
ОБЗОРНЫЕ СТАТЬИ

17Выпуск 4 (32). 2009

УДК 616-001-089.843:001

МОДИФИКАЦИЯ ПОВЕРХНОСТЕЙ ВНУТРИКОСТНЫХ ИМПЛАНТАТОВ:
СОВРЕМЕННЫЕ ИССЛЕДОВАНИЯ И НАНОТЕХНОЛОГИИ

В. И. Калита, Д. А. Маланин, В. А. Мамаева, А. И. Мамаев, Д. А. Комлев,
И. В. Деревянко, В. В. Новочадов, Ю. А. Ланцов, И. А. Сучилин

Волгоградский государственный медицинский университет, Волгоградский научный центр РАМН и АВО,
Институт металлургии и материаловедения им. А. А. Байкова РАН, Москва,

Институт физики прочности и материаловедения СО РАН, Томск

Представлен обзор, посвященный характеристикам и свойствам различных покрытий для имплантатов, ис-
пользуемых в травматологии и ортопедии. Освещены современные технологии получения текстурированных и био-
керамических покрытий титановых имплантатов. Рассмотрены результаты экспериментальных исследований, под-
тверждающие остеоиндуктивные свойства пористых и биокерамических покрытий титановых имплантатов. По ре-
зультатам последних исследований продемонстрированы возможности улучшения интеграции покрытий импланта-
тов с костной тканью на основе использования в технологиях их получения наноматериалов, коллагена, белков, а
также придания покрытиям бактерицидных свойств.
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В последние годы в связи с более широким
использованием эндопротезирования в лечении по-
вреждений и заболеваний суставов особую актуаль-
ность приобретает создание внутрикостных имплан-
татов, отвечающих не только анатомо-биомеханичес-
ким требованиям, но и надежно фиксирующихся в
костной ткани [3, 12, 13, 16, 28].

Применение цементной фиксации имеет срав-
нительно более высокий риск развития нестабиль-
ности компонентов эндопротеза и значительно зат-
рудняет ревизионную артропластику. Рентгеноло-
гически выявляемая нестабильность чашки эндоп-
ротеза тазобедренного сустава при ее цементной
фиксации в сроки до 20 лет достигает 48 % [46]. По
данным мировых ортопедических центров, специ-
ализирующихся в области артропластики, процент
ревизионных операций после тотального эндопро-
тезирования тазобедренного сустава составляет от
15 до 25 %. Поэтому подавляющее большинство

авторов предпочитает, особенно у молодых паци-
ентов, бесцементное эндопротезирование [3, 10, 19,
31, 32, 55].

Стабильная фиксация бесцементных эндопро-
тезов в костной ткани лежит в основе их долговечно-
сти и функциональности. Основным механизмом,
обеспечивающим долгосрочную стабильность имп-
лантата, признается биологическая интеграция, кото-
рая подразумевает возникновение анатомической и
функциональной взаимосвязи между изменяющей-
ся живой костью и поверхностью имплантата под вли-
янием физиологических нагрузок. Биологическая ин-
теграция происходит путем врастания кости в повер-
хность имплантата. При плотном введении его дости-
гается первичная механическая фиксация, которая в
дальнейшем уступает первенство вторичной фикса-
ции, наступающей в результате взаимодействия по-
верхности имплантата с костной тканью [16, 20, 25,
30, 52].
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Известно, что использование эндопротезов без
специальных покрытий не всегда обеспечивает на-
дежную фиксацию [1, 11, 12, 24, 47]. Для улучшения
механических характеристик и оптимизации биологи-
ческих процессов взаимодействия между костной
тканью и поверхностью имплантатов используются
разнообразные текстурированные (пористые, шари-
ковидные, коралловидные, волокнистые), а также
биокерамические покрытия. Дальнейшее совершен-
ствование их происходит по пути приближения к нор-
мальной трехмерной структуре костной ткани на ос-
нове применения нанотехнологий и вызывает при-
стальный интерес со стороны ученых разных специ-
альностей — материаловедов, врачей, биологов, хи-
миков и др. [5, 6, 9, 18, 22, 33, 45].

Философия современного подхода к пониманию
оптимального взаимодействия костной ткани и моди-
фицированных поверхностей имплантатов основыва-
ется на достижении полного встраивания в сложный
живой организм «кости, состоящей из семейства
материалов, которые построены из минерализирован-
ных коллагеновых волокон» [22].

Мировые исследования по разработке структу-
ры покрытий имплантатов с целью придания им био-
активных свойств связаны с несколькими направле-
ниями:

- улучшение геометрии покрытий имплантатов,
стимулирующей процесс костеобразования;

- изучение химического состава покрытий и его
изменений при формировании границы раздела «ко-
стная ткань-имплантат»;

- совершенствование технологий формирования
покрытий и изучение изменений их химического со-
става после нанесения на имплантаты;

- разработка покрытий с композитными матери-
алами нового поколения;

- создание покрытий с бактерицидными свой-
ствами.

Создание благоприятных условий для новооб-
разования костной ткани на границе раздела с имп-
лантатом за счет определенной формы и структурной
организации (геометрии), а также оптимизация этого
процесса в качественном и количественном отноше-
нии — основное требование к покрытиям. Выполне-
ние его позволяет относить покрытия к категории био-
активных.

В экспериментальных исследованиях последних
10 лет были убедительно обоснованы преимущества
пористой структуры покрытий для имплантатов, по-
зволяющей беспрепятственное врастание костной
ткани и поступление питательных веществ и кисло-
рода, участвующих в ее строительстве. Биологичес-
кие процессы, происходящие после введения имп-
лантата с пористой поверхностью в кость, близки к
заживлению переломов с характерными стадиями
развития — воспалением, пролиферацией и модели-
рованием. С наличием микронеровностей на поверх-

ности имплантатов связывают лучшую адгезию ме-
зенхимальных клеток и более высокую активность,
проявляемую остеогенными клетками, как это наблю-
дается в стадию пролиферации репаративного осте-
огенеза. При этом наиболее оптимальный размер пор
у покрытий, формирующих так называемый микро-
рельеф, не должен быть меньше или превышать
150—600 мкм [7, 8, 34, 35, 40, 51, 53].

Существенный объем покрытий формируется
золь-гель методом, химическими методами, аноди-
рованием, микродуговым оксидированием. Такие по-
крытия имеют микрорельеф, но макрорельеф их вы-
ражен совсем незначительно. Более шероховатые по-
верхности покрытий на уровне макрорельефа обра-
зуются при плазменном напылении из порошка или
проволоки. Такие покрытия имеют кажущийся модуль
упругости от 0,04 до 0,25 от модуля упругости исход-
ного монолитного материала, что считается благопри-
ятным для выравнивания разности модулей упругос-
ти металлического имплантата и костной ткани, раз-
личающихся в 10 раз. Если различие в модулях уп-
ругости сохраняется, то рано или поздно это приво-
дит к возникновению подвижности на границе разде-
ла «кость-имплантат», клиническим эквивалентом
чего является нестабильность компонента эндопро-
теза. Необходимую прочность соединения костной
ткани и имплантата, а также компенсацию разницы
модулей упругости материала имплантата и кости
обеспечивают напыленные плазмой покрытия, соче-
тающие в себе макро- и микронеровности, что было
показано в специальных модельных исследованиях
[5, 6].

Химический состав поверхности покрытий име-
ет принципиальное значение для формирования проч-
ной связи имплантатов с костной тканью.

Керамические покрытия на основе гидрокси-
апатита и фосфата кальция способны улучшать вза-
имодействие поверхности имплантатов с костной тка-
нью, особенно в ранние сроки после операций. Од-
ной из причин биоактивности керамических материа-
лов является электрический заряд их свободной по-
верхности, определяющий направленность осажде-
ния ионов Са и Р из биологической жидкости. В пос-
ледующем вступает в действие патофизиологичес-
кий механизм постепенной резорбции керамических
покрытий с освобождением ионов кальция, фосфо-
ра, стимулирующих первичное костеобразование и
принимающих участие в минерализации очагов хон-
дрогенеза с последующим их замещением костной
тканью. Кроме этого в отдельных исследованиях от-
мечается не только прямое влияние гидроксиапатита
на активность стволовых клеток и остеобластов, но и
опосредованное — на ангиогенез и продукцию сиг-
нальных молекул [7, 8, 27, 29, 33, 37, 42, 44, 56].

Подходы к химическому составу керамических
покрытий претерпевают изменения. Первоначально
в основном использовался чистый гидроксиапатит,
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химический состав покрытий из которого (Са/Р = 0,5—
2,5) в разной степени влиял на процесс соединения
с костной тканью. При соотношении Са/Р = 2,5 отме-
чалась более высокая адгезия остебластов. В лите-
ратуре представлены исследования об остеоиндук-
тивных свойствах - и -трикальций фосфата, - и -
пирофосфата кальция, бифазного фосфата кальция и
некоторых других видов синтетической и полученной
из биологических объектов керамики [27, 29, 44, 56].

Материалы типа трикальций фосфата применя-
лись реже в силу их сравнительно быстрого раство-
рения биологическими жидкостями, хотя они и обла-
дали более выраженным остеоиндуктивным свой-
ством. В то же время ранее экспериментально был
установлен переход трикальций фосфата в гидрокси-
апатит в живом организме. В настоящее время ак-
тивно исследуются композиционные материалы, та-
кие как смесь гидроксиапатита и трикальций фосфа-
та. При плазменном напылении такой композицион-
ный состав фиксируется сразу после напыления и
содержит 17—40 % трикальций фосфата. Температу-
ра последующей гидротермальной обработки покры-
тия определяется фазовым составом и способом по-
лучения покрытия [6].

Композиционные покрытия, состоящие из метал-
лической основы и керамического гидроксиапатита,
имеют преимущества перед покрытиями, состоящи-
ми только из металла или керамики (рис.). Металли-
ческие покрытия имеют более высокие прочностные
свойства, и способ их получения более простой.
Однако процесс минерализации и остеогенеза на по-
верхности металлических, чаще титановых покрытий
растянут по времени. Можно предположить, что на
начальной стадии «вживления» таких имплантатов
происходит окисление титана и только потом активи-
руется процесс образования новой костной ткани. На-
против, композиционные покрытия совмещают в себе
прочностные свойства металлических и остеоиндук-
тивные свойства керамических покрытий, кристалли-
зация которых усиливается в присутствии титана.
После остеокластической резорбции последних в
более поздние сроки происходит известная биохими-
ческая реакция взаимодействия оксида титана с иона-
ми кальция, фосфатами с образованием биологичес-
ки активного апатитного слоя, непосредственно всту-
пающего во взаимодействие с костной тканью [7, 21,
51, 53].

Получение покрытий из наночастиц потребова-
ло разработки новых методов нанесения их на имп-
лантаты («IonTite» метод), причем в условиях дели-
катного температурного режима, сохраняющего на-
ноструктуру. Композиционные покрытия на основе
наногидроксиапатита/нанотитана (размер частиц ме-
нее 100 нм) показали in vitro гораздо более высокую
способность к адгезии остеобластов по сравнению с
покрытием только из нанотитана, напыленным плаз-
мой покрытием только из гидроксиапатита и титано-

вого имплантата без покрытия [45]. Высокое сродство
к нанослою из гидроксиапатита in vitro наблюдается
у фибробластоподобных клеток, что связывают с аб-
сорбирующимися на поверхности покрытий клеточ-
ными адгезивными протеинами (фибронектин, витро-
нектин). Напротив, количество клеток воспаления вок-
руг имплантатов с наногидроксиапатитовым покры-
тием в тканях in vivo значительно уменьшается, что
при прочих равных условиях может рассматривать-
ся как лучшая биосовместимость, а возможно, и как
проявление бактерицидных свойств [26]. 

Рис. Поверхность оригинального отечественного
композитного биокерамического нанопокрытия

поверх титанового трехмерного капиллярно-пористо-
го. Сканирующая электронная микроскопия. Ув. 5000

За последние несколько лет выполнен суще-
ственный объем исследований, касающихся вклю-
чения в состав покрытий имплантатов композитных
биорезорбируемых материалов нового поколения. К
таким композитам, стимулирующим своими физико-
химическими и биологическими свойствами образо-
вание костной ткани, относятся: «коллаген — гидро-
ксиапатит», «хитозан — гидроксиапатит», «колла-
ген — хитозан — гидроксиапатит», «коллаген — био-
стекло», «хитозан — желатин», «коллаген — фибрин»,
«гидроксиапатит — протеин», «волластонит — колла-
ген», «фибрин — апатит» и др. Для их изготовления
наиболее часто используют природные полимеры [2,
15, 17, 38, 43].

Имеющиеся литературные данные показывают
возможность применения имплантатов покрытых как
чистым коллагеном, так и в сочетании его с гидро-
ксиапатитом. К основным достоинствам коллагена
относят низкую антигенность, высокую механическую
прочность и устойчивость к тканевым протеазам. Кол-
лаген способствует пролиферации фибробластов, вас-
куляризации окружающей ткани и формированию
новой кости с последующей ее перестройкой. Также
коллаген обладает свойством привлекать остеоген-
ные клетки и способствовать их адгезии к поверхно-
сти гидроксиапатита [14].
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Во многих исследованиях указывается и на тот
факт, что коллаген и гидроксиапатит, взятые по от-
дельности, обладают остеокондуктивными свойства-
ми. Однако при объединении этих материалов в ком-
позит появляется выраженный остеоиндуктивный
эффект. Изменяются и физико-механические свойства
исходных материалов в сторону увеличения прочно-
сти гидроксиапатит-коллагенового комплекса [50].
Примером совместного использования гидроксиапа-
тита и коллагена могут служить препараты «Колла-
пан», «Коллапол», «Bigraf» и т. д. Разработанные в
клинике варианты применения этих препаратов при
установке различных типов металлоконструкций и эн-
допротезов показывают, что сочетание гидроксиапа-
тита и коллагена снижает вероятность отторжения и
увеличивает скорость «приживления» имплантатов [4].

По мнению ряда исследователей, значительное
улучшение результатов интеграции имплантатов с
костной тканью можно получить путем включения в
состав покрытий факторов роста, таких как EGF
(epidermal growth factor), FGF (fibroblast growth factor),
BMP-2 (bone morphogenic protein 2), SDF-1 (stromal-
derived factor-1), N-CAM (neural cell adhesion molecule).
Предполагается, что отдельные недостатки практи-
ческого применения факторов роста, как, например,
легкость вымывания током крови из места импланта-
ции и связанная с этим кратковременность эффек-
тивного воздействия, могут быть компенсированы
структурой наноматериалов [2, 36].

Биологические свойства хитозана давно извест-
ны в различных областях медицины и косметологии.
Полисахарид хитозан обладает хорошей совмести-
мостью с тканями c регенерирующими, гемостати-
ческими и антибактериальными свойствами [15]. Пос-
ледние исследования в биоматериаловедении пока-
зывают, что для композита «коллаген-хитозан-гидро-
ксиапатит» характерны остеопластические свойства.
Он стимулирует образование костного регенерата,
причем соединительнотканная компонента регенера-
та активнее образуется на хитозане, костная — на
гранулах гидроксиапатита [54].

Существующий при использовании импланта-
тов риск микробной контаминации на их поверхности
является основанием для разработки покрытий с бак-
терицидными свойствами. В качестве антимикробных
агентов в экспериментальных исследованиях исполь-
зуются Au, Ag, Cu, Pt, Ca8La(PO4)6O2 гидроксиапа-
тит+5 % AgO, TiO2, гидроксиапатит+TiO2 [18].

Добавление Ag, Pt в небольших концентрациях
к гидроксиапатитовому и -трикальций фосфатному
покрытию в процессе микродугового оксидирования
демонстрирует появление антимикробных свойств по
отношению Escherichia coli и Staphylococcus aureus
без какого-либо цитотоксического эффекта [49]. Вклю-
чение в покрытия Ag не оказывает также влияния на
их биоинертность и остеоиндуктивные свойства, в то

время как антибактериальная активность по сравне-
нию с титановой поверхностью в качестве контроля
достигает 99 % в отношении роста колоний
Pseudomonas aeruginosa [23].

Точный механизм антибактериального воздей-
ствия Ag, Pt не известен, но участие в нем ионов, как
и в случаях с другими соединениями, не вызывает
сомнений. Так, в покрытии из наногидроксиапатита и
ZnO действующим бактерицидным началом призна-
ются ионы Zn2+, но не исключается также разруше-
ние бактерий оксигеном (OH-), активированным на
свету ZnO [57].

TiO2 уже более 20 лет известен как материал,
обладающий выраженными антимикробными свой-
ствами. Получение его нанокристаллической формы
представило возможность для соединения с пленко-
образующими биополимерами и использования в
бактерицидных покрытиях имплантатов. Суспезия
TiO2-поливинилхлорид после образования поверхно-
стной пленки продемонстрировала бактерицидное
действие, основанное на фотокаталитической актив-
ности и разрушении всех микроорганизмов на свету
в течение 1,5 часов экспозиции [41].

Весьма интересной представляется гипотеза
об усилении бактерицидных свойств у покрытий, мо-
дифицированных пептидами, улучшающими на кон-
курентной основе с микроорганизмами адгезию ос-
теобластов на их поверхности. Быстрая колониза-
ция клеток и интеграция покрытий с новообразован-
ной костной тканью в более короткие сроки способна
препятствовать адгезии бактерий и образованию ус-
тойчивой пленочной формы инфекции. Эта гипоте-
за находит подтверждение в ряде исследований in
vitro, в частности с модификацией поверхности хи-
тозанового покрытия на титановом имплантате кле-
точным адгезивным аргинин-глицин-аспартат пеп-
тидом [48].

Включение антибактериальных препаратов в
состав композиционных покрытий из титана и биоке-
рамики для пролонгированного местного воздей-
ствия на ткани встречает определенные технологи-
ческие трудности, связанные, прежде всего, с ис-
пользованием разрушающих лекарственные веще-
ства высоких температур во время плазменного на-
пыления. Однако нанесение на покрытия дополни-
тельного коллагенового слоя, обладающего высо-
кими депонирующими свойствами, по-видимому,
позволяет приблизиться к решению этой проблемы.
В эксперименте in vitro коллаген 1-го типа, смешан-
ный с гентамицином, образует пленку на покрытии,
из которой антибиотик в бактерицидных концентра-
циях освобождается в течение 11 дней, эффективно
ингибируя рост колоний Staphylococcus aureus. На-
ряду с этим коллаген не утрачивает своих биоак-
тивных свойств, стимулирующих пролиферацию
остеобластов [39].
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ЗАКЛЮЧЕНИЕ

Развитие современных биотехнологий и разра-
ботка наноматериалов предполагают достижение в
ближайшие годы нового качественного уровня в кон-
струкциях и характеристиках внутрикостных имплан-
татов, использующихся в ортопедии. Существенный
прогресс можно ожидать в направлении оптимизации
биологических процессов взаимодействия импланта-
тов с костной тканью, сокращения сроков их интег-
рации в костную систему, снижения риска инфекци-
онных осложнений и увеличения продолжительности
функционирования в организме человека.
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