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Досліджено формування гідроксиапатитного покриву на титановому сплаві ВТ6 під 
час комбінованого оброблення: азотування та плазмо-електролітного оксидування у 
лужному електроліті (гідроксиапатит + 1М гідроксиду калію). Встановлено, що таке 
оброблення сприяє росту гідроксиапатитної фази Ca10(PO4)6(OH)2, що можна пояс-
нити збільшенням центрів кристалізації гідроксиапатиту на заздалегідь азотованій 
поверхні. Виявлено, що гідроксиапатитний покрив на такій поверхні підвищує гід-
рофільність та поліпшує корозійну тривкість у розчині Рінгера при 37°С. 

Ключові слова: титановий сплав ВТ6, азотування, плазмо-електролітне оксиду-
вання, гідроксиапатит, розчин Рінгера. 

The formation of hydroxyapatite coating on BT6 titanium alloy under combined treatment: 
nitriding and plasma-electrolytic oxidation in an alkaline electrolyte (hydroxyapatite + 1M 
potassium hydroxide) was investigated. It was determined that such treatment promotes 
the growth of the Ca10(PO4)6(OH)2 hydroxyapatite phase, that can be attributed to an increase 
of the centers of hydroxyapatite crystallization on the pre-nitrided surface. It was shown 
that the hydroxyapatite coating on pre-nitrided surface provided higher hydrophilicity and 
better corrosion resistance in Ringer’s solution at a temperature of 37°C. 

Keywords: BT6 titanium alloy, nitriding, plasma-electrolytic oxidation, hydroxyapatite, 
Ringer’s solution. 

Вступ. Поверхневе модифікування титанових сплавів медичного призначен-
ня (наприклад, сплаву ВТ6) часто застосовують через кращу приживлюваність 
імпланту з такою поверхнею, ніж із механічно обробленою [1]. Загалом воно 
спрямоване на створення поверхні, подібної до кісткової [2]. 

Для дентальних імплантів важливо забезпечити шорсткість (1...2 µm) по-
верхні зі збереженням гідрофільності [2, 3]. Поверхню вважають гідрофільною 
під час контакту з водою, коли кут змочування менший за 90°. Крім того, поліп-
шити змочуваність важливо, щоб досягти необхідного рівня проліферації та адге-
зії клітин на поверхні імпланта [4]. 

Титановий сплав ВТ6, з якого виготовляють зубні імпланти (ISO 5832), під-
дається корозії у фізіологічних розчинах [5]. Спостережуване під час контакту з 
клітинами виділення йонів металу та продуктів зносу в навколишні тканини мо-
же призводити до їх запальних процесів і деградації імплантів [6]. Щоб забезпе-
чити експлуатаційні вимоги, поверхню імплантів модифікують [7–9]. 

Плазмо-електролітне оксидування (ПЕО) – анодне окиснення за високої на-
пруги в розчинах електролітів – успішно використовують in vitro, зокрема, для 
формування гідроксиапатитів на поверхні імплантів [10]. ПЕО покрив шорсткий, 
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пористий і товстий, що забезпечує значну площу для контакту імпланта з кісткою 
[11, 12], проте недостатньо корозійно тривкий у фізіологічних середовищах. Для 
зміцнення поверхні титанових сплавів і поліпшення її корозійної тривкості засто-
совують азотування [13]. Азотовані шари володіють підвищеними механічними та 
трибологічними характеристиками [14–16]. Нітрид титану біосумісний як з кров’ю, 
так і з кістковою тканиною [17], тому ефективно захищає поверхню імплантів. 

Мета дослідження – вивчити морфологію та корозійно-електрохімічну пове-
дінку поверхневих шарів сплаву ВТ6 після комбінованого оброблення, яке перед-
бачає модифікування поверхні у два етапи, коли на першому формують азотова-
ний шар, забезпечуючи корозійну тривкість у фізіологічному середовищі, а на 
другому – гідроксиапатитний покрив, зумовлюючи надійну остеоінтеграцію. 

Методика. Випробовували зразки сплаву ВТ6 (Ti–6Al–4V) з такими розмі-
рами: a =10 mm, b = 5 mm, h = 1 mm. Гідроксиапатитний покрив формували ме-
тодом ПЕО у лужному електроліті (гідроксиапатит + 1М гідроксиду калію) за на-
пруги осадження 160 V упродовж 1 min на заздалегідь азотованому сплаві. Хімі-
ко-термічне оброблення (азотування) виконували так: нагрівали у вакуумі 10 mPa 
до температури 650°С, за якої у робочу камеру напускали азот (105 Pa), і охоло-
джували до 500°С, після чого систему вакуумували. 

Мікроструктуру та хімічний склад поверхневих шарів сплаву після оброб-
лення вивчали за допомогою сканувального електронного мікроскопа EVO-40XVP 
зі системою мікрорентгеноспектрального аналізу INCA Energy 350. Їх фазовий 
склад визначали дифрактометром ДРОН-3.0, а шорсткість поверхні – профіло-
метром типу 170621. 

Поляризаційні дослідження обробленого сплаву здійснювали в розчині Рін-
гера (g/l: 9,00 NaCl; 0,24 CaCl2; 0,43 KCl; 0,20 NaHCO3) на потенціостаті IPC-pro. 
Використовували триелектродну комірку з допоміжним платиновим і насиченим 
Ag/AgCl порівняльним електродами. Поверхню робочого електрода покривали 
епоксидною смолою, залишаючи непокритою ділянку розміром 1 cm2. Поляри-
заційні криві знімали у діапазоні потенціалів –1,0...2,5 V зі швидкістю розгортки 
10 mV/s. 

Контактні кути змочування вимірювали оптичним тензиометром Attension 
Theta Flex компанії Biolin Scientifin і визначали змочуваність γL·cosθ = γS – γSL, де  
θ – крайовий кут змочування; γS та  γL – поверхневі натяги твердого тіла та ріди-
ни, відповідно; γSL – міжфазний натяг рідина–тверде тіло. 

Для визначення змочування поверхонь та їх вільної енергії (ВЕП) викорис-
товували дистильовану воду та α-бромнафталін, відповідно. Усі вимірювання ви-
конували 5 разів, результати будь-яких неправильно виміряних точок і значні 
відхилення відкидали, а значення кута контакту усереднювали. ВЕП розрахову-
вали за рівнянням OWRK/Фоукса [18]. 

Результати та їх обговорення. Після азотування на поверхні сплаву форму-
ється нітридна плівка із фаз ТiN і Tі2N. Присутність на дифрактограмі, знятій з 
поверхні азотованих зразків, рефлексів α-Ti (рис. 1a) свідчить про формування 
тонкої нітридної плівки (1...2 µm), в якій домінує нітрид Ti2N. Шорсткість Ra азо-
тованої поверхні становить 0,60 µm. 

Згідно з рентгенівським фазовим аналізом, у ПЕО покриві, сформованому на 
поверхні сплаву без попереднього оброблення, присутні фази гідроксиапатиту 
Ca10(PO4)6(OH)2, титанату кальцію СaTiO3 та дикальційфосфату безводного 
СаНPO4 (рис. 1b). Морфологія поверхні (рис. 2a) свідчить про рівномірний роз-
поділ пор у ньому. Згідно з мікрорентгеноспектральним аналізом, вміст кальцію 
становить 13,90 аt.%, а фосфору – 8,22 at.%. Таким чином, співвідношення Са/Р 
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дорівнює 1,69, яке близьке до біологічного гідроксиапатиту (1,67). Шорсткість 
поверхні Ra = 1,33 µm. 

Рис. 1. Дифрактограми, зняті з поверхні 
титанового сплаву ВТ6 після азотування 

(а), ПЕО (b) та азотування+ПЕО (с):  
� – Ca10(PO4)6(OH)2; � – CaHPO4;  
� – CaTiO3; � – α-Ti; � – TiN; � – 

Ti2N; � – TiO2. 

Fig. 1. X-ray diffraction patterns of BТ6 
titanium alloy after nitriding (а); plasma 

electrolytic oxidation (PEO) (b) and 
nitriding+PЕО (с): � – Ca10(PO4)6(OH)2;  
� – CaHPO4; � – CaTiO3; � – α-Ti;  

� – TiN; � – Ti2N; �– TiO2. 

 

Методом ПЕО на поверхню азотованого сплаву ВТ6 осаджували гідроксиапа-
тит. Фазовий склад поверхневих шарів після такого оброблення такий (рис. 1c): 
Ca10(PO4)6(OH)2, CaHPO4; CaTiO3; TiО2; Ti2N; α-Ti. Комбіноване оброблення 
сприяє росту гідроксиапатитної фази Ca10(PO4)6(OH)2 у покриві, яку ідентифіку-
вали за рефлексами (102), (210) і (211). Це, очевидно, викликано збільшенням 
центрів кристалізації гідроксиапатиту на такій поверхні внаслідок підвищеної 
кількості вакансій. Хімічний склад поверхні: 11,14 at.% Ca і 6,98 at.% P. Співвід-
ношення цих елементів становить 1,59. Гідроксиапатитний покрив рівномірний, 
пористий, містить характерні сфероліти (рис. 2b). Тріщини на поверхні можуть 
вказувати на гідродинамічний вплив – результат кавітації через різке підвищення 
температури та тиску в мікропорах під час запалювання в них розрядів, коли 
формували ПЕО покрив, що призводить до розтріскування. За цих умов шорст-
кість поверхні Ra = 1,03 µm. 

 
Рис. 2. Поверхня титанового сплаву ВТ6 після ПЕО (а) та азотування+ПЕО (b). 

Fig. 2. Surface of ВТ6 titanium alloy after plasma-electrolytic oxidation (PEO) (a)  
and nitriding+PЕО (b). 

Кути змочування води на сплаві з гідроксиапатитними покривами, сформо-
ваними після ПЕО та азотування+ПЕО, подано на рис. 3, а результати вимірю-
вань змочування – в таблиці. Встановили, що кут змочування є значно меншим, а 
ВЕП більша за комбінованого оброблення сплаву. 
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Рис. 3. Кути змочування води на поверхні титанового сплаву ВТ6 з гідроксиапатитними 

покривами після ПЕО (а) та азотування+ПЕО (b). 

Fig. 3. Wetting angles of water on surface of ВT6 titanium alloy with hydroxyapatite coatings 
after PEO (a) and nitriding+PЕО (b). 

Результати вимірювань кута змочування води та ВЕП 

Сплав ВТ6 з гідроксиапа-
титними покривами 

Середній кут змочування 
води, grad 

BEП,  
mN/m 

ПЕО  125,93 35,65 

Азотування + ПЕО 44,59 56,65 

Різницю у змочуваності поверхні гідроксиапатитного покриву можна пояс-
нити зміною його хімічного складу [19]. Під час ПЕО титану відбуваються ад-
сорбція кисню та його дифузія від поверхні в глибину зразка [20]. Внаслідок змі-
ни кисневих вакансій могли випадково утворитися дірки, які, переміщаючись до 
поверхні, взаємодіяли зі зв’язками Ti–O, впливаючи так на їх розрив і зміну сту-
пеня окиснення титану від Ti4+ до Ti3+. Відповідно, йони у приповерхневому шарі 
зразка замінюють вакансії кисню, формуючи дірки між ненасиченими йонами ти-
тану і спотворюючи їх координаційну поверхню. Через сусідні кисневі вакансії 
йони титану утворюють додаткові зв’язки з навколишніми йонами –OH, а групи 
гідроксиапатиту взаємодіють з молекулами води [21], що призводить до воднево-
го зв’язку між –OH та H2O, а також до збільшення сил Ван-дер-Ваальса [22]. 
Можна припустити, що посилення змочування за комбінованого оброблення 
сплаву спричинено адсорбцією кисню у вже дефектну його структуру після ПЕО з 
подібною тенденцією дифузії [23]. Крім того, значну різницю у змочуванні мож-
на пояснити тим, що після азотування+ПЕО поверхня значно розвинутіша та 
шорсткіша (див. рис. 2b) [24]. Передбачали, що нано- та мікропори води можуть 
захопити повітря, внаслідок чого збільшується гідрофобність, що узгоджується з 
моделлю Кессьє–Бакстера [25]. 

Зміну потенціалу у часі гідроксиапатитного покриву на сплаві без поперед-
нього оброблення ілюструє рис. 4a (крива 1). На початку експозиції потенціал 
зростає від –0,170 до –0,080 V. Після 2000 s і до кінця стабілізується і становить –
0,089 V. Для покриву, сформованого за комбінованого оброблення (азотування + 
+ ПЕО), крива зміни потенціалу впродовж експозиції знаходиться в додатній об-
ласті, проте зсувається у від’ємніший бік (рис. 4a, крива 2). Стаціонарний потен-
ціал корозії становить 0,044 V. 

На поляризаційній кривій, знятій у розчині Рінгера на гідроксиапатитному 
покриві, сформованому на сплаві без попередньої обробки (рис. 4b, крива 1), є 
дві пасивні ділянки. Перша знаходиться в діапазоні –0,13...0,10 V, густина струму 
пасивації 0,016 А/m2, а друга – в діапазоні 0,49...0,69 V, густина струму пасивації 
0,022 А/m2. Густина струму корозії 0,0044 А/m2, а потенціал корозії –0,678 V. 

На анодній кривій після комбінованого оброблення покриву (рис. 4b, крива 2) 
є широка пасивна ділянка в діапазоні 0,096...0,800 V, густина струму пасивації 
0,011 А/m2. Густина струму корозії в 3,3 рази нижча, ніж для такого ж покриву на 
сплаві без попередньої обробки, і становить 0,0013 А/m2, а потенціал корозії зсу-
вається на 0,179 V у додатніший бік і становить –0,499 V. 
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Рис. 4. Зміна стаціонарного потенціалу в 

часі (а), поляризаційні криві (b), в т.ч. в діа-
пазоні потенціалів людського організму (с), 
зняті з поверхні титанового сплаву ВТ6 

після ПЕО (1) та азотування+ПЕО (2) у роз-
чині Рінгера при 37°С. 

Fig. 4. Variation of stationary potation in time 
(a), polarization curves (b), including potential 
range in human body (c) of BT6 titanium alloy 
surface after PEO (1) and nitriding+ PЕО (2) 
in Ringer’s solution at a temperature of 37°C.  

Одним із критеріїв корозії у фізіологічних розчинах, які моделюють середо-
вище людського організму, є потенціал людського тіла (рис. 4c), який знаходить-
ся в діапазоні 0,4...0,5 V [26]. Анодна крива для гідроксиапатитного покриву на 
сплаві без попередньої обробки у цьому інтервалі знаходиться в активно-пасив-
ному стані, що може сприяти корозії у людському організмі (рис. 4c, крива 1), а 
для покриву після комбінованого оброблення – в пасивному стані (рис. 4c, крива 2), 
анодні струми вдвічі нижчі, що свідчить про поліпшену корозійну тривкість та-
кого покриву. Слід зауважити, що ці характеристики корелюють зі струмами 
корозії. 

Рис. 5 ілюструє корозійну поведінку поверхні гідроксиапатитних покривів у 
розчині Рінгера. Виявлено, що покрив на кородованій поверхні сплаву без попе-
реднього оброблення (рис. 5a) локально розчиняється [27], що підтверджує мік-
рорентгеноспектральний аналіз, який зафіксував зниження вмісту елементів піс-
ля корозії (в at.%, після/до): O – 59,61/67,95, P – 5,81/8,22. Водночас вміст каль-
цію, який може ставати центрами кристалізації для гідроксиапатиту, збільшуєть-
ся від 11,14 до 15,50 at.%. Слід також відмітити, що після корозії у розчині Рінге-
ра на поверхні фіксували 1,07 at.% Al та 1,99 at.% V, які можуть провокувати де-
градацію імпланта та запальні процеси в людському організмі. 

Кородована поверхня покриву після комбінованого оброблення, локально 
розчиняється (рис. 5b) [27], що підтверджує зниження вмісту елементів після ко-
розії (в at.%, після/до): кисню – 60,15/67,46, фосфору – 6,48/6,98. Водночас вміст 
кальцію збільшується від 11,14 до 15,73 at.%, а титану – від 10,42 до 11,65 at.%, 
що, очевидно, пов’язано з утворенням продуктів корозії, зокрема титанату каль-
цію, який позитивно впливає на остеоінтеграцію поверхні через хорошу біосуміс-
ність [28, 29]. Згідно з мікрорентгеноспектральним аналізом, під час корозії у 
розчині Рінгера знижується вихід легувальних елементів сплаву на поверхню: 
вдвічі Al (0,50 at.%) та у 5 разів V (0,34 at.%) порівняно з гідроксиапатитним по-
кривом, сформованим на сплаві без попереднього оброблення, через що підвищу-
ється довговічність імпланта та знижується ризик ускладнень у пацієнта. 
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Рис. 5. Кородована у розчині Рінгера поверхня сплаву ВТ6 з гідроксиапатитними 
покривами, сформованими після ПЕО (а) та азотування+ПЕО (b). 

Fig. 5. Corroded surface of BT6 alloy with hydroxyapatite coatings formed after PEO (a)  
and nitriding+PЕО (b) in Ringer’s solution. 

ВИСНОВКИ 
Досліджено формування гідроксиапатитного покриву зі сфероїдальною 

структурою методом ПЕО у лужному електроліті (гідроксиапатит + 1М гідрок-
сид калію) на поверхні сплаву ВТ6 комбінованим обробленням. Фазовий склад 
поверхні сплаву після оброблення такий: гідроксиапатит, титанат кальцію, ди-
кальційфосфат безводний, оксид титану і нітрид Ti2N. Співвідношення елементів 
Са/Р у покриві становить 1,59, що наближається до біологічного гідроксиапатиту 
(1,67), який є основою кісткової тканини. Виявлено, що кут змочування для гід-
роксиапатиту значно менший, а вільна енергія поверхні більша під час комбіно-
ваного оброблення сплаву проти ПЕО без попереднього азотування. Комбіноване 
оброблення забезпечує його кращу корозійну тривкість у розчині Рінгера при 
37°С. Густина струму корозії такого покриву у 3,3 рази нижча, а анодні струми – 
вдвічі, ніж після ПЕО без попередньої обробки. При цьому знижується вихід ле-
гувальних елементів сплаву на поверхню: вдвічі – алюмінію та у 5 разів – ванадію. 
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