаллического полированного кремния с 

размерами сторон не менее 5x5 мм2. Основное уравнение эллипсометрии, 

связывающее между собой эллипсометрические параметры дельта (Δ) и пси (Ψ) и 

комплексные значения коэффициентов отражения по амплитуде Rp и Rs для p- и s-

поляризованного света, записывается в виде [182]:  

 𝜌𝜌 =
𝑅𝑅𝑃𝑃𝑅𝑅𝑠𝑠 = tan (𝜓𝜓)𝑒𝑒𝑖𝑖𝑖𝑖 (2.12) 
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Как видно из уравнения, в процессе измерения определяются не абсолютные, 

а относительные величины. По измеренным величинам Δ и Ψ при решении обратной 

задачи эллипсометрии на основе выбранной модели рассчитываются оптические 

параметры поверхности образца. Ниже приводится однослойная модель и картина 

многократных отражений света в такой модели при измерении тонких 

диэлектрических пленок на основе гидроксиапатита, напыленных на кремниевые 

(Si) пластины с целью определения толщины покрытия (рисунок 2.5). 

 
Рисунок 2.5 – Однослойная модель и картина многократных отражений света в 

такой модели 

Измерения проводятся в спектральном диапазоне 380-1000 нм с 

возможностью изменения углов падения – 65, 70 и 75 градусов. Дисперсия 

показателя преломления задается соотношением Коши: 

 𝑎𝑎(𝑛𝑛) = 𝐴𝐴 +
𝐵𝐵𝜆𝜆2 +

𝐶𝐶𝜆𝜆4 (2.13). 

Достоверность полученных результатов оценивается с помощью функции 

ошибки:  

 𝑀𝑀𝑀𝑀𝐸𝐸 =
12𝑁𝑁𝑀𝑀 𝛴𝛴𝑖𝑖=1𝑁𝑁 �(𝜓𝜓𝑖𝑖𝑚𝑚𝑚𝑚𝑑𝑑−𝜓𝜓𝑖𝑖𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝜎𝜎𝜓𝜓,𝑖𝑖exp )2 + (

𝑖𝑖𝑖𝑖mod−𝑖𝑖𝑖𝑖𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝑒𝜎𝜎𝛥𝛥,𝑖𝑖exp )2� (2.14), 

где N – число пар (Ψ, Δ), M – число переменных параметров в модели, Ψi
mod, Δi

mod – 

данные, рассчитанные из модели, Ψi
exp, Δi

exp – экспериментальные данные, а σ – 

стандартное отклонение по точкам экспериментальных данных. Достоверным 

считается тот результат, при котором функция ошибки принимает наименьшее 

значение. Измерения проводятся на спектральном эллипсометрическом комплексе 

ЭЛЛИПС-1891 САГ (Россия). 

2.2.6 Измерение адгезионной прочности методом склерометрии 

Адгезия исследуемых покрытий оценивалась на адгезиметре (скретч-тестере) 

модели Revetest фирмы CSM Instruments SA (Швейцария) (далее – адгезиметр), 
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предназначенного для измерения глубины погружения индентора в испытываемый 

образец под действием приложенной силы, а также силы трения, действующей на 

индентор, при определении когезионной и адгезионной прочности (прочности 

покрытия и прочности сцепления покрытия с подложкой). Склерометрические 

исследования покрытий проводились в соответствии с ASTM С1624-05, ASTM 

D7027-05, ISO 20502. 

В режиме измерений на предметный столик устанавливается образец с 

исследуемым покрытием и осуществляется его царапание алмазным конусным 

индентором типа «Роквелл С» при постоянной, ступенчатой или равномерно 

нарастающей осевой нагрузке на индентор в направлении, перпендикулярном 

поверхности образца.  

Для исследования характеристик КФ покрытий была использована 

настольная система измерительного царапания Макро скретч-тестер Revetest RST 

(CSM Instruments, США). В каждом измерении длина трэка царапания составляла 7 

мм, а нагрузка на индетер с радиусом закругления 20 мкм варьировалась от 10 до 30 

Н. На каждом исследуемом образце измерения проводились не менее трех раз. 

2.2.7 Измерение контактного угла смачивания 

Гидрофильность и гидрофобность – понятия, характеризующие 

интенсивность взаимодействия материала с водой, смачивания. Величина 

смачиваемости определяется силами межмолекулярного взаимодействия [183]. То, 

насколько данная поверхность гидрофильна или гидрофобна, можно оценить по 

растеканию капли воды на поверхности твердого тела. Мерой гидрофобности 

обычно служит контактный (краевой) угол между смачиваемой поверхностью и 

поверхностью жидкости. В работе краевые углы смачивания измеряли на установке 

Easy Drop DSA1 Kruss (НИ ТПУ, г. Томск) методом лежащей капли путем 

проведения касательной в точке трехфазного контакта твердое тело/жидкость/газ 

(Рисунок 2.6). 

 



79 
 

 

Рисунок 2.6 – Схема измерения контактного угла капли жидкости на поверхности 
твердого тела [117] 

При статистическом равновесии краевой угол θ связан с поверхностным 

натяжением жидкости (σж), поверхностным натяжением твердого тела (σт) и 

межфазным натяжением на границе твердое тело – жидкость (σтж) уравнением Юнга: 

 cos(𝜃𝜃) =
𝜎𝜎т−𝜎𝜎тж𝜎𝜎ж  (2.15) 

Как правило, для определения поверхностной энергии используют несколько 

разных жидкостей (вода, глицерин). (ρвода = 1,0 мПа·с, ρглицерин = 1067,3 мПа·с) с 

известными величинами поверхностного натяжения (σвода = 72,8 мДж/м2, σглицерин = 

63,4 мДж/м2). 

Рассчитанные краевые углы смачивания покрытий были использованы для 

определения свободной поверхностной энергии. В работе был выбран метод Оуэнса-

Вендта, позволяющий рассчитать свободную поверхностную энергию покрытий 

разделяя полярную и дисперсионную компоненту. 

Уравнение Оуэнса-Вендта имеет следующий вид: 

 
𝜎𝜎ж(cos𝜃𝜃+1)2�𝜎𝜎жд =

�𝜎𝜎тп�𝜎𝜎жп�𝜎𝜎жд + �𝜎𝜎тд (2.16) 

где θ – краевой угол, 𝜎𝜎жд, 𝜎𝜎тд, 𝜎𝜎жп, 𝜎𝜎тп – дисперсионная и полярная компоненты 

свободной поверхностной энергии жидкости и твердого тела, 𝜎𝜎ж- поверхностное 

натяжение тестовой жидкости. 

Значения поверхностной энергии биоматериалов определяют эффективность 

адсорбции протеинов в условиях нахождения имплантата в жидкостях организма и 

во многом определяют характер взаимодействия поверхности имплантата и 

биообъектов. 
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3  ОСОБЕННОСТИ ФОРМИРОВАНИЯ МИШЕНЕЙ НА ОСНОВЕ 

ФОСФАТОВ КАЛЬЦИЯ И СРАВНИТЕЛЬНЫЙ АНАЛИЗ 

БИОРЕЗОРБИРУЕМЫХ И КОРРОЗИОННОСТОЙКИХ СПЛАВОВ 

3.1 Сравнительный анализ сплавов на основе титана и магния 

Покрытия часто имеют микроструктуру и свойства, отличающиеся от 

структуры и свойств массивных материалов. Основными факторами, влияющими на 

образование покрытий, являются: 

1. Элементный состав и морфология поверхности подложки. 

2. Температура подложки. 

3. Рабочий газ. 

4. Скорость роста пленки. 

5. Совместимость материалов подложки и покрытия. 

Показано [184], что при неизменных параметрах процесса распыления, 

структура подложки существенно влияет на структуру и термическую стабильность 

пленок. Установлено, что ориентация с-осей кристаллитов тонких пленок ZnO на 

подложках из Ni, Cu и стекле в значительной степени зависит от морфологии 

поверхности, а на Al и Au сильно зависит от степени кристалличности подложек. 

Установлено, что степень кристалличности покрытия ZnO лучше на подложке, 

выполненной из Au, в сравнении с другими металлами. Для получения тонких слоев 

ориентированного ZnO очень важны соотношения между морфологией поверхности 

подложки и кристалличностью. Результаты данной работы показывают, что в 

качестве одного из методов управления текстурой пленок может быть использовано 

нанесение дополнительного ориентирующего подслоя. 

Поскольку сплав MgCa не производится коммерчески, а количество 

публикаций, описывающих структуру данного сплава, крайне ограничено, 

целесообразным является исследования структуры металла для дальнейшей оценки 

его влияния на формирование КФ покрытия. 

Для оценки фазового состава исследуемого сплава проводился 

рентгеноструктурный анализ. Из диаграммы состояния известно, что в сплаве 

Mg99,2Ca0,8 при заданной концентрации возможно существование одной фазы – Mg. 

Магний обладает гексагональной плотноупакованной решеткой (пространственная 
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группа 194), параметры решетки: a = 0,3209 нм, c = 0,5211 нм; температура 

плавления магния – 923 К [185]. 

Из имеющихся данных можно рассчитать соотношение параметров c/a, а 

также объем элементарной ячейки магния: с/a = 1,624, из чего следует, что решетка 

магния (теоретическая, описанная в литературе) имеет слегка вытянутое основание 

(максимальная плотность упаковки соответствует соотношению c/a = 1,633 [186]). 

Теоретический объем элементарной ячейки магния V = 0,0465 нм3 [185]. 

На рисунке 3.1 приведена рентгенограмма образца сплава MgCa. Фазовый 

состав представлен основной фазой – Mg. На профиле видны слабые рефлексы от 

плоскостей другой фазы, концентрация которой не превышает 6 об. %. 

Дополнительная идентификация показала, что рефлексы принадлежат 

интерметаллидной фазе Mg2Ca (a = 0,6253 нм, c = 1,0144 нм, c/a = 1,6223, V = 0,3435 

нм3) [185]. 

 
Рисунок 3.1 – Рентгенограмма исследуемого магниевого сплава 

По результатам расчетов параметров решетки и объема элементарной ячейки 

фазы чистого магния были получены следующие значения: a = 0,3206±0,0003нм, c = 

0,5205±0,0003 нм, c/a = 1,6314, V = 0,0466 ±0,0001 нм3. Сравнивая полученные 

значения с известными из литературы можно сделать вывод о том, что в 

исследуемом сплаве параметр a соответствует теоретическому значению, а параметр 

c немного больше; соотношение параметров c/a указывает на то, что 

кристаллическая решетка сплава более вытянутая вдоль оси c и, следовательно, 

имеет большую плотность упаковки атомов элементарной ячейки, по сравнению с 

теоретической. Объем элементарной ячейки увеличен. 
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Результаты расчетов параметров решетки фазы Mg2Ca оказались 

следующими: a = 0,6132 ± 0,0009 нм, c = 1,041± 0,0009 нм, c/a = 1,6975, V = 0,3390 

±0,0009 нм3. Сравнивая полученные значения с теоретическими, можно отметить, 

что параметр a меньше, а параметр c больше известных в литературе значений, 

кристаллическая решетка вытянута вдоль оси c, а ее реальный объем меньше 

теоретического. 

В исследуемом сплаве заявлена концентрация кальция 0.8 ат. %. Согласно 

диаграмме состояния, присутствие фазы Mg2Ca возможно при концентрации 

кальция более 30 ат. %. Наличие данной фазы в исследуемом образце может 

указывать на неоднородность состава по сечению или по объему образца. 

Для анализа тонкой структуры сплава MgCa выполнено исследование 

методом просвечивающей электронной микроскопии. Полученные изображения 

структуры исследуемого образца приведены на рисунке 3.8. В образце явно 

идентифицируются структурные элементы, принадлежащие основной фазе 

материала, а также включения меньшего размера, принадлежащие второй фазе 

(рисунок 3.2 а). На микродифракционной картине, полученной с области основной 

фазы (рисунок 3.2 б) фиксируются отдельные рефлексы, в то время как 

микродифракция области, где расположены включения (рисунок 3.2 в), имеет 

квазикольцевой вид. На рисунке 3.2 г также приведена область вокруг включения 

второй фазы. С данной области была снята микродифракция (рисунок 3.2 д) и 

темнопольное изображение (рисунок 3.2 е) в рефлексе этой фазы. 
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Рисунок 3.2 – ПЭМ изображения структуры исследуемого образца MgCa в 
светлопольном режиме съемки (а, г), микродифракция, снятая с области, 

соответствующей фазе Mg (б) и фазе Mg2Ca (в, д) и ПЭМ изображение структуры фазы 
Mg2Ca, полученное в темнопольном режиме схъемки 

Гистограммы распределения зерен данных фаз по размерам приведены на 

рисунке 3.3. Средний размер зерен составил 1,3 мкм для основной фазы и 250 нм – 

для включений второй фазы. Далее определяли элементный состав. Во всех 

исследуемых областях фиксировались Mg и Ca. В зернах основной фазы содержание 

Ca составило 0,1 мас. % (0,0-0,1 ат. %). В областях, где были локализованы 

включения, содержание Ca составило 29,4-37,3 мас. % (20,1-26,5 ат. %). 
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Рисунок 3.3 – Гистограммы распределения зерен фазы Mg (а) и частиц 
интерметаллида Mg2Ca (б) по размерам 

Помимо этого, в области включения второй фазы произведена съемка карт 

распределения элементов (рисунок 3.4). Выполненное картирование показало, что 

а Mg2Ca

Mg 

б в 

г 

Mg2Ca

д е 
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dср = 1200 ± 250 нм 

dср = 250 ± 50 нм 
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Mg и Ca наблюдаются во всей исследуемой области. Однако четко выделяются 

области, в которых концентрация Ca повышена, а Mg понижена. Границы данных 

областей хорошо совпадают с границами включений второй фазы. 

   
Рисунок 3.4 – Просвечивающее растровое электронномикроскопическое 
изображение (а) и соответствующие карты распределения Ca (б) и Mg (в) 

На основании анализа полученных данных следует, что основная фаза 

соответствует Mg, а включения являются интерметаллидной Mg2Ca-фазой. Далее 

была выполнена расшифровка микродифракицонных картин (рисунок 3.5). 

 
 

Рисунок 3.5 – Микродифракционные картины идентифицированных фаз: а – 
исходная фаза Mg, б – вторичная интерметаллидная фаза Mg2Ca 

Таким образом, состав исследуемого сплава неоднородный. В нем 

присутствует основная фаза Mg и интерметаллидная фаза Mg2Ca. 

Поскольку материалы на основе титановых сплавов уже достаточно широко 

исследованы, достаточным будет обратить внимание на разницу в микроструктуре 

материалов, использованных в работе. Подложки Ti в состоянии поставки 

представлены крупнокристаллической структурой, со средним размером зерна 25-

30 мкм. Структура остальных подложек, используемых в работе, представлена на 

ПЭМ-изображениях (Рисунок 3.6). 

Таким образом, в качестве подложек для последующего нанесения на них КФ 

покрытий, используются материалы со значительно отличающимися элементным 

составом (MgCa в сравнении со сплавами на основе титана) и физико-

а 

Mg2Ca

Mg 

б в 

а б 
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механическими свойствами (крупнокристаллическое и наноструктурное состояние). 

Размер зерна кристаллической структуры подложек варьируется от 90 до 1300 нм. 

Также стоит отметить, что напряженное состояние и плотность дислокаций в случае 

НС Ti значительно выше, чем в подложках с крупнокристаллической структурой. 

Микропроцессами, приводящими к образованию центров кристаллизации 

покрытий, являются случайные столкновения атомов, мигрирующих по 

поверхности (флуктуационный механизм); фиксация адсорбированных атомов на 

примесных или точечно-дефектных несовершенствах поверхности (такие центры 

называют локализованными); присоединение к элементам микрорельефа, которые 

играют роль «готовых» центров кристаллизации (ступень винтовой дислокации, 

естественная шероховатость несингулярной грани). Таким образом очевидно, что 

дефекты поверхности в значительной степени влияют на конденсацию покрытий и 

их структурное состояние [187]. В этой связи важным является изучить особенности 

конденсации КФ покрытий на подложках, имеющих как различное структурное 

состояние, так и элементный состав. 
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Рисунок 3.6 – ПЭМ-изображения микроструктуры сплава Ti-V (а), Ti-Nb (б), 

MgCa(0.8 мас. %) (в) и НС Ti в (г) с соответствующими гистограммами 
распределения зерен по размерам 
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3.2 Гидроксиапатит-трикальцийфосфат бифазные мишени 

Разница степени остеокондуктивности in vivo того или иного КФ материала 

напрямую связана со скоростью биодеградации и разницей в химическом составе. 

Так ТКФ, ГА и БФК на их основе имеют разный потенциал к остеокондуктивности, 

обратно пропорциональный скорости биорезорбции. ГА имеет наименьшую 

скорость растворения в физиологических жидкостях и остается наиболее близким 

по составу к минеральной составляющей костной ткани в сравнении с ТКФ. Это 

свойство позволяет использовать ГА для получения покрытий с низкой скоростью 

биодеградации [82,188]. С другой стороны ТКФ считается наиболее биоактивным 

материалом в сравнении с ГА за счет высокой скорости растворения и 

биоинтеграции. Тем самым, привлекательным является управление скоростью 

растворения покрытий и их элементным составом посредством распыления 

мишеней на основе БФК. 

Процесс формирования мишени для распыления из КФ материала 

представляет собой сложную техническую задачу получения плоского тонкого 

(толщина 3,0 – 5,0 мм) прочного диска с большим диаметром (110 мм). Существуют 

работы, связывающие метод получения мишени и ее структурные особенности со 

скоростью осаждения и физико-механическими свойствами осажденных покрытий 

[189]. С увеличением плотности сформированной мишени, появляется возможность 

эксплуатировать ее в условиях увеличенной мощности, реализуемой на магнетроне, 

что позволяет управлять как скоростью роста, так и элементным составом покрытий. 

Так, в работе [122] было показано, что при варьировании подаваемой на 

кальцийфосфатную мишень мощности от 60 до 250 Вт, элементный состав (Ca/P) 

осаждаемых покрытий изменялся в широком диапазоне от 1.6 до 2.14. Также 

морфология покрытий подвергалась существенным изменениям, что 

подтверждается результатами и наших исследований [1]. 

Удельная поверхность – один из главных показателей, характеризующих 

дисперсность и активность порошков. Это связано с тем, что все физико-химические 

процессы, сопутствующие формированию порошковых тел, происходят на 

поверхности частиц. Известно также, что увеличение размера частиц исходного 
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порошка приводит к значительному повышению температуры начала интенсивной 

усадки при спекании. 

На рисунке 3.7 представлены фотографии мишеней после спекания. Все 

мишени являются плотными с матовой поверхностью. Внешний вид мишеней 

остается практически идентичным вне зависимости от смеси порошков, 

использованной для их формирования. 

     
ГА 75ГА/25ТКФ 50ГА/50ТКФ 25ГА/75ТКФ ТКФ 

Рисунок 3.7 – Изображения КФ мишеней для распыления 

Уплотнение порошка – это сложный процесс, в ходе которого происходит 

постоянное уменьшение пористости материала, так что плотность уплотненного 

порошка приближается к теоретической объемной плотности. Наиболее важным 

является формирование как можно более плотной мишени. Известно, что высокая 

пористость ведет к значительному уменьшению теплопроводности мишени [190]. В 

процессе ВЧ магнетронного распыления лишь малая часть подаваемой мощности 

используется для распыления мишени, преимущественная часть энергии выделяется 

в виде тепла, в связи с чем необходимо постоянное пассивное охлаждение 

магнетрона и присоединенной к нему мишени проточной водой. Низкая 

теплопроводность мишени ведет к значительному нагреву мишени в процессе 

эксплуатации. Данный факт может привести к нескольким последствиям. Во время 

эксплуатации мишени происходит локальный нагрев, который в последствии ведет 

к изменению морфологии поверхности мишени. Поверхность мишеней с более 

развитой шероховатостью может привести к более сильному захвату вторичных 

электронов, испускаемых мишенью во время ионной бомбардировки, а уменьшение 

выхода вторичных электронов, как правило, увеличивает напряжение в разряде 

[191]. Таким образом, как следствие описанного эффекта, существует большая 

разница в эффективном коэффициенте распыления спрессованных порошков и 

беспористых мишеней. Данная зависимость представлена на Рисунке 3.8. 
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Рисунок 3.8 – Зависимость коэффициента распыления от приложенного 

напряжения для порошковых и плотных мишеней 

С другой стороны, следует понимать, что локальный нагрев в области зоны 

эрозии ведет к локальному разряжению рабочего газа, что также ведет к усиленному 

нагреву мишени. Данный эффект хорошо показан на примерах сравнения процессов 

распыления «холодных» и жидкофазных мишеней [192]. Однако низкая 

теплопроводность не всегда является недостатком. В условиях распыления мишени 

с низкой теплопроводностью, часто формируются плотные покрытия, в связи с тем, 

что в процессе нанесения идет активная бомбардировка отраженными от мишени 

энергетическими ионами, а распыленные атомы имеют высокое значение момента 

импульса. Морфология поверхности мишени также играет большую роль в скорости 

осаждения покрытия и направлении вылета распыляемых атомов. Присутствие на 

поверхности мишени структурных элементов разных форм и, при учете высокого 

коэффициента распыления материала, распределение распыленных атомов будет 

принимать форму в виде сердца, а значит атомы будут покидать поверхность 

мишени под скользящими к поверхности углами (Рисунок 3.9). 
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Рисунок 3.9 – Угловое распределение распыленных атомов с поверхности как 

порошковых, так и плотных мишеней. Для сравнения показаны расчетные 
профили распределения вылета атомов с гладкой на атомном уровне поверхности 

и распределение атомов по закону косинуса 

На рисунке 3.10 представлены рентгенограммы от мишеней из БФК и 

мишеней на основе ГА и ТКФ. Стоит отметить, что при уменьшении концентрации 

ГА в мишенях из БФК закономерно снижаются интенсивности характерных для этой 

кристаллической структуры рефлексов. В мишенях состава 50ГА/50ТКФ и 

25ГА/75ТКФ преобладает фаза ТКФ. Так в смеси 75 ГА/25ТКФ наличие 

характерных рефлексов от фазы ТКФ мало. Отдельные рефлексы фазы ТКФ 

обнаруживаются в узком интервале углов 2θ от ~36° и до ~41°. Также заметно 

усиление отдельных пиков интенсивности в диапазоне углов, где происходит 

наложение фаз ГА и ТКФ. Одновременно со снижением концентрации ГА в 

бифазных мишенях, на дифрактограмме снижаются интенсивности характерных 

рефлексов этого материала. В мишенях состава 50ГА/50ТКФ и 25ГА/75ТКФ 

преобладает фаза ТКФ. Важным является факт отсутствия побочных фаз синтеза, 

таких как CaO. 
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Рисунок 3.10 – Рентгенограммы мишеней, содержащих 100ГА (а), 75ГА/25ТКФ 

(б), 50ГА/50ТКФ (в), 25ГА/75ТКФ (г) и 100ТКФ (д) 

По результатам расчетов параметров решетки, микронапряжений и размера 

ОКР (Таблица 3.1) можно сформировать следующие выводы. При увеличении 

концентрации ТКФ в составе БФК мишени, линейно снижается наличие фазы ГА и 

увеличивается присутствие фазы ТКФ. ОКР фазы ГА линейно снижается от 65±17 

нм для стехиометрического ГА до 39±17 нм в случае ГА25/ТКФ75. Таким образом, 

подтверждается, что материал на основе БФК обладает усредненными 

характеристиками входящих в него материалов, в нашем случае ГА и ТКФ. 

На рисунке 3.11 а представлен характерный внешний вид ВЧ магнетронной 

плазмы в процессе распыления мишени ГА. Область эрозии мишени находится над 

областью наиболее интенсивного свечения. Очевидно, что светящийся столб плазмы 

распространяется не только в прикатодном пространстве, но и достигает 

подложкодержателя, расположенного на расстоянии 45 мм от поверхности мишени, 

что говорит об активной ионной бомбардировке образцов. На рисунке 3.11 б 
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представлено изображение зоны эрозии мишени ГА после большого количества 

циклов распыления. Представленная на рисунке зона эрозии характерна для 

мишени, работавшей в условиях распыления ВЧ магнетронной плазмой. Эффекта, 

связанного с представленной зоной эрозии и активной бомбардировкой подложек 

энергетическими частицами, удалось достичь за счет разбалансированной 

конфигурации магнитного поля и применения постоянного магнита NdFeB в виде 

кольца, а вместо центрального магнита – магнитопровода, расположенного на 

центральной оси магнетрона. 

Таблица 3.1 – Результаты расчета фазового отношения ГА и ТКФ, постоянных 

решетки, значений микронапряжений Δd/d и размера ОКР в сформированных 

мишенях 

Мишень 
Соотношение фаз, 

(об. %) 
a=b, нм c, нм Δd/d 

Размер 
ОКР, нм 

ГА100 ГА (100) 0,9433±0,0001 0,6888±0,0005 2,3*10-3 65±17 

ГА75/ТКФ25 
ГА (82) 0,9420±0,0001 0,688±0,0008 2,9*10-3 44±20 

ТКФ (18) 1,0404±0,0003 3,7449±0,0226 11,7*10-3 18±6 

ГА50/ТКФ50 
ГА (37) 0,9415±0,0001 0,6891±0,0019 2,4*10-3 52±21 

ТКФ (63) 1,0425±0,0001 3,7375±0,0085 2,4*10-3 61±15 

ГА25/ТКФ75 
ГА (4) 0,9415±0,0002 0,6910±0,0020 5,6*10-3 39±17 

ТКФ (96) 1,0431±0,0002 3,7128±0,0420 0,9*10-3 61±23 
ТКФ100 ТКФ (100) 1,0421±0,0001 3,7555±0,0342 2,3*10-3 61±19 

Важно отметить факт изменения элементного состава в мишенях после их 

распыления, установленного при помощи EDX. Так, после напыления ряда образцов 

и совокупном времени распыления каждой из мишеней ≈ 20 часов, выявлено 

снижение концентрации кальция в мишени, причем, одновременно с этим 

наблюдается снижения соотношения Ca/P от массовой доли ТКФ в составе БФК. 

При максимальном количестве ТКФ в составе бифазной мишени (75ТКФ/25ГА), 

мишень становится наиболее обеднена кальцием (Ca/P=0,8), с ростом ГА в составе 

мишени также растет и содержание кальция (до Ca/P=1,26). Для того, чтобы 

рассчитать атомное отношение Ca/P в бифазных мишенях разного состава, 

задаваемого массовым процентным соотношением ГА и ТКФ, был определен 

молярный вес ГА и ТКФ, а затем пересчитано массовое соотношение ГА и ТКФ в 

бифазных мишенях на их соответствующее молярное соотношение. 

Результаты расчётов соотношения Ca/P для исследуемых бифазных мишеней 

приведены в Таблице 3.2. Также были проведены исследования элементного анализа 
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мишеней методом EDX до и после распыления, результаты также представлены в 

таблице 3.2. 

  
Рисунок 3.11 – Характерный вид ВЧ плазменного разряда во время распыления 

мишени из ГА (а), зона эрозии мишени после многих циклов распыления (б) 

Таблица 3.2 – Расчётное соотношение Ca/P для ГА, ТКФ и бифазных мишеней 

Мишень 
Отношение 

Ca/P 

Экспериментальное 
отношение Ca/P до 

распыления 

Экспериментальное 
отношение Ca/P 

после распыления 
ГА100 1,67 1,7±0,1 1,4±0,2 

ГА75/ТКФ25 1,62 1,7±0,2 1,3±0,2 
ГА50/ТКФ50 1,57 1,6±0,2 1,0±0,2 
ГА25/ТКФ75 1,53 1,5±0,2 0,8±0,2 

ТКФ100 1,5 1,5±0,2 1,4±0,2 

Стоит отметить расхождение экспериментально полученных данных 

отношения Ca/P в покрытиях и расчётного отношения Ca/P в бифазных мишенях. 

Увеличенное значение соотношения объясняется селективным распылением 

материала мишени, преимущественное распыление Ca в виде ионов CaO+ и Ca2+ 

[159]. Существует зависимость между концентрацией ТКФ в составе бифазной 

мишени и обеднением материала мишени по кальцию, что, возможно, связано с 

несколько увеличенной скоростью распыления такой мишени, что также 

подтверждается работой [193], в которой отмечается что скорость распыления КФ 

мишеней связана с соотношением Ca/P и кристаллической решеткой материала. 

Отмечается, что скорость распыления ТКФ существенно выше скорости распыления 

ГА. В другой работе [194] зафиксирован факт изменения соотношения Ca/P мишени 

от количества циклов распыления. Установлено, что соотношение Ca/P изменяется 

наиболее сильно в области зоны эрозии мишени, но также и по всей ее поверхности, 

что связано с процессами распыления и переосаждения элементов, входящих в 

кристаллическую решетку ГА. Также важно отметить селективность распыления 

КФ мишеней, установлено что PO- группы могут оставаться в остаточном газе и 

а б 
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откачиваться вакуумными насосами, не достигая подложки и не переосаждаясь на 

стенки вакуумной камеры, снижая соотношение Ca/P на поверхности мишени. 

Однако отмечается, что изменения Ca/P в составе мишени незначительно 

отражаются на элементном составе покрытия. 

Таким образом, точного контроля степени резорбции КФ и остальных 

характеристик, связанных со структурой ГА и ТКФ, можно достичь смешиванием 

этих фосфатов кальция и последующим спеканием. 

3.3 Мишени на основе цинк- и медь-замещенного гидроксиапатита 

Перед шагом синтеза мишеней, были проанализированы исходные порошки 

Zn-ГА, Cu-ГА и ГА после механохимического синтеза. Рентгенограммы порошков 

из Zn-ГА и Cu-ГА, в сравнении со стехиометрическим ГА, представлены на Рисунке 

3.12. На рентгенограмме присутствуют рефлексы, характерные для кристаллической 

фазы ГА, без проявления побочных фаз синтеза. Эталонные положения рефлексов 

ГА показаны пунктирными линиями. Как можно видеть, положения некоторых 

рефлексов смещены, что может указывать на изменения параметров решетки фазы 

гидроксиапатита во всех исследуемых порошках. В то же время, на профилях 

заметно существенное уширение пиков и перераспределение интенсивностей. 

 
Рисунок 3.12 – Рентгенограммы порошков ГА, Cu-ГА и Zn-ГА 

Процесс механохимического синтеза представляет собой 

высокоэнергетическую механическую обработку порошкового материала, в 

процессе которой помимо перемешивания происходит деформация частиц, что 
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приводит к росту внутренних напряжений в обрабатываемом порошке, а также к 

значительному измельчению его структуры и росту дефектности. Уширенные пики 

с уменьшенной, по сравнению с эталонным профилем, интенсивностью могут 

свидетельствовать о высоких внутренних напряжениях и малых размерах ОКР в 

получаемых порошках. Из литературы известно, что ГA, имеющий химическую 

формулу Ca10(PO4)6(OH)2, обладает гексагональной кристаллической решеткой [74]. 

Согласно [74] параметры решетки чистого ГА: а = b = 9,422 Å, с = 6,881 Å, с/а = 

7,158, V = 533,7 Å3. Встраивание ионов Cu2+ или Zn2+ происходит по механизму 

изоморфного замещение с сохранением заряда. Так, катионы-заместители Cu2+ или 

Zn2+, как правило, замещают Ca2+ в положении (II) кристаллической решетки ГА 

[77]. Стоит отметить разницу ионных радиусов, так средний ионный радиус Ca2+ 

составляет 0,100±0,003 нм, в то время как ионный радиус Cu2+ и Zn2+ составляет 

0,075±0,002 нм и 0,076±0,002 нм, соответственно [195]. Следует ожидать, что 

существенная разница в ионных радиусах отразится на объеме элементарной ячейки 

замещенных ГА. С целью определить изменение параметров элементарной ячейки в 

случае замещенных Cu-ГА и Zn-ГА, был проведен рентгеноструктурный анализ. 

Результаты расчета параметров структуры порошков после механохимического 

синтеза представлены в Таблице 3.3. Как видно из результатов, представленных в 

Таблице 3.3, параметр решетки c для замещенных ГА существенно меньше, чем для 

стехиометрического ГА. Многими исследователями отмечена тенденция к 

увеличению параметра решетки a с одновременным уменьшением параметра c в 

случаях замещения Zn в составе структуры ГА до 5 мол.% [86,88]. Эти данные также 

подтверждаются и нашими исследованиями. Наравне с этим, объем элементарной 

ячейки для Cu-ГА и Zn-ГА составляет 519,9 Å3 и 513,4 Å3 соответственно, что 

существенно меньше объема ячейки стехиометрического ГА, полученного в ходе 

механохимического синтеза (528,1 Å3). Объем элементарной ячейки закономерно 

снижается в связи со значительной разницей ионных радиусов катионов Ca2+, Cu2+ и 

Zn2+. В связи с тем, что в после синтеза Cu-ГА и Zn-ГА побочные продукты реакции 

(CuO или ZnO) не обнаруживаются, а параметры кристаллической решетки ГА 

значительно изменяются, можно сделать вывод о том, что произошло изоморфное 

замещение иона Ca2+ в положении (II) на Cu2+ или Zn2+ в кристаллической решетке 
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ГА. При этом, ионы Cu2+ или Zn2+ ингибируют рост кристаллитов ГА, что видно по 

уменьшению размера ОКР (Таблица 3.3). 

Таблица 3.3 – Результаты рентгеноструктурного анализа порошков составов ГА, 

Cu-ГА и Zn-ГА 

Порошок 
Уд. пов. 

порошка, 
м2/г 

a=b, Å c, Å Δd/d 
Размер 

ОКР, нм 
V, Å3 

ГА 46,8±1,2 
9,4166±0,0

021 
6,8775±0,0

05 
1,1*10-3 94±21 528,1 

Cu-ГА 47,9±2,2 
9,4201±0,0

611 
6,7659±0,2

546 
3,8*10-3 74±13 519,9 

Zn-ГА 56,1±1,2 
9,4311±0,0

074 
6,6649±0,4

25 
3,2*10-3 76±29 513,4 

ICDD - 9,422 6,881 - - 533,7 

На рисунке 3.13 представлены рентгенограммы мишеней из ГА, Zn-ГА и Cu-

ГА. Состав этих мишеней представлен одной фазой – Ca10(PO4)6(OH)2, основные 

пики ГА отчетливо наблюдаются. Рассчитанные параметры решетки и объем 

элементарной ячейки для стехиометрического ГА соответствуют эталонным 

значениям. 

 
Рисунок 3.13 – Рентгенограммы мишеней ГА, Cu-ГА и Zn-ГА 

Следует отметить существенное отличие между рентгенограммами, 

полученными на исходном порошковом материале и на мишенях. Как можно видеть, 

в случае мишеней, пики характеризуются малыми уширениями и большими 

значениями интенсивностей. Это указывает на малый уровень остаточных 

напряжений в материале мишеней, низкую дефектность и большие размеры 

областей когерентного рассеяния. Такое поведение может быть связано с тем, что в 
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процессе изготовления мишени, порошковый материал подвергается 

термообработке, которая приводит к релаксации внутренних напряжений и росту 

размеров структурных элементов. Рентгенограммы мишеней из Zn- или Cu-ГА по 

сравнению со стехиометрическим ГА изменяются мало: на рентгенограммах 

мишеней Zn-ГA и Cu-ГA наблюдается смещение рефлексов фазы ГA в сторону 

меньших углов, относительно профиля мишени стехиометрического ГA. Эти 

смещения указывают на изменение параметров решетки и объема элементарной 

ячейки, которые для Cu-ГА составили a = b=9,4169 ±0,0912 Å, c = 6,8796 ±0,0153 Å, 

V = 528,4 Å3, а для Zn-ГА – a =b= 9,4158 ±0,0782 Å, c = 6,8911 ±0,0096 Å, V = 529,1 

Å3. Объем элементарной ячейки и параметр решетки c значительно увеличился в 

ходе синтеза мишени, что говорит о значительном перестроении кристаллической 

структуры. Эти изменения также согласуются с ранее известными данными для 

порошков Zn-ГА и Cu-ГА после отжига при температуре 1100 °С [89,93]. Результаты 

рентгеноструктурного анализа мишеней представлены в таблице 3.4.  

Таблица 3.4 – Результаты рентгеноструктурного анализа мишеней для распыления 

Мишень a=b, Å c, Å V, Å3 
𝜌𝜌кажущ, 
г/см3 

𝜌𝜌РФА, г/см3 

ГА 
9,4175±0,0

035 
6,8767±0,0

082 
528,1 2,64±0,12 3,158 

Cu-ГА 
9,4169 

±0,0912 
6,8796 

±0,0153 
519,9 2,8±0,08 3,172 

Zn-ГА 
9,4158 

±0,0782 
6,8911 

±0,0096 
513,4 2,83±0,14 3,185 

ICDD 9,422 6,881 533,7 - 3,154 

В работе [196] отмечается, что при температуре отжига 1100 °С структура Zn-

ГА трансформируется таким образом, что Zn2+ формирует линейный комплекс O-

Zn-O в гексагональном канале OH (координата производящей точки Викоффа 2b). 

Эта трансформация отразилась на увеличении объема элементарной ячейки на 0,3%. 

Похожий механизм формирования линейного комплекса O-Cu-O отмечается для Cu-

ГА после отжига при температуре 1150 °С, как описано в работе [197]. Принимая во 

внимание тот факт, что синтез мишеней проводился при температурах 1000-1150 °С, 

а объем элементарной ячейки Cu-ГА и Zn-ГА значительно увеличился, в сравнении 

с исходным состоянием, можно предположить похожий механизм изменения 

положения катионов Cu2+ или Zn2+ в структуре ГА. Стоит отметить, что мишени из 
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Cu-ГА и Zn-ГА, характеризуются наибольшими значениями рентгеновской 

плотности при близких значениях параметров решетки, что может внести вклад в 

скорость распыления. 

На Рисунке 3.14 представлены цифровые фотографии мишеней после 

нескольких циклов ВЧ магнетронного распыления. На изображениях отчетливо 

видна зона эрозии, а мишень, содержащая Cu2+, ярко окрашена. Изменение окраски 

мишени подтверждает встраивание Cu2+ в структуру ГА, как уже было показано 

другими исследователями [198,199]. Внедрение в структуру ГА катиона Zn2+ 

сказывается на изменении цвета незначительно. 

   
ГА Cu-ГА Zn-ГА 

Рисунок 3.14– Мишени ГА, Cu-ГА и Zn-ГА с видимой зоной эрозии 

Таким образом, в ходе проведенных исследований удалось сформировать 

плотные КФ мишени как из ГА, ТКФ и БФК, так и из Cu-ГА и Zn -ГА. В то время, 

как БФК представляет собой двухфазный материал, замещение Ca2+ на Zn2+ или Cu2+ 

в структуре ГА после механохимического синтеза не приводит к образованию 

побочных фаз. При синтезе мишеней из порошков Cu-ГА и Zn -ГА параметры 

решетки и объем элементарной ячейки кристаллического ГА значительно 

увеличиваются. Рост объема элементарной ячейки в ходе синтеза Cu-ГА и Zn-ГА 

мишеней может быть связан с изменением положения ионов заместителей Zn2+ или 

Cu2+ из позиции иона Ca2+ в положении (II) в катионной подрешетке к замещению 

группы (OH)- в апатитовой структуре. Все полученные мишени являются плотными, 

беспористыми и пригодными для процесса ВЧ магнетронного распыления. 
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4 СТРУКТУРА ВЧ МАГНЕТРОННЫХ КАЛЬЦИЙФОСФАТНЫХ 

ПОКРЫТИЙ 

4.1 Характеристика аморфных кальцийфосфатных покрытий, полученных 

методом ВЧ магнетронного распыления бифазных мишеней и мишеней из 

цинк- или медь-замещенных гидроксиапатитов 

Характерная дифрактограмма, полученная при съемке покрытия, 

сформированного путем распыления мишени из БФК, представлена на рисунке 4.1. 

На рентгенограмме четко выделяются рефлексы, соответствующие подложке Ti, 

рефлексов, принадлежащих каким-либо КФ не выявлено. 

 
Рисунок 4.1 Характерный вид картины рентгеновской дифракции от образца с 

КФ покрытием, нанесенным из БФК мишени: исходное состояние 

При помощи EDX было определено содержание элементов Ca и P, основных 

компонентов КФ покрытия, результаты представлены в Таблице 4.1. По результатам 

EDX, увеличение массовой доли ТКФ в составе БКФ мишени ведет к изменению 

стехиометрии покрытий. В покрытии наблюдается следующая зависимость. При 

увеличении соотношения Ca/P в распыляемых мишенях БФК, соотношение Ca/P 

линейно возрастает и достигает максимума при содержании 75ГА/25ТКФ в составе 

БФК и равняется 2,54. Это может быть объяснено тем, что наиболее слабым звеном 

в цепях химических связей в ГА является связь СаО. Энергия связи молекулы СаО 

составляет 91 ккал/моль. Для группы РО4
3- – 142 ккал/моль , что позволяет ожидать 
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преобладание CaO в составе плазмы, и преимущественной конденсации на подложке 

[1]. 

Таким образом, для мишени ГА75/ТКФ25 расчётное атомное отношение Ca/P 

составляет 1,62, а в покрытии, полученном из этой мишени, экспериментально 

определено отношение Ca/P – 2,54. 

Таблица 4.1 – Соотношение элементов Ca и P, как в составе покрытий, полученных 

распылением мишеней, так и в составе мишеней до и после распыления 

Мишень 
Расчетное 

соотношение 
Ca/P 

Эксперименталь
ное отношение 
Ca/P в мишени 
до распыления 

Эксперименталь
ное отношение 

Ca/P в 
покрытиях 

Эксперимента
льное 

отношение 
Ca/P в мишени 

после 
распыления 

ГА100 1,67 1,7±0,1 1,6±0,2 1,4±0,2 
ГА75/ТКФ25 1,58 1,7±0,2 1,7±0,2 1,3±0,2 
ГА50/ТКФ50 1,54 1,6±0,2 1,9±0,2 0,9±0,2 
ГА25/ТКФ75 1,52 1,5±0,2 2,5±0,2 0,8±0,2 

ТКФ100 1,5 1,5±0,2 1,6±0,2 1,4±0,2 

После нескольких циклов распыления, содержание Ca и P в составе мишеней 

меняется. Так, после циклов распылений, все использованные мишени обладают 

пониженным содержанием кальция и являются субстехиометрическими. Важно 

отметить, что для случая осаждения покрытий из бифазных мишеней существует 

зависимость между обеднением мишени по кальцию и увеличению соотношения 

Ca/P в составе покрытий, данная зависимость представлена на рисунке 4.2. 

  
Рисунок 4.2 – Изменение соотношения Ca/P с увеличением массовой доли ГА в 

составе бифазной мишени ГА/ТКФ 
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Таким образом, отношением Ca/P, а значит и скоростью биорезорбции можно 

управлять путем осаждения КФ покрытий из БФК с различным содержанием фаз ГА 

и ТКФ. Во всех случаях, сформированные на Ti покрытия, являются аморфными 

(АКФ). При использовании мишени ГА25/ТКФ75 возможно получить 

гиперстехиометрическое отношение Ca/P в составе АКФ равное 2,5±0,2. 

Для определения наиболее эффективного режима осаждения 

антибактериальных и биоактивных покрытий, была проведена серия экспериментов. 

Для того чтобы установить влияние ионов заместителей в структуре ГА на скорость 

осаждения КФ покрытий, были проведены эксперименты по распылению мишеней 

при фиксированном времени и расстоянии между плоскостью подложкодержателя 

и поверхностью мишени. Измерения проводились методом эллипсометрии на 

образцах-свидетелях из монокристаллического кремния, что также позволило 

получить значения показателя преломления покрытия n. Результаты представлены 

на рисунке 4.3. Установлено, что скорость роста КФ покрытий увеличивается 

линейно с увеличением приложенной нагрузки. Также установлено, что мишени ГА, 

имеющие в своей структуре ионы-заместители, распыляются более эффективно, что 

выражается в увеличении скорости роста покрытий, полученных из этих мишеней, 

относительно мишени ГА стехиометрического состава. Как известно, скорость 

сублимации пропорциональна плотности материала мишени [200]. Как было 

показано ранее, плотность материала мишеней определенная рентгенографически 

существенно выше для Cu-ГА и Zn-ГА в сравнении со стехиометрическим ГА. На 

основе полученных результатов было сформулировано первое положение, 

выносимое на защиту: «Эффект повышения скорости распыления Zn- или Cu-

замещенных гидроксиапатитов обусловлен тем, что при замещении происходит 

изменение плотности и объема элементарной ячейки кристаллического 

гидроксиапатита, что может быть связано с изменением положения ионов 

заместителей Zn2+ или Cu2+ из позиции (II)Ca2+ в катионной подрешетке к 

замещению группы (OH)- в апатитовой структуре в ходе синтеза мишени». 
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Рисунок 4.3 – Зависимость скорости роста покрытий, получаемых распылением 

мишеней ГА, Zn-ГА, Cu-ГА от подаваемой ВЧ мощности 

На рисунке 4.4 а представлено распределение толщины КФ покрытия, 

полученного путем распыления Cu-ГА мишени в течение трех часов. Расстояние от 

поверхности мишени до плоскости подложкодержателя составляло 70 мм.  

 
Рисунок 4.4 – Распределение толщины и коэффициента преломления n КФ 

покрытия, осажденного из Cu-ГА мишени по поверхности подложкодержателя 
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Из представленного распределения можно сделать вывод о том, что область 

равномерного осаждения КФ покрытий располагается в диаметре 80 мм от оси, 

соответствующей проекции центральной оси мишени на поверхность 

подложкодержателя. Коэффициент преломления n принято считать индикатором 

плотности покрытия, т.к. этот коэффициент неразрывно связан с плотностью 

материала и наличием дефектов в его структуре. Чем плотнее упаковка структурных 

единиц, тем больше величина показателя преломления [117]. Таким образом, можно 

заключить, что наиболее плотное покрытие растет в центре подложкодержателя. 

Плотность покрытия несколько снижается в зоне эрозии мишени и далее 

приобретает значение ниже, чем для значения, свойственного стехиометрическому 

ГА (n=1,64). 

Оптимальной подаваемой ВЧ мощностью, с учетом влияния нагрева мишени 

в процессе эксплуатации, ее прочности и скорости осаждения покрытия является 

мощность 250 Вт. В этих условиях были получены зависимости толщины КФ 

покрытия от расстояния между мишенью и подложкой при фиксированном времени 

(Рисунок 4.5). В общем случае, с увеличением расстояния до плоскости 

подложкодержателя толщина покрытия монотонно убывает. 

 
Рисунок 4.5 – Зависимость толщины покрытия от расстояния 

Одним из наиболее важных параметров биоактивных КФ покрытий является 

элементный состав. Так при варьировании мощности от 150 до 250 Вт соотношение 

Ca/P в покрытиях менялось в диапазоне от 1.5 до 1.9 ± 0.2. Зависимость представлена 

на рисунке 4.6 а. Данный факт отражен в литературе и связан с преимущественной 

десорбцией фосфат-содержащих групп при ионной бомбардировке покрытия, а 
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также преимущественным распылением Ca2+ или CaO+ из КФ мишеней. Зависимость 

толщины КФ покрытия от времени распыления имеет линейную зависимость 

(Рисунок 4.6 б). Как уже было показано ранее, толщина КФ покрытия в зоне эрозии 

и в центре подложкодержателя, соответствующего центру мишени, различается с 

ростом длительности процесса, а значит с ростом длительности бомбардировки 

покрытия энергетическими частицами. 

  
(а) (б) 

Рисунок 4.6 – Зависимость элементного состава покрытия от приложенной ВЧ 
мощности (а) и зависимость толщины покрытия от длительности процесса (б) на 
примере покрытий, полученных распылением мишени из стехиометрического ГА 

Как в случае с распылением мишеней на основе БФК, так и в случае мишеней 

Zn-ГА и Cu-ГА, методами ПЭМ и РФА установлено, что при осаждении на 

титановые подложки в состоянии поставки формируется аморфное, плотное, 

однородное покрытие с соотношением Ca/P выше стехиометрического и равного 

1,7-2,0 (Рисунок 4.7). Температура подложек в ходе процесса осаждения 

регистрировалась с помощью термопары хромель-алюмель и не превышала 100 °С. 

На рисунке 4.7 а представлено изображение поперечного сечения КФ покрытия на 

Ti подложке. На светлопольном изображении отчетливо видна граница между 

покрытием и подложкой. Диффузии элементов покрытия в подложку не 

наблюдается. Покрытие является плотным, без видимых пор и дефектов. 

Микродифракция, полученная с области покрытия, характеризуется парой 

диффузных гало с убывающей интенсивностью, что представлено на рисунке 4.7 б. 

На рисунке 4.7 в, представлена развертка азимутально усредненной интенсивности 

дифрагированной волны, по которой были определены «центры тяжести» 

диффузных гало. Центр первого диффузного гало приходится на межплоскостное 

а 
б 
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расстояние d=2,71 Å, тогда как второе d= 1,45 Å. Рассчитанные значения совпадают 

с координатами дифракционных максимумов от плоскостей {300}ГА и {304}ГА. 

Появление второго гало характерно при съемке участков фольги, толщина которых 

не превышает 50 нм. При съемке микродифракций с учатсков толщиной более 50 

нм, наблюдается только первое, наиболее яркое диффузное гало. Таким образом 

можно заключить, что в условиях, когда температура титановой подложки с 

крупнокристаллической структурой не превышает 100 °С, а покрытие в процессе 

роста подвергается умеренной бомбардировке энергетическими частицами, что 

контролируется расстоянием от мишени до плоскости подложкодержателя, 

формируется АКФ со структурой атомного ближнего порядка кристаллического ГА. 

  

 
Рисунок 4.7 – ПЭМ изображение поперечного сечения покрытия, полученного 
распылением Zn-ГА мишени (а) с микродифракцией (б), полученной с области 

покрытия и радиусы основных диффузных гало, рассчитанные по 
микродифракции от аморфного слоя (в) 

а б 

в 
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Для установления влияния замещения в структуре ГА на структуру 

конденсирующегося покрытия на подложках гипоалергенного Ti-Nb, были 

проведены процессы осаждения покрытий в одинаковых условиях. На рисунке 4.8 

представлены ПЭМ изображения покрытий, полученных распылением мишеней ГА, 

Zn-ГА, Cu-ГА. Толщина покрытий, определенных по микрофотографиям, 

сделанным при использовании ПЭМ, составила 1,1 ± 0,13 мкм, 1,25 ± 0,12 мкм и 1,3 

± 0,12 мкм, для ГА, Zn-ГА и Cu-ГА, соответственно. Рельеф покрытия повторяет 

рельеф поверхности образца. Согласно микродифракционным картинам, 

содержащим диффузное гало, аморфная фаза однородна и сохраняет свой тип 

ближнего порядка, радиусы основного диффузного гало меняются незначительно. 

Все полученные покрытия при температуре подложки не более 100 °С находятся в 

аморфном состоянии (АКФ) (Рисунок 4.8).  

 
(а) 

 
(б) 

2,71 Å 

2,75 Å 
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(в) 
Рисунок 4.8 – Светлопольные и темнопольные ПЭМ изображение 

поперечного среза КФ покрытия с соответствующей микродифракцией 
(рассчитанный центр диффузного гало указан на изображении), полученные в 
случае распыления мишени ГА (а), Cu-ГА (б), Zn-ГА (в) на подложки из Ti-Nb 

сплава 

По результатам картирования элементов в области покрытия с подложкой, 

хорошо различимы области, в которых должны находиться элементы, являющиеся 

основными для покрытия и подложки. Границы раздела между подложкой и 

покрытием классифицируются как резкие, псевдо-диффузионные, получаемые в 

случае одновременного осаждения нескольких элементов. В ходе нанесения 

покрытия поверхность подложки подвергается распылению и на ней образуются 

поверхностные дефекты, наличие которых приводит к увеличению плотности 

зародышей и минимизирует появление пор на интерфейсе, а значит, увеличивает 

адгезию покрытия к подложке. Известно [117], что легкоокисляющиеся металлы 

часто имеют хорошее сцепление со стеклом и керамикой, что и наблюдается в случае 

нанесения КФ покрытий на подложки на основе титана. 

В области образца идентифицируются элементы Ti, Al, Nb, а в области 

покрытия – Ca, P, O. В покрытии все элементы по объему распределены равномерно, 

результаты представлены в таблице 4.2. 

Концентрация Cu в покрытии по результатам EDX составила 0,5 ± 0,2 мас. % 

(0,4 ± 0,2 ат. %). Концентрация цинка, как и меди, невысокая, и она равна 0,4 ± 0,2 

мас. % (0,3 ± 0,1 ат. %). Концентрация Cu и Zn в покрытиях не превышает 0,5 мас. 

%, что близко к содержанию этих элементов в исходных мишенях для распыления 

покрытий. Достоверно установлено, что Cu и Zn присутствуют в соответствующих 

покрытиях. Однако представленные результаты концентрации элементов Cu и Zn в 

покрытиях нельзя считать количественными. 

2,71 Å 
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Таким образом, результаты РФА, EDX и ПЭМ-исследований полученных КФ 

покрытий показали, что на титановых сплавах, вне зависимости от концентраций 

легирующих элементов и при крупнокристаллической зеренной структуре, 

формируется АКФ, допированный элементами Zn или Cu, в соответствии с 

мишенью, которая была использована для распыления, что отражено в 

опубликованной в соавторстве работе [2]. 

Таблица 4.2 – Элементный анализ КФ покрытий на образцах Ti-Nb по суммарному 

спектру из области картирования 

КФ покрытия, полученные распылением стехиометрического ГА 

Название 
элемента и 

карта 
распределения 

в образце 

Элемент 

Ti Al Nb P Ca O 

      

Массовый % 39,5 2,3 3,5 7,1 17,9 29,6 

Атомный % 23,7 2,50 1,1 6,7 12,2 53,2 

КФ покрытия, полученные распылением стехиометрического Cu-ГА 

Название 
элемента и 

карта 
распределения 

в образце 

Элемент 

Ti Al Nb P Ca O 

      

Массовый % 61,2 4,5 5,3 3,2 8,5 10,1 

Атомный % 50,0 6,5 2,2 4,0 8,3 24,6 

КФ покрытия, полученные распылением стехиометрического Zn-ГА 

Название 
элемента и 

карта 
распределения 

в образце 

Элемент 

Ti Al Nb P Ca O 

      
Массовый % 48,7 3,6 5,7 6,5 15,4 19,9 

Атомный % 33,3 4,4 2,0 6,9 12,6 40,7 
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Для определения структурного состояния КФ покрытий на подложках из 

сплава, значительно отличающегося от ранее использованных сплавов на основе 

титана, был использован MgCa. На рисунке 4.9 представлены результаты ПЭМ 

покрытий, полученных распылением мишеней ГА, Zn-ГА, Cu-ГА на подложки из 

сплава MgCa. Как и в предыдущем случае все КФ покрытия оказались в аморфном 

состоянии. На микродифракционных картинах отчетливо наблюдается диффузное 

гало, а на темнопольном изображении не удается выявить какие-либо кристаллиты, 

кроме тех, что соответствуют подложке, что указывает на отсутствие дальнего 

порядка в покрытии, как и в случае формирования покрытий на подложках из 

титановых сплавов. В связи с тем, что атомный номер магния меньше номеров 

кальция и фосфора, контраст на ПЭМ изображениях формируется таким образом, 

что величина градации серого в области покрытия ниже, чем в подложке MgCa. 

Толщина слоя, соответствующего покрытию, оценивалась по светлопольным 

изображениям путем измерений в нескольких точках. После этого рассчитывалось 

среднее значение. Определенная таким образом толщина покрытия составила 1,2-

1,50 ± 0,20 мкм. 

Для оценки распределения элементов по сечению исследуемого образца 

выполнялось картирование. В таблице 4.3 приведены карты распределения 

элементов: магния, кальция, меди, кислорода и фосфора. В подложке равномерно 

распределен магний, а также присутствуют локальные участки повышенной 

концентрации кальция в отдельных зернах. Это согласуется с результатами РСА, 

согласно которым в подложке, наряду с основной фазой магния, присутствуют 

включения интерметаллидной фазы Mg2Ca. 

На картах распределения кальция, кислорода и фосфора по сечению 

исследуемого образца можно видеть четкую границу между подложкой и покрытием 

(таблица 4.3). Указанные элементы распределены в покрытии равномерно, 

отсутствуют локальные участки повышенной концентрации каких-либо элементов. 

Таким образом, на поверхности сплава MgCa нанесены покрытия на основе 

АКФ содержащие элементы Cu и Zn. Толщина покрытий варьируется в диапазоне 

1,2-1,5 мкм. В них равномерно распределены кальций, фосфор и кислород. 

Покрытиям характерно аморфное состояние. Известно, что способность АКФ 

выделять кальций, фосфор и другие ионы в водных растворах способствует 
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остеоиндукции [201]. С другой стороны, существуют работы, в которых отмечается, 

что включение Zn и Cu в АКФ может препятствовать превращению в ГА [202,203]. 

В образцах с покрытиями, полученными распылением мишеней Cu-ГА или Zn-ГА 

идентифицируется наличие катион-замещающих элементов: Cu и Zn, 

соответственно. Все идентифицированные элементы распределены равномерно по 

объему покрытия и образца. 

   
(а) 

   
(б) 

   
(в) 

Рисунок 4.9 – Светлопольное и темнопольное ПЭМ изображение поперечного 
среза КФ покрытия с соответствующей микродифракцией (рассчитанный центр 

диффузного гало указан на изображении), полученное в случае распыления 
мишени ГА (а), Cu-ГА (б), Zn-ГА (в) на подложки из MgCa сплава 

  

Mg99.2Ca0.8 

Покрытие 

1,18 мкм 

2,72 Å Mg99.2Ca0.8 

Покрытие 

1,2 мкм 

Покрытие 

Mg99.2Ca0.8 

1,45 мкм 

2,76Å 

Покрытие 

Mg99.2Ca0.8 

1,43 мкм 

Mg99.2Ca0.8 

Покрытие 

1,51 мкм 

2,75 Å 
Mg99.2Ca0.8 

1,53 мкм 

Покрытие 
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Таблица 4.3 – Элементный анализ КФ покрытий на образцах MgCa по суммарному 

спектру из области картирования 

КФ покрытия, полученные распылением стехиометрического ГА 

Название элемента и 
карта распределения 

в образце 

Элемент 

Mg P Ca O 

    

Массовый % 50,75 10,04 23,24 15,98 

Атомный % 52,31 8,12 14,53 25,03 

КФ покрытия, полученные распылением Cu-ГА 

Название элемента и 
карта распределения 

в образце 

Элемент 

Mg P Ca O 

    

Массовый % 34,82 8,44 19,89 13,63 

Атомный % 41,9 7,97 14,52 24,92 

КФ покрытия, полученные распылением Zn-ГА 

Название элемента и 
карта распределения 

в образце 

Элемент 

Mg P Ca O 

    

Массовый % 32,12 7,72 15,72 11,19 

Атомный % 36,43 7,25 11,42 20,01 
Небольшие различия между замещенными ГA и чистым ГA также заметны с 

точки зрения элементного состава. Замещенные ГA показали повышенное 

соотношение Ca/P в соответствии с EDX Таблица 4.4. 

Возможно, данные изменения элементного состава и толщины связаны с 

изменением физико-химических свойств замещенных ГА и возможным изменением 

температуры плавления этих материалов. Изменение физико-химических свойств 

может быть связано с бомбардировкой поверхности покрытия ионами кислорода в 

процессе напыления, которые в свою очередь влияют на десорбцию фосфатных 
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групп, являющихся более летучими, по сравнению с кальцием. Согласно [79], 

термостабильность снижается в наибольшей степени за счет замещения кальция и 

фосфат-группы. Термостабильность и соотношение между температурой плавления 

материала, используемого в качестве мишени, и температурой подложки 

существенно влияют на формирование покрытия в соответствии с моделью, 

предложенной в работе [80]. 

Таблица 4.4 – Соотношение Ca/P и содержание Zn и Cu в КФ покрытиях 

Подложка Элементный состав 

Ti-Nb 

Ca/P Zn, мас.% Cu, мас.% 
ГА 2,1   

Zn-ГА 2,2 0,4  
Cu-ГА 2,2  0,3 

Ti-V 

Ca/P Zn, мас.% Cu, мас.% 
ГА 1,9   

Zn-ГА 2,25 0,8  
Cu-ГА 2,5  0,3 

MgCa 

Ca/P Zn, мас.% Cu, мас.% 
ГА 2,1   

Zn-ГА 3,0 0,6  
Cu-ГА 2,4  0,4 

В качестве функциональных исследований, сформированных Zn и Cu 

содержащих АКФ покрытий, были проведены склерометрические испытания 

методом скретч-теста. На рисунке 4.10 представлен характерный вид трэка после 

исследования и определение значений критической нагрузки (Fn), силы трения (Fт) 

и акустической эмиссии (АЭ). В ходе исследования регистрировалась нагрузка на 

индентер и в результате определялась критическая нагрузка Fn, при которой 

происходило разрушение покрытия с обнажением подложки. Значение Fn 

определялось при сопоставлении сигнала АЭ и Fт с изображением царапины и 

соответствовало резкому изменению коэффициента трения, что вызвано истиранием 

материала покрытия и обнажением подложки, а также скачкообразным изменением 

значений акустической эмиссии (АЭ), сигнализирующей о растрескивании 

материала покрытия и пластической деформации материала подложки [204]. 



112 
 

 

Рисунок 4.10 – Зависимость силы трения (Fт) и акустической эмиссии (АЭ), от 
приложенной линейно возрастающей нагрузки на индентор (Fn). Критическая 
нагрузка Fn соответствует резкому изменению силы трения и АЭ в следствии 

истирания покрытия и пластической деформации подложки 

Результаты определения адгезионных свойств для различных пар подложка-

покрытие, определенные по схеме, описанной выше, представлены в таблице 4.5. 

Очевидна существенная разница Fn КФ покрытий разного состава к поверхности 

подложек, выполненных из титановых сплавов и сплава MgCa. 

Таблица 4.5 – Адгезионные свойства КФ покрытий, полученных путем распыления 

мишеней ГА, Cu-ГА, Zn-ГА на различные типы подложек 

Мишень для распыления 
Материал 
подложки 

Fn, критическая 
нагрузка, Н 

Zn-ГА Ti-Nb  11±2 
Zn-ГА Ti-V  28±3 
Zn-ГА MgCa  1±0,3 

ГА Ti-Nb  14±1 
ГА Ti-V  24±3 
ГА MgCa  1±0,2 

Cu-ГА Ti-Nb  14±2 
Cu-ГА Ti-V  24±4 
Cu-ГА MgCa  1±0,2 

В случае нанесения КФ покрытий на титановые сплавы, оксид титана 

представляет собой подслой между кристаллической решеткой титана и КФ 

покрытием, а сила адгезии в этом случае обеспечивается как ковалентными связями 

Ca-O и Ti-O, так и силами слабого взаимодействия (Рисунок 4.11) [205,206]. Так, 
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атомы Ti и Ca играют роль акцепторов электронов, тогда как атомы O, как в КФ 

покрытии, так и в аморфном TiO2, являются донорами электронов [207].  

 

Рисунок 4.11 – Визуализация распределения зарядовой плотности, для случая 
взаимодействия АКФ и TiO2 в аморфном состоянии. Области, показанные 

желтым цветом, являются областями – донорами электронов, тогда как 
бирюзовые области – акцепторами. Сферы белого, красного, фиолетового, 

голубого и оранжевого цвета представляют атомы H, O, P, Ca и Ti [207] 

Известно, что магний является активным металлом и на его поверхности 

также находится тонкая оксидная пленка. Однако стоит обратить внимание, что 

силы межмолекулярного взаимодействия в случае Mg-O значительно ниже, чем Ti-

O (Таблица 4.6). Таким образом, даже при неизменной силе связи Ca-O, как и в 

случае с Ti подложкой, между КФ покрытием и оксидной пленкой магния, энергия 

связи пары Mg-O значительно снижает суммарное значение силы связи между 

покрытием и подложкой. 

Таблица 4.6 – Энергия связи межмолекулярного взаимодействия основных 

соединений, влияющих на силу адгезии КФ покрытия к подложке [208] 

Соединение Энергия связи, кДж/моль 
Ca-O 348±5 
P-O 791±8 
Ti-O 666,5±5,6 
Mg-O 358±7,2 

Помимо силы связи, в адгезии покрытия к подложке методом контактной 

склерометрии немаловажным является вклад механических свойств подложки. В 

этом случае, при линейно увеличивающейся нагрузке на индентор разрушается не 

только КФ покрытие, но и верхние слои металлической подложки. Вязкость 

разрушения подложки также напрямую влияет на характер отслоения КФ покрытия. 

По совокупности перечисленных параметров становится очевидным, с чем связана 



114 
 
сравнительно низкая сила адгезии КФ покрытия к подложкам MgCa. Часть 

представленных результатов послужила основой научной статьи, опубликованной в 

соавторстве [3]. 

Таким образом, экспериментально установлено, что путем распыления БФК 

мишеней, представляющих двухфазный материал (ГА и ТКФ) возможно добиться 

формирования КФ покрытия в аморфном состоянии с повышенным содержанием 

Ca+2. Встраивание катионов Cu+2 или Zn+2 в решетку гидроксиапатита оказывают 

влияние на скорость распыления, однако не сказываются на особенностях 

формирования и структурном состоянии получаемых покрытий (АКФ). Присутствие 

Cu+2 или Zn+2 в составе КФ подтверждено методом EDX. Покрытия, 

сформированные на поверхности титановых сплавов, обладают адгезией, 

превышающей требуемые стандартами значения. Низкая адгезия КФ покрытия к 

подложкам MgCa объясняется низкими значениями энергия связи пары Mg-O и 

низкими механическими характеристиками подложки. Результаты проведенных 

исследований легли в основу части патента Российской Федерации, защищающего 

способ нанесения АКФ покрытий методом ВЧ магнетронного распыления 

(Приложение А). Cu- и Zn-содержащие КФ покрытия обладают способностью к 

торможению роста патогенного микроорганизма Staphylococcus aureus, что доказано 

в условиях культивирования in vitro (Приложение Б). 

4.2 Структура и свойства кристаллических и аморфно-кристаллических 

кальцийфосфатных покрытий 

4.2.1 Особенности формирования кальцийфосфатных покрытий на подложке 
титана в наноструктурированном состоянии 

В случае осаждения покрытий на подложки со значительно различающимся 

структурным состоянием, ожидается непосредственное влияние дефектности 

поверхности, количества межзеренных границ и плотности дислокаций на рост и 

структуру пленок. 

На рисунке 4.12 представлена рентгенограмма, полученная при съемке 

покрытия на поверхности НС Ti после распыления Zn-ГА мишени, которая была 

расположена на расстоянии 40 мм от плоскости подложкодержателя. Температура 

подложки составляла 200 °С. В области, соответствующей диапазону углов, в 
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которых располагаются основные рефлексы кристаллической фазы ГА, наблюдается 

область диффузного рассеяния. По результатам рентгеновской дифракции, можно 

заключить, что покрытие является аморфным или же о столь малом размере 

кристаллитов фазы ГА в составе покрытия, что отдельных рефлексов этой фазы на 

рентгенограмме выявить не удается. Для более детального анализа структуры 

сформированного покрытия, целесообразно использовать метод ПЭМ. 

 

Рисунок 4.12 – Рентгенограмма КФ покрытия, полученного путем распыления 
Zn-ГА мишени на подложку из НС Ti 

На рисунке 4.13 представлены снимки поперечного сечения покрытий Zn-ГА 

на подложке НС Ti, полученные методом ПЭМ высокого разрешения. КФ покрытие 

представлено равноосной поликристаллической зеренной структурой с градиентым 

изменением размера зерна (на рисунке часть зерен помечена окружностями) от 

подложки к поверхности покрытия в диапазоне от 10±3 нм до 27±3 нм. Данный тип 

структуры имеет наименьшие внутренние остаточные напряжения, что повышает 

механические свойства такого покрытия [72]. Вероятность появления трещин или 

сколов на поверхности материала с данным типом структуры значительно ниже, в 

сравнении с крупнозернистой структурой. На рисунке 4.13 б виден интерфейс 

покрытие–подложка в высоком разрешении, по которым были рассчитаны 

межплоскостные расстояния кристаллитов, входящих в состав покрытия, которые 

оказались равными 0,262±0,006, 0,418±0,007, 0,517±0,007 нм, что соответствует 

отражающим плоскостям (300), (200) и (101) кристаллической решетки ГА. 

Микродифракция, полученная с области покрытия (Рисунок 4.13 а), также 

свидетельствует о поликристаллическом типе структуры с долей аморфной фазы 
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КФ. В то время как структура КФ покрытия является кристаллической, граница 

раздела представляет собой аморфный TiO2, о чем свидетельствует дисперсный 

контраст типа «соль-перец» представленный на Рисунке 4.13 в (2), 

сопровождающийся характерным рассеянием на картине Фурье-преобразования. 

  

 

   
Рисунок 4. 13 – ПЭМ изображение поперечного сечения покрытия Zn-ГА на подложке 
титана в НС состоянии с соответствующей микродифракцией (а), ПЭМ изображение 

высокого разрешения интерфейса между подложкой и покрытием (б), а также 
исследование структуры областей покрытия (1), границы раздела между подложкой и 

покрытием (2) и материала подложки (3) с соответствующими картинами Фурье-
преобразования (в) 

а б 

в 
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Соотношение Ca/P было получено методом EDX, путем картирования области 

покрытия и составило 1,4. Концентрация Zn также являлась небольшой, как и в 

случае АКФ и не превышала 0,3 ат.%. Указанная концентрация Zn находится близко 

к пределу детектирования для метода EDX и может свидетельствовать только о 

наличии данного элемента, но не о его количестве в материале. 

Распределение равноосных зерен является градиентом функции 

распределения размера зерна структуры в зависимости от расстояния между 

поверхностью подложки и свободной поверхностью покрытия. Функция 

распределения размера зерна от расстояния до поверхности покрытия представлена 

на рисунке 4.14. Так распределение зерен по размерам можно разделить на две зоны. 

В зоне I, в первый момент времени происходит уменьшение среднего размера зерна 

и выстраивание первых слоев КФ покрытия. В зоне II происходит линейный рост 

зеренной структуры, заданной первыми слоями покрытия, обусловленный 

пониженным теплоотводом, т.к. первые осажденные слои несут барьерную 

функцию и предотвращают теплоотвод к металлическому НС Ti. Представленные 

линейные зависимости, связанные с ростом зерна отражены на графике 

производных от функции распределения размера зерна dl/dh. 

 

Рисунок 4.14 – Распределение размера зерна в покрытии (l) в зависимости от 
расстояния (h) от интерфейса до свободной поверхности покрытия в нм. На 

графике также представлены производные от функции распределения размера 
зерна dl/dh(h) 
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При формировании КФ покрытия на Ti подложке в крупнокристаллическом 

состоянии также формируется равноосная зеренная структура (Рисунок 4.15 а), как 

и в случае НС Ti. Граница раздела между покрытием и подложкой также четко 

определена (Рисунок 4.15 б). Таким образом, определяющим параметром при 

формировании того или иного типа микроструктуры КФ покрытия является 

температура подложки, а не структурное состояние материала подложки. 

  
Рисунок 4.15 – ПЭМ изображение поперечного сечения покрытия Zn-ГА на 

подложке Ti в крупнокристаллическом состоянии (а) и граница раздела между 
подложкой и покрытием (б) 

Переходный слой играет определяющую роль в адгезии покрытия к 

поверхности подложки. Так, аморфный слой TiO2, показанный ранее на ПЭМ 

снимках, способствует увеличению адгезии покрытия к подложке, таким образом, 

что критическая нагрузка при проведении скретч-теста составила 22 Н для покрытия 

на подложке НС Ti и 18 Н для покрытия на подложке Ti в крупнокристаллическом 

состоянии (Рисунок 4.16). 

Рисунок 4.16 – Трэк от индентора после проведения испытания на адгезию 
методом скретч-теста КФ покрытия на подложке НС Ti (а) и КФ покрытия на 

подложке Ti в крупнокристаллическом состоянии (б) 

Установленное значение критической нагрузки вероятно связаны не только с 

переходным слоем и структурой покрытия, но также и с твердостью подожки НС Ti. 

При увеличивающейся нагрузке на индентор во время измерения, разрушение 

а б 

а 

18 N б 
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покрытия происходит за счет вязкого разрушения подложки (4.16 б), чего не 

наблюдается в случае подложки из НС Ti. Представленные выше результаты 

послужили основой статьи, опубликованной в соавторстве [5]. 

4.2.2 Влияние принудительного нагрева подложек в процессе ВЧ 

магнетронного распыления на структуру и свойства покрытий 

В связи с тем, что для различных клинических применений существует 

потребность в формировании не только аморфного, но и кристаллического покрытия 

на основе ГА, в работе изучено влияние принудительного нагрева подложек в 

процессе ВЧ магнетронного распыления на рост КФ покрытий.  

Методом РФА показано, что начальной температурой для формирования 

покрытия с образованием текстуры и ростом кристаллитов с преимущественной 

ориентацией в направлении [002] является температура 300 °С (Рисунок 4.17). 

Повышение температуры до 400 °С ведет к повышению степени кристалличности и 

появлению направления роста (112). Преимущественный рост кристаллитов в 

плоскости (002) связан с тем, что это направление является наиболее энергетически 

выгодным, обладает наименьшей энергией поверхности и характерно для покрытий 

на основе ГА. 

 

Рисунок 4.17 – Рентгенограммы от образцов титана c ВЧ магнетронным 
покрытием, сформированным при температуре подложки 100, 200, 300, 400°C. 

Кристаллографические плоскости отмечены для фазы ГА 
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рост кристаллической структуры гидроксиапатита реализуется при начальной 

пороговой температуре 300 °С, что ведет к образованию текстуры и 

преимущественной ориентации кристаллитов в направлении [002]ГА.» 

 
 

  

Рисунок 4.18 – поперечный вид покрытий Zn-ГА, полученный с 
использованием ПЭМ в свтелопольном (а, в) и темнопольном режиме (б, г) 

съемки с соответствующей микродифракцией, соответственно 

4.2.3 Влияние температурной пост-обработки отжигом на структуру и свойства 

покрытий 

Из литературы известно, что одним из распространенных подходов, 

используемых для модификации структуры аморфных покрытий, является 

температурная пост-обработка или отжиг. Температурная пост-обработка уже 

сформированных КФ покрытий как в среде водяного пара, так и на воздухе, а также 

обработка в защитной среде аргона или в вакууме являются распространенными 

методами для повышения доли кристаллической фазы в составе КФ покрытий. На 

рисунке 4.19 представлены процессы, развивающиеся в структуре ГА с увеличением 

температуры. Большинство научных групп производят отжиг КФ покрытий при 
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