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АНОТАЦІЯ 

Калюжний С.М. Мікроплазмове нанесення цирконієвих покриттів на 

деталі ендопротезів. – Кваліфікаційна наукова праця на правах рукопису. 

Дисертація на здобуття наукового ступеня кандидата технічних наук за 

спеціальністю 05.03.06 «Зварювання та спорідненні процеси і технології» (13 – 

Механічна інженерія). Інститут електрозварювання ім. Є.О. Патона НАН 

України, Київ, 2023. 

Дисертація присвячена дослідженню процесу нанесення покриттів з 

біосумісними властивостями методом мікроплазмового напилення (МПН) із 

дроту цирконієвого (Zr) сплаву марки КТЦ-110 та встановленню впливу 

технологічних параметрів на формування структури і фізико-механічних 

властивостей покриттів.  

У першому розділі розглянуто проблему використання металів та сплавів, 

які застосовуються при виготовленні імплантатів, і представлено дані 

недостатньої біосумісності найбільш поширеного у виготовленні деталей для 

ендопротезування титанового сплаву марки ВТ6 через алергійний та токсичний 

вплив, спричинений як самим титаном, так і його легуючими елементами. 

Проаналізовано перспективи застосування Zr та його сплавів, як матеріалів з 

кращими біосумісними властивостями для виготовлення імплантатів. У зв’язку 

з обмеженим застосуванням їх в масовому виробництві імплантатів через 

високу вартість запропоновано використовувати Zr як матеріал для отримання 

біосумісних покриттів на поверхнях титанових імплантатів. За результатами 

проведеного літературного огляду встановлено основні характеристики 

біосумісних покриттів, які сприяють остеоінтеграційним процесам та 

зменшують прояв ефекту екранування напружень. Такі покриття повинні мати 

об'ємну пористість від 15% до 35 %, розмір пор від 50 мкм до 300 мкм, 

шорсткість поверхні Ra приблизно 50 мкм, товщину від (350 ± 150) мкм до (600 

± 100) мкм, міцність зчеплення з основою понад 22 МПа згідно з ISO13179-

1:2021 та максимальну подібність модуля пружності кістки від 5 ГПа до 23 ГПа. 
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Проведено літературний огляд методів отримання біосумісних покриттів 

із металевих матеріалів. На основі таких переваг, як забезпечення можливості 

формування із тугоплавких металів у вигляді дроту покриттів та низьким 

тепловим впливом на основу і незначною плямою напилення, як метод 

нанесення Zr-покриттів обрано МПН. Відсутність залежностей впливу 

технологічних параметрів МПН на властивості покриттів із Zr-дроту не 

дозволяють спрогнозувати їх відтворення в структурі таких покриттів для 

покращення біосумісності поверхонь імплантатів які існують. Це обумовило до 

постановки мети роботи, яка полягала в розробці технології нанесення Zr-

покриттів на деталі ендопротезів на основі встановлених особливостей процесу 

мікроплазмового напилення дроту із Zr-сплаву марки КТЦ-110. 

Для досягнення поставленої мети необхідно було вирішити наступні 

завдання: 

˗ встановити діапазон параметрів режиму, які забезпечують стабільне 

протікання процесу мікроплазмового напилення покриттів із цирконієвого 

дроту; 

˗ встановити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення 

на розмір та швидкість руху диспергованих частинок цирконієвого дроту;  

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

стан диспергованих частинок цирконієвого дроту при формуванні покриттів і 

визначити закономірності впливу параметрів режиму на коефіцієнт 

використання матеріалу; 

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

морфологію поверхонь та структуру цирконієвих покриттів, визначити вплив 

об’ємної пористості на зміну модуля пружності покриттів, отримати показники 

міцності зчеплення покриттів з основою та випробувати покриття на корозійну 

стійкість в розчині що імітує середовище людського організму;  
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˗ на основі отриманих результатів досліджень розробити науково-

технологічні рекомендації щодо вибору параметрів режиму мікроплазмового 

напилення біосумісних покриттів із цирконієвого дроту на деталі ендопротезів. 

У другому розділі наведено опис використаних в роботі зразків, їх 

підготовка та обладнання для дослідження. Матеріалом для формування 

біосумісних покриттів був дріт з Zr-сплаву марки КТЦ-110. Дослідження з 

розпилення Zr-дроту та процесу формування покриттів проводили на установці 

МПН-004. Представлено опис методики математичного планування для 

виконання експериментів. Дослідження розміру та швидкості руху 

диспергованих частинок Zr-дроту в умовах МПН проведено з використанням 

оптичних методів і розробленого алгоритму обробки отриманих даних. Стан 

диспергованих частинок Zr-дроту був встановлений методом сплет-тесту. 

Втрати розпилюваного матеріалу під час МПН Zr-покриттів встановлені за 

допомогою коефіцієнта використання матеріалу (КВМ), а спричинені втрати 

розпилюваного матеріалу через перевищення розмірів плями напилення виробу 

визначені через геометричний фактор (ГФ). Структура Zr-покриттів і їх 

морфологія вивчені за допомогою оптичної та електронної мікроскопії. Фізико-

механічні властивості Zr-покриттів досліджені із застосуванням методу відриву 

згідно з ASTM C633-13 (2021), а модуль пружності статичним трьохточковим 

згинанням зразків у вигляді бруса прямокутного перерізу із покриттям. 

Електрохімічні показники корозійної стійкості встановлені 

потенціодинамічним методом, а біологічна оцінка на цитотоксичність 

досліджена методом in vitro згідно з ДСТУ EN ISO 10993-5:2015. Частина 5. 

У третьому розділі обґрунтовані граничні значення параметрів режиму 

процесу МПН покриття із Zr-дроту діаметром 0,3 мм. За розрахованою 

швидкістю подачі Zr-дроту в мікроплазмовий струмінь (3,86 м/хв) та кількістю 

теплоти (3,2×102 Дж) для плавлення 1 см довжини дроту, при яких 

забезпечується стабільний процес плавлення і диспергування, були визначені 
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граничні значення параметрів режиму МПН для подальшого дослідження 

їхнього впливу на процес формування біосумісних Zr-покриттів 

Представлено дослідження процесу диспергування Zr-дроту в 

мікроплазмовому струмені та встановлено закономірності зміни розміру і 

швидкості руху диспергованих частинок Zr-дроту в залежності від параметрів 

режиму МПН. Встановлено, що розміри розпилених Zr-частинок змінюється в 

діапазоні від (128 ± 3,6) мкм до (310 ± 31) мкм, а їх швидкість руху від (8,0 ± 

2,5) м/с до (28,7 ± 4,0) м/с, і які залежать головним чином від сили струму та 

витрати плазмоутворюючого газу. Досліджений стан розпилених Zr-частинок 

при зіткненні з основою характеризувався від повністю розплавлених до 

частково затверділих, а їх деформації залежали від набраної швидкості руху, 

управління якою здійснювалося за допомогою параметрів процесу МПН. 

Найбільший показник КВМ із Zr-дроту становив 95% та був отриманий на 

режимі з мінімальними граничними значеннями параметрів МПН, що було 

спричинено зменшенням втрат на розбризкування через найменшу швидкість 

руху диспергованих частинок при формуванні покриттів. Отримані мінімальні 

втрати напилюваного матеріалу пов'язані з ГФ становили від 47% до 1% при 

ширині напилюваного зразка від 2 мм до 8 мм.  

У четвертому розділі проведені дослідження характеристик Zr-покриттів 

із вивченням їх структури, вмісту об’ємної пористості та морфології поверхонь. 

Встановлено, що розмір пор в структурі покриттів досягає значень 300 мкм, а 

об’ємна пористість змінюється від (128 ± 3,6) % до (20,3 ± 2,0) %. Зафіксована 

максимальна шорсткість мікрорельєфу поверхні найбільш пористого Zr-

покриття становила Ra (52 ± 3,1) мкм. Крім того, на вершинах поверхні Zr-

покриття з найбільш шорстким мікрорельєфом поверхні було виявлено 

присутність відкритих мікропор розміром до 10 мкм. Розрахунковим шляхом 

отримано рівняння регресії яке дозволяє визначати зміну об’ємної пористості в 

Zr-покриттях в залежності від параметрів режиму МПН. В установленому 

діапазоні об’ємної пористості виявлено, що при її зростанні значення модуля 
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пружності знижується від (13,4 ± 0,7) ГПа до (6,4 ± 0,8) ГПа, коли Zr-покриття 

знаходяться у зоні розтягу та від (34,9 ± 1,4) ГПа до (12,1 ± 0,9) ГПа, коли Zr-

покриття в зоні стиску. Отримано рівняння лінійної регресії, які дозволяють 

прогнозувати модуль пружності Zr-покриттів в залежності від об’ємної 

пористості. Встановлений показник міцності зчеплення Zr-покриттів з 

пористістю (20,3 ± 2,0) % нанесених на титанові зразки, відповідав вимогам 

стандарту ISO 13179-1:2021 із середнім значенням (28,0 ± 3) МПа. Досліджені 

протягом 1 години Zr-покриття в розчині Рінгера, показали кращу протидію 

корозійному руйнуванню. Зафіксоване більш позитивне значення потенціалу 

розімкнутого ланцюга (+149 мВ), нижчий показник густини струму корозії (ік = 

0,076 мкА/см2) та на 50% вищий коефіцієнт захисної ефективності 

поверхневого шару, перевершували аналогічні показники для титанових 

покриттів. Результати отриманих досліджень на цитотоксичність in vitro Zr-

покриттів сформованих МПН підтвердили їхню безпечність. 

У п’ятому розділі на основі аналізу результатів досліджень сформованих 

біосумісних покриттів методом МПН із Zr-дроту, представлені наукові 

рекомендації щодо вибору параметрів режиму для їхнього нанесення на 

поверхні деталей ендопротезів. Рекомендовано наносити Zr-покриття через 

щільний підшар, товщина якого становить від 60 мкм до 100 мкм з об’ємною 

пористістю до (2,8 ± 0,1) %, який забезпечить підвищення міцності зчеплення з 

поверхнею деталей ендопротезів та підвищить її захист від корозії. Зовнішній 

біосумісний шар Zr-покриття напилювати товщиною від 300 мкм до 500 мкм, з 

об’ємною пористістю орієнтовно (20,3 ± 2,0) %, який включатиме розвинену 

мережу відкритих пор розміром від 100 мкм до 300 мкм та матиме шорсткість 

мікрорельєфу поверхні Ra > 50 мкм. Цей шар Zr-покриття сприятиме 

вростанню кісткової тканини, функціонуванню її систем життєзабезпечення, 

підвищенню міцності фіксування ендопротеза в кістці, зниженню ефекту 

екранування напружень між поверхнею імплантату та кісткою. Розроблено та 

представлено технологічну схему з її описом щодо формування біосумісних 



7 

 

 

 

покриттів методом МПН із Zr-дроту, що дозволяє впровадити комплекс 

операцій для практичного використання в реальних технологічних умовах при 

виробництві деталей ендопротезів.  

Наукова новизна отриманих результатів. 

1. Вперше для розпилення дроту діаметром 0,3 мм із цирконієвого 

сплаву марки КТЦ-110 методом мікроплазмового напилення встановлено 

діапазони параметрів режиму: сила струму (I) від 16 A до 26 A, витрата 

плазмоутворюючого газу (Qпл) від 160 л/год до 240 л/год, дистанція напилення 

(H) від 40 мм до 120 мм та швидкість подачі дроту (Vдр) від 2,9 м/хв до 4,8 м/хв, 

які забезпечують стабільне протікання процесу диспергування та формування 

покриття. 

2. Отримало подальший розвиток уявлення про механізм впливу 

параметрів режиму мікроплазмового напилення на процес диспергування 

цирконієвого дроту при якому формуються частинки розміром від (128 ± 3,6) 

мкм до (310 ± 31) мкм із швидкостями руху від (8,0 ± 2,5) м/с до (28,7 ± 4,0) м/с, 

що дозволяє при мінімальних граничних значеннях параметрів процесу нанести 

покриття з об’ємною пористістю до (20,3 ± 2,0) % та розміром пор до 300 мкм 

із найбільш розвиненим мікрорельєфом поверхні шорсткістю Ra (52 ± 3,1) мкм.  

3. Вперше встановлено значення модуля пружності пористих 

цирконієвих покриттів, отриманих мікроплазмовим напиленням, без 

відокремлення їх від основи завдяки доопрацюванню методу розрахунку 

модуля пружності окремих шарів двошарового бруса прямокутного 

поперечного перерізу в частині визначення його пружно-геометричних 

характеристик. Виявлено, що значення модуля пружності цирконієвих 

покриттів в зоні розтягу на 53% відрізняються від значень модуля пружності в 

зоні стиску при вмісту об’ємної пористості (20,3 ± 2,0) % і знаходяться в межах 

існування показників модуля пружності кісток (від 5 ГПа до 23 ГПа). 

4. Отримало подальший розвиток уявлення про значний вплив 

витрати плазмоутворюючого газу (від 160 л/год до 240 л/год) при 
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мікроплазмовому напиленні на коефіцієнт використання матеріалу, який 

зростає до 95% при зменшенні витрати плазмоутворюючого газу на 33% 

завдяки зниженню розбризкування розплаву диспергованих частинок цирконію 

при формуванні покриття.  

5. Вперше встановлено вплив параметрів процесу мікроплазмового 

напилення на фігуру металізації та втрати розпилюваного матеріалу в 

залежності від розміру напилюваної деталі. Так, на зразках шириною більше 8 

мм при параметрах I = 26 A, Qпл = 160 л/год, Н = 40 мм, Vдр = 4,8 м/хв втрати 

напилюваного матеріалу становлять менше 1%, що дозволяє рекомендувати 

дані параметри режиму для нанесення покриттів на імплантати малих розмірів 

із складною геометрією поверхні. 

Практичне значення отриманих результатів. На основі отриманих 

результатів експериментальних досліджень були встановлені основні 

параметри режиму МПН Zr-дроту, які забезпечують формування біосумісних 

покриттів із заданими характеристиками розміру пор від 60 мкм до 300 мкм, 

об'ємною пористістю від (2,8 ± 0,1) % до (20,3 ± 2,0) %, шорсткістю поверхні за 

Ra понад 50 мкм.  

Встановлені залежності впливу технологічних параметрів МПН на вміст 

об’ємної пористості Zr-покриття дозволяють прогнозувати модуль пружності 

покриття із забезпеченням відповідності його значення показнику модуля 

пружності кістки, що позитивно впливатиме на зменшення ефекту екранування 

напружень. Розроблена методика для встановлення модуля пружності може 

бути використана у визначенні показників пружних характеристик покриттів з 

високою пористістю без відокремлення їх від основи.  

Отримані значення міцності зчеплення покриттів з основою понад 22 

МПа, що відповідають стандарту ISO13179-1:2021, та задовільні результати 

цитотоксичних досліджень in vitro, дозволили лікарям-ортопедам ДУ «ІТО» 

НАМН України надати схвальне рішення по даним покриттям із подальшим 
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їхнім практичним застосуванням на деталях ендопротезів, що підтверджено 

актом про використання результатів науково-технічної роботи. 

На основі отриманих результатів досліджень Zr-покриттів та 

встановленого впливу основних параметрів режиму МПН на процес їхнього 

формування, сформульовано технологічні рекомендації щодо нанесення 

біосумісних Zr-покриттів на деталі ендопротезів різних геометричних розмірів 

та типів. Спільно з лікарями-ортопедами ДУ «ІТО» НАМН України отримано 

патенти на новий тип деталей ревізійної ацетабулярної системи та стегнового 

компонента ендопротеза кульшового суглоба безцементного фіксування, на 

поверхнях яких методом МПН формується розроблене автором біосумісне 

покриття із Zr-дроту. 

Ключові слова: мікроплазмове напилення, цирконієве покриття, 

параметри процесу, структура, морфологія, корозійна стійкість, модуль 

пружності покриття, імплантати. 

 

ABSTRACT 

Kaliuzhnyi S. N. Microplasma spraying of zirconium coatings on 

endoprosthetic parts. - Qualifying treatise on manuscript rights. 

Thesis for a degree of the candidate of technical sciences in specialty 05.03.06 

"Welding and related processes and technologies" – E.O. Paton Electric Welding 

Institute of the National Academy of Sciences of Ukraine, Kyiv, 2023. 

The thesis is devoted to the study of the process of applying coatings with 

biocompatible properties by the method of microplasma spraying (MPS) from the 

wire of zirconium (Zr) alloy from KTC-110 and definition the influence of 

technological parameters on the formation of the structure and physical and 

mechanical properties of coatings. 

The first chapter considers the problem of using metals and alloys used in the 

manufacture of implants and presents data on the insufficient biocompatibility of the 

most common titanium alloy VT6 in the manufacture of endoprosthetic parts, due to 

https://www.researchgate.net/profile/Sergii-Kaliuzhnyi
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the allergic and toxic effects caused by both titanium itself and its alloying elements. 

It was analyzed the prospects for use of Zr and its alloys as materials with better 

biocompatible properties for the manufacture of implants. Due to their high cost, it is 

proposed to use Zr as a material for obtaining biocompatible coatings on the titanium 

implants surfaces. The main characteristics of biocompatible coatings have been 

established, which contribute to osseointegration processes and reduce the 

manifestation of the stress shielding effect. Such coatings should have: volume 

porosity from 15% to 35%, pore size from 50 μm to 300 μm, surface roughness 

according to Ra of about 50 μm, thickness from (350 ± 150) μm to (600 ± 100) μm, 

strength adhesion to the base according to ISO13179-1:2021 - more than 22 MPa and 

the maximum similarity of the modulus of elasticity of the bone from 5 GPa to 

23 GPa. 

A literature review was conducted of obtaining biocompatible coatings 

methods from metal materials. The MPS was chosen as the method of applying Zr-

coatings on the basis of such advantages as ensuring the possibility of forming from 

refractory metals in the form of wire coatings and low thermal impact on the base and 

an insignificant spraying spot. The absence of dependences of the effect of 

technological parameters of MPS on the properties of Zr-wire coatings do not allow 

predicting their reproduction in the structure of such coatings to improve the 

biocompatibility of existing implant surfaces. This led to the setting of the work goal, 

which was to develop a technology for applying Zr-coatings to parts of 

endoprostheses based on the established features of the microplasma spraying process 

of a wire made of Zr-alloy grade KTC-110. 

To achieve the goal, it was necessary to solve the following tasks: 

- establish ranges of technological parameters that ensure a stable flow of 

the microplasma spraying process of zirconium wire coatings; 

- to determine the influence of the parameters of the microplasma spraying 

mode on the size and speed of movement of the zirconium wire dispersed particles; 
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- to investigate the influence of microplasma spraying mode parameters on 

the state of dispersed particles of zirconium wire during the formation of coatings and 

to determine the regularities of the influence of mode parameters on the utilization 

rate of the material; 

- to investigate the influence of the parameters of the microplasma 

spraying mode on the morphology of the surfaces and the structure of zirconium 

coatings, to determine the effect of volumetric porosity on the change in the elastic 

modulus of the coatings, to obtain indicators of the adhesion strength of the coatings 

to the substrate and to test the coating for corrosion resistance in a solution that 

simulates the environment of the human body; 

- on the basis of the obtained research results, to develop scientific and 

technological recommendations for the selection of parameters of the mode of 

biocompatible coatings microplasma spraying made of zirconium wire on the 

endoprostheses parts. 

The second chapter describes the samples used in the work, their preparation 

and research equipment. The Zr-alloy wire made of KTС-110 was used as material 

for the formation of biocompatible coatings. Research on Zr-wire spraying and the 

coating formation process was carried out at the MPS-004 installation. A description 

of the mathematical planning methodology for setting up experiments is presented. 

The study of the size and speed of movement of dispersed particles of Zr-wire in the 

conditions of MPS was carried out using optical methods and a developed algorithm 

for processing the received data. The state of dispersed Zr-wire particles was 

determined by the splat-test method. Losses of sprayed material during MPS of Zr-

coatings are determined using the material utilization factor (MUF), and losses 

caused by exceeding the size of the spraying spot of the product are determined using 

the geometric factor (GF). The structures of Zr-coatings and their morphology were 

studied using the methods of optical and electron microscopy. The physico-

mechanical properties of Zr-coatings were investigated using the tear-off method 

according to ASTM C633-13 (2021), and the modulus of elasticity was determined 
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by static three-point bending of samples in the form of a bar of rectangular cross-

section with a coating. Electro-chemical parameters of corrosion resistance were 

established by the potentiodynamic method, and the biological assessment of 

cytotoxicity was investigated by the in vitro method in accordance with DSTU EN 

ISO 10993-5:2015. Chapter 5. 

In the third chapter, there are substantiated the limit values of the parameters 

of the MPS process mode of the Zr-wire coating with a diameter of 0.3 mm. The limit 

values of the MPS mode parameters were determined for further investigation of their 

influence on the process of formation of biocompatible Zr-coatings based on the 

calculated feed rate of the Zr-wire into the microplasma jet (3.86 m/min) and the 

amount of heat (3.2×102 J) for melting 1 cm of wire length, which ensure a stable 

process of melting and dispersion. 

The study of the dispersion process of Zr-wire in a microplasma jet is 

presented and the patterns of changes in the size and speed of movement of dispersed 

particles of Zr-wire depending on the parameters of the MPS mode are established. It 

was determined that the size of the sprayed Zr-particles varies in the range from (128 

± 3.6) μm to (310 ± 31) μm, and their movement speed from (8.0 ± 2,5) m/s to (28.7 

± 4,0) m/s, which depend mainly on the current and the consumption of the plasma-

forming gas. The investigated state of the sprayed Zr-particles upon contact with the 

substrate was characterized from completely melted to partially solidified, and their 

deformations depended on the acquired speed of movement, which depended from 

the MPS process parameters. The highest usage rate of the sprayed Zr-wire material 

was 95% and was obtained in the mode with the minimum limit values of the MPS 

parameters, which was caused by a decrease in spraying losses due to the lowest 

movement speeds of dispersed particles during the formation of coatings. The 

obtained minimal losses of the sprayed material associated with GF ranged from 47% 

to 1% when the width of the sprayed sample was from 2 mm to 8 mm. 

In the fourth chapter, there are studied the Zr-coatings characteristics, their 

structure, the content of volumetric porosity and the surfaces morphology. It was 
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determined that the size of the macropores reaches values of 300 μm, and the volume 

porosity varies from (2.8 ± 0.1) % to (20.3 ± 2.0) %. The recorded maximum 

roughness of the surface microrelief of the most porous Zr-coating was Ra (52 ± 3.1) 

μm. In addition, the presence of open micropores up to 10 μm in size was found on 

the tops of the Zr-coating surface with the roughest surface microrelief. A regression 

equation was obtained by calculation, which allows determining the change of 

volumetric porosity in Zr-coatings depending on the MPS mode parameters. In the set 

range of volumetric porosity, it was found that as it increases, the value of the 

modulus of elasticity decreases from (13.4 ± 0.7) GPa to (6.4 ± 0.8) GPa when the 

Zr-coating is in the tensile zone and from (34.9 ± 1.4) GPa to (12.1 ± 0.9) GPa when 

the Zr-coating is in the zone compression. Linear regression equations were obtained 

that allow predicting the Zr-coating modulus of elasticity depending on its volumetric 

porosity. The determined indicators of Zr-coatings adhesion strength with a porosity 

of about (20.3 ± 2.0) % sprayed to titanium samples met the requirements of the ISO 

13179-1:2021 standard with an average value of (28.0 ± 3) MPa. Zr-coatings in 

Ringer's solution, which were studied for 1 hour, showed better resistance to 

corrosion destruction. The recorded more positive value of the open circuit potential 

(+149 mV), a lower corrosion current density indicator (ik = 0.076 μA/cm2) and a 50% 

higher coefficient of protective efficiency of the surface layer exceeded similar 

indicators of the titanium coating. The results of the obtained studies on in vitro 

cytotoxicity of biocompatible Zr-coatings formed by MPS confirmed their safety. 

In the fifth chapter, scientific recommendations are presented regarding the 

selection of mode parameters for their spraying on the surface of endoprosthesis parts 

based on the analysis of the results of studies of biocompatible coatings formed by 

the MPS method from Zr-wire. It is recommended to spray Zr-coating through a 

dense sublayer, the thickness of which is from 60 μm to 100 μm with a volume 

porosity of to (2.8 ± 0.1) %, which will ensure an increase in the adhesion strength to 

the surface of endoprosthesis parts and increase its protection against corrosion. The 

external biocompatible Zr-coating layer should be sprayed with a thickness of 300 
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μm to 500 μm, with a volume porosity of about (20.3 ± 2.0) %, which will include a 

developed network of open pores with a size of 100 μm to 300 μm and have a surface 

microrelief roughness of Ra > 50 μm. This coating layer will contribute to the growth 

of bone tissue, the functioning of its life support systems, increase the strength of 

endoprosthesis fixation and reduce the stress shielding effect between the implant and 

the bone. A technological scheme with its description for the formation of 

biocompatible coatings by the MPS method from Zr-wire has been developed and 

presented, which allows implementing a complex of operations for practical use in 

real technological conditions during the production of endoprosthetic parts. 

Scientific novelty of the obtained results. 

1. For the first time, it was established the ranges of mode parameters for 

spraying a wire with a diameter of 0.3 mm from KTC-110 zirconium alloy by the 

microplasma spraying method, which ensure a stable flow of the dispersion and 

coating formation process: current (I) from 16 A to 26 A, consumption of plasma-

forming gas (Qpl) from 160 l/h to 240 l /h, spraying distance (H) from 40 mm to 120 

mm and wire feed speed (Vwr) from 2.9 m/min to 4.8 m/min. 

2. The understanding of the mechanism of influence of microplasma 

spraying mode parameters on the process of dispersion of zirconium wire, in which 

particles of size from (128 ± 3.6) microns to (310 ± 31) microns with movement 

speeds of (8.0 ± 2.5) are formed, was further developed from the most developed 

microrelief of the surface with a roughness of up to Ra (52 ± 3.1) μm. 

3. For the first time, it was determined the value of the modulus of 

elasticity of porous zirconia coatings obtained by microplasma spraying, without 

separating them from the base, thanks to the refinement of the method of calculating 

the modulus of elasticity of individual layers of a two-layer beam of rectangular 

cross-section in the part of determining its elastic-geometric characteristics. 

4. The idea received further development of a significant influence of 

plasma-forming gas consumption (from 160 l/h to 240 l/h) during microplasma 

spraying on the material utilization factor, which increases to 95% with a reduction of 
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plasma-forming gas consumption by 33% thanks to a reduction in the splashing of the 

melt of dispersed zirconium particles when forming the coating 

5. For the first time, it was determined the influence of the microplasma 

spraying process parameters on the shape of the metallization and the loss of the 

sprayed material depending on the size of the sprayed part. Thus, on samples with a 

width of more than 8 mm at the parameters I = 26 A, Qpl = 160 l/h, H = 40 mm, Vwr = 

4.8 m/min, the loss of sprayed material is less than 1%, which allows us to 

recommend these mode parameters for coating small implants with complex surface 

geometry. 

Practical significance of the obtained results. Based on the obtained results 

of experimental studies, the main parameters of the Zr-wire MPS mode were 

established, which ensure the formation of biocompatible coatings with the specified 

characteristics, pore size from 60 μm to 300 μm, volume porosity content from (2.8 ± 

0.1) % to (20.3 ± 2.0) %, surface roughness according to Ra is more than 50 μm. 

The established dependences of the influence of the MPS technological 

parameters on the content of the volumetric porosity of the Zr-coating allow to 

predict the coating modulus of elasticity, ensuring that its value corresponds to the 

index of the modulus of elasticity of the bone, which will positively affect the 

reduction of the stress shielding effect. The developed technique for determining the 

modulus of elasticity using three-point bending can be used to determine the coatings 

elastic characteristics with high porosity without separating them from the substrate. 

The obtained of the coatings adhesion strength values to the substrate of more 

than 22 MPa complying with the ISO13179-1:2021 standard and the satisfactory 

results of cytotoxic in vitro studies allowed the orthopedists of the "ITO" State 

Medical University of the National Academy of Medical Sciences of Ukraine to give 

a favorable decision on these coatings with their further practical application on the 

endoprostheses parts, which was confirmed by the act on the use of the results of 

scientific and technical work. 
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Technological recommendations have been formulated for spraying 

biocompatible Zr-coatings to various geometric sizes and types endoprosthesis parts 

based on the Zr-coatings research results and the established influence of the main 

parameters of the MPS mode on the process of their formation. Jointly with the 

orthopedists of the "ITO" State Medical University of Ukraine, patents were obtained 

for a new type of details of the revision acetabular system and the femoral component 

of the hip joint endoprosthesis with cementless fixation, on the surfaces of which a 

biocompatible Zr-wire coating developed by the author is formed by the MPS method. 

Keywords: microplasma spraying, zirconium coatings, process parameters, 

structure, morphology, corrosion resistance, modulus of elasticity of the coating, 

implants. 
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ПЕРЕЛІК УМОВНИХ СКОРОЧЕНЬ 

 

Qпл  витрата плазмоутворючого газу, л\год; 

ГФ втратами матеріалу із-за геометричного фактору, %;  

ік  густина струму корозії, мкА/см2; 

Н дистанція напилення, мм; 

Bx  згинальна жорсткість зразка з покриттям, Н·мм2; 

𝛽 кут розкриття струменя матеріалу, градус; 

КВМ  коефіцієнт використання матеріалу, %; 

П𝑒 коефіцієнт ефективності захисну поверхневого шару покриття від 

корозії, (%); 

Екор потенціал корозії, мВ; 

Еп потенціал транспасивації, або пробою, мВ; 

Eр потенціал репасівації, мВ; 

ЕОСР потенціал розімкнутого ланцюга, мВ (Ag/AgCl);  

П  пористість в об’ємі покриття, %; 

Rп поляризаційний опір, кОм∙см2; 

𝒯 крок напилення, мм; 

Ec  модуль пружності покриття, ГПа; 

Eb  модуль пружності основи, ГПа; 

Ra середнє відхилення профіля шорсткості поверхні, мкм; 

I  сила струму, A; 

Vдр  швидкість подачі дроту, м/хв; 
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25 

 

 

 

ВСТУП 

 

Актуальність теми. Патологія та травми кістково-суглобового апарату 

людини є однією з найбільш вагомих проблем суспільства, що впливає на якість 

життя, працездатність та здоров'я населення. Так, серед населення України 

показник первинної інвалідності від хвороб опорно-рухового апарату та 

сполучної тканини становить орієнтовно 9 осіб на 10 000 населення 

працездатного віку, у тому числі патологія кульшового суглоба становить від 3% 

до 5%, а первинна інвалідність від цієї патології досягає значень 11%. В той час 

надлишкова вага тіла молодих людей, спричинена неправильним харчуванням, 

малорухливий спосіб життя та зростання кількості травмованих громадян 

внаслідок воєнних дій, які проходять на території України з початку 2014 року, 

призведуть до значного збільшення цієї статистики в післявоєнний період. 

Сучасним пріоритетним напрямом в лікуванні проблем кістково-

суглобового апарату є розробка доступних імплантатів, які відповідають 

міжнародним стандартам якості. Високоякісні імплантати із біосумісними 

властивостями необхідні для повноцінного одужання пацієнта в найкоротші 

строки із забезпеченням тривалого терміну експлуатування та низького ризику 

прояву післяопераційних ускладнень.  

 Після імплантування поверхня імплантату першою взаємодіє з 

навколишньою живою тканиною, тому нанесення покриття на поверхню 

імплантату є важливим технологічним прийомом для надання їй хімічних та 

фізичних властивостей, які сприятимуть загальному підвищенню біосумісності 

всього імплантованого виробу. На сьогодні найбільше поширення для 

підвищення біосумісності та надійності фіксації в кістці металевих імплантатів 

знайшло нанесене на їх поверхню пористе покриття, структура і морфологія 

якого сприяє остеоінтеграційним процесам. Серед методів які зазвичай 

застосовуються для формування пористих покриттів є плазмове напилення 

порошку із чистого титану. Титанові покриття нанесені плазмовим напиленням 

застосовують у виробництві імплантатів такі світові виробники як Zimmer 
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Biomet (США), Biovac (Іспанія), DePuy (США) та Stryker (США). Проте 

використання покриттів із чистого титану як показує медична практика, не 

вирішує повною мірою проблем з підвищенням біосумісності найбільш 

поширених металевих імплантатів, зокрема і тих, що виготовлені із титанового 

сплаву марки ВТ6. Пропонується підвищувати біосумісність імплантатів шляхом 

нанесення на їх поверхню покриттів зі сплавів на основі цирконію (Zr) через 

їхню вищу корозійну стійкість, нижчий модуль пружності та кращий показник 

біосумісності завдяки відсутності прояву побічних алергічних реакцій. 

Серед методів, які активно досліджуються та знаходять розповсюдження 

при нанесенні біосумісних покриттів із порошків та дротів, є мікроплазмове 

напилення (МПН). Особливістю методу МПН серед інших є незначний 

термічний вплив на поверхню напилюваного виробу та малий розмір плями 

напилення. Водночас, отримання покриттів із тугоплавких дротів на поверхнях 

імплантатів як великих, так і малих розмірів, розширює область застосування 

даного методу. Серед сучасних вітчизняних та закордонних дослідників, які 

вивчали процес МПН біосумісних покриттів із гідроксилапатиту та титанового 

дроту на деталі ендопротезів, були Ю. С. Борисов, С. Г. Войнарович, О. М. 

Кислиця, A. Dey, D. Yong He та інші. Проте у вітчизняних і міжнародних 

літературних джерелах інформація стосовно МПН Zr у вигляді дроту відсутня. 

Відповідно відсутні залежності впливу технологічних параметрів МПН на 

властивості покриттів із Zr-дроту, що не дозволяє спрогнозувати відтворення їх в 

структурі таких покриттів для покращення біосумісності поверхонь імплантатів, 

що існують. Через це технологічний процес МПН Zr-дроту потребує проведення 

відповідних досліджень для встановлення залежностей впливу технологічних 

параметрів на процес розпилення та формування біосумісних покриттів, на 

основі яких будуть сформульовані рекомендації щодо їх практичного 

застосування, що і є актуальним науковим завданням.  

Зв'язок роботи з науковими програмами, планами, темами. Робота 

виконана відповідно до робочого плану програм досліджень відділу захисних 
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покриттів Інституту електрозварювання ім. Є.О. Патона НАН України: цільової 

програми ВФТПМ НАНУ «Розробка складу і технології нанесення біосумісних 

покриттів на дентальні імплантати, способів підготовки кісткової і м’яких 

тканин, у тому числі з використанням автоматизованого ВЧ зварювання 

біологічних тканин, для скорочення часу остеоінтеграції та попередження 

ускладнень» (№ держреєстрації 0118Г005296) (2018-2019 рр.), «Розробка 

складу та технології мікроплазмового напилювання біосумісних керметних 

покриттів з керованою структурою» (№ держреєстрації 0117U004951) (2017-

2021 рр.), відомчої «Розробка принципів оптимізації процесу формування 

структури покриттів триботехнічного і медичного призначення з підвищеною 

довговічністю та ефективністю» (№ держреєстрації 0117U001265) (2017-2021 

рр.) та науково-дослідної роботи молодих вчених НАН України «Дослідження 

впливу параметрів режиму нанесення мікроплазмових біосумісних покриттів на 

їх фізико-механічні властивості» (№ держреєстрації 0121U112006) (2021-

2022 рр.). 

Мета і завдання дослідження. Метою роботи є розробка технології 

нанесення цирконієвих покриттів на деталі ендопротезів на основі 

встановлених особливостей процесу мікроплазмового напилення дроту із 

цирконієвого сплаву марки КТЦ-110. 

Для досягнення поставленої мети необхідно було вирішити наступні 

завдання: 

˗ встановити діапазон параметрів режиму, які забезпечують стабільне 

протікання процесу мікроплазмового напилення покриттів із цирконієвого 

дроту; 

˗ встановити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення 

на розмір та швидкість руху диспергованих частинок цирконієвого дроту;  

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

стан диспергованих частинок цирконієвого дроту при формуванні покриттів і 
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визначити закономірності впливу параметрів режиму на коефіцієнт 

використання матеріалу; 

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

морфологію поверхонь та структуру цирконієвих покриттів, визначити вплив 

об’ємної пористості на зміну модуля пружності покриттів, отримати показники 

міцності зчеплення покриттів з основою та випробувати покриття на корозійну 

стійкість в розчині, що імітує середовище людського організму;  

˗ на основі отриманих результатів досліджень розробити науково-

технологічні рекомендації щодо вибору параметрів режиму мікроплазмового 

напилення біосумісних покриттів із цирконієвого дроту на деталі ендопротезів. 

Об’єкт дослідження – процес мікроплазмового напилення покриттів із 

цирконієвого дроту. 

Предмет дослідження – параметри режиму мікроплазмового напилення, 

закономірності формування структури та морфології поверхні покриттів з 

біосумісними властивостями.  

Методи дослідження. Для проведення експериментальних досліджень 

використано метод математичного планування експерименту. Швидкість руху 

диспергованих частинок встановлена з використанням високошвидкісного 

відеофіксування треків їх руху. Розміри диспергованих частинок визначені за 

допомогою електронної мікроскопії та програмного забезпечення Image-Pro 

Plus. Структура покриттів і їх морфологія поверхні досліджені методом 

металографічного аналізу. Електрохімічна поведінка покриттів оцінена 

потенціодинамічним методом. Міцність зчеплення покриття з основою 

встановлена методом відриву через прикладене до площі зразка з покриттям 

одновісне статичне навантаження розтягу. Модуль пружності покриття 

визначений шляхом випробувань при статичному трьохточковому згинанні 

зразків у вигляді бруса прямокутного перерізу із покриттям. 

Достовірність отриманих результатів забезпечували застосуванням 

сертифікованих засобів досліджувальної техніки та перевірених методів 
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вимірювань, дотриманням принципів комплексного підходу при аналізі та 

інтерпретації експериментальних даних, використанням статистичних методів 

обробки експериментальних даних, відтворюваністю отриманих результатів. 

Наукова новизна отриманих результатів.  

1. Вперше для розпилення дроту діаметром 0,3 мм із цирконієвого 

сплаву марки КТЦ-110 методом мікроплазмового напилення встановлено 

діапазони параметрів режиму: сила струму (I) від 16 A до 26 A, витрата 

плазмоутворюючого газу (Qпл) від 160 л/год до 240 л/год, дистанція напилення 

(H) від 40 мм до 120 мм та швидкість подачі дроту (Vдр) від 2,9 м/хв до 4,8 м/хв, 

які забезпечують стабільне протікання процесу диспергування та формування 

покриття. 

2. Отримало подальший розвиток уявлення про механізм впливу 

параметрів режиму мікроплазмового напилення на процес диспергування 

цирконієвого дроту, при якому формуються частинки розміром від (128 ± 3,6) 

мкм до (310 ± 31) мкм, із швидкостями руху від (8,0 ± 2,5) м/с до (28,7 ± 4,0) 

м/с, що дозволяє при мінімальних граничних значеннях параметрів процесу 

нанести покриття з об’ємною пористістю до (20,3 ± 2,0) % та розміром пор до 

300 мкм із найбільш розвиненим мікрорельєфом поверхні шорсткістю Ra (52 ± 

3,1) мкм.  

3. Вперше встановлено значення модуля пружності пористих 

цирконієвих покриттів, отриманих мікроплазмовим напиленням, без 

відокремлення їх від основи завдяки доопрацюванню методу розрахунку 

модуля пружності окремих шарів двошарового бруса прямокутного 

поперечного перерізу в частині визначення його пружно-геометричних 

характеристик. Виявлено, що значення модуля пружності цирконієвих 

покриттів в зоні розтягу на 53% відрізняються від значень модуля пружності в 

зоні стиску при вмісту об’ємної пористості (20,3 ± 2,0) % і знаходяться в межах 

існування показників модуля пружності кісток (від 5 ГПа до 23 ГПа). 
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4. Отримало подальший розвиток уявлення про значний вплив 

витрати плазмоутворюючого газу (від 160 л/год до 240 л/год) при 

мікроплазмовому напиленні на коефіцієнт використання матеріалу, який 

зростає до 95% при зменшенні витрати плазмоутворюючого газу на 33% 

завдяки зниженню розбризкування розплаву диспергованих частинок цирконію 

при формуванні покриття.  

5. Вперше встановлено вплив параметрів процесу мікроплазмового 

напилення на фігуру металізації та втрати розпилюваного матеріалу в 

залежності від розміру напилюваної деталі. Так, на зразках шириною більше 8 

мм при параметрах I = 26 A, Qпл = 160 л/год, Н = 40 мм, Vдр = 4,8 м/хв втрати 

напилюваного матеріалу становлять менше 1%, що дозволяє рекомендувати 

дані параметри режиму для нанесення покриттів на імплантати малих розмірів 

із складною геометрією поверхні. 

Практичне значення отриманих результатів. На основі отриманих 

результатів експериментальних досліджень були встановлені основні 

параметри режиму МПН Zr-дроту, які забезпечують формування біосумісних 

покриттів із заданими характеристиками розміру пор від 60 мкм до 300 мкм, 

об'ємною пористістю від (2,8 ± 0,1) % до (20,3 ± 2,0) %, шорсткістю поверхні Ra 

понад 50 мкм.  

Встановлені залежності впливу технологічних параметрів МПН на вміст 

об’ємної пористості Zr-покриття дозволяють прогнозувати модуль пружності 

покриття із забезпеченням відповідності його значення показнику модуля 

пружності кістки, що позитивно впливатиме на зменшення ефекту екранування 

напружень. Розроблена методика для встановлення модуля пружності може 

бути використана у визначенні показників пружних характеристик покриттів з 

високою пористістю без відокремлення їх від основи.  

Отримані значення міцності зчеплення покриттів з основою понад 22 

МПа, що відповідають стандарту ISO 13179-1:2021, та задовільні результати 

цитотоксичних досліджень in vitro, дозволили лікарям-ортопедам ДУ «ІТО» 
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НАМН України надати схвальне рішення по даним покриттям із подальшим 

їхнім практичним застосуванням на деталях ендопротезів, що підтверджено 

актом про використання результатів науково-технічної роботи. 

На основі отриманих результатів досліджень Zr-покриттів та 

встановленого впливу основних параметрів режиму МПН на процес їхнього 

формування, сформульовано технологічні рекомендації щодо нанесення 

біосумісних Zr-покриттів на деталі ендопротезів різних геометричних розмірів 

та типів. Спільно з лікарями-ортопедами ДУ «ІТО» НАМН України отримано 

патенти на новий тип деталей ревізійної ацетабулярної системи та стегнового 

компонента ендопротеза кульшового суглоба безцементного фіксування, на 

поверхнях яких методом МПН формується розроблене автором біосумісне 

покриття із Zr-дроту. 

Особистий внесок здобувача. Дисертаційна робота є особистим, 

завершеним науковим дослідженням. В науковій літературі та доступних 

джерелах інтернет-ресурсів здобувачем проведено пошук і ретельний аналіз 

інформації, присвяченій проблемам застосування біосумісних металевих 

матеріалів в імплантуванні. Спільно з науковим керівником поставлено мету, 

завдання дослідження та методи їх вирішення, що увійшли до дисертаційної 

роботи.  

У публікаціях, написаних у співавторстві, по дослідженню впливу 

параметрів режиму на розміри диспергованих частинок та їх стан і формування 

із них пористих структур [1, 11, 17, 18] займався розробкою експериментів, 

виготовленням зразків покриття, опрацюванням, систематизацію результатів 

досліджень; в роботах [5, 14] плануванням і виконанням експериментальних 

досліджень по встановленню швидкості руху диспергованих частинок з дроту, 

опрацюванням та систематизацією результатів досліджень, написанням 

висновків; в роботах [4, 15] ‒ автором сплановано експеримент, розраховано та 

опрацьовано результати втрат розпилюваного матеріалу при мікроплазмовому 

напиленні; в роботах [2, 8, 9, 16] автором виготовлено зразки покриття та 
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розроблено моделі експериментально-теоретичного дослідження з 

встановлення показника модуля пружності покриття; в роботах [6, 7] автором 

поставлено задачі та проведені експериментальні дослідження з отримання 

показників міцності зчеплення покриття з основою; в наукових працях [3, 12, 

13] ‒ виготовленням зразків покриття для корозійних досліджень та аналізом 

отриманих результатів, оформленням матеріалів до друку; в роботах [10, 19, 20] 

автору належить аналіз літературних джерел, пошук науково-технічної 

інформації, розробка технології мікроплазмового напилення біосумісного 

покриття.  

Апробація результатів дисертації. Основні результати дисертаційної 

роботи доповідалися й обговорювалися на науково-технічних конференціях та 

семінарах; 8-й науково-практичній конференції молодих вчених “Нові 

технології і матеріали у машинобудуванні”, (Київ-Сичавка, Україна, 2020); ХІ 

та ХІI міжнародній науково-практичній конференції “Комплексне забезпечення 

якості технологічних процесів та систем” (Чернігів, Україна, 2021; 2022); ІХ 

Українському з’їзді з електрохімії “Електрохімія сьогодення: здобутки, 

проблеми та перспективи” (Київ, Україна, 2021); VI міжнародній конференції 

молодих вчених “Young Professionals International Conference on Welding and 

Related Technologies” (Kyiv, Ukraine, 2021); 12th International Advances in 

Applied Physics and Materials Science Congress and Exhibition “APMAS” 

(Oludeniz, Turkey, 2022); науково-технічній конференції “Зварювання та 

технічна діагностика для відновлення економіки України” (Київ, Україна, 

2022). 

Публікації. Основні здобутки дисертаційної роботи відображено у 20 

наукових працях, серед них шість статей у вітчизняних і чотири у закордонних 

фахових наукових періодичних виданнях (дві у виданнях, які індексуються в 

міжнародних наукометричних базах даних Scopus та одна ‒ Web of Science), 

вісім тез у збірниках всеукраїнських і міжнародних науково-технічних 

конференціях та два патенти України. 
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Структура та об’єм роботи. Дисертація складається із вступу, 5 розділів, 

загальних висновків, списку використаних літературних джерел (185 

найменувань на 21 сторінці), 5 додатків (на 15 сторінках), містить 20 таблиць та 

54 рисунки. Основний текст роботи викладено на 156 сторінках. Загальний 

обсяг роботи становить 194 сторінки. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

  



34 

 

 

 

  

СУЧАСНИЙ СТАН ПРОБЛЕМИ БІОСУМІСНОСТІ ПОВЕРХНІ 

ІМПЛАНТАТІВ  

 Характеристика металів як конструкційних матеріалів для 

виготовлення деталей імплантатів 

Негативний вплив забрудненого навколишнього середовища, 

неправильне харчування та малорухливий спосіб життя призвели до значного 

зростання захворюваності опорно-рухового апарату людини. Водночас все 

частіше при лікуванні захворюваності кісток використовуються ендопротези, 

які в медичній літературі іменують також імплантатами.  

Так, представлені дані європейської федерації національних асоціацій 

ортопедії та травматології (EFFORT) вказують на те, що в найближчі роки 

відбудеться зростання операцій з ендопротезування кульшового суглоба 

європейців віком до 64 років на 35% та старшого віку на 16% [1]. Стосовно 

населення України показник первинної інвалідності від захворювань опорно-

рухового апарату і сполучної тканини становить орієнтовно 9 випадків на 

10 000 населення працездатного віку, в тому числі патології кульшового 

суглоба від 3% до 5%, а первинна інвалідність від цієї патології досягає 

значення 11%. Водночас слід зауважити що наслідки воєнних дій, які проходять 

на території України з початку 2014 року та повномасштабна агресія Російської 

Федерації з 2022 року призведуть до значного збільшення цієї статистики в 

після воєнний період часу. З тих же прогнозів EFFORT, ще до 2050 року 

абсолютна кількість імплантатів лише в європейських країнах збільшиться в 

середньому на 50%, що спричинить відповідне зростання і кількості їх ревізій в 

діапазоні від 23% до 26%, який буде визначатися від віку пацієнтів, при якому 

відбулася первинна імплантація. В після воєнний період часу в Україні ці 

показники будуть значно вищі, як через отримані травми опорно-рухового 

апарату військовослужбовців які боронять Україну, так і через травмованих 
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цивільних громадян внаслідок підриву на вибухонебезпечних предметах котрі 

залишаться після звільнення територій від агресорів. Це призведе до значного 

зростання потреби в імплантатах для лікування громадян нашої країни. 

Тож частіше застосування імплантатів серед пацієнтів молодшого віку і 

зростання травм спричинених військовими діями, спонукали до необхідності 

вирішення проблем пов’язаних з обмеженим терміном їхнього експлуатування 

до (20±5) років [2] шляхом пошуку методів для підвищення їх ресурсу. Щоб 

сучасні конструкції ендопротезів відповідали підвищеним вимогам щодо їх 

функціональних властивостей та надійної експлуатації протягом тривалого часу 

необхідно забезпечити: 

• відповідність матеріалу біологічним особливостям організму людини; 

• забезпечення максимально подібних механічних властивостей 

міцності та модуля пружності між імплантатом і кісткою; 

• надійність та довговічність конструкції. 

Серед найбільш поширених матеріалів для виготовлення імплантатів ‒ 

метали та сплави на їх основі [3] вибір яких обґрунтовано їхньою високою 

механічною міцністю [4]. Основною вимогою до металевого імплантуючого 

матеріалу є його біологічна сумісність «біосумісність». Біосумісність 

металевих імплантатів поділяється на хімічну, фізичну та механічну. Хімічна 

біосумісність пов’язана із відсутністю до провокування місцевих запальних 

реакцій, токсичної й алергічної дії та канцерогенного впливу відносно живого 

організму. Фізична проявляється у високій рентгеноконтрастності, що дозволяє 

контролювати правильність установки конструкції, низька магнітна 

сприйнятливість для застосовування сучасної магнітно-резонансної томографії 

під час діагностики, низька щільність, яка знижує навантаження на м’язову 

систему. Механічна біосумісність характеризується низьким модулем 

пружності, який повинен бути максимально близьким до кістки людини, 

стійкістю до циклічних навантажень без руйнування, що пов’язано із 

людськими рухами такими як ходьба. 
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На сьогодні одним з основних недоліків експлуатації металевих 

імплантатів є їх схильність до корозії, яка проявляється внаслідок 

довготривалого контакту з біологічними рідинами людини. Вважається, що 

біосумісність металів та сплавів прямо визначається їхньою корозійною 

стійкістю в середовищі рідини людського організму, яка містить агресивні 

хлорид-іони [5]. При взаємодії поверхні металевих імплантатів з середовищем 

людського організму на ній починають проходити хімічні реакції із утворенням 

оксидів і гідроксидів металів, які створюють захисний оксидний 

антикорозійний шар. Утворений оксидний шар на поверхні металу повинен 

бути біологічно інертним, що впливає на біосумісність імплантату, тобто не 

перешкоджати відкладенню кісткового мінералізованого матриксу на його 

поверхні, а в кращому випадку навіть провокувати до сприяння цього процесу. 

В такому випадку процес загоєння кістки буде супроводжуватися з'єднанням 

новоутвореного кісткового матриксу з оксидною поверхнею металу імплантату 

[6]. Однак в агресивному середовищі біологічних рідин організму цей шар не 

завжди протистоїть руйнівній дії хлорид-іонів, які спричиняють процес 

кородування імплантатів, а утворені продукти цього процесу негативно 

впливають на організм людини. Так на рисунку 1.1 представлена узагальнена 

діаграма, що пов'язує реакцію організму людини через довколишню тканину на 

різні метали та сплави від їх поляризаційного опору, який прямо пропорційний 

швидкості корозії. З рисунка 1.1 слідує, що за характером взаємодії продуктів 

корозії з біологічними тканинами метали можуть бути поділені на три групи: 

1) біологічно несумісні (токсичні) такі, як хром (Cr), кобальт (Co), нікель 

(Ni), ванадій (V); 

2) умовно біосумісні (продукти корозії ізолюються організмом шляхом 

утворення капсули зі сполучної тканини) такі, як залізо (Fe), молібден (Mo), 

алюміній (Al); 

3) біосумісні (інертні) такі, як титан (Ti), цирконій (Zr), ніобій (Nb), 

тантал (Ta), платина (Pt). 
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Рисунок 1.1 – Взаємозв’язок між поляризаційною стійкістю та біосумісністю 

чистих металів, сплавів Co-Cr і нержавіючої сталі [7] 

 

Відомо, що вплив будь-якого імплантованого біосумісного матеріалу на 

організм людини не обмежується місцевою реакцією яка виникає в тканинах 

при безпосередньому контакті з імплантатом чи знаходячись біля нього [8], а 

розглядати його як комплексний вплив. Тож даним критеріям біосумісності має 

відповідати не тільки сам матеріал імплантату, а й його продукти руйнування 

які утворюються внаслідок тривалого знаходження в організмі людини. 

Водночас прояв токсичності металів може бути різноманітним, а їх механізми 

включати інгібування ферментів, порушення структури та функціонування 

клітинних процесів, утворення вільних радикалів, взаємодія з ДНК, що 

призводить до мутагенезу та канцерогенезу ковалентних модифікацій білків, 

або заміщенню критичних металів у метало-залежних процесах (рис. 1.2) [1]. 
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Рисунок 1.2 – Вплив на організм людини деяких металів та їх сплавів [1] 

 

З досвіду ендопротезування в медичній практиці як матеріали для 

виробництва імплантатів найчастіше застосовують аустенітні нержавіючі сталі 

(SUS 316L, 08Х17Н13М2), сплави на основі кобальт-хрому (Co-Cr ATSM F75, 

ATSM F562), а також сплави із титану (Ti-6Al-4V), цирконію та танталу [5, 9, 

10]. Однак більшість з них не можуть задовольнити комплексу спільних вимог 

по біосумісності та механічним властивостям. Використання аустенітної 

нержавіючої сталі із високим вмістом хрому та нікелю при довготривалому 

знаходженні в середовищі людського організму провокує до небажаних 

наслідків. Відомо, що висока концентрація нікелю призводить до появи так 

званої «нікелевої проблеми», яка полягає у підвищенні алергічної чутливості до 

цього елементу. Медичні спостереження які проводилися з 1965 по 1995 рр., 

показали, що алергічна чутливість до нікелю зросла з 9 до 25 % у жінок та з 1 

до 10 % у чоловіків [11] Крім того, міжнародна медична спільнота почала 

розглядати нікель як канцероген, що суттєво обмежує використання даних 

сплавів в ендопротезуванні [12]. Натомість нержавіючі сталі які не містили 

нікель проявляли феромагнітні властивості [13], що ускладнювало діагностику 

з використанням томографічної візуалізації в період післяопераційного 

Ni - порушує синтез 

білка, генна мутація 

(РНК, ДНК), алерген 

(дерматит). 

Со – неврологічні, 

серцеві, гематологічні 

розлади, гіпотиреоз. 

Сr – цитотоксичність 

рак, генна мутація. 

Al – нейротоксичність, 

хвороба Альцгеймера 

мікроцитарна анемія, 

остеомаляція. 

Тi – алерген, синдром 

жовтого нігтя. 

V – цитотоксичність 

(значне накопичення 

впливає на всі системи 

організму).  
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лікування [14] та не відповідали достатньому показнику корозійної стійкості. 

Свідчення з літературних джерел показують, що корозія нержавіючих 

аустенітних сплавів проявлялась в організмі людини внаслідок постійного 

впливу біологічної рідини яка зазвичай провокувала до руйнування захисного 

шару з наступним процесом корозії імплантатів [15, 16]. 

 Використання кобальт-хромових сплавів для імплантатів також пов’язане 

з деякими побічними реакціями в організмі людини. Так через безперервні 

механічні навантаження та фретінг-корозію утворюються частинки зносу які 

провокують пошкодження навколишніх тканин та призводять до розхитування 

імплантату [17, 18, 19]. Під дією рідин організму з частинок зносу 

вивільняються присутні там у вигляді домішок важкі метали, які 

накопичуючись проявляють свій вплив у вигляді онкологічних захворювань та 

генних мутацій [17, 20, 21, 22]. Тому при виготовленні імплантатів, які 

працюють у парі тертя з великим навантаженням використання кобальт-

хромових сплавів не рекомендується [23]. 

 Сплави на основі танталу мають високі показники механічної міцності та 

корозійної стійкості і вважаються одними з найбільш біосумісних металевих 

матеріалів, які набувають розповсюдження в ортопедичному імплантуванні 

[24]. Проте, незважаючи на відмінну проліферацію та диференціацію людських 

остеобластів, танталові сплави не можуть вважатися найбільш придатними для 

виготовлення масивних деталей ендопротезів, насамперед через їх високу 

питому вагу (16,65 г/см3) та модуль пружності (190 ГПа). Крім того, у зв’язку з 

високою температурою плавлення (3017 °C) технологія отримання складних 

форм виробів, або напівфабрикатів з цих сплавів пов’язана з певними 

труднощами, внаслідок чого їх ринкова ціна значно перевищує ціну 

аналогічних продуктів з інших біосумісних металічних матеріалів [25]. На 

сьогодні зазвичай сплави на основі танталу використовуються для 

виготовлення пористих імплантатів з досить високими показниками 

зносостійкості та зниженим модулем пружності у порівнянні з компактним 
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(щільним) матеріалом [26]. Однак присутність пор в структурі таких 

імплантатів призводить до зниження їхньої міцності, що обмежує їх 

використання лише в тих місцях імплантації, де вони не несуть основне 

механічне навантаження, або застосовуються у вигляді покриттів на 

імплантатах з кобальт-хромових сплавів для підвищення зносостійкості та 

запобіганню вивільненню іонів важких металів [27].  

Аналіз сучасного стану виготовлення імплантатів показує, що найбільш 

масово в цій галузі використовують титан і його сплави тому, що їх корозійна 

стійкість в середовищі організму людини вища в порівнянні з нержавіючою 

сталлю та кобальт-хромовими сплавами [28, 29]. Проте чистий титан та його 

комерційні марки з різним вмістом кисню ВТ1-0 та ВТ1-00 (Grade 2-4, ASTM 

1341, ATSM F67) не застосовуються у виробництві деталей ендопротезів для 

великих суглобів оскільки мають невідповідні показники механічної міцності 

до поставлених умов експлуатації. Зазвичай такі марки титанових сплавів 

застосовуються у виробництві дентальних імплантатів, або у вигляді нанесених 

пористих покриттів [9]. Натомість сплави титану леговані різними хімічними 

елементами, із покращеними механічними властивостями, набули широкого 

розповсюдження при виготовленні імплантатів для ендопротезування. Одним з 

найбільш поширених матеріалів який застосовуються для виготовлення деталей 

ендопротезів стегнових, колінних та плечових суглобів є (α+β) титановий сплав 

ВТ6 системи легування Ti-Al-V (ASTM F136 та ін.) [30], оскільки алюміній 

значно зміцнює α-фазу та зменшує густину сплаву, а легування таким 

ізоморфним β-стабілізатором як ванадій, дозволяє досягти значного зміцнення 

зі збереженням достатньої пластичності [9, 28, 31]. 

 Однак, не дивлячись на досить високу біосумісність титану та його 

сплавів відомо, що при довготривалій імплантації таких виробів в організмі 

людини він проявляє свій негативний вплив у вигляді синдрому «жовтого 

нігтя» [32, 33]. Встановлено, що стійкість титанового імплантату знижується у 

випадку прояву запальних процесів при повторній імплантації [34] через 
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локальне підкислення прилеглого середовища до його поверхні що провокує до 

корозії [35].  

Доведено [36], що вивільнені іони титану можуть активно адсорбуватися 

білками та утворювати метало-білкові комплекси котрі будуть чинити 

негативний вплив на тканини, які контактують з титановим імплантатом. Також 

міграція іонів титану може викликати запальні процеси із подальшою 

дестабілізацією імплантату, яка може призвести до його відторгнення, або 

прояву алергічних явищ в організмі людини [37, 38].  

Легуючі елементи титанового сплаву ВТ6, в склад якого включено 

алюміній та ванадій, призводять до розвитку різноманітних негативних 

побічних реакцій та захворювань. Так, наявність алюмінію провокує до 

утворення сполучного тканинного прошарку навколо імплантату, що негативно 

впливає на інтеграцію живих тканин і пригніченню їх відтворення із проявом 

генної та нейротоксичної дії у вигляді анемії та хвороби Альцгеймера [39, 40, 

41]. Своєю чергою надмірна кількість ванадію та його оксиду V2O5 чинять 

токсичну дію на організм пацієнта, призводячи до некрозу і онкологічних 

захворювань [42, 43]. Про це свідчать результати досліджень токсичного 

впливу цинку, міді, нікелю, ванадію та заліза на епітеліальні клітини щурячих 

легень які показали, що з розглянутої групи металів саме ванадій виявляє 

найбільший вплив на біологічний стан життєдіяльності клітин [44]  

Найбільш узагальнене комплексне дослідження статистичного впливу 

токсичності титану та титанових сплавів висвітлено в джерелі [45] де в період 

від 1991 по 2018 роки виявлено в літературі згадування його негативного 

впливу при частковому, або довготривалому контакті із середовищем 

людського організму в різних місцях імплантування. Виявлено 1378 джерела 

які містили в описі дані про токсичність титану та сплавів на його основі, 

майже 900 джерел пов’язаних з гіперчутливістю та корозією, 256 джерел щодо 

синдрому «жовтого нігтя» з проявом супутніх захворювань пов’язаних з його 

присутністю в організмі [45]. З приведених статистичних даних літературних 
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джерел слідує, що титан як біосумісний матеріал значно переоцінений [46], а 

зроблені висновки деяких авторів говорять про подальше зростання випадків 

його негативного впливу на організм людини в майбутньому [47]. 

Згідно з оглядом на вищевикладене постала проблема в необхідності 

пошуку альтернативного матеріалу для заміни титану та його сплавів у 

виготовленні ендопротезів. Останнім часом як альтернативний матеріал 

розглядаються цирконій та сплави на його основі оскільки вони мають ряд 

переваг у порівнянні з титаном та на його основі сплавами. По-перше, 

технологічні методи отримання цирконію забезпечують вищу чистоту 

матеріалу, по-друге, на повітрі цирконій вигідно відрізняється від титану тим, 

що не поглинає водень який спричиняє до охрупчуванню при температурах 

вище 50-70 ºС в процесі технологічної обробки. Також цирконій інертний на 

повітрі при температурах до 300 °С завдяки наявності на його поверхні 

захисної оксидної плівки. Цирконій та сплави на його основі відрізняються 

високою корозійною стійкістю в органічних сполуках (показники вище, ніж у 

таких стійких металів як титан та ніобій), біологічною інертністю та низькою 

здатністю до взаємодії з різними агресивними середовищами [48]. 

Відомо, що біологічна сумісність визначається хімічним складом, 

структурою поверхні металу та його взаємодією з електролітами організму 

хімічними та електрохімічними реакціями між імплантатом та оточеними 

тканинами 49. Зі зростанням абсолютного значення стандартного 

електродного потенціалу збільшується розчинність та реакційна здатність 

металу, тому його хімічну стійкість можна оцінити за цим критерієм [50]. 

Оскільки для титану та цирконію цей показник становить – 1,63 В та – 1,4 В, 

відповідно можна стверджувати що імплантати зі сплавів на основі цирконію 

мають більшу стійкість в умовах агресивного середовища біологічних рідин 

внаслідок чого зменшується негативний вплив як, на навколишні тканини [51], 

так і на весь організм завдяки стійкішій оксидній плівці [52, 53]. 
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До переваг цирконієвих сплавів, в порівнянні з титановими сплавами, 

можна віднести і їх нижчий модуль пружності [54], важливість якого було 

охарактеризовано проблемою асептичного розхитування металевих імплантатів, 

яка проявляється у вигляді зниження щільності кісткової тканини при не 

достатньому навантаженні яке діє на оточену ендопротез кістку, оскільки 

кісткова тканина утворюється та ущільнюється в напрямку ліній дії механічних 

напружень [55]. Таке явище було названо як «екрануванням напружень» (Stress 

shielding), яке зумовлене використанням при виготовленні імплантатів металів 

та сплавів модуль пружності яких значно перевищує відповідну характеристику 

кісткової тканини (рис 1.3), що призводить до виникнення дотичних напружень 

в зоні контакту кістка-імплантат [56].  

 

 

Рисунок 1.3 – Модулі пружності кортикальної кісткової тканини та металів і 

сплаві для імплантатів [62]  

 

Для вирішення даного питання у медичному матеріалознавстві почали 

розвивати напрямок по розробці нових біосумісних β-фазних Ti сплавів з 

низьким модулем пружності [57]. До таких нещодавно розроблених β-фазних Ti 

сплавів Ti-Nb-Ta-Zr [58], Ti-Zr-Ta-Nb [59] і Ti-Nb-Zr-Sn [60], як один із 

компонентів для покращення їх біологічних властивостей додавався цирконій. 



44 

 

 

 

Проте, самі дослідження розроблених низькомодульних матеріалів на основі 

цирконію з незначними добавками інших елементів почалися з’являтися лише 

нещодавно [54]. Водночас синтез таких β-фазних сплавів набагато дорожчий у 

порівнянні з традиційними (α+β) сплавами через досить трудомісткий процес 

їхнього отримання [61]. Також треба відмітити те, що на сьогодні як 

біологічних, так і клінічних даних їхнього практичного застосування не 

приводиться в достатній кількості. Виходячи з чого не можливо зробити 

гарантований висновок відповідності комплексним біологічним і механічним 

вимогам при їхньому довготривалому періоду експлуатування як матеріалів для 

виготовлення деталей ендопротезів.  

Натомість цирконієві сплави із рядом своїх переваг у вигляді високої 

міцності та в’язкості до руйнування, корозійної стійкості з відсутністю 

токсичної та алергічної дії на організм людини [63], дозволи розповсюдити їхнє 

застосування у багатьох галузях практичної медицини [64, 65]. На сьогодні 

цирконій розглядають як перспективний матеріал імплантатів, із вивченням 

можливостей формування із його заготівок для деталей які використовуються 

як імплантати в області травматології та ортопедії [66].  

Приведені результати дослідження впливу цирконієвого сплаву на стан 

навколишніх тканин при внутрішньом'язовому імплантуванні тваринам 

показали незначний вплив на структуру м'язової тканини, клітини печінки та 

слинних залоз. Це дозволило рекомендувати цирконієві сплави до застосування 

в ортопедичній і стоматологічній практиці, як матеріали при виготовленні 

імплантатів [63]. 

В іншому джерелі [67] було засвідчено успішне застосування цирконієвих 

сплавів при виготовленні деталей ендопротезів і фіксаторів кісткових уламків 

при їх зрощуванні. Сучасна практика дентального імплантування застосовує 

цирконій як матеріал для виготовлення зубного штифта. Засвідчено [68], що 

застосування зубних імплантатів виготовлених із цирконію показують кращу 

біосумісність до контактуючих тканин в порівнянні із аналогічними 
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титановими, що значно підвищує успішність фіксації імплантованих деталей в 

кістці. 

Серед комерційних сплавів на основі цирконію найбільш доступними є 

цирконій-ніобієві сплави марок КТЦ-110 та КТЦ-125. Якщо порівняти хімічний 

склад сплаву КТЦ-110 зі сплавами на основі титану можна побачити, що у 

складі останніх кількість таких шкідливих металів як ванадій, алюміній та 

залізо становить від десятих частин до декількох відсотків, натомість у складі 

сплаву КТЦ-110 ванадій відсутній взагалі, а вміст алюмінію та заліза становить 

тисячні долі відсотка (табл. 1.1). Це ще раз підтверджує перспективність 

застосування сплавів на основі цирконію при виготовленні деталей 

ендопротезів. 

 

Таблиця 1.1 – Хімічний склад сплавів ортопедичного призначення на 

основі титану та цирконію [69] 

Елемент 
Вміст в сплаві, % 

Grade-4 ВТ1-0 ВТ-6 КТЦ -110 

Азот  0,05  0,04  0,05  0,003 

Вуглець 0,1  0,07  0,1  0,0056 

Водень 0,015  0,01  0,015 – 

Залізо 0,5  0,25  0,6  0,0035 

Кисень  0,5  0,2  0,2  0,05 

Алюміній  – до 0,7 5,3 - 6,8 0,003 

Титан  Основа Основа Основа – 

Ванадій  –  –  3,5–5,3 – 

Ніобій  –  –  –  до 1,1 

Цирконій  –  –  0,3  Основа 

 

Але одним із вагомих недоліків цирконію та його сплавів на сьогодні є їх 

дефіцитність та висока вартість, що в деяких випадках таких як масове 

виробництво великих, об’ємних деталей ендопротезів з економічної точки зору 

є суттєво затратним. Однак альтернативне використання цирконієвих сплавів 

може бути у вигляді покриттів на поверхнях деталей ендопротезів з 

нержавіючої сталі [70] або сплаву ВТ6 [71], що дозволяє підвищити їхню 
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біосумісність [72] завдяки більшої корозійної стійкості цирконію із 

запобіганням вивільненню токсичних іонів зі сплаву основи та подовженню 

строку експлуатування імплантату. 

 Вплив структури та морфології поверхні імплантату на 

взаємодію з кісткою 

Поверхня імплантату відіграє важливу роль в першій реакції біологічного 

середовища при їх контакті та наступній довготривалій взаємодії. При 

спостереженні за реакцією тканини з поверхнею імплантату почали застосувати 

розвинену пористу поверхню, як метод для підвищення біосумісних та 

остеоінтеграційних властивостей. Під час введення в організм імплантатів із 

біосумісними пористими структурами відбувається ефективне вростання 

кісткової тканини в пори покриття [73]. Такі імплантати, які мають розвинену 

пористу поверхню, є ідеальними об'єктами як замісники кістки, що забезпечило 

значний успіх в безцементному ендопротезуванні [74] та набуло найбільш 

масового застосування у клінічних випадках з молодими пацієнтами [75].  

В сучасних конструкціях імплантатів пористість визначається як відсоток 

пустот у твердому тілі [76] та є морфологічною властивістю, а її подібність до 

кістки, котра може вміщувати в об’ємі від 30% до 95% пор при їх розміру від 

200 мкм до 1000 мкм, значно підвищує успішність ендопротезування [77]. 

Пористість, як одна з основних складових процесу остеоінтеграції, забезпечує 

зародження новоутвореної кісткової тканини та її вростання в пористий простір, 

що позитивно впливає на механічне фіксування імплантату [78].  

Важливість пористості, як однієї зі складових структур котра впливає на 

остеоінтеграцію, було показано в роботі [79] де досліджувалися щільні та 

пористі частинки гідроксиапатиту, а отримані результати засвідчили 

найшвидше утворення нової кісткової тканини із її прямим контактом на 

пористих частинках в порівнянні із тими, котрі були щільними.  

https://www.researchgate.net/scientific-contributions/A-F-Brooker-60152957?_sg%5B0%5D=if40STwwvZw0b3ma_Etq_jHppomZZc0pHVYtveLx8tKpbvmU6IusLmD-uRQ8mNE2mkI8rj4.ioDrH_Uo1jlXHeIyzHNIfeh1EdneY54IX_ZD8vvK582mzA0cgZpGUd3Hu15buWbjThQb9HbLONu0Rmv08CGviw&_sg%5B1%5D=p3YwEdLeDsPH5f1DRpid-d4tfwJYzP5ogwjhj3v_uS4gb4LzFAmnL9FJXpd24nFoCt9QAdA.Up49AFG2SkF2u7JnGpN4-Gl6MpjwVLOIeoQ6VHDy4PReb0WtOftzUl7djcwpTHW5N7vilx2vlRbv1eurxAFxqw
https://www.researchgate.net/scientific-contributions/A-F-Brooker-60152957?_sg%5B0%5D=if40STwwvZw0b3ma_Etq_jHppomZZc0pHVYtveLx8tKpbvmU6IusLmD-uRQ8mNE2mkI8rj4.ioDrH_Uo1jlXHeIyzHNIfeh1EdneY54IX_ZD8vvK582mzA0cgZpGUd3Hu15buWbjThQb9HbLONu0Rmv08CGviw&_sg%5B1%5D=p3YwEdLeDsPH5f1DRpid-d4tfwJYzP5ogwjhj3v_uS4gb4LzFAmnL9FJXpd24nFoCt9QAdA.Up49AFG2SkF2u7JnGpN4-Gl6MpjwVLOIeoQ6VHDy4PReb0WtOftzUl7djcwpTHW5N7vilx2vlRbv1eurxAFxqw
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Сучасні наукові напрацювання представлені в літературних джерелах 

показують, що в області пошуку взаємозв’язку протікання остеоінтеграційних 

процесів відносно пористої структури покриття присвячено значну кількість 

робіт, але їх досягнення не вказують на чіткі критерії найбільш сприятливих 

характеристик у вигляді розміру й об’ємного вмісту пор. Повідомляється, що 

маленькі пори сприяють гіпоксичним умовам та індукуванню в формуванні 

хрящової тканини, тоді як великі пори призводять до прямого відновлення 

кістки [77]. 

В представлених ранніх дослідженнях вимога до розміру пор була 100 

мкм, яку пов’язували із розміром клітин та їх міграцією [80]. Однак збільшення 

кількості проведених досліджень та наукових результатів із їх аналізом 

дозволили сформувати інші думки відносно даного питання та рекомендували 

розмір пор > 300 мкм ув’язку із посиленим утворенням нової кістки шляхом 

формування капілярів [77]. 

Так автор Y. Yao у своєму дослідженні згадує середній розмір пор (191,6 

± 3,7) мкм при їх об’ємному вмісту (53,3 ± 1,2) % та вказує, що їх застосування 

покращувало остеоінтеграційні властивості у випадку стоматологічної 

імплантації зубних імплантатів сприяючи диференціації, кальцифікації клітин 

на їх поверхнях [81].  

Інші експериментальні дані щодо остеоінтеграції з кістковою тканиною 

тварин імплантатів з покриттям титану та гідроксиапатиту вказують, що 

оптимальним для ефективної інтеграції кісткової тканини є розмір відкритих 

пор від 300 мкм до 500 мкм [82]. 

В роботі [83] показано, що 52% пористість в покритті із розміром пор 

(210 ± 17) мкм позитивно впливає на остеоінтеграційні властивості покриття у 

вигляді пришвидшеного зростання кісткової тканини та забезпеченню більш 

міцного адгезійного з’єднання з поверхнею імплантату з пористим покриттям, 

що не спостерігалося на аналогічних імплантатах без покриття.  
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Дослідник A. Civantos приводить розмір пор від 100 мкм до 200 мкм, які 

забезпечують збалансовану оптимізацію розміру та адгезії для сприяння 

остеоінтеграції in-vitro [84]. 

В іншому джерелі [85] надані деякі дані досліджень щодо визначення 

сили адгезійного взаємозв’язку пористого покриття з титанового порошку та 

прилеглими кістковими тканинами лабораторних тварин. Згідно з отриманими 

результатами при розмірах пор від 100 мкм до 300 мкм міцність на зсув 

досягала максимальних показників 18 МПа. Водночас збільшення розміру пор 

призводило до зниження адгезійної міцності зчеплення кістки з імплантатом.  

В роботі [86] проведена оцінка вростання кістки в різні типи титанових 

імплантатів із повністю пористими та цільним стрижнем із 36% пористим 

шаром покриттям структура якого мала розмір пор до 360 мкм. Після 

імплантування тваринам на період до 8 тижнів з їх подальшим вилученням, 

механічні дослідження показали середній показник міцності на стиск 16,19 

МПа для повністю пористих та 69,27 МПа відповідно для тих, що мали на 

поверхні покриття. В одному із джерел [87] приводяться покриття для 

імплантатів різного призначення яке формується із пор розміром від 20 мкм до 

500 мкм, котрі з’єднанні між собою та становлять від 30% до 60% відносно 

об’єму покриття (рис. 1.4).  

 

 

Рисунок 1.4 – Мікроструктура пористого титанового покриття Henia 1000™ [87] 
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В іншому виданні вказується пористість титанових покриттів яка 

досягала значень від 26% до 32%, а максимальний розмір пор в цих покриттях 

відзначено (100 ± 50) мкм [88].  

Приведені результати досліджень культивованих клітин остеобластів на 

40 % пористих структурах з двома діапазонами розмірів пор від 100 мкм до 200 

мкм та від 355 мкм до 500 мкм показав, що життєздатність на зразках із 40% 

пористістю розміром пор в діапазоні від 100 мкм до 200 мкм мала кращу 

відповідь до процесу остеоінтеграції більше ніж на 80% [89]. Ці ж автори 

засвідчили, що підбором вмісту та розміру пор можна впливати на процес 

екранування напружень, які виникають при використанні об’ємних титанових 

імплантатів. З цього слідує, що пористість впливає не тільки на збільшення 

площі для закріплення та вростання кісткових клітин, а й також відіграє 

важливу роль в області зміни модуля пружності імплантуючої конструкції [90]. 

Це дозволяє забезпечити отримання позитивних результатів щодо більш 

рівномірного розподілу навантаження в області контакту імплантат-кістка та 

запобігти появі їхнього асептичного розхитування. Сучасні наукові результати 

в даному напрямку представлені у вигляді сформованих імплантатів, в яких 

діапазон відкритої пористості може сягати від 70% до 80%, а значення модуля 

пружності наближатися до 0,86 ГПа, яке подібне до показника трабекулярної 

кісткової тканини [91]. 

Отриманні пресуванням та спіканням порошків імплантати із пористістю 

на рівні 28 % дозволяють знизити їх модуль пружності до 7,9 ГПа [92]. Такі 

показники модуля пружності лежать в діапазоні зміни відповідної 

характеристики кортикальної кісткової тканини, а шляхом відображення таких 

характеристик імплантатів в нанесеному покритті можливо досягнути значних 

успіхів у пригніченні ефекту екранування напружень.  

Представлені результати взаємодії кісткової тканини, яка утворюється 

навколо пластинки з компактною частиною титанового сплаву марки ВТ1-0 та 

нанесеним на її поверхню пористим покриття із титану не тільки активно 
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сприяло кращій вторинній фіксації, а й також до зниження модуля пружності 

[93]. 

В джерелі [94] вивчалися сформовані термічним розпиленням із чистого 

титанового порошку покриття пористістю 15,4 ± 0,8% та середнім розміром пор 

від 100 мкм до 500 мкм, які забезпечили зниження модуля пружності покриття 

на стиск до показника 11,6 ГПа. 

Таким чином у випадку формування градієнтних покриттів з 

контрольованим відсотком об’ємної пористості на поверхнях імплантатів 

можливо забезпечити поступове наближення модуля пружності від імплантату 

до кістки шляхом багатошарового покриття (рис. 1.5) [95].  

 

 

Рисунок 1.5 – Розподіл модуля пружності (Е, ГПа) між кісткою та імплантатом 

 

Це дозволяє запобігти виникненню напружень, які призводять до його 

відшарування від серцевини в зоні контакту з нею першого шару з 

максимальним модулем пружності, а також пригнітити ефект екранування 

напружень в зоні контакту останнього шару, який має найнижчий модуль 

пружності та взаємодіє безпосередньо з кістковою тканиною. Автором A. Jef 

підтверджено механізм проростання кістки в пористу поверхню, як позитивний 

вплив на поперечні напруження та їхнім зниженням при фізичному 

навантаженні [96].  
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Отже, модулем пружності імплантату можливо керувати не лише зміною 

вихідного матеріалу з якого він виготовляється, а й шляхом інженерних 

підходів у вигляді вмісту об’ємної пористості та їх розміру в шарі покриття 

сформованого на його поверхні. 

Морфологія поверхні та її рельєф у вигляді сформованої шорсткості 

також відіграють важливу роль в остеоінтеграційних процесах кісткових клітин 

які сприяють до їхнього закріплення. [97]. Так автор B.E. Li підтверджує, що 

мікро та нано шорсткість контактуючої поверхні з кісткою працюють 

синергетично для підвищення ефективності остеоінтеграції ортопедичних 

імплантатів [98]. Результати гістологічних досліджень показують, що більш 

шорсткий рельєф поверхні сприяє процесам остеоінтеграції [99]. 

Автор K. Matsuzaka у своїй роботі [100] провів оцінку впливу поверхні 

імплантату на проліферацію остеобластоподібних клітин. Для цього були 

застосовані зразки імплантатів піддані обробці із нарізанням канавок шириною 

від 0,5 мкм до 1,5 мкм та виступами від 1 мкм до 10 мкм. В результаті 

встановлено, що клітини закріплюються на поверхнях в залежності від їх 

рельєфу, а переважна їх кількість відмічалась на виступах понад 5 мкм. 

Виявлення впливу шорсткості поверхні титанового імплантату на 

клітинне прикріплення, проліферацію та диференціацію остеобластоподібних 

клітин показано на зразках з різною обробкою у вигляді механічної та 

газоабразивної. Середнє відхилення висоти рельєфу поверхонь після 

газоабразивної обробки становило на площу Sa 1,38 мкм і вказувало на кращі 

показники прикріплення клітин ніж ті, що були піддані механічному 

модифікуванню поверхні із Sа 0,20 мкм [101]. 

Показано, що найбільш сприятливою для початку приєднання кісткової 

тканини є шорсткість поверхні Ra (3,76 ± 0,14) мкм, а її збільшення сприяє до 

підвищення сили зчеплення імплантату з кісткою [102]. 

Водночас поверхневий рельєф імплантату робить значний вклад на 

міцність з'єднання його з кістковою тканиною. Ця сила визначається як добуток 
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критичних зсувних напружень на межі розділу при яких відбувається відрив 

імплантату від кісткових тканин на площу контакту імплантату з кістковими 

тканинами. Тому навантаження яке витримується імплантатом в процесі його 

експлуатації пропорційне площі. З цього слідує висновок, що гладка поверхня 

імплантату з меншою площею контакту з кістковими тканинами має меншу 

міцність зчеплення ніж при пористій поверхні у вигляді покриття.  

Автор Y. Nakashima в роботі [103] вказав, що при збільшенні шорсткості 

поверхні покриття від Ra 3,7 мкм до 56,1 мкм, з'єднання імплантату з кістковою 

тканиною підвищується в 4 рази від (5,38 ± 1,96) МПа, до (21,63 ± 2,51) МПа 

відповідно. 

Проте в деяких виданнях формування титанових покриттів для 

подальшого їх використання на імплантатах приводиться із параметрами 

шорсткості їх поверхні Rа майже 58 мкм [87], а в іншому [94] засвідчується 

показник шорсткості Ra орієнтовно 26,4 ± 4,0 мкм із максимальними піками по 

висоті Rz 145,3 ± 22,9 мкм. 

Проведений літературний аналіз показав, що однозначної думки відносно 

оптимальної структури біосумісного покриття із її розміром пор і параметром 

шорсткості поверхні не існує, оскільки це значення мабуть сильно залежить від 

умов дослідження. Водночас вміст об’ємної пористості в покритті також чітко 

не визначається та варіюється в межах від 15% до 80%. 

Проте зростання показників об’ємної пористості не тільки позитивно 

впливає на зниження модуля пружності покриття, а й призводить до зменшення 

комплексу його конструкційної міцності. Так збільшення об’ємної пористості з 

5 до 15% призводить до ослаблення механічного взаємозв’язку на межі кістка 

покриття та сприяє деградації самого покриття, що при значному її значенні 

може спричинити до передчасного руйнування покриття [104].  

З літератури відомо, що товщина покриття також відіграє важливу 

функцію відносно його механічних властивостей. У випадку її збільшення 

зростають внутрішні напруження які можуть призвести до його відшарування 
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[105]. Тому при формуванні покриттів потрібно прагнути до зменшення їх 

товщини. В деяких літературних джерелах приводиться отримання біосумісних 

титанових покриттів завтовшки майже 250 мкм [106]. Проте в іншому джерелі 

згадується товщину покриття приблизно (1000 ± 200) мкм [87, 94]. Така 

товщина покриття може бути пов'язана відносно розміру пор, а також в деяких 

випадках регламенту тестування металевих пористих структур на показник 

їхньої міцності зчеплення з основою [107], який вимагає застосування в’язко-

текучих матеріалів, котрі можуть просочуватися через пори тонких покриттів 

та вносити корективи у достовірність випробуваних структур.  

Тож на основі проведеного літературного огляду із врахуванням 

відповідності до характерних особливостей біосумісних структур, які повинні 

призводити до прямого остеогенезу кістки, було вибрано діапазон розміру пор 

для відтворення в цирконієвих покриттях від 50 мкм до 300 мкм. Водночас 

середня шорсткість Ra поверхневих шарів покриття має бути орієнтовно 50 

мкм, а вміст об’ємної пористості знаходитись в межах від 15 % до 35 % [108]. 

Відповідно до розміру пор та забезпеченню достатніх механічних показників 

(понад 22 МПа згідно з ISO 13179-1:2021 [107] для біосумісних покриттів із 

титана) покриттів сформованих із цирконію, діапазон їхніх товщин повинен 

знаходитись в межах (350 ± 150) мкм із допуском відхилення окремих ділянок з 

вершинами до (600 ± 100) мкм. 

  Методи нанесення біосумісних покриттів на поверхню 

імплантатів 

Існує значна кількість методів та технологій, які дозволяють формувати 

біосумісні покриття на поверхнях імплантатів. Проте серед них найбільш 

поширеними, котрі застосовуються для отримання високопористих біосумісних 

структур на поверхнях імплантатів, є різновиди термічних методів, які 

забезпечують їхнє формування із порошкових матеріалів при атмосферному 

тиску або вакууму. До них належить лазерне або електронно променеве 
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наплавлення, адитивні технології, порошкове спікання і припікання та 

плазмове напилення [109]. 

Лазерні і електронно променеві методи нанесення покриття досить схожі 

між собою, лише за технологічними процесами відрізняються характером 

сформованого джерела нагріву та середовища в якому проходить процес 

формування покриття, що у випадку електронно променевого методу є 

вакуумом. До переваг даних методів відносять можливості формування 

покриттів з незначним тепловмістом в основу імплантату, внаслідок високої 

щільності теплової енергії, що забезпечує мінімальні структурні зміни лише на 

його поверхні. На сьогодні накопичені напрацювання в області лазерних 

технологій дозволили застосувати їх для нанесення титанового порошку у 

вигляді градієнтних покриттів на вироби з титанових сплавів (рис. 1.6) [110].  

 

 

Рисунок 1.6 – Схема процесу лазерного порошку [110] 

 

Це вирізняє певні переваги методу лазерного припікання порошку у 

вигляді точного контролю до особливостей сформованої поверхні покриття 

імплантату бувши водночас високоефективною, екологічно чистою та 

економічною з точки зору витратних матеріалів. Водночас недоліком 

сформованих лазерним припіканням порошку покриттів є їх міцність зчеплення 

з основою яка іноді є недостатньою до прикладених напружень під час 
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експлуатації, які можуть передчасно призводити до порушення його 

функціонування [111]. А також рельєф покриттів сформованих лазерним або 

електронно променевим припіканням порошку в значній мірі буде залежати від 

дисперсності вихідного порошкового матеріалу. Даним методам характерна 

низька продуктивність процесу нанесення покриття та складність відтворення 

його рівномірності по товщини, особливо на поверхнях виробів із досить 

складними геометричними конфігураціями. У випадку використання джерела 

нагріву електронного променю, технологічний процес нанесення покриття буде 

вимагати застосування вакуумної камери із набором складних вузлів, що 

значно підвищує економічні витрати для реалізації процесу формування таким 

методом покриття.  

Адитивні технології (АТ) відомі як методи 3D-друку із різновидом 

селективно лазерного та електронно-променевого плавлення, які активно 

використовуються для виготовлення імплантатів, як із наскрізною пористістю, 

так із суцільною основою та пористою структурою на їх поверхні (рис. 1.7) 

[112]. 

 

 

Рисунок 1.7 – Імплантати отримані із застосування АТ технологій: а) Zimmer 

Biomet Trabecular Metal™; б) Lima Corporate Trabecular Titanium; в) Gruppo 

Bioimpiant Fin System; г) Permedica Orthopedics Trabecular Titanium TRASER® 

[113] 
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Отримані імплантати із металевих біосумісних матеріалів методом АТ 

володіють рядом унікальних переваг у вигляді відкритої взаємозв’язаної 

пористої структури, яка підвищує ріст кісткової тканини та наближає модуль 

пружності до кістки [113], що досягається шляхом отримання структур з 

градієнтом розміру та форми пор від поверхні до центру деталі [114]. 

Однак найбільш вагомою перепоною на шляху до масового застосунку 

АТ у виготовленні імплантатів є їх трудомісткість та матеріаломісткість. 

Зазвичай всі етапи виготовлення імплантатів повинні бути узгоджені, як зі 

сторони лікарів, так й інженерів [115]. Своєю чергою існує проблема високої 

вартості розхідних матеріалів та їх обмежений асортимент за хімічним складом 

для виготовлення імплантатів методом АТ. Також сучасний стан розвитку АТ 

не дозволяє здійснювати друк з використанням різних матеріалів за один етап. 

Тому на сьогодні ці технології є рентабельними лише в тих випадках, коли інші 

методи не можуть бути залучені, або коли складність оперативного лікування 

потребує виготовлення індивідуальних імплантатів [116]. 

Технології порошкової металургії застосовуються в області отримання, як 

об’ємних імплантатів [117] так, і покриттів на їх поверхнях [118]. До різновиду 

даних методів з виготовлення імплантатів включають найбільш поширені 

процеси пресування деталей заготовок [119], іскрове плазмове спікання [109] та 

термічне припікання порошку. Перевагою є використання сировини у вигляді 

порошків з металів, сплавів, кераміки та інших матеріалів [120]. За допомогою 

порошків із металів отримують вироби із заданими характеристиками та 

розмірами. Відповідно обираючи вихідні властивості цих порошків можливо 

передбачати їх у готовій продукції при масовому виробництві. Технології 

порошкової металургії можуть забезпечувати отримання біосумісних 

високопористих структур з порошків титану, ніобію, танталу та інших металів, 

як в об’ємі самого виробу [121], так і на його поверхні (рис. 1.8) [122] котрі 

можуть бути використані в імплантуванні [93].  
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Рисунок 1.8 – Пористе покриття на дентальному імплантаті, отримане 

термічним припіканням шарів титанового порошку [122] 

 

Водночас до недоліків технології порошкової металургії відноситься 

технологічний процес, який потребує застосування прес-форм, що обмежує 

різновид виробів за їхніми геометричними формами. Порошкові матеріали, які 

використовуються повинні володіти властивостями насипної щільності, 

текучості, пресованості і формованості. Основним недоліком технології 

порошкової металургії є довготривала витримка виробів при високій 

температурі. Сформовані пористі вироби та припечені із порошків покриття 

зазвичай виявляються з недостатніми показниками механічної міцності. Для 

підвищення їх механічних характеристик використовують дворазове спікання, 

що дозволяє підняти міцність пористим зразкам та порошковим покриттям 

більше ніж у 2 рази без втрати відсотка об’ємної пористості [122]. В джерелі 

[123] приводиться інформація по отриманню порошкових покриттів з 

титанового сплаву (Grade 4) зі ступенем об’ємної пористості в діапазоні від 30 % 

до 50 %, який необхідно спікати при діапазонах температур від 1000 °С до 

1100 °С протягом 2 годин. Однак, додаткова технологічна операція витримки 

при високих температурах протягом досить тривалого часу підвищують 

енергомісткість виробничого процесу і, як наслідок збільшує вартість процесу 

виготовлення, а також до зростання великої ймовірності структурних змін у 

самому вихідному матеріалу.  
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Плазмове напилення найбільш комерційно доступний метод на сьогодні, 

який масово застосовується згідно з літературними джерелами для обробки 

поверхонь імплантатів та наданням їм біосумісних властивостей (рис. 1.9) з 

чисельними успішними результатами практичного застосування [124]. 

 

 

Рисунок 1.9 – Поширеність методів обробки поверхонь імплантатів [125] 

 

Метод плазмового напилення привернув велику увагу в області 

біомедицини завдяки перевагам низької вартості, високої ефективності та 

широких меж регулювання товщини покриття, з можливостями його отримання 

із різних матеріалів для розпилення на одному обладнанні [126]. При 

плазмовому напиленні є можливість змінювати енергетичні та технологічні 

характеристики плазми, що дозволяє управляти процесом безпосереднього 

формування покриття. Універсальність і гнучкість методу дає можливість 

підлаштувати процес напилення майже під будь-який спектр матеріалів для 

розпилення таких, як біокераміка, метали і їх оксиди та інші матеріали [127]. 

Використання маніпуляторів для автоматизації процесу нанесення 

забезпечують відтворення біосумісних характеристик в покриттях, які можуть 

бути нанесені на поверхні імплантатів складних геометричних форм. 

На даний час накопичено значний досвід застосування плазмового 

напилення покриттів із порошку гідроксиапатиту та титану, для поліпшення 
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біосумісності поверхонь ортопедичних [128] та дентальних [129] імплантатів 

шляхом пришвидшення їх остеоінтеграції [130]. Встановлені наразі дані щодо 

формування біосумісних покриттів з пористими структурами приводяться в 

основному для традиційних плазмових методів де матеріалом для розпилення є 

найбільш поширені порошки із титану, які наносяться на різні поверхні деталей 

ендопротезів великих суглобів плечових, кульшових та колінних (рис. 1.10).  

 

 

Рисунок 1.10 – Пористе титанове покриття на імплантаті колінного суглоба 

отримане плазмовим напиленням у вакуумі [87] 

 

До недоліків традиційних плазмових методів нанесення пористих 

покриттів із порошків відносять порівняно невисоку міцність зчеплення 

отриманих покриттів з напиленою поверхнею. Невисока міцність зчеплення 

покриттів пов’язана із зменшенням взаємної площі сумісного контакту, як із 

напилюваною поверхнею, так і між частинками в самій структурі пористого 

покриття. Підвищити механічні властивості біосумісних покриттів можливо за 

допомогою плазмового напилення в середовищі контрольованих газів або 

вакууму, але в такому випадку зростає ймовірність перегрівання всього виробу 

ув’язку із відсутністю теплообміну, що є критично для малорозмірних виробів. 

Тому такий технологічний процес значно складніший від плазмового 
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напилення в середовищі атмосферних газів та потребує задіяння 

спеціалізованого, високовартісного обладнання. 

Серед недоліків традиційного плазмового напилення також виділяють 

низький коефіцієнт використання розпиленого матеріалу який, що при 

значному часу напилення для нарощення покриття зростає велика ймовірність 

перегріву всього імплантуючого виробу, спричиненого високотемпературним 

плазмовим струменем. Втрати розпиленого матеріалу також зростають підчас 

напилення покриттів на малорозмірні імплантати (спинні, дентальні та інші). 

Такі втрати проявляються через розміри плями напилення, яка при 

традиційному плазмовому напиленні становить майже 30 мм, що здебільшого 

перевищує розміри такого типу імплантатів.  

Мікроплазмове напилення покриттів (МПН) це метод який базується на 

технології традиційного плазмового напилення. Відмінною особливістю МПН 

відносно традиційного плазмового напилення є забезпечення формування 

струменя плазми зі зниженою тепловою потужністю та плямою напилення 

малого розміру [131], що у випадку його застосування для формування 

металевих біосумісних покриттів може забезпечити вирішення деяких 

зазначених вище проблем притаманних технології традиційного плазмового 

напилення. Даним методом можливо розпилювати біосумісні, як порошкові 

[132], так і матеріали у вигляді дроту, зокрема серед яких і тугоплавких [133], 

шляхом введення його у високотемпературну область дугового проміжку перед 

анодною плямою та формуючи структури з високим ступенем пористості і 

розміру пор [134]. Такі сформовані структури з їхніми характерними 

властивостями здатні пришвидшувати процес остеоінтеграції [135] при 

забезпеченні необхідних показників механічної міцності системи покриття-

основа [133]. Це забезпечило можливості застосування МПН для отримання 

відповідних структур із титанового дроту на поверхнях деталей ендопротезів 

для безцементного фіксування при низьких виробничих витратах завдяки 
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простоті процесу розпилення, який можна проводити без застосування 

спеціалізованих камер для напилення.  

Серед основних недоліків МПН виділяють невисоку міцність зчеплення 

розпиленого матеріалу, як між шарами в середині покриття, так і між 

покриттям та напиленою поверхнею. Через меншу теплову потужність 

мікроплазмового струменя процес розпилення має значно нижчу 

продуктивність в порівнянні із традиційним плазмовим напиленням. 

Проведений огляд основних методів, які забезпечують можливість 

формування біосумісних пористих покриттів із металів, дозволив виявити їхні 

основні переваги та недоліки, котрі представлені в таблиці 1.2.  

 

Таблиця 1.2 – Основні переваги та недоліки найбільш поширених методів 

формування біосумісних покриттів із металів 

Методи Переваги Недоліки 

Лазерні та 

електронно 

променеві [110], 

[111]. 

Низький тепловміст в основу 

імплантату, висока ефективність 

по матеріалам витрат. 

Екологічна чистота 

виробництва. 

Недостатня міцність зчеплення 

покриттів з основою та невисока 

продуктивність. Обмеженість 

нанесення покриттів на вироби 

складної геометричної форми. 

Потребують застосування комплексу 

обладнання яке має високу вартість, 

як вакуумна камера.  

Адитивні (3D-

друк) [112], 

[113]. 

Можливість формування 

структур з відкритою 

пористістю та порами різного 

розміру, як в структурі покриття, 

так і в об’ємі виробу. 

Забезпечення низького модуля 

пружності подібного до 

кісткового. 

Трудомісткість та матеріаломісткість 

процесу. Висока вартість розхідних 

матеріалів та їх обмежений 

асортимент за хімічним складом. Не 

рентабельність при масовому 

виробництві через високу вартість 

друку та технологічного обладнання. 
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Продовження таблиці 1.2 
 

Методи Переваги Недоліки 

Порошкова 

металургія [118], 

[120], [121], 

[122], [123] 

Широкий асортимент порошків 

із металів. Можливість 

відображення характеристик 

порошків в готовій продукції. 

Висока рентабельність при 

однотипному велико-серійному 

виробництві. 

Недостатня механічна міцність 

покриттів. Потребує додаткові 

технологічні операції витримки при 

високих температурах від 1000 °С до 

1100 °С, які можуть призвести до 

фазових змін в об’ємі виробу. 

Обмеженість нанесення покриттів на 

вироби складної геометричної форми. 

Потребують форм для їхнього 

термічного спікання. 

Плазмове 

напилення [87], 

[124], [126], 

[127].  

Відносно низька вартість та 

висока продуктивність процесу 

нанесення покриттів. 

Можливість регулювання 

товщини покриття в процесі 

напилення в значних межах. 

Широка гама представлених 

матеріалів для їхнього 

розпилення на одному 

обладнанні. 

Невисока міцність зчеплення 

розпиленого матеріалу, як в середині 

покриття, так і між покриттям та 

напиленою поверхнею особливо у 

випадку напилення високо-пористих 

покриттів. Великі втрати 

розпилюваного матеріалу особливо 

при нанесенні покриттів на 

малорозмірні імплантати та велика 

ймовірність їхнього перегріву.  

Мікроплазмове 

напилення [131], 

[132], [133], 

[133]. 

Розпилення на одному 

обладнанні широкої гами різних 

матеріалів (порошків та дротів, 

зокрема із тугоплавких 

матеріалів). Знижений тепловий 

вплив і втрати напилюваного 

матеріалу на деталях малого 

розміру. Широкі межі 

регулювання товщини покриття, 

низькі виробничі витрати, 

простота та компактність 

обладнання. 

Невисока міцність зчеплення 

напилюваного матеріалу, як між 

шарами в середині покриття, так і між 

покриттям та напиленою поверхнею, 

особливо у випадку формування 

покриттів з високим відсотком пор та 

великих їх розмірів. Невисока 

продуктивність процесу нанесення 

покриттів. 
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Із аналізу недоліків та переваг методів представлених в таблиці 1.2 

виявлено, що мікроплазмове напилення є найбільш перспективним методом для 

формування біосумісних покриттів із цирконієвого дроту завдяки його 

основним перевагам таким, як можливість розпилення тугоплавких дротів, 

низький тепловий вплив і невелика пляма напилення, що дозволяє зменшити 

втрати напилюваного матеріалу, які виникають при напиленні на деталі малих 

розмірів.  

Водночас серед сучасних даних приведених у вітчизняних і міжнародних 

літературних джерелах, стосовно мікроплазмового нанесення цирконію у 

вигляді дроту та встановлених залежностей впливу технологічних параметрів 

на процес формування біосумісних покриттів не було виявлено. Тому 

мікроплазмове нанесення цирконію у вигляді дроту, із його основними 

відмінностями, як матеріалу який має високу температуру плавлення (вище 

1800 ºС) та схильність до пірофорності при контакті з повітрям, потребує 

проведення відповідних комплексних досліджень по встановленню 

закономірностей впливу технологічних параметрів на процес його 

диспергування та формування покриття. Водночас отримані цирконієві 

покриття повинні бути досліджені на відповідність їх до таких, які володіють 

характеристиками біосумісності із достатнім показником міцності зчеплення з 

поверхнею основи та можливістю підвищення корозійної стійкості 

комерційним титановим імплантатам, які застосовуються в сучасній 

ортопедичній практиці. 

Висновки до розділу 1: 

1.1. Проведено аналіз сучасного стану проблеми біосумісності металів, 

які використовуються при виготовленні деталей ендопротезів, що був 

зроблений на основі публікацій представлених, як у відкритих наукових 

джерелах інтернет-ресурсах, так і науково-технічній літературі. Встановлено, 

що найбільш поширені імплантати виготовлені із титанового сплаву ВТ6 не 
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відповідають повною мірою комплексним вимогам по біосумісності та 

потребують заміни матеріалу на більш біосумісний з метою підвищення строків 

їх експлуатування. З огляду проведеної інформації в літературних джерел 

виявлено, що цирконієві сплави мають вищу біосумісність ніж титановий сплав 

ВТ6, але є менш поширеним та має вищу вартість, тому пропонується їхнє 

застосування у вигляді нанесеного покриття на поверхнях імплантатів. 

1.2. З аналізу літературних даних встановлено основні вимоги до 

покриттів, які сприяють процесам остеоінтеграції та забезпечують підвищення 

надійності фіксування імплантату в кістці завдяки розвиненого мікрорельєфу 

поверхневого шару із шорсткістю Ra майже 50 мкм, ступеню об’ємної 

пористості (від 15 % до 35 %) та розміру пор (від 50 мкм до 300 мкм) при 

товщині покриття (350 ± 150) мкм із можливою наявністю окремих вершин до 

(600 ± 100) мкм і міцністю зчеплення з основою понад 22 МПа.  

1.3. Виявлено, що однією із причин асептичного розхитування 

імплантатів є ефект екранування напружень. Показано, що зміною об’ємної 

пористості та її розміру у сформованому покритті забезпечується керування 

його модулем пружності, що дозволяє зменшити ефект екранування напружень 

в зоні контакту кістка-імплантат.  

1.4. Виявлено, що для отримання мікроплазмовим напиленням 

біосумісних цирконієвих покриттів потрібно встановити закономірності 

процесу розпилення цирконієвого дроту та дослідити формування з його 

покриттів, а отримані властивості покриттів вивчити на відповідність до 

підвищення біосумісності. 

З проведеного аналізу була сформульована наступна мета даної роботи 

яка полягала у розробці технології нанесення цирконієвих покриттів на деталі 

ендопротезів на основі встановлених особливостей процесу мікроплазмового 

напилення дроту із цирконієвого сплаву марки КТЦ-110. 
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Для досягнення поставленої мети необхідно вирішити наступні завдання: 

˗ встановити діапазон параметрів режиму, які забезпечують стабільне 

протікання процесу мікроплазмового напилення покриттів із цирконієвого 

дроту; 

˗ встановити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення 

на розмір та швидкість руху диспергованих частинок цирконієвого дроту;  

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

стан диспергованих частинок цирконієвого дроту при формуванні покриттів і 

визначити закономірності впливу параметрів режиму на коефіцієнт 

використання матеріалу; 

˗ дослідити вплив параметрів режиму мікроплазмового напилення на 

морфологію поверхонь та структуру цирконієвих покриттів, визначити вплив 

об’ємної пористості на зміну модуля пружності покриттів, отримати показники 

міцності зчеплення покриттів з основою та випробувати покриття на корозійну 

стійкість в розчині, що імітує середовище людського організму;  

˗ на основі отриманих результатів досліджень розробити науково-

технологічні рекомендації щодо вибору параметрів режиму мікроплазмового 

напилення біосумісних покриттів із цирконієвого дроту на деталі ендопротезів. 
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МЕТОДИКИ ВИКОНАННЯ ЕКСПЕРИМЕНТІВ І ДОСЛІДЖЕНЬ 

ОБЛАДНАННЯ ТА МАТЕРІАЛИ  

 Обладнання та матеріали для мікроплазмового напилення 

біосумісних покриттів 

Дослідження із встановлення залежності впливу технологічних факторів 

процесу мікроплазмового напилення на властивості біосумісних покриттів 

проводили на установці МПН-004. Установка МПН-004 дозволяє наносити, як 

із порошкових, так і у вигляді дроту матеріалів зносостійкі, корозійностійкі, 

теплозахисні, декоративні та біосумісні покриття. До складу установки МПН-

004 (рис. 2.1) входить блок джерела живлення з панеллю керування – 1, блок 

управління витратами газу та швидкістю подачі дроту – 2, блок автономного 

охолодження – 3, мікроплазмотрон (МП-04) – 4, пристрій для подачі дроту 

(МПД-04) – 5, балон з газом – 6. Основні технічні характеристики установки 

МПН-004 показані в таблиці 2.1. 

 

 

Рисунок 2.1 – Установка мікроплазмового напилення МПН-004 
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Таблиця 2.1 – Технічні характеристики установки МПН-004 

Потужність, кВт до 3,0 

Сила струму, А від 10 до 60 

Напруга, В від 20 до 50 

Витратні гази: плазмоутворюючий, 

захисний 

Аргон вищий або перший 

сорт ГОСТ 10157-79 

Витрата плазмоутворюючого газу, л/хв від 0,5 до 5 

Витрата захисного газу, л/хв від 2 до 10 

Продуктивність розпилення, кг/год від 0,1 до 0,6 

Коефіцієнт використання матеріалу, % від 0,4 до 0,95 

Діаметр розпилюваного дроту, мм від 0,2 до 0,4  

Вага мікроплазмотрону, кг 2,5 

Циркуляція охолоджувальної рідини (води) 

через мікроплазмотрон, л/ хв 
2 

Рівень шуму, дБ  від 30 до 50 

Габарити мікроплазмотрона з механізмом 

подачі дроту, мм 
180×40×240 

Габарити установки, мм 500×360×650 

Вага установки, кг 44 
Примітка. Для формування мікроплазмового струменю застосовується сопло 

діаметром 1 мм.  

 

Особливою відмінністю установки мікроплазмового напилення МПН-004 

від комерційних плазмових установок – унікальна запатентована конструкція 

мікроплазмотрона, розроблена науковими працівниками Інституту 

електрозварювання ім. Є.О. Патона [137] із зовнішнім анодом, що забезпечує 

можливість введення напилюваного матеріалу у високотемпературну область 

мікроплазмового струменя, яким є дуговий проміжок перед анодною плямою. 

Принципова технологічна схема процесу МПН покриттів мікроплазмотроном із 

виносним зовнішнім анодом показана на рисунку 2.2. 
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Рисунок 2.2 – Схема процесу мікроплазмового нанесення покриття із 

застосуванням зовнішнього анода  

 

Така конструкція забезпечує нагрівання та плавлення напилюваного 

матеріалу з можливістю формування покриттів із тугоплавких металів таких як: 

вольфрам, тантал, цирконій, титан та широкого ряду оксидів. Розплавлення 

різновиду напилюваних матеріалів може відбуватися в аргоновому 

мікроплазмовому струмені, як в умовах ламінарного, так і турбулентного його 

витоку. Застосування співвісної подачі захисного газу обмежує підмішування 

повітря у мікроплазмовий струмінь в процесі напилення та обтискає і стабілізує 

його. Тепловміст мікроплазмового струменя регулюється зміною сили струму 

електричної дуги, витратою плазмоутворюючого газу, а також вибором 

відповідного дугового проміжку за допомогою зміни відстані між катодом і 

анод внаслідок чого змінюється напруга на дузі.  

Мікроплазмотрон оснащений ручкою, яка приєднується до нього за 

допомогою кріплення типу "ластівчин хвіст". Універсальність кріплення 

дозволяє використовувати його для напилення, як в ручному режимі, так і в 

механізованому при закріпленні на маніпуляторі. На верхній частині корпусу 
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МП-04 знаходиться притискний гвинт для закріплення та тримання пристроїв 

подачі матеріалів для розпилення, які можуть бути у вигляді порошку або 

дроту.  

У випадку напилення матеріалів у вигляді дроту використовується 

механізм подачі МПД-04 із кронштейном для закріплення котушки з дротом. 

Механізм МПД-04 обладнаний двигуном постійного струму та знижувальним 

редуктором із вихідним валом. На вихідному валу встановлені фрикційні 

ролики з механізмом їх притискання для розпилюваного матеріалу у вигляді 

дроту. Живлення МПД-04 здійснюється з окремого джерела постійного струму 

який забезпечує можливість регулювання вихідної напруги в межах від 3 В до 

27 В, котра впливає на число обертів вихідного валу електродвигуна. В 

наслідок зміни число обертів вихідного валу електродвигуна відбувається 

регулювання швидкості подачі дроту від 0,5 м/хв до 7,5 м/хв. 

Завдяки невеликим розмірам МПД-04 має не значну вагу, яка без дроту 

становить до 150 грам, що дозволяє його встановлювати на верхню частину 

корпусу мікроплазмотрона за допомогою притискного гвинта. Притискний 

гвинт забезпечує можливість повороту МПД-04, для забезпечення більш 

точного регулювання збігу дроту з віссю плазмового струменя. Крім того, 

завдяки передбаченій технологічній скобі в кріпленні МПД-04 забезпечується 

його переміщенню вздовж осі мікроплазмового струменя для зміни відстані від 

зрізу сопла до місця введення дроту в струмінь. В даному конструкційному 

виконанні МПН-004 розпилення дроту відбувається без прикладання до його 

електричного потенціалу, тобто дріт є електрично нейтральним. За таких умов 

плавлення відбувається шляхом теплообміну з мікроплазмовим струменем, 

який також диспергує його на частинки та переносить до основу при взаємодії з 

якою відбувається формування покриття. 

Матеріалом для формування біосумісних покриттів на установці МПН-

004 був дріт суцільного перетину марки Zr-сплаву КТЦ-110, хімічний склад 

якого приведений в таблиці 2.2, а фізико-механічні властивості в таблиці 2.3. 
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Таблиця 2.2 – Хімічний склад Zr-дроту згідно ТУ 95.166-83 

Марка Zr Nb Hf Fe Ca O Si Ni C Cr 

КТЦ-110 основа 
від 0,9 

до 1,1 
0,01 0,05 0,03 

від 0,11 

до 0,14 
0,02 0,02 0,02 0,02 

 

Таблиця 2.3 – Фізико-механічні властивості сплаву КТЦ-110 при Т=20 oС 

Питома 

вага  

ρ, г/cм3 

Температура 

плавлення 

Тпл, ºС 

Поверхневий 

натяг 

розплаву 

σ, Дж/м2 

Питома 

теплоємність 

Cp, 

кДж/(кг·K) 

Теплота 

плавлення 

λ, кДж/кг 

Модуль 

пружності 

E, ГПА 

6,506 1855 1,46 0,291 150,2 94 

 

Цирконієві покриття отримували на зразках із титанового сплаву марки 

ВТ6 (ГОСТ 19897–74) та аустенітної нержавіючої сталі AISI 316L (ISO 5832-9). 

Для покращення міцності зчеплення покриття з поверхнею зразків перед його 

нанесенням було проведено формування шорсткості шляхом газоабразивної 

обробки, режим якої (табл. 2.4) обрано з огляду на матеріал зразків [136]. Як 

абразив використовувався електрокорунд нормальний марки 25AF-30 (згідно 

ГОСТу 28818-90).  

Після газоабразивної обробки зразки під нанесення покриття піддавались 

ультразвуковому очищенню поверхні в середовищі ізопропілового спирту 

протягом 15 хв. Покриття наносилися на поверхні зразків не більше як через дві 

години після проведення описаної вище підготовки. 

 

Таблиця 2.4 – Параметри режиму газоабразивної обробки поверхонь 

зразків основ 

Тиск стисненого повітря, МПа від 0,5до 0,6 

Дистанція від зрізу сопла до оброблюваної поверхні, мм від 80 до100 

Кут атаки оброблюваної поверхні, град 90 

Лінійна швидкість пересування пістолета, мм/хв від 250 до 600 

Час обробки, хв від 0,10 до 0,12 
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 Методика дослідження характеристик диспергованих частинок 

із дроту в мікроплазмовому потоці та при формуванні покриттів 

2.2.1 Дослідження розміру і швидкості руху диспергованих 

частинок 

Відмінною особливістю плазмового напилення із дроту від напилення із 

порошкових матеріалів полягає в тому, що гранулометричний склад матеріалу, 

який розпилюється, формується в процесі диспергування дроту в струмені 

плазми. В процесі диспергування дроту формуються краплі розплаву на його 

торці з наступним їх відривом та рухом в потоці мікроплазмового струменя. 

Водночас, від розміру та форми диспергованих частинок буде залежати їхня 

швидкість руху в струмені та кількість перенесеного об’єму розплаву 

матеріалу. 

Геометричний розмір диспергованих частинок, що утворюються при 

розпиленні Zr-дроту, визначали на основі отриманих продуктів диспергації 

вловлених у водяну ванну розміром 500 мм × 500 мм × 200 мм, яку 

встановлювали під мікроплазмовий струмені розпилюваного матеріалу. Після 

збору та висушування диспергованих частинок Zr-дроту, проводили аналіз 

їхнього зовнішнього вигляду. Для цього досліджували диспергуванні частинки 

на скануючому електронному мікроскопі (СЕМ) SEM 515 (Philips, Нідерланди) 

із отриманням їхнього зображення в режимі вторинних електронів при 

високому вакууму при напрузі що прискорює промінь електронного пучка 20 

кВ. Цифрові зображення диспергованих частинок, отримані на електронному 

мікроскопі, обробляли в середовищі програмного забезпечення Image-Pro Plus 

(Media Cybernetics, США) де проводили визначення їх розмірів, із наступним 

числовим підрахунком для встановлення середнього розміру відповідно для 

кожного режиму розпилення. 

Швидкість руху диспергованих частинок в потоці мікроплазмового 

струменя визначали за допомогою розробленої експериментально-
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розрахункової методики, яка полягала в отриманні серії фотознімків (не менше 

ніж 80 кадрів) треків диспергованих частинок з часом експозиції від 250 мкс до 

1000 мкс. Тривалість спостереження становила 15 секунд. За рухом 

диспергованих частинок в потоці мікроплазмового струменя на ділянці 150 мм 

від зрізу сопла спостерігали з використанням цифрової камери acA1300-200um 

(Basler, Німеччина, табл. 2.5), яка розміщувалась на штативі в камері для 

розпилення (рис. 2.3).  

 

 

Рисунок 2.3 – Експериментальний стенд для дослідження швидкості руху 

диспергованих частинок 

 

Таблиця 2.5 – Технічні характеристики цифрової камери acA1300-200um 

Сенсор Python 1300 

Тип затвора та сенсора Global Shutter (CMOS) 

Формат та розмір сенсора 1/2" 6,1 мм × 4,9 мм 

Роздільна здатність, (Г × В) 1280 піхель × 1024 піхель 

Розширення 1,3 MP 

Розмір пікселя, (Г × В) 4,8 мкм × 4,8 мкм 

Частота кадрів 203 fps 

 

Отримані серії зображень треків диспергованих частинок обробляли з 

використанням програмного забезпечення ImageJ (NIH, США), в якому 

проводили перетворення зображень для аналізу треків, з отриманням 
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відповідного масиву статистичних даних їх довжини. Чим вища швидкість руху 

частинок, тим більша довжина треків на зображеннях. На основі даних про 

оптичне збільшення відеосистеми, розміру ділянки на якій спостерігається рух 

частинок, часу експозиції та довжини треку, можна розрахувати швидкість руху 

окремої частинки. З урахуванням вище описаного, проводилась обробка 

отриманого масиву даних на кількість треків диспергованих частинок що 

збігаються та на основі аналізу швидкостей усіх зареєстрованих частинок за 

весь час встановлювали їхні середні швидкості руху в умовах мікроплазмового 

струменя в залежності від режиму розпилення.  

2.2.2 Дослідження частинок напилюваного матеріалу після 

зіткнення їх з основою (сплет-тест) 

Для визначення передумови формування можливої структури покриття 

було проведено дослідження з визначення стану частинок напилюваного 

матеріалу в момент зіткнення з основою, із використанням методу сплет-

тесту [138, 139]. Сплет - окрема частка розпиленого матеріалу, яка 

здеформувалася при контакті із поверхнею основи та закріпилася на ній. 

Сплети розпилених частинок отримували за допомогою переміщення 

полірованих титанових пластин розміром 15 мм × 15 мм × 2 мм, в площині 

перпендикулярній осі мікроплазмового струменя в процесі розпилення 

дроту. Закріплені поодинокі дисперговані частинки із дроту (сплети) на 

титанових пластинах, досліджували за допомогою скануючого електронного 

мікроскопа SEM 515 (Philips, Нідерланди) при напрузі що прискорює 

електронний промінь 20 кВ, в режимі високого вакууму застосовуючи 

зворотній детектор електронів. Отримані сплети візуально аналізували та 

класифікували за зовнішнім виглядом в залежності від режиму напилення. З 

аналізу зовнішнього вигляду сплетів по їхньому деформуванню оцінювали їх 

температурний стан і швидкість руху частинок перед зіткненням з основою, 
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що дозволило охарактеризувати особливості процесу формування морфології 

та структури покриття. 

 Методика дослідження коефіцієнта втрат напилюваного 

матеріалу та аналізу фігури металізації 

Одним з основних показників економічної ефективності процесу згідно з 

яким проводять оптимізацію по нанесенню покриттів методом плазмового 

напилення є коефіцієнт використання матеріалу (КВМ). Даний коефіцієнт 

визначається через відношення маси напиленого покриття до маси 

напилюваного матеріалу поданого в плазмовий струмінь. КВМ можливо 

описати такими основними факторами втрат матеріалу які виникають внаслідок 

розбризкування, випаровування та відскоку напилюваного матеріалу. Втрати 

матеріалу пов’язані через перевищення розміру плями напилення деталі яка 

напилюється, що характерно при нанесенні покриттів на малорозмірні 

імплантати, можуть бути визначені як втратами із-за геометричного фактору 

(ГФ).  

Дослідження впливу параметрів режиму МПН на КВМ проводили згідно з 

наступною методикою. Перед напиленням на аналітичних вагах ВЛР-200 

(ГОСМЕТР, Росія) з точністю до 10-5 г визначали масу зразка без покриття. 

Після чого протягом 10 секунд проводили напилення покриття при нерухомому 

положенні мікроплазмотрона на плоскі титанові зразки розміром 30 мм × 30 мм 

× 1,3 мм. Масу нанесеного покриття (mпокр) розраховували як різницю мас 

зразка з покриттям після напилення та до напилення. Масу поданого дроту 

визначали перед кожним експериментом зважуванням його відрізка поданого 

механізмом МПД-04 за 10 секунд. КВМ визначали за допомогою формули 

 

 КВМ(%) =
𝑚покр

𝑚др
⋅ 100 (2.1) 

 

де mпокр – маса покриття, (г); mдр – маса поданого дроту, (г).  
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Оцінку втрат матеріалу пов'язаних з ГФ проводили за наступною 

методикою. Протягом 10 секунд при не рухомому положенні мікроплазмотрона 

на плоскі титанові зразки розміром 30 мм × 30 мм × 1,3 мм, отримували фігури 

металізації, які характеризували розподіл об’єму матеріалу покриття в плямі 

напилення. Для кожного режиму отримували не менше 5 фігур металізації та 

застосовували стандартну статистичну обробку результатів вимірювань, 

розраховуючи середнє значення експериментально виміряної ширини, та 

висоти плями напилення для подальшого її аналізу (рис. 2.4). 

 

 

Рисунок 2.4 – Схема дослідження фігури металізації: L –  ширина та h – висота 

плями напилення, Н – дистанція напилення, β – кут розкриття струменя 

матеріалу 

 

На рисунку 2.5 схематично показано як виникають втрати матеріалу 

пов'язані з ГФ, а також показані площі фігур металізації: загальна (Sвтрати+покриття) 

і обмежена розміром деталі (Sпокриття), на яку напилюють покриття. 

 

 

Рисунок 2.5 – Схема пояснення втрат розпилюваного матеріалу пов’язаних з 

ГФ 
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За допомогою цифрового фотоапарата C-460 ZOOM (Olympus, Японія) 

проводили макрофотографування профілів фігур металізації. Обробляючи 

отримані зображення визначали координати не менше 20 точок лінії, що 

утворювали профіль фігури металізації. За цими координатами із 

застосуванням програмного забезпечення MathCad (Parametric Technology 

Corporation, США) будували фігури металізації та визначали функцію 

нормального розподілу Гауса (формула 2.2) яка описувала їх і за нею 

розрахунковим шляхом встановлювали площі фігур металізації [140] 

 

𝑦 = 𝑦0 ⋅ 𝑒−𝑘𝑥2
 (2.2) 

 

де 𝑦0  – висота фігур металізації, (мм); 𝑘 – коефіцієнт дисперсії; 𝑥  – профіль 

фігури металізації. 

З отриманих даних розмірів фігур металізації розраховували за 

допомогою формули 2.3 такий параметр як кут розкриття плазмового струменя 

 

𝛽 = 0,5 ⋅ 𝑎𝑟𝑐𝑡𝑔(
𝐿

2⋅𝐻
)  (2.3) 

 

де L – ширина плями напилення, (мм); H – дистанція напилення, (мм). 

Розрахункові втрати матеріалу пов'язаних з ГФ визначали як 

 

ГФ (%) = (1 – Sпокриття / S(втрати+покриття)) 100. (2.4) 

 

Визначення рівномірності нанесення товщини покриття проводили 

відносно кроку напилення 𝒯,  який характеризував хвилястість покриття 

утворену в результаті накладення одиничних валиків фігури металізації 

(рис. 2.6, а), щодо напилюваної поверхні в процесі лінійного переміщення 

плями напилюваного матеріалу (рис. 2.6, б) [141]. 
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а) 

 
б) 

Рисунок 2.6 – Схема напилення для забезпечення рівномірної товщини 

покриття [141] 

 

Відомо [141], що у разі газотермічного напилення найкраща 

рівномірність покриття досягається за умови кроку напилення  

 

𝒯 ≤ 1,4 · 𝑟. (2.5) 

 

Лінійну швидкість переміщення 𝑉л  плями напилюваного матеріалу 

розраховували за допомогою формули (2.6) 

 

𝑉л =
𝐺д⋅КВМ

𝛿⋅𝑆пок⋅𝑟⋅√𝜋)
 , (2.6) 

 

де 𝐺д  – розхід дроту, (г/хв); КВМ – коефіцієнт використання напилюваного 

матеріалу, (%); 𝛿  – товщина шару покриття (висота фігури металізації) при 

одиничному проходу, (м);  𝑆пок  – щільність (напилюваного матеріалу) шару 

покриття, (кг/м3); r – радіус розсіювання напилюваного матеріалу = L/4 (де L – 

ширина плями металізації), (м). 

 Методика дослідження властивостей покриттів 

2.4.1 Дослідження морфології та структури покриттів  

Дослідження покриттів проводили згідно з комплексною методикою яка 

включала стадію отримання покриттів товщиною (600 ± 200) мкм на плоских 
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поверхнях титанових зразків розміром 15 мм × 15 мм × 2 мм та їх поперечного 

відрізання. Відрізанні зразки з покриттям розміщували в циліндричній оправці, 

встановлюючи їх вертикально поперечним зрізом на рівній поверхні із 

наступним додаванням самотвердіючої пластмаси Протакрил М (Стома, 

Україна) для закріплення. Після затвердіння пластмаси із досліджуваними 

покриттями виконували механічну обробку шліфуванням, з використанням 

різної зернистості від Р400 до Р1200 вологостійкого шліфувального паперу на 

основі SiC (Klingspor, Німеччина). Остаточне полірування поперечного зрізу 

зразка з покриттям проводили на вовняному сукні із додаванням алмазної 

суспензії DiaDuo (Struers, США) з розміром алмазних включень до 3 мкм, для 

отримання шліфа зразка з нанесеним покриттям. 

Дослідження структури та оцінку товщини покриття проводили за 

допомогою металографічного мікроскопа BX-51 (OLYMPUS, Японія). 

Морфологію поверхні покриття аналізували на основі отриманих зображень на 

СМЕ JSM-6390LV (JEOL, Японія). Зображення були отримані за напруги що 

прискорює промінь 20 кВ в режимі низького вакууму за допомогою 

зворотного детектора електронів.  

Шорсткість поверхонь покриттів і їх профілі із розмірами впадин та 

виступів вимірювали за допомогою 3D конфокального лазерного скануючого 

мікроскопа Keyence VK-X1000 (Mechelen, Бельгія). Середнє арифметичне 

відхилення профілю шорсткості поверхні Ra розраховували за площею 

поверхні 10 х 10 мм2 з роздільною здатністю 5 нм в напрямку осі z відповідно 

до ISO 25178-2:2021 [142]. 

Для якісного і кількісного аналізу вмісту пористості в покриттях 

застосовували оптичну методику (метод аналізу зображення) [143]. Отримані 

зображення полірованих перерізів покриттів вивчали на вміст пористості 

відповідно до ASTM E2109-01 (2014) [144]. Цифрове зображення полірованих 

перерізів покриттів обробляли в програмі Image-Pro Plus (Media Cybernetics, 

США), яка дозволяє вимірювати вміст пористості виділяючи включення, що 

https://uk.wikipedia.org/wiki/%D0%A1%D0%B5%D1%80%D0%B5%D0%B4%D0%BD%D1%94_%D0%B0%D1%80%D0%B8%D1%84%D0%BC%D0%B5%D1%82%D0%B8%D1%87%D0%BD%D0%B5
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відрізняються за кольором та яскравістю за якими визначалося їх процентне 

співвідношення до площі шліфа з покриттям. 

2.4.2 Дослідження модуля пружності покриттів 

За умов пружного деформування для визначення фізико-механічних 

властивостей покриттів на підкладці використовують методи вимірювання 

шляхом випробувань на розтяг-стиск, а також на згинання [145]. Однак з 

урахуванням розподілу залишкових напружень в покриттях плазмового 

напилення, їхню крихкість та малопластичність найбільш доцільними є 

випробування на згинання [146, 147]. Методики, що застосовуються на сьогодні 

із застосовуванням розрахунку фізико-механічних властивостей згинанням 

зразка основи разом з покриттям не дозволяють визначити модуль пружності 

покриття при згинанні у явній формі [148, 149]. Тому для цього було 

доопрацьовано існуючу методику для визначення модуля пружності покриттів 

без відокремлення їх від поверхні зразка основи.  

Згинальну жорсткість Bx перерізу зразка з покриттям відносно головної 

осі x, яка проходить через зведений центр ваги зразка, визначали через 

жорсткість відносно паралельної осі x1, на якій лежить основа перерізу, за 

формулою [150] 

 

 
2

1x x yB B a A= −  , (2.7) 

 

де ay – відстань між осями x та x1 (див. рис. 2.7); A – жорсткість перерізу при 

розтягу-стиску. 
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Рисунок 2.7 – Умовне зображення перерізу зразка з покриттям для випробувань 

на згинання: b – ширина основи; hb – товщина основи; hc – товщина покриття; yb 

та yc – відстані від центрів ваги перерізів зразка основи та покриття відповідно 

до зведеного центру ваги перерізу зразка  

 

Згинальну жорсткість відносно осі x1 визначимо за формулою 

 

 ( )
32 2 3 3

1

0

1 1

3 3

b b c

b

h h h

x b c b b c b c b

h

B E b y dy E b y dy b E h b E h h h
+

 =  +  =   +  + −
    , (2.8) 

 

а жорсткість перерізу при розтягу – за формулою [150] 

 

 b b c cA E b h E b h=   +   . (2.9) 

 

Оскільки вісь x є головною, ay є координатою зведеного центру ваги 

перерізу відносно осі x1, яка визначається за формулою 
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, (2.10) 

 

де *
1xS  – зведений статичний момент перерізу відносно осі x1, який можна 

знайти так само як і геометричний статичний момент площі Sx1 надавши 

кожному елементу площі ваговий коефіцієнт у вигляді величини модуля 

пружності у відповідній точці перерізу.  

Підставивши (2.9)-(2.11) у (2.8) після перетворень отримаємо формулу 

для визначення згинальної жорсткості 

 

 
( )

( )

2 4 3 2 2 3 2 44 6 4

12

b b b c b c b c b c b c b c c c

x
b b c c

b E h E E h h E E h h E E h h E h
B

E h E h

 +    +    +    + 
=

 + 
. (2.11) 

 

У випадку однорідного матеріалу (Eb = Ec = E) формула (2.11) набуде 

вигляду 

 

 
( )

3 3

12 12

b c
x

b h h b h
B E E

 + 
= = . (2.12) 

 

Враховуючи що осьовий момент інерції прямокутного перерізу визначається за 

формулою [151] 

 

 
3

12
x

b h
J


= , (2.13) 

 

отримаємо формулу для визначення згинальної жорсткості перерізу з 

постійним модулем пружності з роботи [150] 
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 x xB E J=  , (2.14) 

 

чим підтверджується правильність отриманої вище формули (2.11) для 

згинальної жорсткості двошарового перерізу. 

Шляхом перетворень формули (2.11) одержали рівняння 

 

( )4 2 2 2 2 46
2 2 3 2 12 0x x

c c c b b b b c c c b b b b

B B
h E h E h h h h h E E h E h

b b

 
 +  +  + − +  −  = 

 
, 

 

вирішуючи яке відносно модуля пружності покриття, отримали 
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+  +  + − −   +   

 

 (2.15) 

 

З використанням формули (2.15) визначали модуль пружності окремого 

шару (покриття) через відомий модуль пружності іншого шару (основи), 

розміри поперечного перерізу шарів та згинальну жорсткість двошарового 

зразка, яку встановлювали експериментально.  

Згинальну жорсткість двошарового зразка (основа-покриття) визначали 

експериментально при статичному згинанні на двох опорах (рис. 2.8) та 

обчисленні шуканого значення в діапазоні пропорційності отриманої діаграми 

згину. Відстань між опорами в усіх випадках дослідження становила l = 35 мм. 

 

 

Рисунок 2.8 – Схема навантаження зразка при трьохточковому згинанні 
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Випробуванню піддавалися титанові зразки (основи) в кількості 18 штук 

із розмірами по довжині L = (50 ± 3) мм, ширині b = (10,08 ± 0,05) мм та 

товщині hb = (1,96 ± 0,04) мм на яких були попередньо нанесені покриття.  

Дослідження проводили на універсальній розривній машині 2054 Р-5 

(НПК ТехМаш, Росія) з модернізованими засобами фіксації зусиль та 

деформацій, пристосованих для вимірювання малих пружних деформацій, 

оснащеній оправкою для випробувань на трьохточкове згинання (рис. 2.9, а) 

блоку для запису діаграм згину зі збереженням даних у цифровому форматі 

(рис. 2.9, б). 

 

  

а) б) 

Рисунок 2.9 – Експериментальний комплекс 2054 Р-5: а) – оправка для 

випробувань на трьохточкове згинання; б) –блок управління 

 

За діаграмою кривої згину в діапазоні пропорційності визначалися два 

значення навантаження (P1 та P2) і викликані ними прогини (f1 та f2). Модуль 

пружності зразка (основи) Eb при трьохточковому згинанні розраховували за 

формулою [152] 

 

 𝐸𝑏 =
𝑙3(𝑃2−𝑃1)

4𝑏⋅ℎ3(𝑓2−𝑓1)
=

𝑙3(𝑃2−𝑃1)

4𝑏⋅(ℎ𝑏+ℎ𝑐)
3(𝑓2−𝑓1)

, (2.16) 

 

де l – відстань між опорами. 
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Підставляючи (2.12) в (2.16), отримували згинальну жорсткість 

двошарового зразка (основа-покриття)  

 

 𝐵𝑥 = 𝐸𝑏
𝑏(ℎ𝑏+ℎ𝑐)

3

12
=

𝑙3(𝑃2−𝑃1)

48(𝑓2−𝑓1)
. (2.17) 

 

Функціональний зв'язок між пористістю в покриттях та їх модулем 

пружності встановлювали шляхом побудови кривих лінійної регресії методом 

найменших квадратів. 

2.4.3 Дослідження міцності зчеплення покриттів з основою 

Міцність зчеплення покриття з основою є однією із найважливіших 

критеріїв яка визначає сферу застосування та експлуатаційні характеристики 

покриття, особливо в тому випадку якщо покритий виріб виступає в ролі 

конструкції, що несе основне навантаження. В дослідницькій практиці з 

визначення міцності зчеплення газотермічних покриттів з основою 

застосовують метод статичного одновісного розтягу згідно ASTM C633-13(2021) 

[156].  

Методика дослідження полягає у вимірюванні прикладеного 

навантаження розтягу по нормалі до площі поверхні покриття, яке нанесене на 

торець циліндричного зразка основи, з відривом його через приклеєний до 

зовнішньої поверхні покриття аналогічний контрольний зразок без покриття 

(рис. 2.10).  
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а) б) 

Рисунок 2.10 – Схематичне зображення склеювання зразків (а) та зображення 

методики (б) для визначення міцності зчеплення покриття з основою при 

відриву: 1 – зразок з досліджуваним покриттям на його торці; 2 - шар клею; 3 - 

контрольний зразок 

 

Для цього на торцеву поверхню циліндричних зразків із титанового 

сплаву марки ВТ6 (рис. 2.10, а), які попередньо піддавались газоабразивній 

обробці та знежиренню, наносили покриття. Кількість досліджуваних зразків з 

покриттям була не менше 5 шт. Зразки із покриттям склеювали з контрольними 

зразками використовуючи клей марки ВК-9 (Хімпром, Україна) і фіксували 

нерухомо з зусиллям стискання 0,01 МПа при температурі 60 ˚С та 

витримували в таких умовах для повної полімеризації клею не менше 1 години.  

Випробування на розтяг кожного комплекту склеєних збірок зразків 

проводили на універсальній механічній машині 2054 Р-5 (рис. 2.11, а) при 

однаковій швидкості навантаження 2 мм/хв. Для фіксування склеєних збірок 

зразків з покриттям в розривній машині використовували оснастку із 

шарнірним з’єднанням (рис. 2.11, б). Дана конструкція оснастки дозволяє 

забезпечити більш однорідний напружено-деформований стан матеріалів в зоні 

контакту покриття з основою прикладеного навантаження розтягу по нормалі 

до межі розділу покриття - основа. 
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       а) 

Рисунок 2.11 – Універсальний комплекс 2054 Р-5 для механічних випробувань 

(а) із закріпленою оснасткою та склеєними досліджуваними зразками (б) 

 

Після руйнування збірок склеєних зразків, фіксували показники 

навантаження розтягу та розраховували міцність зчеплення покриттів з 

основою σзч. через відношення прикладеної сили навантаження до одиниці 

площі поверхні зразка з покриттям згідно формули (2.18),  

 

𝜎зч =
4‧Р

𝜋‧𝐷2 (2.18) 

 

де Р – максимальне значення прикладеного навантаження розтягу, (Н); D – 

діаметр зразка, (м). 

З отриманих результатів розрахунків згідно з формулою 2.19 визначали 

середнє значення показника міцності зчеплення покриття з основою на розрив 

за формулою 2.19 

 

𝜎зч⃑⃑ ⃑⃑  ⃑ =
1

𝑛
∑ 𝜎𝑖 зч

𝑛
𝑖=1  (2.19) 

 

б) 
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де n – кількість досліджених зразків; 𝜎𝑖 зч – значення міцності значення 

розраховані згідно з формулою (2.18). 

Зони розриву склеєних зразків оцінювали візуально із встановленням 

характеру руйнування (покриття-основа, руйнування в об’ємі покриття) на 

основі яких робили остаточний висновок про міцність зчеплення покриття з 

основою. 

2.4.4 Дослідження показників корозійної стійкості покриттів 

Корозійну стійкість покриттів, отриманих на зразках з аустенітної 

нержавіючої сталі 316L розміром 20 мм × 15 мм × 2 мм досліджували із 

використанням комплексної методики. Електрохімічні властивості були 

встановлені за допомогою потенціодинамічного методу реєструванням анодної 

поляризаційної кривої відповідно до стандарту PN ISO 17475: 2010. 

Випробувальний стенд складався з потенціостата Atlas 0531 EU (Atlas-Sollich, 

Польща) та типової триелектродної системи з платиновим дротом Pt 

(допоміжний електрод), електродом хлориду срібла (Ag/AgCl - електрод 

порівняння) та випробуваного зразка (робочий анодний електрод). Дослідження 

потенціалу розімкнутого ланцюга (EOCP) контролювали на протязі часу 1 

години. Випробування на корозію починали від початкового потенціалу до 

виконання однієї з умов експерименту: коли потенціал досягав 2 В або при 

густині струму 1 мА/см2 та коливаннях кривих від - 1 В до + 1 В із швидкістю 

сканування 1 мВ/с. На основі записаних кривих визначали параметри, що 

характеризували стійкість покриттів до корозії, які включали потенціал 

корозійної стійкості (Екор), потенціал транспасивації або потенціал пробою (Еп), 

потенціал репасівації (Eр), поляризаційний опір (Rп), густина струму корозії (ік), 

компоненти Тафеля анодного (ba) та катодного (bc) нахилу поляризаційної 

кривої. Вплив пористості покриттів на корозійну стійкість та коефіцієнти 

Тафеля розраховували з використанням рівняння (2.20) [153] 
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П = (
𝑅о

𝑅п
) · 10

|𝛥𝐸𝑖=0|

𝑏a
 (2.20) 

 

де П – пористість (%); Rо – поляризаційний опір основи, (316L = 27 кОм·см2); Rп 

– поляризаційний опір покриття, (кОм·см2); 𝛥𝐸𝑖 = 0  – різниця корозійних 

потенціалів покриття - зразка основи, (Екор 316L = –285 мВ); ba  – коефіцієнт 

анодного нахилу поляризаційної кривої зразка основи, (316L = 18 мВ). 

Оцінку ефективності корозійного захисну поверхневого шару покриттів 

(П𝑒), розраховували за формулою (2.21) [154]: 

 

П𝑒(%) = (1 −
𝑖кп

𝑖ко
)·100 (2.21) 

 

де, 𝑖кп
– густина струму корозії покриття, (мкА/см2), 𝑖ко

– густина струму корозії 

зразка основи, (316L = 0,18 мкА/см2). 

Для моделювання умов що відтворюють організм людини, 

потенціодинамічні випробування проводили в розчині Рінгера (NaCl – 8,6 г/см3; 

KCl – 0,3 г/см3; (CaCl2 × 2H2O) – 0,33 г/см3) із нейтральним рН = 7,4, котрий 

подібний хімічному складу плазми в людській крові [155]. Температуру 

розчину Рінгера для досліджень встановлювали 37 °C, яка відповідала 

температурі тіла людини. 

 Методика планування експериментів  

Процес напилення покриття потребує відстежування та встановлення 

основних технологічних чинників впливу на його службові і якісні властивості 

такі як: різнотовщинність, щільність, однорідність і так далі. [157]. Поставлені 

задачі формування плазмових покриттів в сучасному плануванні експериментів 

вирішуються з використанням методу математичного планування [158]. 

Оптимальне планування експерименту передбачає одночасну зміну всіх 
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факторів, які впливають на процес, що дозволяє відразу встановити вагомість 

факторів і скоротити загальну кількість дослідів. Такий метод постановки 

дослідів називається методом багатофакторного математичного планування 

експерименту [159].  

При плануванні експерименту під математичною моделлю розуміють 

рівняння, що зв'язує параметр оптимізації з факторами, а саме рівняння є 

функцією відгуку:  

 

𝑦 =  𝑓 (𝑥1,  𝑥2, … , 𝑥𝑘). 

 

Простішою моделлю є поліном першого ступеня 

 

𝑦 = 𝑏0 + 𝑏1𝑥1 + 𝑏2𝑥2 + 𝑏3𝑥3+. . . +𝑏𝑘𝑥𝑘. (2.22) 

 

Для отримання рівнянь регресії, що описують вплив різних параметрів 

МПН Zr-дроту на ключові характеристики процесу розпилення, формування та 

властивості покриттів була використана напіврепліка 24-1. Напіврепліка 24-1 

дозволяє встановити роздільний вплив чотирьох лінійних ефектів. 

Багатофакторний експеримент виконувався за допомогою матриці планування 

представленій в таблиці 2.6 

 

Таблиця 2.6 – Матриця математичного планування, напіврепліка 24-1 

№ досліду х1 х2 х3 х4 y 

1 + + + + y1 

2 + + - - y2 

3 + - + - y3 

4 + - - + y4 

5 - + + - y5 

6 - + - + y6 

7 - - + + y7 

8 - - - - y8 
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В матриці планування використовують значення факторів з урахуванням 

їхнього значення: «+» – верхній рівень (максимальне значення); «–» – нижній 

рівень (мінімальне значення). 

За результатами експерименту розраховувались вільні члени рівняння 

регресії b0 (формула 2.23) та коефіцієнти регресії b1, b2, b3, b4 (формула 2.24) і 

записувалась регресійна залежність (формула 2.22). 

 

𝑏0 =
1

𝑛
∑ 𝑦𝑢𝑛  (2.23) 

 

𝑏𝑖 =
1

𝑛
∑ 𝑥𝑖𝑢𝑦𝑢

𝑛
𝑖=1     (2.24) 

 

де i – номер фактору; u – номер досліду; n – число дослідів; xiu – кодове 

значення i-го фактору в u-му досліді; yu – значення параметра оптимізації в u-му 

досліді. 

З урахуванням особливостей процесу розпилення матеріалів у вигляді 

дроту без прикладання електричного потенціалу необхідно розрахувати 

швидкість подачі дроту для його стабільного процесу диспергування. 

Швидкість подачі дроту встановлювали виходячи з того, що стабільний процес 

диспергування відбуватиметься за умови коли тиск створюваний 

мікроплазмовим струменем і маса розплаву металу у вигляді краплі утвореної 

на торці дроту, перевищуватиме силу поверхневого натягу розплаву металу. 

Тож стабільний процес диспергування дроту, введеного в мікроплазмовий 

струмінь, відбуватиметься за достатньої кількості теплоти (Gп), яку потрібно 

розрахувати. Водночас необхідна кількість теплоти струменя буде залежати від 

одиниці введеного об'єму розпилюваного матеріалу, його діаметра та 

теплофізичних властивостей, яку можна розраховувати за формулою 2.25 [161] 

 

Gп = (С𝑝 ⋅ (Tп − T0) + λ) ⋅ 𝜌др ⋅ 0,01 ⋅ 𝜋 ⋅ d2
др/4 (2.25) 
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де С𝑝  – теплоємність розпилюваного матеріалу, (Дж/кг·К); Tп  – температура 

плавлення розпилюваного матеріалу, (К);  T0 – початкова температура дроту, 

(273 К); λ  – теплота плавлення розпилюваного матеріалу, (Дж/кг); 𝜌 др – 

щільність розпилюваного матеріалу, (кг/м3); dдр – діаметр дроту, (м). 

Розрахунок швидкості подачі дроту, при якій забезпечуватиметься його 

стабільне диспергування в мікроплазмовому струмені, проводився за 

формулою 2.26  

 

𝑉др=
𝛼⋅𝐹⋅(Тс−Тдр)

Gп
 (2.26) 

 

де α – коефіцієнт теплопередачі; F – площа теплообміну дроту, (м2) Tс – 

температура струменя, (К); Tдр – температура плавлення дроту, (К). 

При мікроплазмовому напиленні зміна пористості покриття буде 

залежати від об'ємної частки рідкої фази та швидкості руху диспергованої 

частинки в момент її контакту з основою. У випадку з повністю розплавленими 

частинками, які матимуть достатню швидкість для деформації в дископодібну 

форму під час удару об напилювану поверхню, будуть утворюватися щільні 

структури з мінімальною пористістю. Оскільки об'ємна частка рідкої фази в 

частинках зростає з підвищенням температури мікроплазмового струменя, тож 

необхідно прагнути до його зменшення, внаслідок чого збільшиться кількість 

об’ємної пористості в покритті. Відомо, що температура мікроплазмового 

струменя визначається силою струму (I), напругою плазмової дуги, яка 

залежить від зміни відстані між анодом і катодом та витрати 

плазмоутворюючого газу (Qпл). За такої умови зміна даних параметрів можлива 

тільки в певних межах. Також потрібно враховувати те, що витрата 

плазмоутворюючого газу впливає на характер витоку мікроплазмового 

струменю, який може бути як турбулентний, так і ламінарний, що у випадку 

ламінарного не задовольняє умовам стабільного процесу диспергування 

частинок із дроту і наданням їм достатньої швидкості для закріплення на 
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напилюваній поверхні. Тож на основі проведеного аналізу процесу формування 

пористих структур із дроту та попереднього накопиченого практичного 

досвіду по розпиленню дротів на установці МПН-004 [160, 161, 134] із 

можливістю управління процесом формування покриття досліджуваними 

технологічними праметрами МПН для розпилення Zr-дроту були обрані сила 

струму – I, A; витрата плазмоутворюючого газу – Qпл, л/год; дистанція 

напилення – H, мм і швидкість подачі дроту – Vдр, м/хв. 

Висновки до розділу 2:  

2.1. Для формування біосумісних покриттів методом мікроплазмового 

напилення, як матеріал був обраний дріт суцільного перетину із цирконієвого 

сплаву марки КТЦ-110, а для його розпилення обрано установку МПН-004. 

Постановка експериментів була проведена із застосуванням методу 

багатофакторного математичного планування. Незалежними факторами по 

дослідженню і встановленню взаємозв’язку між процесом формування 

покриття із цирконієвого дроту та основними параметрами режиму 

мікроплазмового напилення обрано силу струму (I, A), витрату 

плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год), дистанцію напилення (H, мм) та 

швидкість подачі дроту (Vдр, м/хв). 

2.2. Дослідження процесу формування та властивостей цирконієвих 

покриттів проводили як, із застосуванням стандартних методик 

металографічного, потенціодинамічного аналізу, відриву покриттів через 

прикладене до площі одновісного статичного навантаження розтягу, так і 

розроблених методик відповідно до спланованих досліджень, а саме: 

високошвидкісного відеофіксування для визначення швидкості руху 

диспергованих частинок в мікроплазмовому струмені та встановлення 

показників модуля пружності покриттів шляхом випробувань при статичному 

трьохточковому згинанні зразків у вигляді бруса прямокутного перерізу із 

покриттям.   
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ДОСЛІДЖЕННЯ ВПЛИВУ ПАРАМЕТРІВ МІКРОПЛАЗМОВОГО 

СТРУМЕНЯ НА ДИСПЕРГУВАННЯ ЦИРКОНІЄВОГО ДРОТУ  

 Встановлення граничних значень параметрів режиму 

мікроплазмового напилення покриттів із забезпеченням стабільного 

процесу диспергування цирконієвого дроту 

З аналізу експериментальних досліджень приведених в роботі [161] було 

встановлено, що стабільний процес розпилення титанового дроту 

мікроплазмовим струменем спостерігається при використанні дроту діаметром 

0,3 мм. Оскільки відрив з торця дроту краплі розплаву плазмовим струменем 

визначається силою поверхневого натягу металу (σZr = 1,455 Дж/м2; σТі = 1,558 

Дж/м2) і ці величини дуже близькі, тому для нанесення покриттів з Zr-сплаву 

марки КТЦ-110 також був використаний дріт діаметром 0,3 мм. Проведені 

розрахунки за формулами (2.25 та 2.26) для визначення стабільного процесу 

розпилення Zr-дроту діаметром 0,3 мм в умовах мікроплазмового струменя 

показали, що необхідно забезпечити кількість теплоти Gп ≈ 3,2×102 Дж для 

плавлення 1 см довжини дроту, за умови його швидкості подачі 3,86 м/хв.  

В результаті проведеного аналізу розрахованої швидкості подачі Zr-дроту, 

необхідної кількості теплоти мікроплазмового струменя, практичного досвіду в 

отриманні біосумісних покриттів на установці МПН-004 були визначені 

граничні значення параметрів режиму МПН (табл. 3.1), для дослідження 

їхнього впливу на процес формування біосумісних Zr-покриттів. 

 

Таблиця 3.1 – Граничні значення досліджуваних параметрів процесу 

МПН Zr-покриттів 

Параметри max (+) min (-) 

Сила струму I, A 26 16 

Витрата плазмоутворюючого газу Qпл, л/год 240 160 

Дистанція напилення H, мм 120 40 

Швидкість подачі дроту Vдр, м/хв 4,8 2,9 
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 Водночас було враховано що при силі струму нижче (16 А) та витраті 

плазмоутворюючого газу менше (160 л/год), кількості теплоти буде 

недостатньо для забезпечення процесу плавлення Zr-дроту діаметром 0,3 мм зі 

стабільним його диспергування [161]. Тому критерії граничних значень 

параметрів режиму підбиралися також з урахуванням можливості забезпечення 

процесу, як розпилення, так і формування покриття. На основі встановлених 

параметрів впливу МПН покриттів із Zr-дроту та їх граничних значень було 

сплановано матрицю по їхньому дослідженню, яка представлена в таблиці 3.2. 

 

Таблиця 3.2 – Матриця для дослідження впливу параметрів режиму МПН 

біосумісного покриття із Zr-дроту  

№ 

режиму 

 

Сила 

струму I, 

A 

Витрата 

плазмоутворюючого 

газу Qпл , л/год 

Дистанція 

напилення 

H, мм 

Швидкість 

подачі дроту 

Vдр, м/хв 

1 26 240 120 4,8 

2 26 240 40 2,9 

3 26 160 120 2,9 

4 26 160 40 4,8 

5 16 240 120 2,9 

6 16 240 40 4,8 

7 16 160 120 4,8 

8 16 160 40 2,9 
Примітка 1. Дистанція напилення, як параметр впливу на швидкість руху 

диспергованих частинок не враховувалась та була сталою 150 мм. 

Примітка 2. При дослідженні коефіцієнта використання матеріалу та фігури 

металізації максимальне значення дистанції напилення становило (80 мм). 

 Дослідження впливу параметрів режиму мікроплазмового 

напилення на розмір та швидкість руху диспергованих частинок 

цирконієвого дроту 

Дослідження геометричного розміру диспергованих частинок Zr-дроту в 

залежності від параметрів режиму МПН (табл. 3.2) було здійснено на основі 

зібраних продуктів розпилення (рис. 3.1).  
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Режим розпилення №1 

 
dч  (128 ± 3,6) мкм 

Режим розпилення №2 

 
dч  (168 ± 5,8) мкм 

Режим розпилення №3 

 
dч  (192 ± 8,4) мкм 

Режим розпилення №4 

 
dч  (170 ± 6,8) мкм 

Режим розпилення №5 

  
dч  (195 ± 9,4) мкм  

Режим розпилення №6 

  
dч  (202 ± 10) мкм 

Режим розпилення №7 

 
dч  (268 ± 18) мкм 

Режим розпилення №8 

 
dч  (310 ± 31) мкм  

Рисунок 3.1 – Зовнішній вигляд диспергованих частинок Zr-дроту та їх середній 

розмір при різних режимах МПН (згідно табл. 3.2) [162] 
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Аналіз зовнішнього вигляду диспергованих частинок Zr-дроту показав, що 

їх переважна кількість має гладку поверхню, а форма подібна сфері з різним 

розміром в діаметрі. Розрахунок середнього діаметра (dч) диспергованих 

частинок Zr-дроту показав, що він знаходиться в діапазоні від (128 ± 3,6) мкм 

до (310 ± 31) мкм (рис. 3.1) та залежить від режиму мікроплазмового 

розпилення [162]. 

Встановлено, що на режимах розпилення №№ 2, 4, 6, 8 (рис. 3.1) 

спостерігались частинки як зі сферичною, так і галтельною формою. Геометрія 

таких частинок може бути обумовлена їхньою коагуляцією в потоці 

мікроплазмового струменя з відхиленням їх форм від сферичності на коротких 

дистанціях. Для підтвердження ймовірності взаємодії між диспергованими 

частинками в мікроплазмовому струмені було проведено розрахунок. 

Відомо [164], що коагуляцію диспергованих частинок у 

високотемпературному струмені можна оцінити виходячи з їх умовної об'ємної 

концентрації – β', яка характеризується співвідношенням об'єму розпилюваного 

матеріалу до об'єму газу що подається (формула 3.3)  

 

𝛽` =
𝑉др

𝑉г
  (3.3) 

 

де 𝑉др = 3,39⋅10-7 (м3/хв) – об’єм матеріалу, що розпилюється; 𝑉г = 0,0027 (м3/хв) – 

об’єм витрати плазмоутворюючого газу. 

Найбільше заповнення диспергованими частинками мікроплазмового 

струменю, в досліджуваних діапазонах параметрів режиму МПН (табл. 3.2), 

відбувається при максимальній подачі Zr-дроту та мінімальній витраті 

плазмоутворюючого газу. З розрахунку за формулою 3.3 умовна об'ємна 

концентрація β' диспергованого матеріалу в мікроплазмовому струмені 

становить 1,257 10-4. Однак даний показник β' показує середній розподіл 

диспергованого матеріалу в об`ємі струменя [164]. Для врахування зміни 

розподілу теплофізичних властивостей потоку струменя плазми в осьовому 
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напрямку [165], який також впливає на траєкторію та прискорення руху 

розплавлених частинок відносно перерізу струменя та для його опису в 

першому наближенні було застосовано Гаусовий розподіл, котрий 

спостерігається при максимальному розосередженні частинок з яких 

формується покриття. В такому випадку максимальна концентрація 

диспергованих частинок β'max в при осьовій зоні струменя буде встановлена із 

рівності 3.4 [164] 

 

𝛽′𝑚𝑎𝑥 = 𝛽′ · 2,26. (3.4) 

 

Розрахунок максимальної умовної об’ємної концентрації (β`max), які 

утворюються в процесі диспергування частинок Zr-дроту при МПН показав, що 

вона може досягати 2,84⋅10-4. Водночас показник фактичної середньої об'ємної 

концентрації 𝛽′𝑐 частинок в мікроплазмовому струмені згідно з формулою 3.5  

 

𝛽′𝑐 <
𝛽`+𝛽`𝑚𝑎𝑥

2
  (3.5) 

 

становить 2,048⋅10-4 та має значення більше як β'. 

З урахуванням попередніх розрахунків було проведено оцінку 

можливості зіткнення частинок та їх коагуляції в мікроплазмовому струмені зі 

співвідношенням середньої відстані між диспергованими частинками Zr-дроту 

до їх максимальних спостережуваних геометричних розмірів (𝑑ч ‒ 370 мкм) 

згідно з рівністю 3.6 [164], результати яких представлені на рис. 3.2  

 

𝑙

𝑑ч
=

1

√1,91𝛽`
3

−𝑑ч
 (3.6) 

 

де 𝑑ч – максимальний геометричний розмір диспергованих частинок; 

 𝑙 – відстань між частинками. 
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Рисунок 3.2 – Графік залежності міжчастинкової відстані від концентрації 

диспергованих частинок діаметром 370 мкм 

 

З аналізу рис. 3.2 зроблено висновок, що при умовній концентрації 

2,84⋅10-4 диспергованих частинок Zr-дроту під час руху в об'ємі 

мікроплазмового струменя їхнє зіткнення можливе підтвердженням якого є 

коагуляція частинок на режимах №№ 2, 4, 6, 8 (рис. 3.1). 

З попередніх даних середнього розміру диспергованих частинок Zr-дроту 

було встановлено їхню залежність від основних технологічних параметрів 

МПН, яка показана у вигляді регресійної залежності 3.7  

 

dч(Zr) = 590,81 - 7,93∙I - 0,77∙Qпл - 0,21∙H - 12,76∙Vдр . (3.7) 

 

 За даною залежністю 3.7 було проаналізовано вагомість впливу 

досліджуваних основних параметрів процесу МПН на середній розмір 

диспергованих частинок Zr-дроту, який представлено у вигляді графіка трендів 

(рис. 3.3). 
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Рисунок 3.3 – Вплив параметрів режиму МПН на середній розмір dч (мкм) 

диспергованих частинок Zr-дроту 

 

Проведений аналіз графіка трендів (рис. 3.3) показав, що найбільший 

вплив на розмір диспергованих частинок Zr-дроту мають такі параметри 

режиму як: сила струму (I, А) та витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год). 

Дані параметри режиму мають характер впливу не прямої дії, тобто при 

збільшенні їх граничних значень розмір диспергованих частинок зменшується. 

Так мінімальний середній розмір часток 𝑑ч= (128 ± 3,6) мкм (рис. 3.1) було 

отримано на режимі МПН №1, який характеризується поєднанням цих робочих 

параметрів із максимальними значеннями. При максимальному значені сили 

струму зростає температура мікроплазмового струменя яка знижує поверхневий 

натяг розплаву металу. Зі свого боку витрата плазмоутворюючого газу збільшує 

швидкість витоку струменя та підвищує динамічний тиск на краплю з 

наступним інтенсивним зриванням її з торця Zr-дроту. У випадку максимальної 

подачі Zr-дроту відбувається швидше занурення його торця відносно осі 

струменя з більш інтенсивними потоками їх руху та показниками температури. 

Це в сукупності призводить до формування диспергованих частинок із Zr-дроту 

мінімального розміру, яким сприяє також довга дистанції напилення. При руху 

Zr-частинок наближених до області осі струменя із найвищою його 
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температурою, з’являється можлива поява процесу випаровування розплаву, що 

призведе також до зменшення їхнього розміру. 

В іншому випадку комбінація мінімального значення сили струму, 

витрати плазмоутворюючого газу та швидкості подачі дроту призводить до 

формування диспергованих часток Zr-дроту з максимальним або близьким до 

максимального розміру 𝑑ч= (310 ± 31) мкм (режим №8, рис. 3.1). Це пов’язано 

зі зниженням температури мікроплазмового струменя і швидкості його витоку 

із меншим динамічним тиском на краплю металу, що формується на торці Zr-

дроту, через меншу силу струму та витрату плазмоутворюючого газу. Своєю 

чергою мінімальна швидкість подачі розпилюваного дроту забезпечує більш 

поступове занурення та прогрівання його торця внаслідок нерівномірних 

властивостей мікроплазмового струменя в напрямку від осі, до периферії із 

характерним зменшенням його швидкості витоку і температури. В той час, як 

на короткій дистанції напилення завдяки довшому часу руху Zr-частинок через 

найменшу їх швидкість відбувається процес коагуляції, що призведе до 

збільшення розмірів частинок. 

Дослідження швидкості руху диспергованих частинок Zr-дроту. 

Враховуючи швидкоплинність процесу диспергування на режимах з 

максимальним витоком плазмоутворюючого газу та при мінімальній дистанції 

напилення технологічні можливості цифрової камери не забезпечували 

фіксацію повної довжини треків частинок в кадрі, що призводило до зростання 

статистичної похибки в подальших розрахунках. Тому експеримент було 

проведений без урахування досліджуваного параметру такого, як дистанція 

напилення. Через це, матриця планування експерименту з дослідження 

швидкості руху диспергованих Zr-частинок в мікроплазмовому струмені була 

23 (табл. 3.2, примітка 1).  

В результаті проведеного експерименту були отримані зображення 

диспергованих Zr-частинок що світяться у вигляді треків різної довжини (рис. 

3.4) відповідно для кожного режиму МПН (табл. 3.2).  
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Рисунок 3.4 – Треки диспергованих частинок Zr-дроту при різних режимах 

МПН (згідно табл. 3.2) та часу експозиції 1 мс [163] 

 

З обробки масиву даних їх зображенням треків різної довжини 

диспергованих частинок було встановлено їх розподіл швидкості руху в об'ємі 

мікроплазмового струменя, який представлено у вигляді гістограм (рис. 3.5).  

 

 

Режим розпилення №1 

 

Режим розпилення №2 

 

Режим розпилення №3 

 

Режим розпилення №4 

 

Режим розпилення №5 

 

Режим розпилення №6 

 

Режим розпилення №7 

 

Режим розпилення №8 
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Режим розпилення №1 Режим розпилення №2 

 
 

Режим розпилення №3 Режим розпилення №4 

  

Режим розпилення №5 Режим розпилення №6 

  

Режим розпилення №7 Режим розпилення №8 

Рисунок 3.5 – Розподіл долі диспергованих частинок (%) від їх швидкості 

𝒱ч (м/c) в мікроплазмовому струмені при різних режимах МПН (згідно табл. 3.2) 
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 В результаті аналізу гістограм, які зображені на рисунку 3.5 встановлено, 

що середня швидкість руху диспергованих частинок Zr-дроту в 

мікроплазмовому струмені знаходиться в межах від (8,0 ± 2,5) м/с до (28,7 ± 

4,0) м/с [163]. 

Отримані експериментальні дані значень швидкості диспергованих 

частинок Zr-дроту було порівняно з їх теоретичним розрахунком з 

використанням формули 3.8, яка приведена в джерелі [105]  

 

𝒱ч = 𝒱г√
3⋅г⋅С𝑑

2⋅ч⋅𝑑ч
х (3.8) 

 

де 𝒱г  ‒ швидкість газу, м/с; г ‒ щільність плазми, °С; ч ‒ щільність 

розпилюваного матеріалу, частинки, кг/м3; dч ‒ діаметр частинки (м); Cd ‒ 

коефіцієнт опору частинки; x ‒ шлях пройдений частинкою м.  

Теоретичний розрахунок швидкості руху диспергованих частинок (𝒱ч ) 

згідно з формулою 3.8 показав, що для середніх розмірів частинок в діапазоні 

від 128 мкм до 310 мкм їхня розрахована швидкість руху змінюються в 

діапазоні від 28 м/с до 9 м/с відповідно, що практично збігаються з отриманими 

експериментальними даними. Розбіжність в експериментальних і теоретичних 

значеннях швидкості руху диспергованих частинок пояснюються зміною 

властивостей плазмового струменя в радіальному напрямку, через що початок 

процесу перенесення розплаву металу з торця дроту і його рух у вигляді 

диспергованих частинок в струмені можливий в різних областях 

мікроплазмового струменя, що не було враховано в теоретичному розрахунку 

[166].  

Представлені в джерелі [167] дані про зміну швидкості руху 

диспергованих частинок у плазмовому струмені від їх діаметра свідчать про те, 

що при потужності плазмотрона 2 кВт швидкість диспергованих частинок 

діаметром від 100 мкм до 300 мкм знаходиться в діапазоні від 30 м/с до 8 м/с. 
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Приведені в літературні значення швидкості диспергованих частинок схожі з 

отриманими нами, що вказує на адекватність розробленої експериментально-

теоретичної моделі, для виміру швидкості руху диспергованих частинок Zr-

дроту в мікроплазмовому струмені.  

Провівши аналіз отриманих даних досліджень із встановленими 

середніми показниками швидкості руху диспергованих частинок Zr-дроту було 

зроблено висновок, що вони обернено пропорційні їхнім середнім 

геометричним розмірам частинок і, які своєю чергою залежать від параметрів 

режиму розпилення МПН [168]. Співвідношення залежності середньої 

швидкості руху та розміру диспергованих частинок від режиму розпилення 

МПН представлено у вигляді гістограм на рисунку 3.6.  

 

 

Рисунок 3.6 – Середній розмір dч (мкм) та швидкість руху 𝒱ч (м/с) 

диспергованих частинок Zr-дроту при різних режимах МПН (згідно з табл. 3.2) 

[163] 

 

Встановлений взаємозв’язок впливу параметрів режиму МПН на 

швидкість руху диспергованих частинок Zr-дроту, в умовах середовища 
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мікроплазмового струменю, представлено у вигляді регресійної залежності 3.9, 

а їх вплив відображено графічно на рисунку 3.7. 

 

𝒱ч(Zr) =0,94⋅I + 0,10⋅Qпл+2,36 Vдр - 32,79. (3.9)  

 

Представлений графік трендів (рис. 3.7) відображає вплив кожного 

технологічного параметру процесу МПН на швидкість руху диспергованих 

частинок Zr-дроту та вказує на їх пряму дію.  

 

  

Рисунок 3.7 – Вплив параметрів режиму МПН на середню швидкість руху 

𝒱ч (м/с) диспергованих частинок Zr-дроту 

 

У разі малої швидкості подачі дроту формування крапель та прискорення 

диспергованих частинок відбуватиметься в периферійній області потоку 

мікроплазмового струменя, який характеризується мінімальною швидкістю 

витоку та низькою в'язкістю. В такій області частинки розганятимуться до 

меншої швидкості, що спостерігається на режимах №№ 3, 5, 8 (рис. 3.6). 

При зменшенні сили струму знижується температура мікроплазмового 

струменя. В свою чергу зменшення витрати плазмоутворюючого газу 

призводить відповідно до зниження швидкості його витоку та до меншого 

динамічного тиску на краплю металу із її формуванням більшого розміру (310 ± 



106 

 

 

 

31) мкм і зниженою її швидкістю руху в мікроплазмовому струмені до (8,0 ± 2,5) 

м/с (р-м №8, рис. 3.6) [163]. В іншому випадку при збільшенні сили струму 

підвищується температура мікроплазмового струменя, яка впливає на 

перегрівання та зниження поверхневого натягу розплаву металу у вигляді 

крапель. Водночас поєднуючи максимальну швидкість витоку струменя, яка 

провокує до зривання з торця дроту крапель завдяки підвищеному динамічному 

тиску, дозволяє формувати частинки меншого розміру (128 ± 3,6) мкм та 

розганяти їх в струмені до швидкості руху (28,7 ± 4,0) м/с, що спостерігається 

на режимі №1 (рис. 3.6) [163].  

Із проведеного дослідження встановлено, що найбільш вагомими 

факторами майже з рівноцінним впливом, в даному діапазоні досліджуваних 

технологічних параметрів є сила струму та витрати плазмоутворюючого газу 

(рис. 3.7), від яких залежать умови початку процесу диспергування частинок 

Zr-дроту і їх прискорення в мікроплазмовому струмені. 

 Дослідження впливу параметрів режиму мікроплазмового 

напилення на стан диспергованих частинок цирконієвого дроту в момент 

зіткнення їх з основою (сплет-тест) 

При розпиленні дроту покриття формується з дискретних частинок, які 

взаємодіють з основою в процесі удару деформуються, розтікаються та 

затвердіють на її поверхні. Відомо [105], що існує безліч можливих варіантів 

взаємодії частинок напилюваного матеріалу з поверхнею основи, що 

обумовлює перебіг формування майбутньої структури покриття та 

морфології поверхні.  

Для аналізу можливих варіантів взаємодії частинок розплаву з основою 

використовували схему наведену в роботах [105] де представлено ряд 

можливих варіантів взаємодії частинок дисперсної фази  з основою (рис 3.8 а), 

а їх перетини виділені відносно структур (рис 3.8, б) відображають характер їх 

формування, на який впливали різні швидкості та стан частинок. 
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а) б) 

Рисунок 3.8 – Можливі результати актів індивідуальної взаємодії частинок 

дисперсної фази з основою отриманих в умовах плазмового напилення (а) та 

перетин і структури виділені відносно їх різного типу (б) [105] 

 

Отримані сплети розпилених частинок Zr-дроту в залежності від 

параметрів режиму МПН (табл. 3.2) показані на рисунку 3.9. В результаті 

аналізу зовнішнього вигляду отриманих сплетів, які представлені на рис. 3.9 в 

процесі розпилення Zr-дроту встановлено, що сплети частинок отримані на 

режимах №№ 1, 2, 4, 6 (табл. 3.2) відповідають першому типу, які є повністю 

розплавлені з невеликою кількістю матеріалу на периферії та мають форму 

диска №№ 1, 3 (рис. 3.8, а) повторюючи структури г, д, е (рис. 3.8, б).  

Сплети такого типу формують більш щільне покриття з невеликою 

пористістю та більш гладкий мікрорельєф поверхні. Деформований стан сплетів 

характерних для режимів №№ 2, 4, 6 (рис. 3.9) був виражений більш товщими 

розмірами крапель металу, які розтіклися по краям сплета, ніж отримані на 

режимі № 1. Це свідчить про те, що частинки які деформувались мали меншу 

швидкість руху в межах від (16,5 ± 3,5) м/с до (24,4 ± 6,0) м/с (рис. 3.6) та були 

сформовані із більш в'язкого розплавому перебуваючи в момент зіткнення з 

основою при достатньо високій температурі.  
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Режим напилення №1 Режим напилення №2 

  
Режим напилення №3 Режим напилення №4 

  
Режим напилення №5 Режим напилення №6 

  
Режим напилення №7 Режим напилення №8 

Рисунок 3.9 – Сплети деформованих частинок Zr-дроту розпилених методом 

МПН (згідно з табл. 3.2) [162] 
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Висока температура частинок в момент удару характерна для режимів 

№№ 2, 4, 6 (рис. 3.9) пояснюється невеликим часом польоту частинок при 

мінімальній дистанції напилення, що зменшує ймовірність до переохолодження 

їхнього поверхневого шару розплаву. Для режиму № 1 було виявлено значно 

тонші сплети в порівнянні з попередніми режимами. В даному режимі № 1 

частинки зазнавали найбільшого деформування ув’язку з максимальною їх 

швидкістю руху (28,7 ± 4) м/с (рис. 3.6), яким сприяла довга дистанція 

розпилення та більш інтенсивний витік мікроплазмового струменя, що 

пов’язано з максимальною витратою плазмоутворюючого газу. Також режим 

№ 1 характеризувався найбільш перегрітими частинками, що засвідчували 

більш дрібніші краплі розплаву металу розкидані навколо сформованого сплета, 

ніж в отриманих попередніх сплетах на режимах №№ 2, 4, 6.  

Цирконієві сплети, які належать режимам №№ 3, 5, 7 (рис. 3.9), 

відповідають частинкам зображеним під №№ 2, 8 (рис. 3.8, а), і (а, б, рис. 3.8, б) 

які почали процес затвердіння перед їх взаємодією з основою. В тому випадку, 

як на режимах №№ 3, 5, 7 (рис. 3.9) сплети мали більшу товщину, ніж сплети 

отримані на режимах №№ 1, 2, 4, 6 (рис. 3.9). Поясненням таких відмінностей є 

те, що на режимах №№ 3, 5, 7 є більша дистанції напилення. Максимальна 

дистанція напилення призводить до збільшення часу перебування напилюваних 

частинок поза зоною дії мікроплазмового струменя та зменшенню швидкості їх 

руху до (9,8 ± 1,5) м/с (рис. 3.8) при підльоті до основи. Результатом таких умов 

є частки напилюваного матеріалу, які вже встигли охолонути та мають меншу 

схильні до деформування, що надалі призводить до формування покриттів з 

більш пористою структурою [162].  

Аналіз сформованих сплетів при розпиленні цирконієвого дроту на 

режимі № 8 (рис. 3.9) вказує на те, що серед них переважна кількість є великих і 

практично затверділих частинок № 23 (рис. 3.8, а) із їх перетином типу з (рис. 

3.8, б) та тих, які знаходяться в момент контакту з основою в пластичному стані 

про що свідчать їх деформації. Водночас, сплети сформовані із таких частинок 
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мали найбільшу товщину. Максимальна товщина сплетів пояснюється 

мінімальною температурою та швидкістю витоку мікроплазмового струменя, 

що з одного боку призводить до збільшення розміру напилюваних частинок 

(310 ± 31) мкм (р-м №8, рис. 3.1), а з іншого до зменшення їх швидкості до (8 ± 

2,5) м/с (рис. 3.6) в результаті чого знижується їх деформування при взаємодії з 

основою. Характерні сплети, які утворювалися на режимі № 8 (табл. 3.2) 

завдяки своїй товщині, через значно менші деформаці при взаємодії з 

поверхнею зразка основи, найбільш відповідають передумові до формування 

покриттів з максимальним вмістом пор та їх розміру. 

 Дослідження впливу параметрів режиму мікроплазмового 

напилення на фігуру металізації та коефіцієнт використання матеріалу 

напилюваного цирконієвого дроту 

Дослідження впливу параметрів режиму на коефіцієнт використання 

матеріалу (КВМ) та втрати розпилюваного матеріалу пов’язані із геометричним 

фактором (ГФ) були проведені згідно з описаною методикою в підрозділі 2.3. У 

зв’язку з однаковим часовим проміжком напилення, який був прийнятий для 

кожного досліджуваного режиму при розпиленні Zr-дроту на довгій дистанції 

напилення не відбувалося повноцінного формування за короткий час фігури 

металізації. В іншому випадку на короткій дистанції напилення від 

температурного впливу мікроплазмового струменя фігура металізації плавилася 

та втрачала свою початкову геометрію. Тому для даного дослідження дистанція 

напилення була зменшена до 80 мм (табл. 3.2, Примітка 2). 

Результати експериментальних значень КВМ отриманих із застосуванням 

формули 2.1 та їх теоретично-розрахункові значення, із встановленим 

взаємозв’язком між параметрами МПН, представлені у вигляді гістограм на 

(рис. 3.10). Аналіз експериментальних середніх показників КВМ від параметрів 

режиму МПН показав, що він змінюється від 85 % до 95 %. В даному діапазоні 
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досліджуваних параметрів режиму максимальне значення КВМ становило 95% 

та було отримано на режимі №8 (табл. 3.4) [169].  

 

 

Рисунок 3.10 – КВМ (%) при різних режимах МПН (згідно табл. 3.2) 

 

В результаті математичної обробки отриманих експериментальних даних, 

було розраховано коефіцієнти рівняння регресії для прогнозування зміни КВМ 

від значень параметрів режиму МПН [170]: 

 

КВМ(Zr) = 112,1 - 0,19·I - 0,06·Qпл - 0,06·H - 0,73·Vдр. (3.10) 

 

Порівняння експериментальних та теоретичних результатів, отриманих 

при використанні рівняння 3.10, показує їх гарний збіг (рис. 3.10), що свідчить 

про адекватність використаної моделі. Коефіцієнт детермінації для рівняння 

3.10 склав 0,95 і вказував на те, що вплив параметрів напилення на КВМ 

описується лінійною моделлю з хорошою збіжністю, що підтверджує 

правильний вибір діапазону досліджуваних параметрів режиму МПН.  
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Отримане рівняння регресії 3.10 дозволяє оцінити вагомість впливу 

кожного параметра режиму МПН на КВМ, який було відображено у вигляді 

графіків трендів (рис. 3.11).  

 

 

Рисунок 3.11 – Вплив параметрів режиму МПН на величину КВМ (%) при 

напиленні Zr-дроту 

 

В результаті аналізу впливу параметрів режиму МПН на величину КВМ 

(рис. 3.11) встановлено, що найбільш вагомим параметром є витрата 

плазмоутворюючого газу. Даний параметр при розпиленні МПН Zr-дроту є 

основним який надає прискорення розпиленим частинкам та підтримує їх 

швидкості руху. При збільшенні витрати плазмоутворюючого газу відбувається 

зростання швидкості витоку плазмового струменя і як результат підвищення 

швидкості руху диспергованих частинок, режими №№ 1, 2, 5, 6 (рис. 3.6). В 

результаті чого з'являються додаткові втрати на розбризкування при зіткненні з 

напилюваною поверхнею частинок із найбільшими швидкостями руху, режими 

№№ 1, 2, 5, 6 (рис. 3.10). 

Зростання дистанції напилення призводить до збільшення часу руху 

частинок та перебування їх поза зоною нагріву мікроплазмового струменя. Це 



113 

 

 

 

призводить до переохолодження зовнішньої поверхні частинок та її окислення 

із проявом втрат у вигляді відскоку, режими №№ 3, 5, 7 (рис. 3.10).  

У випадку збільшення силу струму зростає температура мікроплазмового 

струменя, що призводить до інтенсивного плавлення матеріалу у вигляді дроту, 

який подається в мікроплазмовий струмінь, із перегріванням диспергованих 

частинок. При контакті з основою перегрітих частинок із меншою в'язкістю 

розплаву будуть виникати втрати пов'язані з розбризкуванням, що відображено 

на сплетах режиму нанесення №№ 1, 2, 3, 4 (рис. 3.9). Крім того, при високій 

температурі поверхонь частинок можливе зростання втрат через 

випаровування. 

Швидкість подачі дроту впливає на обсяг диспергованих частинок в 

мікроплазмовому струмені, зміна якого в більшу сторону призводить до 

інтенсивнішого заповнення його частинками із зниженням загальної 

температури мікроплазмового струменя. Таким чином, теплової енергії 

мікроплазмового струменя стає недостатньо для підтримки в рідкому стані 

диспергованих частинок і вони починають тверднути, особливо на довгих 

дистанціях напилення. Це призводить до зростання втрат напилюваного 

матеріалу через відскок при ударі об поверхню яка напилюється режим № 7 

(рис. 3.10). В іншому випадку при характерному поєднанні мінімальних 

значень параметрів режиму МПН, як на режимі №8 (табл. 3.2), забезпечується 

процес поступового плавлення розпилюваного дроту завдяки мінімальної 

швидкості його подачі. Водночас, зменшення витрати плазмоутворюючого газу 

з 240 л/год до 160 л/год призводить до зниження швидкості руху частинок (8 ± 

2,5) м/с, особливо на коротких дистанціях напилення до 40 мм, що призводить 

до меншого ефекту розбризкування розплаву напилюваного матеріалу та 

збільшення показника КВМ. 

Відпрацювання МПН Zr-дроту згідно режимів табл. 3.2 дозволили 

сформувати фігури металізації, профілі яких у вигляді мікрознімків 

представлені на рисунку (3.12, а). Побудовані експериментальні профілі фігур 
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металізації для різних режимів напилення та розрахункові функції Гауса до них 

показані на рисунку (3.12, в; с).  

 

Режим напилення №1 

 

𝑦 = 1,25 × е−0,1𝑥2
 

 

Режим напилення №2 

 

𝑦 = 2,1 × е−0,18𝑥2
 

 

Режим напилення №3 

 

𝑦 = 1,6 × е−0,13𝑥2
 

 

Режим напилення №4 

 

𝑦 = 5,23 × е−0,3𝑥2
 

 

Режим напилення №5 

 

𝑦 = 1,27 × е−0,1𝑥2
 

 

Режим напилення №6 

 

𝑦 = 4,41 × е−0,23𝑥2
 

 

Режим напилення №7 

 

𝑦 = 2,67 × е−0,14𝑥2
 

 

Режим напилення №8 

 

𝑦 = 2,58 × е−0,19𝑥2
 

 

а) б) в) 

Рисунок 3.12 – Профілі фігур металізації із Zr-дроту отримані на режимах МПН 

згідно з табл. 3.2 (а); криві що описують їх профіль по плямі напилення:  

експериментальний,  графік нормального розподілу Гауса (б) та його 

функція (в) 
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Коефіцієнт кореляції отриманих профілів у вигляді функцій Гауса 

(рис. 3.12, с) був в межах від 0,9776 до 0,9973, а значення коефіцієнта k (див. 

формула 2.2) змінювались в діапазоні від 0,1 до 0,3 [170]. В результаті 

дослідження було встановлено, що за даних умов напилення середня висота 

фігури металізації знаходиться в діапазоні від (1,25 ± 0,4) мм до (5,23 ± 1,2) мм 

(табл. 3.3), а середнє значення радіуса розсіювання (r) в діапазоні від 1,8 мм до 

2,8 мм. 

 

Таблиця 3.3 – Параметри фігур металізації при різних режимах МПН Zr-

дроту. 

№ режиму 

розпилення згідно 

табл. 3.2 

Параметри фігур металізації 
Кут розкриття 

струменя β, ⁰ Висота h, мм Ширина L, мм 

1 1,25 ± 0,4 11,3 ±2,7 4,01 

2 2,10 ± 0,6 8,5 ± 1,7 6,07 

3 1,60 ± 0,3 9,5 ± 1,1 3,44 

4 5,23 ± 1,2 7,2 ± 1,3 5,15 

5 1,27 ± 0,1 10,0 ± 2,0 3,55 

6 4,41 ± 1,0 7,8 ± 1,5 5,61 

7 2,67 ± 0,8 10,0 ± 1,8 3,55 

8 2,58 ± 0,2 8,6 ± 1,3 6,18 

 

З огляду на встановлені для мікроплазмового напилення значення r, 

максимальний крок напилення 𝒯 з умови рівномірності покриттів (формула 2.5) 

повинен знаходитися в діапазоні від 2,5 мм до 3,9 мм, а лінійна швидкість 

переміщення мікроплазмотрона від 2,6 м/хв до 6,5 м/хв (формула 2.6). 

Отриманий розрахунковим шляхом кут розкриття мікроплазмового струменя - 

β був в діапазоні від 3,44° до 6,18° (табл. 3.3). Значення кута розкриття 

мікроплазмового струменя значно нижчі від наведених в літературних 

джерелах для струменів при традиційному плазмовому напиленні [171]. Це 

пояснюється конструкційними особливостями мікроплазмотрона МП-04, в 

якому реалізовано обдув супутнім потоком захисного газу, котрий придає 
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ефект обтискання мікроплазмовому струменю при напиленні та зменшити 

пляму напилення. 

Проведені для кожного досліду розрахунки втрат напилюваного 

матеріалу пов'язаних з ГФ в залежності від розміру напилюваного зразка 

(формула 2.5) показані у вигляді гістограм (рис. 3.13). 

 

 

Рисунок 3.13 – Залежність розрахункових втрат напилюваного матеріалу із-за 

ГФ (%) від розміру напилюваного зразка (мм) для різних режимів МПН (згідно 

табл. 3.2) [170] 

 

З аналізу результатів, представлених на рисунку.3.13 слідує, що пов'язані з 

ГФ розрахункові втрати напилюваного Zr-дроту знаходяться в діапазоні від 47% 

до 65% при середньому розмірі напилюваного зразка до 2 мм [169]. Мінімальні 

розрахункові втрати пов'язані з ГФ досягаються на режимі №4 (табл. 3.2) і 

становлять 47%, при МПН Zr-дроту на зразок розміром 2 мм та менше ніж 1% 

при напиленні на зразок розміром понад 8 мм. 

Висновки до розділу 3: 

3.1 Встановлено діапазони основних параметрів режиму: сила струму 

(I) від 16 A до 26 A, витрата плазмоутворюючого газу (Qпл) від 160 л/год до 
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240 л/год, дистанція напилення (H) від 40 мм до 120 мм та швидкість подачі 

дроту (Vдр) від 2,9 м/хв до 4,8 м/хв, які забезпечують стабільне протікання 

процесу мікроплазмового напилення покриттів з дроту діаметром 0,3 мм із 

цирконієвого сплаву марки КТЦ-110. 

3.2 З використанням математичного планування експерименту для 

дослідження процесу диспергування цирконієвого дроту в умовах 

мікроплазмового струменя отримано рівняння регресії, які дозволяють 

прогнозувати зміну розміру диспергованих частинок від значень параметрів 

режиму таких як: сила струму (I, A), витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, 

л/год), дистанція напилення (H, мм) та швидкість подачі дроту (Vдр, м/хв)  

dч(Zr) = 590,81 - 7,93∙I - 0,77∙Qпл - 0,21∙H - 12,76∙Vдр . 

Основними параметрами впливу на зміну середнього розміру від (128 ± 

3,6) мкм до (310 ± 31) мкм диспергованих частинок цирконієвого дроту є сила 

струму (I, A) та витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год). У випадку 

використання режиму №8 із його параметрами (I = 16 A; Qпл = 160 л/год; H = 40 

мм; Vдр = 2,9 м/хв) забезпечуються формування частинок найбільшого розміру 

(310 ± 31) мкм. 

3.3 Візуалізація треків диспергованих частинок цирконієвого дроту із 

застосуванням відеокамери дозволила встановити середню швидкість їх руху, 

яка змінюються в діапазоні значень від (8,0 ± 2,5) м/с до (28,7 ± 4,0) м/с. 

Отримано регресійну залежність для прогнозування швидкості руху 

диспергованих частинок цирконієвого дроту в залежності від параметрів 

режиму мікроплазмового напилення 

𝒱ч (Zr) =1,015⋅I + 0,10⋅Qпл+2,45 Vдр - 34,94. 

Основними технологічними параметрами, які мають рівноцінний вплив на 

швидкість руху частинок є сила струму (I, A) та витрата плазмоутворюючого 

газу (Qпл, л/год). Встановлено, що найменша швидкість руху частинок 

становила (8,0 ± 2,5) м/с та була отримана на режимі який забезпечує їхнє 

формування найбільшого геометричного розміру (310 ± 31) мкм. 
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3.4 Проведений аналіз сплетів показав, що їхній стан при зіткненні з 

основою може бути від повністю розплавлених до частково затверділих, а їх 

деформування залежить від швидкості руху частинок в струмені. Отримані 

сплети сформовані із частинок найбільшого розміру і які рухалися із 

найменшою швидкістю, були частково затверділими та мали характерні ознаки 

тих частинок, що формують покриття з максимально пористою структурою та 

найбільш вираженим мікрорельєфом поверхні.  

3.5 Встановлено, що максимальний коефіцієнт використання 

напилюваного матеріалу із цирконієвого дроту досягає 95% та забезпечується 

завдяки меншому розбризкуванню частинок шляхом зменшення витрати 

плазмоутворюючого газу, який вносить найбільший вплив. Отримано рівняння 

лінійної регресії яке дозволяє прогнозувати зміну даного коефіцієнта від 

параметрів режиму розпилення  

КВМ(Zr) = 112,1 - 0,19·I - 0,06·Qпл - 0,06·H - 0,73·Vдр. 

3.6 Показано, що геометричні розміри плям напилення із цирконієвого 

дроту у всіх напрямках відносно площини напилюваного виробу є однаковими, 

а сформовані фігури металізації мають середню висоту від (1,25 ± 0,4) мм до 

(5,23 ± 1,2) мм, при середньому радіусі розсіювання напилюваного матеріалу 

від 1,8 мм до 2,8 мм. Водночас отримані профілі фігур металізації, описується 

розподілом Гауса з високою точністю, коефіцієнт кореляції становить від 

0,9973 до 0,9776. Розрахунковим шляхом з профілів фігур металізації 

встановлено, що рівномірна товщина покриттів буде забезпечена при 

діапазонах кроку напилення від 2,5 мм до 3,9 мм та лінійній швидкості 

пересування мікроплазмотрона від 2,6 м/хв до 6,5 м/хв. 

3.7 Розраховані мінімальні втрати напилюваного матеріалу із 

цирконієвого дроту пов'язані з геометричним фактором становлять 47% при 

напиленні зразків шириною 2 мм та зменшуються до 1% при напиленні зразків 

шириною понад 8 мм, за умови роботи мікроплазмотрона на параметрах 

режиму (I = 26 A, Qпл = 160 л/год, Н = 40 мм, Vдр = 4,8 м/хв).   
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ДОСЛІДЖЕННЯ ВЛАСТИВОСТЕЙ БІОСУМІСНИХ ПОКРИТТІВ ІЗ 

ЦИРКОНІЄВОГО ДРОТУ 

 Дослідження морфології поверхні та структури цирконієвих 

покриттів  

Отримані структури Zr-покриттів представлені у вигляді поперечних 

перерізів зображених на рисунку (4.1, а), а результати аналізу СЕМ їх 

морфології поверхонь на рис. 4.1, б). Із проведеного дослідження поверхонь Zr-

покриттів було виявлено, що їх морфологія характеризувалася неоднорідністю 

з безліччю поверхневих розгалужень у вигляді впадин і виступів. На поверхнях 

Zr-покриттів спостерігалися як розплавлені деформовані, так і затверділі 

сферичні частинки діаметром до 370 мкм. 

 

Режим розпилення №1 

а) мікроструктура б) морфології 

  
Режим напилення №2 

  

Рисунок 4.1 – Мікроструктура (а) Zr-покриттів та морфологія (б) їх поверхонь, 

отримані при різних режимах МПН (згідно з табл. 3.2) 
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а) мікроструктура б) морфології 

Режим напилення №3 

  
Режим напилення №4 

  
Режим напилення №5 

  
Режим напилення №6 

  
Рисунок 4.1, аркуш 119 
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а) мікроструктура б) морфології 

Режим напилення №7 

  
Режим напилення №8 

  
Рисунок 4.1, аркуш 119 

 

Із отриманих зображень (рис. 4.1, а) та застосовуючи методику описану в 

підрозділі 2.4.1, був визначений вміст об’ємної пористості в структурі Zr-

покриттів, який знаходився в межах значень від (2,8 ± 0,1) % до (20,3 ± 2,0) % 

(рис. 4.2) [172].  

 

 

Рисунок 4.2 – Значення об’ємної пористості П (%) в Zr-покриттях від режиму 

МПН (згідно з табл. 3.2) [172] 
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Було встановлено, що на розмір пор та їх вміст в об’ємі структури Zr-

покриттів і мікрорельєф поверхневих шарів впливають деформації та стан 

диспергованих частинок, які формують покриття, а ті в свою чергу залежали від 

параметрів режиму МПН. Ув’язку з цим, на основі проведеного дослідження 

сплет-тесту (підрозділ 3.3) подальший аналіз процесу формування Zr-покриттів 

було проведено із їхнім розподілом на три групи, які були пов’язані відносно 

отриманих результатів досліджень Zr-сплетів [162].  

Перша група. Дисперговані Zr-частинки з розміром від (128 ± 3,6) мкм до 

(202 ± 10) мкм (див. р-ми №№ 1, 2, 4, 6, рис. 3.6) та ті, які були повністю 

розплавлені (див. р-ми №№ 1, 2, 4, 6; рис. 3.9) і рухалися із швидкістю від (16,5 

± 3,5) м/с до (28,7 ± 4,0) м/с (див. р-ми №№ 1, 2, 4, 6; рис. 3.6), через що ступінь 

їх деформації був максимально дископодібним, що дозволило сформувати 

структуру із характерною ламелярною будовою (р-ми №№ 1, 2, 4, 6; рис. 4.1, а). 

В такій структурі середній розмір пор спостерігався від 60 мкм до 100 мкм, а їх 

вміст не перевищував (4 ± 0,02) % (рис 4.2). Низька пористість отриманої 

структури пояснюється збільшенням ступеня перегріву розплаву матеріалу, 

який призводив до меншої його в'язкості із більшим розбризкуванням, кращим 

затіканням в порожнини між ламелями та заповненню їх. Дана тенденція також 

спостерігається на поверхнях Zr-покриттів, мікрорельєф яких мав зміну значень 

шорсткості Ra в діапазонах від (12 ± 0,97) мкм до (14 ± 1,13) мкм. Стан 

повністю розплавлених Zr-частинок мінімального і середнього розміру, які 

мали високу швидкість руху (р-ми №№ 1, 2, 4, 6; рис. 3.6), призвів до 

формування більш гладкого мікрорельєфу (р-ми №№ 1, 2, 4, 6; рис. 4.1, б) 

завдяки розтіканню перенесеного розплаву металу по поверхні Zr-покриттів. 

Серед розглянутої першої групи частинок (р-м №1; рис. 3.9) із 

відмінністю їх в значно більшій кількості рідкої фази в сплеті, що забезпечила 

надалі найбільш гладкий мікрорельєф поверхні Zr-покриття із шорсткістю Ra 

(12 ± 0,97) мкм (р-м №1; рис. 4.1, б). Вивчення морфології поверхні на даному 

режимі №1 показало значну кількість тріщин. Це свідчило про те, що Zr-
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частинки які деформувались об поверхневий шар Zr-покриття мали достатньо 

високі температури, а швидкі процеси теплообміну та кристалізації призвели до 

появи значних напружень в її структурі із утворенням тріщин на поверхні Zr-

покриття. 

Друга група. У випадку формування Zr-покриттів частинками серед яких 

разом із розплавленими були присутні ті, що почали тверднути (р-ми №№ 3, 5, 

7; рис. 3.9) спричиняло до формування структури із характерними ламелями 

більшої товщини ніж у першій групі, завдяки їхньому меншому деформуванню. 

Відповідне деформування Zr-частинок отримували через недостатні їх 

температури при досить низькій швидкості руху від (13,4 ± 3,2) м/с до (9,8 ± 1,5) 

м/с (р-ми №№ 3, 5, 7; рис. 3.6). При значній їх кількості це призводило до 

утворення зернистої і зернисто-дископодібної структури із більшим відсотком 

об`ємної пористості від (6 ± 0,40) % до (8,7 ± 0,78) % в Zr-покриттях (р-ми №№ 

3, 5, 7; рис. 4.2) та розміру пор до (200 ± 50) мкм (р-ми №№ 3, 5, 7; рис. 4.1, а). 

Тоді як сформована морфологія поверхонь Zr-покриттів (р-ми №№ 3, 5; 

рис. 4.1, б) із розпилених Zr-частинок середнього розміру від (192 ± 8,4) мкм до 

(195 ± 9,4) мкм і тих, що рухалися з достатньо низькою швидкістю (11,8 ± 5,0) 

м/с та (13,4 ± 3,2) м/с (р-ми №№ 3, 5; рис. 3.6) і стан яких був, як з рідкою, так і 

початковою фазою затвердівання закріплюючись утворювали мікрорельєф 

шорсткістю Ra від (30,2 ± 3,87) мкм до (34,8 ± 3,23) мкм. Аналіз морфології 

поверхні Zr-покриття сформованої на режимі № 7 (рис. 4.1, б), 

характеризувався як більш виражений серед даної групи Ra (45,2 ± 3,83) мкм. 

Це очевидно було пов’язано із значно більшим середнім розміром 

диспергованих Zr-частинок (268 ± 18) мкм (р-м № 7; рис. 3.1), що призвело до 

зростання кількості розплаву перенесеного матеріалу, а своєю чергою невисока 

швидкість руху Zr-частинок (9,8 ± 1,5) м/с (р-м № 7; рис. 3.6) до меншого їх 

деформування, розбризкування та розтікання розплаву по поверхні Zr-

покриття.  
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Третя група. Zr-покриття, які були утворені із практично затверділих 

частинок (р-м №8; рис. 3.9) середнього розміру (310 ± 31) мкм (р-м №8; рис. 

3.1), але тих, що знаходились в пластичному стані та рухались з найменшою 

швидкістю (8 ± 2,5) м/с (р-м №8; рис. 3.6), забезпечували утворення структури, 

яка спостерігалась на режимі №8 (рис. 4.1, а). Така структура мала найбільший 

відсоток вмісту об’ємних пор (20,3 ± 2,0) %, а діапазон розміру пор змінювався 

від (100 ± 20) мкм до (300 ± 100) мкм (р-м №8; рис. 4.1, а) [173]. Морфологія 

поверхні таких Zr-покриттів, яка була утворена з найбільш об’ємних сферичних 

частинок розміром (310 ± 31) мкм (р-м №8; рис. 3.1) та котрі частково 

деформуючись через найменшу швидкість руху приймаючи неправильну 

форму, при незначній кількості рідкої фази призводили до формування 

поверхні з найбільш вираженим мікрорельєфом шорсткістю до Ra (52 ± 3,1) 

мкм (рис 4.3). Подібний показник шорсткості поверхні біосумісного титанового 

покриття, який сприяє остеоінтеграційним процесам було отримано в роботі 

[134]. 

 

 

Рисунок 4.3 – 3D топографія мікрорельєфу поверхні Zr-покриття отриманого 

МПН на режимі №8 (згідно з табл. 3.2) 

 

В процесі вивчення морфології поверхонь Zr-покриттів сформованих на 

режимі МПН №8 (табл. 3.2) було виявлено присутність не тільки відкритих 
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макропор до 300 мкм, а й також мікропор розміром до 10 мкм, які 

розташовувались на вершинах утворених із деформованих частинок (рис.  4.4).  

 

 

Рисунок 4.4 – Морфологія поверхні із макро - 1, мікро - 2 порами Zr-покриття, 

сформованого МПН на режимі №8 (згідно з табл. 3.2)   

 

Такі результати виявленої пористості згідно із проведеного літературного 

аналізу (підрозділ 1.2) забезпечать підвищення біосумісності поверхні покриття, 

завдяки наявності місць для закріплення кісткового матриксу і прискорення 

процесу остеоінтеграції. 

В результаті обробки отриманих даних об’ємної пористості Zr-покриттів 

розраховано рівняння регресії (4.1) яке дозволяє спрогнозувати її вміст, від 

зміни значень параметрів режиму МПН (згідно з табл. 3.2) [162] 

 

%ПZr = 42,66-0,62⋅I-0,06⋅Qпл - 0,01⋅H-2,77⋅Vдр. (4.1) 

 

Отримані розрахунковим шляхом коефіцієнти рівності 4.1, які 

відповідають інтенсивності впливу основних досліджуваних параметрів 

режиму МПН на зміну значень об’ємної пористості в Zr-покритті, дозволили 

графічно пояснити механізм даного впливу у вигляді графіка трендів (рис. 4.5).  
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Рисунок 4.5 – Вплив параметрів режиму МПН на (%) об’ємної пористості в Zr-

покриттях 

 

Аналіз трендів (рис. 4.5) із відображеними параметрами режиму МПН 

показав, що вони демонструють обернений вплив на показник об’ємної 

пористості в Zr-покриттях, а найбільш вагомими параметри режиму ‒ сила 

струму (I, A), витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год) та швидкість подачі 

дроту (Vдр, м/хв). При даних досліджуваних діапазонах параметрів МПН 

дистанція напилення (Н, мм) чинить найменший вплив на формування об’ємної 

пористості в Zr-покриттях. 

Тож у випадку досягнення максимальної пористості потрібно прагнути до 

зменшення сили струму, що призводить до менш інтенсивного плавлення дроту 

та поступового прогрівання торця Zr-дроту з можливістю формування розплаву 

диспергованої краплі Zr-дроту більшого розміру (310 ± 31) мкм режим №8 (рис. 

3.1). Водночас зменшення витрати плазмоутворюючого газу знижує 

динамічний тиск на рідку краплю та спричиняє до мінімального розгону 

розпиленої Zr-частинки із швидкістю руху (8,0 ± 2,5) м/с (режим № 8; рис. 3.6). 

Це призводить до меншого деформування розпиленої Zr-частинки при 

зіткненні з основою, а наявність незначної кількості рідкої фази розплаву до 

меншого його розтікання по поверхні, в наслідок чого формуються Zr-покриття 

із збільшеним вмістом об’ємної пористості (режим № 8; рис. 4.2) та розміру пор 

(режим № 8; рис. 4.1). При меншій швидкості подачі дроту забезпечується 
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найменша глибина його введення в мікроплазмовий струмінь. Через що 

утворення крапель розплаву буде відбуватися поступово в області струменя із 

меншою температурою та його напірного динамічного тиску, що сприятиме до 

формування Zr-частинок більшого розміру.  

За результатами отриманих комплексних характеристик МПН Zr-

покриттів, які формуються на режимі № 8 (табл. 3.2) встановлено, що вони 

найбільш відповідають тим критерії яких були визначені до біосумісних 

покриттів в результаті проведеного літературного огляду (розділ 1). 

 Дослідження впливу об’ємної пористості цирконієвих покриттів 

на їх модуль пружності  

Подібність модулів пружності деталей ендопротеза та кісткової тканини 

зменшують ймовірність виникнення екрануючих напружень при динамічних 

навантаженнях, що дозволяє уникнути відшарування кісткової тканини від 

поверхні деталей ендопротеза та забезпечити їм надійне, довготривале 

фіксування в кістці із збереженням її щільності [174].  

Визначення модуля пружності Zr-покриттів було проведено на зразках 

покриттів, які мали три значення об’ємної пористості (2,8 ± 0,1) %, (8,7 ± 0,78) 

% та (20,3 ± 2,0) % (рис. 4.2) та були сформовані МПН із застосовуванням 

параметрів режиму представлених в таблиці 4.1.  

 

Таблиця 4.1 Параметри режимів МПН Zr-покриттів для дослідження 

їхнього модуля пружності 

Об’ємна 

пористість, % 

Сила 

струму I, A 

Витрата 

плазмоутворючого 

газу Qпл , л/год 

Дистанція 

напилення 

Н, мм 

Швидкість 

подачі дроту 

Vдр, м/хв 

2,8 ± 0,1 26 240 120 4,8 

8,7 ± 0,78 16 240 120 2,9 

20,3 ± 2,0 16 160 40 2,9 
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Сформовані на титанових зразках МПН із Zr-дроту покриття товщиною 

hc = (0,36 ± 0,04) мм із різною об’ємною пористістю показані на рис. 4.6.  

 

   
Пористість (2,8 ± 0,1) % Пористість (8,7 ± 0,78) % Пористість (20,3 ± 2,0) % 

Рисунок 4.6 – Зразки із МПН Zr-покриттям різної об’ємної пористості для 

випробувань на статичне трьохточкове згинання 

 

В результаті розрахунку за формулою 2.16 за трьома дослідженими 

зразками основи без покриття було отримано їх середнє значення модуля 

пружності, яке становило Eb = 109970 МПа [175].  

При визначенні модуля пружності Zr-покриттів із різним відсотком 

об’ємної пористості в покриттях їх розміщували на опорах так, щоб у трьох 

зразках шар покриття знаходився у зоні розтягу, а у трьох інших зразках – у 

зоні стиску (рис. 4.7). Умови випробування на стискання та згинання були 

обрані через те, що вони імітували навантаження підчас функціонування 

імплантату. 

 

  
Пористість (2,8 ± 0,1) % Пористість (20,3 ± 2,0) % 

Рисунок 4.7 – Зразки з Zr-покриттям після випробувань на статичне 

трьохточкове згинання: 1; 3 – в зоні стиску та 2; 4 – в зоні розтягу  
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В результаті механічних досліджень за отриманими діаграмами згину 

зразків з покриттям (див. додаток А), встановленими зусиллями та їх 

прогинами і розрахованою згинальною жорсткістю (Bx) (формула 2.17), були 

визначені значення модуля пружності Zr-покриттів (Ec) за формулою (2.15) 

[176], які представлені в таблиці 4.2.  

 

Таблиця 4.2 – Результати розрахунків модуля пружності Zr-покриттів  

Ec (МПа) із різним вмістом об’ємної пористості П (%) 

№ 

зразка 

Розміри основ Товщина 

шару 

покриття 

hc , мм 

Зусилля Прогини Згинальна 

жорсткість 

зразка  

(Bx), Н·мм2 

Модуль 

пружності 

покриття  

(Ec), МПа 

ширина 

b, мм 

товщина 

hb, мм 

P1, Н P2, Н  f1, мм f2, мм 

Zr-покриття пористістю (2,8 ± 0,1) % в зоні стиску 

1-Цс 10,09 1,99 0,36 140 340 0,15 0,35 886357 32868 

2-Цс 10,11 1,99 0,34 175 375 0,19 0,39 886370 35050 

3-Цс 10,07 1,95 0,36 140 340 0,16 0,37 853527 36947 

Zr-покриття пористістю (2,8 ± 0,1) % в зоні розтягу 

4-Цр 10,09 1,97 0,34 190 390 0,25 0,48 768181 13566 

5-Цр 10,08 1,95 0,32 200 400 0,28 0,52 743499 14295 

6-Цр 10,07 1,95 0,36 150 350 0,2 0,44 743395 12378 

Zr-покриття пористістю (8,7 ± 0,78) % в зоні стиску  

7-Цс 10,03 2,00 0,34 190 390 0,24 0,45 853533 26152 

8-Цс 10,09 1,99 0,36 145 345 0,17 0,38 853533 25738 

9-Цс 10,08 2,00 0,35 165 365 0,19 0,40 853526 24234 

Zr-покриття пористістю (8,7 ± 0,78) % в зоні розтягу  

10-Цр 10,08 1,96 0,35 145 345 0,19 0,43 743398 10258 

11-Цр 10,08 1,94 0,33 155 355 0,21 0,46 720164 10765 

12-Цр 10,12 1,95 0,37 120 320 0,18 0,42 743393 11177 

Zr-покриття пористістю (20,3 ± 2,0) % в зоні стиску  

13-Цс 10,04 1,97 0,36 115 315 0,14 0,37 768177 13382 

14-Цс 10,11 2,00 0,35 185 385 0,20 0,42 794662 11053 

15-Цс 10,04 2,00 0,36 135 335 0,17 0,40 794669 11776 

Zr-покриття пористістю (20,3 ± 2,0) % в зоні розтягу  

16-Цр 10,09 1,95 0,35 170 370 0,24 0,49 720160 7426 

17-Цр 10,11 1,95 0,37 100 300 0,13 0,38 720166 6610 

18-Цр 10,10 1,98 0,35 280 480 0,37 0,61 743394 5198 

 

Розрахований середній показник значення модуля пружності 

досліджених Zr-покриттів від об’ємної пористості представлений в таблиці 4.3. 
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Таблиця 4.3 – Середнє значення модуля пружності Zr-покриттів в зоні 

розтягу 𝐸𝑐
𝑇 (ГПа) і стиску 𝐸𝑐

𝑃 (ГПа) в залежності від об’ємної пористості П (%) 

Пористість 

(Π), % 

Модуль пружності покриття в зоні T
c

P
c

E

E
, % 

розтягу (𝐸𝑐
𝑇), ГПа стиску (𝐸𝑐

𝑃), ГПа 

2,8 ± 0,1 13,4 ± 0,7 34,9 ± 1,4 38,4 

8,7 ± 0,78 10,7± 0,3 25,4 ± 0,8 42,3 

20,3 ± 2,0 6,4 ± 0,8 12,1 ± 0,9 53,1 

 

З аналізу таблиці 4.3 встановлено, що зі збільшенням об’ємної пористості 

різниця між модулем пружності покриття в зоні розтягу та стиску зменшується. 

Так при об’ємній пористості (2,8 ± 0,1) % модуль пружності Zr-покриттів в зоні 

розтягу становить лише 38,4 % від відповідної характеристики цих покриттів з 

максимальним показником об’ємної пористості (20,3 ± 2,0) % де 

співвідношення досягає 53,1 %. Якщо порівняти розраховані показники 

середнього модуля пружності Zr-покриттів в зоні розтягу та стиску (табл. 4.3), 

то в зоні стиску даний показник знижується майже втричі зі збільшенням 

відсотка об’ємної пористості від (2,8 ± 0,1) % до (20,3 ± 2,0) % та становить від 

(34,9 ± 1,4) ГПа до (12,1 ± 0,9) ГПа відповідно.  

Отриманий мінімальний показник модуля пружності (12,1 ± 0,9) МПа на 

стиск Zr-покриттів методом МПН досить схожі до тих, що приводяться в 

літературі для плазмових покриттів з об’ємною пористістю (15,4 ± 0,8) % із 

чистого титанового порошку, у яких модуль пружності на стиск становив 11,6 

ГПа [94]. Це вказує на те, що сформовані плазмовим методом покриття з 

пористою структурою дозволяють знижувати значення модуля пружності 

порівняно з суцільним матеріалом майже в 10 раз.  

Порівнюючи значення модуля пружності біосумісних покриттів з 

об’ємною пористістю 25,0 %, отриманих МПН із комерційного чистого 

титанового дроту, їх значення модуля пружності в зоні стиску знижуються 

лише до 19,5 ГПа, а в зоні розтягу до 12,8 ГПа [177], що значно вище 

показників для модуля пружності покриттів з об’ємною пористістю (20,3 ± 2,0) % 

отриманих МПН із Zr-дроту. З цього можна зробити висновок, що в залежності 
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від розтягу, чи стиску сформовані методом МПН Zr-покриття з максимальним 

вмістом об’ємної пористості (20,3 ± 2,0) %, у яких їх значення модуля 

пружності змінюється від (6,4 ± 0,8) ГПа до (12,1 ± 0,9) ГПа, забезпечують 

більшу подібність показнику модуля пружності кістки (рис. 4.8), який може 

змінюватися в кортикальній кісткової тканини в діапазоні від 5 ГПа до 23 ГПа 

[62], ніж аналогічні покриття з титанового дроту.  

 

 

Рисунок 4.8 – Залежність величини модуля пружності Zr-покриттів в зоні 

розтягу 𝐸𝑐
𝑇 (ГПа) і стиску 𝐸𝑐

𝑃 (ГПа) від об’ємної пористості та її відповідність 

модулю пружності кістки  

 

Із встановленого функціонального зв'язку між пористістю та модулем 

пружності методом найменших квадратів, через побудову кривих лінійної 

регресії (рис. 4.9), були отримані регресійні залежності у вигляді формул (4.2, 

4.3) із розрахованими відповідними коефіцієнтами для них [178]. 
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а) б) 

Рисунок 4.9 – Графіки залежності модуля пружності Ес (ГПа) Zr-покриття від 

об’ємної пористості П (%): в зоні розтягу (а) та стиску (б) [175] 

 

Для покриття в зоні розтягу  

 

𝐸𝑐  (𝑍𝑟) = 14390 − 396 ⋅ Π (4.2) 

 

та в зоні стиску 

 

𝐸𝑐  (𝑍𝑟) = 37730 − 1284 ⋅ Π (4.3) 

 

де П – об’ємна пористість в структурі покриття. 

 

Отримане апроксимоване максимальне відхилення розрахункового 

значення модуля пружності від експериментального для формули (4.2) 

становить менше 2%, а для формули (4.3) – 4,7%, що вказує на достатній 

відсоток достовірності отриманих формул. 

 Дослідження міцності зчеплення цирконієвих покриттів з 

основою 

Однією із вимог до біосумісних покриттів є наявність пористості, але її 

значна кількість може негативно впливати на механічні властивості системи 

покриття-імплантат [108]. Тож виходячи з цього в рамках даного розділу було 

проведено механічні випробування по встановленню міцності зчеплення Zr-

покриттів з основою. Досліджувані Zr-покриття отримували із забезпеченням 

максимальної шорсткості та об’ємної пористості поверхневих шарів згідно з 
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параметрів режиму МПН №8 (табл. 3.2). Попередньо на основу наносили 

підшар Zr-покриття з мінімальною пористістю, який формувався згідно з 

представлених параметрів режиму МПН в таблиці 4.4, для збільшення площі 

контакту частинкам, що напилюються, і зменшення ймовірності просочення 

клейової суміші до основи зразка.  

 

Таблиця 4.4 – Параметри режимів МПН Zr-покриттів для встановлення 

міцності зчеплення з основою 

Послідовність 

Zr-шарів 

Сила 

струму 

I, A 

Витрата 

плазмоутворючого 

газу Qпл, л\год 

Дистанція 

напилення  

Н, мм 

Швидкість 

подачі дроту  

Vдр, м/хв 

Товщина 

покриття, 

мкм 

1-підшар 26 160 40 4,8 80 ± 10 

2-зовнішній 

шар 
16 160 40 2,9 300 ± 10 

 

Отримані зразки із напиленими Zr-покриттями для встановлення 

міцності зчеплення з основою показані на рис. 4.10. 

 

 

Рисунок 4.10 – Зовнішній вигляд напилених Zr-покриттів на поверхнях 

циліндричних зразків із титанового сплаву марки ВТ6 

 

Параметри зафіксованого навантаження після руйнування та 

розрахункові результати досліджень міцності зчеплення покриттів з основою 

згідно з формулами (2.18 та 2.19) приведені в таблиці 4.5. 
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Таблиця 4.5 – Показники навантаження та міцність зчеплення Zr-

покриттів з поверхнею зразка із титанового сплаву марки ВТ6 

№  

зразка  

Розмір 

поверхні 

зразка  

D, мм 

Площа 

поверхні 

контакту, 

мм2 

Зусилля 

навантаження 

Р, Н 

Міцність 

зчеплення 

𝜎зч, MПa 

Середня 

міцність 

зчеплення, 

𝜎зч⃑⃑ ⃑⃑  ⃑, MПa 

1 24,8 1932,21 12940 27 

28 ± 3 

2 24,8 1932,21 15100 31 

3 24,8 1932,21 10540 22 

4 24,8 1932,21 15380 32 

5 24,8 1932,21 13540 28 

 

Отриманий результат розрахунку середньої міцності зчеплення Zr-

покриттів (режим МПН згідно з табл. 4.4) з поверхнею основи із титанового 

сплаву марки ВТ6, становить (28 ± 3) МПа. Проведена оцінка характеру зон 

руйнування покриттів – контр зразки (рис. 4.11) показала, що руйнування 

відбувається між шарами покриття.  

 

 

Рисунок 4.11 – Зображення зразків із Zr-покриттям після випробування  

 

Виявлена кількість покриття, яке лишилося на поверхні основи після його 

руйнування, становила понад 95%. Таким чином отримане значення міцності 

зчеплення (табл. 4.5) характеризувало міцність покриттів між його 
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шарами [179]. Це вказує на те, що показник середньої міцності зчеплення МПН 

Zr-покриттів з поверхнею основи із титанового сплаву марки ВТ6 перевищує 

(28 ± 3) МПа. Оскільки на сьогодні значення показника відповідності міцності 

зчеплення біосумісних Zr-покриттів із пористою структурою з поверхнею 

основи не приводиться, то їх порівняння було виконано згідно із встановленою 

вимогою в ISO 13179-1:2021 для пористих титанових покриттів отриманих 

плазмовим напиленням на поверхні із титанового сплаву марки ВТ6. 

Відповідно до вимоги міжнародного стандарту якості ISO 13179-1:2021 середнє 

значення міцності зчеплення біосумісного покриття на відрив має становити 

понад 22 МПа. 

Таким чином отримане середнє значення міцності зчеплення (28 ± 3) МПа 

Zr-покриттів сформованих через підшар із застосуванням параметрів режимів 

МПН (табл. 4.4) на поверхнях зразків із титанового сплаву марки ВТ6 [180] 

вказує на відповідність вимог згідно з ISO 13179-1:2021, що дозволяє 

використовувати згідно з механічними показниками Zr-покриття на поверхнях 

імплантатів. 

 Дослідження корозійної стійкості та цитотоксичності in vitro 

цирконієвих покриттів 

Оцінка ефективності до корозійної стійкості Zr-покриттів в середовищі 

розчину Рінгера була проведена з використанням методики описаної в 

підрозділі 2.4.4. Досліджувані покриття із Zr-дроту отримували застосовуючи 

параметри режиму МПН представлені в таблиці 4.6 та формуючи їх товщиною 

(320 ± 29) мкм. 

 

Таблиця 4.6 – Параметри режиму МПН біосумісних покриттів із Zr-

дроту для дослідження їхньої корозійної поведінки 

Сила струму 

 I, A 

Витрата плазмоутворючого  

газу Qпл, л\год,  

Дистанція 

напилення Н, мм 

Швидкість подачі 

дроту Vдр, г/хв 

18 180 70 4,8 
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Результати проведеного дослідження корозійної стійкості Zr-покриття 

представлені у вигляді діаграми потенціалу розімкнутого ланцюга (ЕОСР) (рис. 

4.12). 

 

 

Рисунок 4.12 – Діаграма ЕОСР, (мВ) Zr-покриття в розчині Рінгера із часом 

витримки 1 година 

 

В результаті спостереження та аналізу записаної діаграми (рис. 4.12) 

відстежували збільшення потенціалу ЕОСП із зміною на чергове його зменшення 

до середнього значення, що передбачало процес локальних змін поверхні Zr-

покриття. Перебіг процесів із збільшенням ЕОСР з поступовою стабілізацією 

свідчить про збільшення компактності пасиваційного шару або продуктів 

корозії на зразках з часом, а у випадку зменшення значення EОСР це вказувало 

на можливе розчинення поверхневого шару покриття. Зареєстровані коливання 

потенціалу ЕОСП Zr-покриття можуть бути пов'язані з нестабільністю 

сформованого шару ZrO2. Із літературних джерел відомо, що покриття ZrO2, як 

правило є неоднорідними та потребують додавання інших оксидних 

компонентів, наприклад Y2O3 для їх стабілізації [181]. Водночас тонкий шар 

пасиваційної плівки ZrO2, сформованої на поверхні Zr-покриття, є 

ефективнішим ніж TiO2 сформований на поверхні титанового покриття, 
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підтвердження цього є отримані результати значення ЕОСР [182]. Більш додатній 

потенціал ЕОСР -50 мВAg/AgCl (середнє апроксимоване значення ⁓ +149 мВ) для 

Zr-покриття в 6,5 рази менший від отриманого показника для покриття 

сформованого МПН із чистого титану у вигляді дроту, що свідчить про менший 

рівень виходу іонів металу з Zr-покриття в електроліт [182].  

Результати випробувань пітингової корозії Zr-покриття представлені у 

вигляді потенціодинамічних кривих (рис. 4.13), а їх аналіз в таблиці 4.7. 

 

 

Рисунок 4.13 – Поляризаційна крива залежності анодної густини струму корозії 

ік, (мкА/см2) від потенціалу корозії Екор, (мВ) Zr-покриття отриманого методом 

МПН  

 

Таблиця 4.7 – Середні значення результатів випробувань біосумісного Zr-

покриття на пітинг корозію та їх стандартні відхилення 

Потенціали Коефіцієнти 

Тафеля Поляризаційний 

опір Rп, кОм∙см2 

Густина 

струму 

корозії  

ік, мкА/см2 

Наскрізна 

пористість 

покриття 

П % 

корозії 

 Екор, мВ 

пробою 

 Еп, мВ 
bа, 

мВ 

bc, 

мВ 

-85 392 18 15 46 0,076 8  
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На основі отриманих результатів пітингової корозії було встановлено, що 

компоненти Тафеля (ba і bc) були подібними, що вказує на електронну кінетику 

перенесення заряду. Крім того, були зафіксовані петлі гістерезису з існуванням 

потенціалу пробою та активністю до пасиваційного переходу при густині 

струму майже - 300 мкА/см2 [182].  

Отримані результати дослідження на пітинг корозію Zr-покриття із 

показником густини струму корозії  ік (Zr) = 0,076 мкА/см2 (табл. 4.7), що двічі 

менше від показника для титанового покриття [182]. Менший показник густини 

струму корозії Zr-покриття (табл. 4.7) вказує на значно нижчу швидкість 

протікання процесу корозії та кращу ефективність захисту поверхневого шару 

оксидної плівки ZrO2 [183]. Підтверження цього є представлені в джерелі [184] 

дані захисту поверхонь магнієвих сплавів від корозії в середовищі людського 

організму де оксидна плівка ZrO2 була ефективнішою ніж TiO2. Водночас вищу 

ефективність Zr-покриття відносно корозійної стійкості від аналогічного 

покриття із титанового дроту підтверджували також і інші показники, серед 

яких значення потенціалу пробою Еп з різницею майже у двічі (Zr) = +392 мВ, 

(табл. 4.7) та в чотири рази менший показник корозійного потенціалу Екор (Zr) = 

-85 мВ (табл. 4.7) ніж для титанового покриття [183].  

Розрахунок захисної ефективності поверхневого шару (Пе) Zr-покриття до 

корозійної стійкості із використанням формули (2.21) показав значення в 58%, а 

водночас для аналогічного титанового покриття даний показник ефективності 

поверхневого шару становив лише 8% [183].  

З отриманих результатів корозійної поведінки та їх аналізу було 

встановлено, що біосумісні Zr-покриття отримані методом МПН дозволять 

значно ефективніше протистояти корозії в біологічних розчинах, які імітують 

організм людини, в порівнянні з чистим титаном для медичного призначення та 

з якого отримують методом МПН біосумісні покриття [185].  

Проведені випробування біосумісних покриттів сформованих МПН із Zr-

дроту на цитотоксичність in vitro згідно з ДСТУ EN ISO 10993-5:2015 показали 
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задовільні результати, які відповідали вимогам даного стандарту, що засвідчено 

в протоколі висновку (додаток Б) виданого державним підприємством 

"Науковий токсикологічний центр ім. акад. Л. І. Медведя МОЗ України". 

Висновки до розділу 4: 

4.1 Встановлено кореляцію у вигляді регресійної залежності між 

об’ємною пористістю покриттів та досліджуваними параметрами режимів 

мікроплазмового напилення із можливістю її прогнозування в діапазоні від (2,8 

± 0,1) % до (20,3 ± 2,0) %, шляхом зміни значень параметрів режиму при 

розпиленні цирконієвого дроту 

%ПZr = 42,66-0,62⋅I-0,06⋅Qпл - 0,01⋅H-2,77⋅Vдр. 

Найбільш вагомими параметрами режиму мікроплазмового напилення, які 

впливають на вміст об’ємної пористості в цирконієвих покриттях, є сила 

струму (I, A), витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год) та швидкість подачі 

дроту (Vдр, м/хв).  

4.2 Визначено, що на режимі №8 (I = 16 А; Qпл = 160 л/год; Н = 40 мм; 

Vдр = 2,9 м/хв) забезпечується формування цирконієвого покриття з найбільшим 

вмістом об’ємної пористості до (20,3 ± 2,0) %, а його поверхня має найбільш 

розвинений мікрорельєф із шорсткістю Ra (52 ± 3,1) мкм. Крім того на поверхні 

пористого цирконієвого покриття виявлено присутність, як макропор розміром 

до 300 мкм, так і мікропор розміром до 10 мкм. 

4.3 Розроблено методику визначення модуля пружності окремих шарів 

при згинанні двошарового бруса прямокутного перерізу та отримано 

математичні формули для визначення у явному вигляді модуля пружності 

окремого шару (покриття), через відомий модуль пружності іншого шару 

(основи). Встановлено, що середнє значення модуля пружності цирконієвих 

покриттів змінюється при найменшому вмісту об’ємної пористості (2,8 ± 0,1) % 

від (13,4 ± 0,7) ГПа в зоні розтягу до (34,9 ± 1,4) ГПа в зоні стиску покриття, а 
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при максимальному показнику об’ємної пористості (20,3 ± 2,0) % від (6,4 ± 0,8) 

ГПа в зоні розтягу до (12,1 ± 0,9) ГПа в зоні стиску покриття відповідно.  

4.4 В результаті поведених механічних досліджень міцності зчеплення 

цирконієвих покриттів товщиною (300 ± 10) мкм із пористою структурою з 

розміром пор до 300 мкм та їх вмісту (20,3 ± 2,0) % в об’ємі покриття, які 

сформовані мікроплазмовим методом через цирконієвий підшар покриття 

товщиною (80 ± 10) мкм на поверхнях зразків із титановою сплаву марки ВТ6 

визначено, що руйнування відбуваються між шарами покриття, а отримане 

середнє значення міцності зчеплення покриття з основою становить (28 ± 3) 

МПа, що задовольняє вимогам згідно з ISO 13179-1:2021 (понад 22 МПа). 

4.5 Отримані показники корозійної стійкості цирконієвих покриттів в 

розчині Рінгера показали середній показник зсуву потенціалу розімкнутого 

ланцюга майже +149 мВ, що передбачає утворення пасивуючого шару і є 

захисним бар'єром від корозії. Розрахований коефіцієнт ефективності захисту 

поверхневого шару цирконієвого покриття становив 58%, що на 50% вище від 

аналогічного показника для титанового покриття. Встановлено, що цирконієві 

покриття мають кращу захисну ефективність від корозії з різницею майже у 

двічі більшого значенням потенціалу руйнування Еп = +392 мВ та нижчого 

значення густини струму корозії ік  = 0,076 мкА/см2, та в 4 рази меншого 

параметру корозійного потенціалу Екор = -85 мВ, ніж аналогічні титанові 

покриття. 

4.6 Отримані висновки цитотоксичних досліджень in vitro біосумісних 

покриттів, які формуються методом мікроплазмового напилення із 

цирконієвого дроту, вказують на їхню безпечність і можуть бути допущені до 

клінічних досліджень. 
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РОЗРОБКА ПРИНЦИПІВ ТЕХНОЛОГІЇ МІКРОПЛАЗМОВОГО 

НАПИЛЕННЯ БІОСУМІСНИХ ЦИРКОНІЄВИХ ПОКРИТТІВ ТА 

ПРИКЛАДИ ЇХ ПРАКТИЧНОГО ЗАСТОСУВАННЯ 

 Наукові та технологічні рекомендації для мікроплазмового 

напилення біосумісних цирконієвих покриттів  

Отримані результати проведених досліджень показали, що формування Zr-

покриттів із пористою структурою методом МПН можливе на поверхнях 

деталей імплантатів для ендопротезування. Проте необхідно враховувати що в 

залежності від призначення, розміру та форми імплантату потрібно 

встановлювати відповідні характеристики покриття у вигляді його товщини, 

розміру пор та їх об’ємного вмісту в структурі покриття. На основі 

літературних даних та отриманих експериментальних результатів Zr-покриттів 

розроблені науково-технологічні рекомендації для МПН Zr-дроту із 

отриманням біосумісних покриттів на поверхнях металевих імплантатів різного 

типу і призначення.  

Так для деталей ендопротезу кульшового суглоба розмір пор може 

знаходитися в межах від 100 мкм до 300 мкм при товщині окремих ділянок 

покриття (600 ± 100) мкм. Тоді як для малорозмірних імплантатів типу 

стоматологічних, розмір пор рекомендовано знижувати до діапазону значень 

від 60 мкм до 150 мкм при товщині покриття (300 ± 50) мкм.  

В процесі нанесення біосумісних Zr-покриттів на установці МПН-004 

необхідно використовувати дріт діаметром 0,3 мм із цирконієвого сплаву марки 

КТЦ-110. Для формування мікроплазмового струменя та його захисту із 

стабілізуванням шляхом супутнього обдуву застосовувати газ аргон сорт 

перший або вищий згідно ГОСТу 10157-79. Нанесення Zr-покриттів на 

поверхню деталей ендопротезів необхідно проводити двома шарами згідно з 



142 

 

 

 

представленими технологічними рекомендаціями у вигляді режимів МПН Zr-

дроту (див. табл. 5.1).  

 

Таблиця 5.1 – Основні технологічні параметри режимів МПН біосумісних 

покриттів із Zr-дроту 

Шар Zr-

покриття 

Сила 

струму  

I, A 

Витрата 

плазмоутворюючого 

газу Qпл , л/год 

Дистанція 

напилення H, мм 

Швидкість 

подачі дроту 

Vдр, м/хв 

Перший 26 160 40 4,8 

Другий  16 160 40 2,9 

 

Перший шар (підшар) найбільш щільний рекомендованою наносити із 

об’ємною пористістю до (2,8 ± 0,1) % для забезпечення високої міцності 

зчеплення покриття з поверхнею ендопротеза, а також який буде виконувати 

захисну функцію від корозії поверхні деталі ендопротеза. Другий шар є 

основним для сприяння біосумісності і його об’ємна пористість повинна 

становити орієнтовно (20,3 ± 2) %. Для цього шару характерне формування 

розвиненої мережі відкритих пор розміром від 100 мкм до 300 мкм із найбільш 

шорстким мікрорельєфом поверхні Ra > 50 мкм. Це створюватиме основу для 

вростання кісткової тканини та функціонування систем її життєзабезпечення, 

через циркуляцію фізіологічних рідин по сформованим судинам. Високий 

показник об’ємної пористості покриття сприятиме зниженню ефекту 

екранування напружень між кісткою та імплантатом, що підвищуватиме його 

надійність фіксування при знаходженні в кістці.  

Біосумісні Zr-покриття наносяться послідовним зворотно-поступальним 

рухом мікроплазмотрона. Перший шар наноситься товщиною від 60 мкм до 100 

мкм застосовуючи лінійну швидкість пересування мікроплазмотрона 2,6 м/хв та 

крок напилення 2,5 мм, при яких забезпечиться формування рівномірної 

товщини Zr-покриття. Наступний другий шар Zr-покриття рекомендовано 

наносити товщиною від 300 мкм до 500 мкм при лінійній швидкості 

пересування мікроплазмотрона 4,4 м/хв та кроку напилення 2,5 мм.  



143 

 

 

 

Сформовані Zr-покриття повинні відповідати міжнародному стандарту 

ISO 13179-1:2021 по міцності зчеплення з поверхнею основи яка вимірюється 

згідно із ASTM C633-13 (2021), а значення міцності зчеплення повинно 

становити понад 22 МПа.  

У випадку нанесення біосумісних Zr-покриттів на вироби для 

імплантування малих розмірів типу дентальні імплантати, міжхребцеві кейджі 

та інші, рекомендовано застосовувати режим МПН який забезпечить 

збереження геометрії поверхні виробу (рис. 5.1) та мінімізує втрати 

розпилюваного матеріалу із дроту.  

 

 

  

Рисунок 5.1 – Дентальний імплантат з біосумісним Zr-покриттям і вигляд його 

поверхні  

 

Для таких імплантатів рекомендовано МПН Zr-покриттів проводити при 

параметрах режиму сила струму (I = 26 A), витрата плазмоутворюючого газу 

(Qпл = 160 л/год), дистанція напилення (Н = 80 мм) і швидкість подачі дроту 

(Vдр = 4,8 м/хв). В даному випадку лінійна швидкість переміщення 

мікроплазмотрона задається 2,6 м/хв, а крок напилення 2,5 мм. 

Розроблений послідовний комплекс операцій і прийомів з порядком їх 

виконання для отримання МПН біосумісних Zr-покриттів на поверхні деталей 

ендопротезів кульшового суглоба із титанового сплаву марки ВТ6, 

представлений у вигляді технологічної схеми на рисунку 5.2. Технологічна 

схема включає підготовку деталей ендопротезів із накладанням масок, які 
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ізолюють поверхні не підлягаючі газоабразивній обробці та напилення 

біосумісних Zr-покриттів. Для цього можуть бути застосовані стійкі до 

механічного зносу еластичні матеріали такі, як гума або силікон (у випадку 

напилення необхідно використовувати термостійкі матеріали ˃ 150 ˚С). Також 

допускається використання металевих накладок (із біосумісних матеріалів), які 

повторюють форму деталей з ущільненнями по периметру прилягання з 

поверхнею деталі ендопротеза для запобігання пошкодження абразивом, чи 

краплями розплаву металу в процесі нанесення Zr-покриттів.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Рисунок 5.2 – Технологічна схема напилення біосумісних Zr-покриттів методом 

МПН 

Накладання ізолюючих масок на поверхні 

деталей що не підлягають газоабразивній обробці 

Накладання ізолюючих масок на поверхні 

деталей що не підлягають напиленню 

Пакування  

Ультразвукове очищення деталей 

Нанесення біосумісного цирконієвого покриття 

Контроль якості нанесеного покриття 

Газоабразивна обробка поверхонь 

та зняття ізолюючих масок 

Зняття ізолюючих масок після напилення 

Ультразвукове очищення деталей 

Механічна обробка нанесеного покриття 
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Для активації поверхонь на які будуть напилюваться МПН Zr-покриття, 

застосовувати газоабразивну обробку з урахуванням проміжку часу між 

процесами підготовки поверхонь та послідуючим процесом нанесення 

покриттів, який не повинен перевищувати 2 годин, оскільки активність 

підготовленої поверхні швидко знижується через хімічну адсорбцію 

атмосферних газів. В проміжок значного часового інтервалу між 

технологічними операціями напилення деталі ендопротезів з активованими 

поверхнями необхідно тримати в герметичній тарі із середовищем інертних 

газів [141]. 

З огляду на умови роботи деталей ендопротезів (прямий контакт з 

біологічними тканинами та рідинами живого організму) при активації поверхні 

як абразив слід використовувати електрокорунд нормальний марки 25AF-30 по 

ГОСТу 28818 – 90 або аналогічний по хімічному складу компонентів із 

фракцією зерна до 0,8 мм. Обробку поверхонь ендопротезів проводити в 

камерах виготовлених із нержавіючих сталей та обладнаних пило витяжними 

системами. Не допускається використання в газоабразивних пістолетах сопел 

виготовлених із матеріалів, які піддаються активній корозії під дією 

біологічних рідин живого організму, ув’язку із можливістю перенесення 

частинками абразиву матеріалів з яких вони виготовлені при терті об його 

стінки в процесі обробки. Рекомендовані значення технологічних параметрів 

режиму газоабразивної обробки представлені в таблиці 5.2. 

 

Таблиця 5.2 – Параметри режиму та їх значення при газоабразивній 

обробці поверхонь титанових ендопротезів перед нанесенням покриттів 

Тиск стисненого повітря, МПа від 0,5 до 0,6 

Відстань від зрізу сопла до оброблюваної поверхні, мм від 80 до100 

Кут атаки оброблюваної поверхні, градуси 90 ± 10 

Лінійна швидкість переміщення пістолета, мм/хв від 250 до 600 

Час обробки, хв від 0,10 до 0,12 
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Після газоабразивної обробки можливе застрягання часток абразиву в 

оброблюваній поверхні (рис. 5.3) та поява в контактній зоні покриття - основа 

сторонніх забруднень, що потребують проведення наступної операції очищення 

перед нанесення покриття. Найбільш ефективним рішенням тут є застосування 

установок ультразвукового очищення оскільки ручне, або очищення струменем, 

не забезпечить повною мірою очищення важкодоступних ділянок таких як, 

глухі отвори.  

 

 

Рисунок 5.3 – Частинки корунду в поверхню після газоабразивної обробки 

 

Ультразвукове очищення поверхонь деталей ендопротезів застосовувати 

після газоабразивної обробки та після пройденої операції контролю якості. В 

залежності від об’єму та розміру деталей для цього можливо використовувати 

серійні ультразвукові установки як Ultrasonic cleaner PS – 40 (JEKEN, Китай) 

(рис. 5.4) або їх аналоги, з часом їхньої обробки не менше 10-15 хвилин. Як 

очисник поверхонь деталей ендопротезів рекомендовано застосувати спиртові 

рідини такі, як ізопропіловий спирт (ГОСТ 9805-76) та інші. 

 

https://files.stroyinf.ru/Data2/1/4294722/4294722789.pdf
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Рисунок 5.4 – Ультразвукове очищення деталей ендопротезів у ванні 

Ultrasonic cleaner PS - 40  

 

Процес мікроплазмового нанесення біосумісного покриття із Zr-дроту на 

поверхню деталі ендопротеза кульового суглобу показаний на рисунку 5.5. 

 

 

Рисунок 5.5 – Нанесення установкою МПН-004 біосумісного покриття із  

Zr-дроту  

 

Механічна обробка нанесених Zr-покриттів повинна проводитися із 

застосуванням металевих щіток середньої жорсткості. Обробку Zr-покриттів 

виконувати до повного видалення частково закріплених диспергованих 

частинок Zr-дроту з їх поверхні. Для уникнення пошкодження поверхонь деталі 

ендопротеза без Zr-покриття в процесі механічної обробки застосовувати 
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захисні маски. Механічну обробку поверхонь деталей ендопротеза можливо 

проводити забезпечуючи обертання, як самої деталі, так і металевих щіток. 

Контроль якості отриманого МПН біосумісного Zr-покриття необхідно 

проводити за зовнішнім виглядом шляхом його огляду під збільшувальними 

лупами з метою виявлення дефектів у вигляді відколів, відшарувань, ділянок з 

недостатньою запиленістю поверхні та рівномірністю покриття. Міцність 

зчеплення покриттів з основою визначати згідно з ASTM C633 – 13, а контроль 

отриманих результатів проводити відповідно до показників вказаних в ISO 

13179-1:2021. 

Оцінку пористості, розміру пор, морфології поверхні Zr-покриттів 

проводити на зразках свідках по методиках описаних в розділі 2. У разі не 

відповідності по одному з критеріїв якості покриттів та їх властивостей деталь 

проходить повторну обробку до забезпечення відповідних вимог.  

 Область практичного застосування біосумісних цирконієвих 

покриттів отриманих методом мікроплазмового напилення  

Заміна титанових покриттів, які використовуються на поверхнях деталей 

ендопротезів кульшового суглобу на Zr-покриття дозволить мінімізувати 

подразнення навколишніх м’яких тканин та знизить ризик виникнення 

алергічних реакцій завдяки вищій корозійній стійкості цирконію в біологічних 

рідинах. В такому випадку застосування пористих Zr-покриттів буде 

активізувати процес проростання кісткової тканини у відкритий пористий 

простір, а завдяки значному відсотку об’ємної пористості в структурі покриття, 

позитивно впливатиме на зменшення ефекту екранування напружень (Stress 

shielding). Розвинений пористий мікрорельєф поверхні Zr-покриттів із її 

нерівностями, сприятиме закріпленню білкових включень та більш активному 

їх росту завдяки прояву поверхні остеокондуктивних властивостей. Своєю 

чергою сформована нова кісткова тканина на ранніх стадіях забезпечить 

вторинну фіксацію та пришвидшить процес остеоінтегрування в цілому із 
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більш надійним закріпленням металевого ендопротеза шляхом вростання 

кісткової тканини в пористу структуру Zr-покриттів.  

Встановлені вищі показники корозійної стійкості Zr-покриттів, 

сприятимуть до підвищення загальної біосумісності у випадку їх використання 

на поверхнях деталей ендопротезів для ортопедичного призначення, 

виготовлених із аустенітних нержавіючих сталей марок SUS 316L, 

08Х17Н13М2, титанових сплавів марки ВТ6 шляхом блокування вивільнення 

шкідливих іонів важких металів із їх поверхонь і збільшення терміну 

безвідмовного, довготривалого функціонування деталей ендопротезів без 

негативного впливу на організм людини. На рисунку 5.6 представлено 

асортимент деталей ендопротезів на які нанесені методом МПН розроблені Zr-

покриття із біосумісними властивостями.  

 

 

а) 

 

б) 

 

с) 

Рисунок 5.6 – Біосумісні Zr-покриття на екзопротезах (а) – верхньої, (б) - 

нижньої кінцівки та (с) – деталях ендопротеза кульшового суглобу  
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Також формувати на поверхнях деталей титанових ендопротезів 

розроблені біосумісні Zr-покриття по витратах на напилюваний матеріал є 

економічно доцільніші, ніж виготовляти деталі ендопротезів цілком із 

цирконію. Водночас титанові деталі для ендопротезування із МПН Zr-

покриттям не поступаються по біосумісності деталям ендопротезів 

виготовлених цілком із цирконію, оскільки вона визначається властивостями 

матеріалу що контактує з живими тканинами організму [71].  

Біосумісні Zr-покриття отримані МПН пройшли дослідження на 

цитотоксичність in vitro, результати якого представлені в акті виданого 

державним підприємством "Науковий токсикологічний центр ім. акад. Л. І. 

Медведя МОЗ України" (додаток Б), що підтверджує безпечність даних 

покриттів з можливістю їхнього подальшого випробування в клінічних умовах.  

Розроблені Zr-покриття із даним комплексом біосумісних характеристик 

можуть бути використані як самостійні покриття, сформовані на поверхнях 

імплантатів (рис. 5.7, а), так і як ті, що виконують функцію підшару для 

біоактивного гідроксилапатитового покриття (рис. 5.7, б).  

 

  

а) б) 

Рисунок 5.7 – Біосумісне Zr-покриття на деталях остеосинтезу як 

самостійне покриття (а) та як функціональний підшар (б) для 

гідроксилапатитового покриття  
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Цирконієві покриття не тільки збільшують площу для вростання 

кісткової тканини, а й також забезпечують підвищення показника міцності 

зчеплення гідроксилапатитовому покриттю сформованому на їх поверхнях.  

Застосування комбінованих покриттів із Zr та гідроксилапатиту на 

поверхнях імплантатів значно сприятимуть пришвидшенню процесу 

остеоінтегрування та зменшенню періоду відновлення кісткової тканини після 

оперативного втручання. 

Двошарові біосумісні покриття із Zr та гідроксилапатиту, сформовані 

методом МПН на поверхнях деталей для остеосинтезу (рис. 5.7, б), були надані 

до розгляду кафедрі хірургії та хвороб дрібних домашніх тварин 

Білоцерківського національного аграрного університету. Представлені покриття 

розцінені як перспективні для використання у ветеринарній медицині і 

прийняті до практичного застосування у науковій роботі та навчальному курсі 

кафедри хірургії та хвороб дрібних домашніх тварин (додаток Д). 

Результати науково-технічної роботи по розробці біосумісних Zr-

покриттів, які формуються МПН на поверхні деталей металевих ендопротезів, 

були позитивно оцінені лікарями-ортопедами Інституту травматології та 

ортопедії НАМН України (додаток Д). Цирконієві покриття отримані МПН 

рекомендовані лікарями-ортопедами до застосування на деталях ендопротезів, в 

співавторстві з якими оформлено патенти на корисну модель ревізійної 

ацетабулярної системи і стегнового компонента ендопротеза кульшового 

суглобу безцементного фіксування із поліпшеними біосумісними 

властивостями завдяки нанесеному Zr-покриттю (додаток Г). 

Висновки до розділу 5: 

5.1. Розроблено технологічну схему та рекомендації щодо 

мікроплазмового нанесення біосумісних покриттів, які отримуються 

розпиленням дроту із цирконієвого сплаву марки КТЦ-110, на деталі 

ендопротезів великого розміру. Представлені рекомендовані параметри 
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режимів мікроплазмового нанесення першого шару покриття при силі струму (I 

= 26 A), витраті плазмоутворюючого газу (Qпл = 160 л/год), дистанції напилення 

(Н = 40 мм) і швидкості подачі дроту (Vдр = 4,8 м/хв) та другого шару 

зовнішнього, при силі струму (I = 16 A), витраті плазмоутворюючого газу (Qпл 

= 160 л/год), дистанції напилення (Н = 40 мм) і швидкості подачі дроту (Vдр = 

2,9 м/хв). 

5.2. Для зменшенню втрат розпилюваного матеріалу та збереження 

геометрії поверхні виробу при нанесенні цирконієвих покриттів на 

малорозмірні імплантати мікроплазмовим напиленням рекомендовано 

застосовувати параметри режиму сила струму (I = 26 A), витрата 

плазмоутворюючого газу (Qпл = 160 л/год), дистанція напилення (Н = 40 мм) та 

швидкість подачі дроту (Vдр = 4,8 м/хв).  

5.3. Розроблені біосумісні покриття із цирконієвого дроту, отримані в 

результаті виконання науково-технічної роботи, рекомендовані лікарями-

ортопедами Інституту травматології та ортопедії НАМН України до 

застосування при виготовленні деталей ревізійної ацетабулярної системи та 

стегнового компонента ендопротеза кульшового суглоба безцементного 

фіксування для підвищення їх біосумісності та ресурсу експлуатування. 

. 
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ЗАГАЛЬНІ ВИСНОВКИ  

 

У дисертаційній роботі вирішена важлива науково-технічна задача з 

розробки технології нанесення методом мікроплазмового напилення 

цирконієвих покриттів на деталі металевих ендопротезів для поліпшення їх 

біосумісних властивостей. 

Вирішення науково-технічної задачі полягає у встановленні 

закономірностей впливу основних параметрів мікроплазмового напилення на 

процес формування із дроту цирконієвого сплаву марки КТЦ-110 біосумісних 

покриттів із заданою структурою та морфологією поверхні. Проведений 

комплекс наукових досліджень включав встановлення закономірностей впливу 

параметрів режиму мікроплазмового напилення на процес розпилення дроту, 

стан частинок при формуванні покриттів та вивчення властивостей покриттів. 

При виконанні роботи отримано такі основні результати: 

1. Вперше встановлено діапазони основних параметрів режиму: сила 

струму (I) від 16 A до 26 A, витрата плазмоутворюючого газу (Qпл) від 160 л/год 

до 240 л/год, дистанція напилення (H) від 40 мм до 120 мм та швидкість подачі 

дроту (Vдр) від 2,9 м/хв до 4,8 м/хв, які забезпечують стабільне протікання 

процесу мікроплазмового напилення покриттів з дроту діаметром 0,3 мм із 

цирконієвого сплаву марки КТЦ-110.  

2. На основі досліджень впливу основних параметрів режиму 

мікроплазмового розпилення цирконієвого дроту на розміри диспергованих 

частинок було виявлено, що вони є у вигляді сфер із середнім діаметром від 

(128 ± 3,6) мкм до (310 ± 31) мкм, а управління їхніми розмірами здійснюється 

шляхом варіювання значень найбільш вагомих параметрів процесу розпилення, 

якими є сила струму (I, A) та витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год). За 

умови поєднання максимальних значень параметрів процесу розпилення 

цирконієвого дроту (I = 26 A, Qпл = 240 л/год) дисперговані цирконієві частинки 

формуються із найменшим середнім розміром (128 ± 3,6) мкм. Тоді як у 
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випадку мінімальних значень параметрів процесу розпилення (I = 16 A, Qпл= 

160 л/год) відбувається формування цирконієвих частинок із максимальним 

середнім розміром (310 ± 31) мкм. 

3. В результаті візуалізації треків диспергованих частинок 

цирконієвого дроту за допомогою цифрової камери встановлено, що їхні 

швидкості руху змінюються в діапазоні значень від (8,0 ± 2,5) м/с до (28,7 ± 4,0) 

м/с. Виявлено, що основними факторами процесу розпилення, які рівнозначно 

впливають на зміну швидкості руху диспергованих частинок, є сила струму (I, 

A) та витрата плазмоутворюючого газу (Qпл, л/год). Встановлення мінімальних 

значень робочих параметрів процесу розпилення (I = 16 A, Qпл= 160 л/год) 

забезпечують рух частинок з найменшою швидкістю до (8,0 ± 2,5) м/с. 

4. Дослідження цирконієвих сплетів показало, що на режимі із 

параметрами (I = 16 A, Qпл = 160 л/год, H = 40 мм та Vдр = 2,9 м/хв) формуються 

частинки, які мають стан частково затверділих, найбільшого середнього 

розміру і, які, рухаючись з найменшою швидкістю, формують покриття з 

об’ємною пористістю в його структурі до (20,3 ± 2,0) %. Сформована 

морфологія поверхні такого типу покриття характеризувалася найбільшим 

розвиненим мікрорельєфом із шорсткістю Ra (52 ± 3,1) мкм та наявністю на цій 

поверхні як відкритих макропор розміром до 300 мкм, так і мікропор із 

розміром до 10 мкм, що відповідає властивостям поверхонь, які мають високу 

біосумісність. 

5. Вперше встановлено, що шляхом керування вмістом об’ємної 

пористості в цирконієвих покриттях в діапазоні значень від (2,8 ± 0,1) % до 

(20,3 ± 2,0) % забезпечується зміна показника їхнього модуля пружності, а 

отримані рівняння лінійної регресії дозволяють прогнозувати його зміну в 

залежності від значень об’ємної пористості в структурі покриття. Виявлено, що 

при об’ємній пористості (20,3 ± 2,0) % в цирконієвому покритті його модуль 

пружності знижується у зоні розтягу покриття до (6,4 ± 0,8) ГПа, а в зоні стиску 
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до (12,1 ± 0,9) ГПа, що наближено до значення модуля пружності людської 

кістки. 

6. Досліджена міцність зчеплення біосумісного цирконієвого покриття 

із найбільш пористою структурою, яке сформоване на титановій основі зі 

сплаву ВТ6, становить (28 ± 3) МПа, що задовольняє вимогам стандарту ISO 

13179-1:2021 із допуском таких покриттів до використання згідно з 

механічними показниками на поверхнях імплантатів.  

7. Дослідження коефіцієнта використання матеріалу при формуванні 

мікроплазмовим напиленням біосумісних цирконієвих покриттів показало, що 

його значення знаходиться в діапазоні від 85% до 95%, а найбільш вагомим 

параметром є витрата плазмоутворюючого газу, яка впливає на втрати 

напилюваного матеріалу через розбризкування та відскок частинок від 

поверхні основи. Мінімальні втрати напилюваного матеріалу, які пов'язані з 

геометричним фактором, при ширині напилюваного зразка від 2 мм до 8 мм 

знаходяться в діапазоні від 47% до 1% при параметрах режиму (I = 26 A, Qпл = 

160 л/год, H = 40 мм та Vдр = 4,9 м/хв), які забезпечують формування плями 

напилення найменшого розміру до (7,2 ± 1,3) мм. Встановлено, що для 

формування рівномірної товщини покриття необхідно щоб лінійна швидкість 

пересування мікроплазмотрона була 2,6 м/хв, а крок напилення 2,5 мм. 

8. Аналіз результатів досліджень корозійної поведінки пористих 

цирконієвих покриттів в розчині Рінгера показав, що вони мають високу 

електрохімічну стабільність із меншим рівнем виходу металевих іонів, ніж 

аналогічні покриття із титану, а пасивність поверхневих шарів цирконієвого 

покриття показала кращу ефективність захисту на 50 %. Отримані результати 

дослідження цитотоксичності in vitro цирконієвих покриттів засвідчили їхню 

безпечність для застосування на поверхнях деталей імплантатів. 

9. Сформульовано основні науково технологічні рекомендації щодо 

вибору параметрів режиму мікроплазмового напилення цирконієвих покриттів 

з біосумісними властивостями на поверхні імплантатів різних розмірів і типів. 
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Нанесені за розробленою технологією цирконієві покриття отримали позитивні 

відгуки від лікарів-ортопедів Інституту травматології та ортопедії НАМН 

України, що дозволяє рекомендувати створену технологію до застосування при 

виготовленні деталей ревізійної ацетабулярної системи та стегнового 

компонента ендопротеза кульшового суглоба безцементного фіксування для 

підвищення їх біосумісності та ресурсу експлуатування. 
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ДОДАТКИ 

 

Додаток А 

До вибору точок в діапазоні пропорційності діаграми згину зразків з покриттям 
 

Таблиця А.1. 

Zr-покриття пористістю (2,8 ± 0,1) % в зоні стиску  

1 2 3 

 
 

 
Zr-покриття пористістю (2,8 ± 0,1) % в зоні розтягу  

4 5 6 

   
Zr- покриття пористістю (8,7 ± 0,78) % в зоні стиску  

7 8 9 

   
Zr-покриття пористістю (8,7 ± 0,78) % в зоні розтягу 

10 11 12 
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Продовження таблиці А.1. 

Zr-покриття пористістю (20,3 ± 2,0) % в зоні стиску  

13 14 15 

   
Zr-покриття пористістю (20,3 ± 2,0) % в зоні розтягу  

16 17 18 
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Додаток Б 

Протокол випробувань in vitro 
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