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Введение

Коррозионная стойкость является важной харак-

теристикой материалов, особенно медицинского

назначения, изделия из которых контактируют с

тканями и потоками веществ в организме. Живое тело

представляет собой чувствительную и одновременно

весьма агрессивную среду, под физико-химическим

воздействием которой многие материалы способны

разрушаться, а продукты их разложения — оказывать

отрицательное воздействие на сам организм. Кроме

того, растворение материала означает постепенную

деградацию изделия с последующим полным

нарушением его функционирования. Поэтому

коррозионная стойкость материалов тщательно

изучается.

Одними из признанных медицинских материалов

является группа сплавов примерно эквиатомного

состава NiTi (нитинол) за счет их уникальных

механических свойств: сверхэластичности, закону

запаздывания (присущих живым тканям) и эффекту

памяти формы (ЭПФ) [1 – 6], привлекающих к

материалу высокий интерес, что послужило при-

чиной множества работ по его исследованию за

последние несколько десятилетий.

Сейчас нитинол и его модификации чрезвычайно

популярны: помимо его широкого использования в

медицине (эндоваскулярные имплантаты (рис. 1),

краниофиксаторы черепных трансплантатов, “умная”

медицинская игла, кава-фильтры для предотвращения

легочной эмболии в сосудистой хирургии, проти-

возачаточные спиральки, зажимы для защемления

слабых вен; искусственные мышцы, приводимые в

действие электрическим током; крепежные штифты
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Рис. 1. Стенты для восстaновления пищеводa и aорты [5].
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для фиксации протезов на костях, стержни для

коррекции позвоночника при сколиозе, временные

зажимные фиксирующие элементы при имплан-

тации искусственного хрусталика в офтальмологии,

дентальные имплантаты и ортодонтическая дуга,

ортопедические имплантаты и др.) за счет ЭПФ

нитинол находит самое разнообразное применение

— оправы для очков, интеллектуальные скважины с

рабочими органами из нитинола для одновременно-

раздельной и поочередной добычи углеводородов,

антенны для космических спутников, заклепки,

элементы сигнальных систем и датчиков, рабочее тело

холодильников и тепловых насосов и т.д. вплоть до

создания одежды и тканей, фокусов иллюзионистов

или бытовых розыгрышей [2, 4, 7 – 10].

Но использование материала сейчас не гаран-

тирует его применение в будущем.

Цель данной работы — обзор работ по корро-

зионной стойкости и биосовместимости нитинола для

определения перспектив использования этого сплава

в медицине.

Исследование коррозионной стойкости нитинола

в различном состоянии

Методы исследования стойкости нитинола к

действию агрессивных сред (коррозионные испы-

тания) можно классифицировать (рис. 2) и выделить

три основных категории: электро-химические,

химические и биологические.

При этом условия, в которых проходят испытания,

можно разделить на статические, когда воздействие

на материал оказывает только среда, в которую он

помещен (или в случае электро-химических иссле-

дований еще и приложенный ток), и динамические,

когда к материалу приложена еще и внешняя меха-

ническая нагрузка (трение и давление тканей и

физиологических жидкостей в случае in vivo или

специально осуществляемое прибором трение,

кручение и т.д. при остальных методах исследований).

Третий главный признак, по которому можно

классифицировать коррозионные испытания, —

характер среды, в которую материал помещают:

реальные физиологические среды (“используются”

при биологических, иногда химических испытаниях

— физраствор, клеточные культуры и др.), жид-

кости, имитируюущие физиологические (хими-

ческие испытания — искусственная желчь или слюна,

подходящие по кислотности буферные растворы и

т.д.) и среды, не подобные реальным физиологичеким

(ускоренные химические и почти все электро-

химические испытания — например, растворы

неорганических кислот и щелочей).

Электро-химические исследования

Этот вид исследований заключается в опреде-

лении электро-химических показателей (плотности

тока, потенциала пробоя, электрического сопро-

тивления, ЭДС и др.) с использованием анодной

потенциодинамической или потенциостатической,

гальванодинамической поляризации и т.д. материала

в растворах различных электролитов и сравнении

полученных величин с установленными стандартами

(или между собой — при сравнительном исследо-

вании нескольких отличающихся материалов).

Электрохимическое поведение нитинола в значи-

тельной степени определяется составом и способом

получения [2, 11 – 21]. Как титан и нержавеющая

сталь, он является самопассивирующимся мате-

риалом, то есть формирует устойчивый поверхност-

ный оксидный слой (в данном случае — оксиды

титана), который защищает основной материал от

общей коррозии [2, 11].

При анодной поляризации образцов нитинола в

серной кислоте (5 н) 2 пика соответствуют активному

растворению из сплава титана (–50 мВ) и никеля

(200 – 250 мВ) [12]; длительная выдержка в области

активного пика каждого металла способствует его

селективному растворению, но если поляризация

быстрая (области преимущественного растворения

компонентов проходят быстро), никель в поверх-

ностных слоях всегда присутствует. В нейтральном

Na2SO4 (рН = 5,6) и в подкисленном Na2SO4 + Н2SO4

(рН = 2) растворах при комнатной температуре

нитинол самопассивируется, в горячем (70 – 90 °С)

подкисленном растворе — ведет себя как в кислоте.

Отмечено, что селективное растворение титана

возможно только в кислых средах, а никеля — и в
Рис. 2. Классификация коррозионных испытаний нити�

нола.
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нейтральных. После его вытравливания возможно

залечивание поврежденной поверхности и обра-

зование слоя оксида титана.

Оценку устойчивости нитинола к питтингообра-

зованию (точечной коррозии) проводили в суль-

фатных растворах с добавкой в качестве активатора

хлорид-иона [13]. В кислых растворах Na2SO4 + Н2SO4

(рН = 1,5) с концентрацией NaCl до 0,1 н нитинол

самопроизвольно пассивируется, питтинг не обна-

руживается; увеличение концентрации ионов хлора

приводит к пробою пассивной пленки и питтин-

гообразованию, потенциал пробоя снижается; с

увеличением номера цикла испытаний в гальвано-

динамическом исследовании потенциал возрастает,

но увеличение тем меньше, чем больше содержание

хлорида в растворе. В нейтральном Na2SO4 пробой

пассивной пленки наблюдается при меньших содер-

жаниях хлорида, так как в подкисленном, предпо-

лагается, идет общее подтравливание поверхности. В

щелочных растворах Na2SO4 + NaОН (рН = 11) до

0,2 н NaCl нитинол устойчив к питтингообразованию,

при 0,3 н пробой наступает в 25 % случаев, 0,5 н —

50%, 1 н — 100 %, а потенциал меньше зависит от

концентрации хлорида; при любом содержании

ионов хлора происходит полное залечивание пит-

тинга при исследовании последующих циклических

кривых. Потенциалы пробоя в щелочной среде на

100 мВ выше, чем в кислой, где он на 100 – 200 мВ

выше, чем в нейтральной. Отмечено, что нитинол

питтингует при наличии соответствующей кон-

центрации хлорида во всем диапазоне рН, а соотно-

шение концентрации SO4
2–/Cl– менее существенно,

чем кислотность. Для выявления возможного

влияния ионов никеля на потенциал пробоя в раствор

0,3 н NaCl ввели 0,01 н NiSO4, потенциал питтинго-

образования не менялся.

Было также исследовано гальваническое пове-

дение нитинола при контакте с другими металлами

— платиной (Pt), танталом (Ta), титаном (Тi), сплавами

платина-ирридий и золото-палладий, 316L нер-

жавеющей сталью [14, 15]. Было показано, что контакт

с Pt, Ir и Au-Pd увеличивает скорость коррозии

нитинола на 1 – 2 порядка, тогда как соединение с

нержавеющей сталью, Та и Тi на коррозию не влияет,

но результаты получены при соотношении площади

соприкосновения катод-анод 1:1, а при изменении

этого соотношения коррозионная стойкость может

уменьшиться.

Существует количественный метод, пригодный

для оценки сопротивления коррозии медицинских

материалов [16] через потенциал пробоя Ebd:

высокий Ebd указывает, что материал очень устойчив

и сопротивляется питтинговой коррозии. Хотя не

было установлено официальных пределов, мате-

риалы с Ebd ≥ 500 мВ считают достаточно корро-

зионно-стойкими и безопасными для имплантиро-

вания. При исследовании необработанных нитино-

ловых проволок через 4 месяца выдержки в солевом

растворе было показано, что их Ebd изменился от 200

до 800 мВ, что авторы отнесли к уменьшению

содержания Ni на поверхности [17].

Стабильность пассивной пленки и коррозионное

поведение нитинола (содержание Ni 55,2 масс.%)

проверяли в солевом растворе Рингера (табл. 1) после

механической шлифовки и электрополировки [18].

Было отмечено, что пассивная пленка считается

стабильной в пределах интервала температур чело-

веческого тела, а с ростом температуры потенциал

питтингообразования уменьшается (коррозионный

процесс облегчается). В условиях разомкнутой цепи

ЭДС и емкость со временем почти не изменяются,

что, как предполагается, означает стабильность

толщины пассивной пленки, хотя отмечено наличие

де- и репассивации. Но оксидная пленка оказалась

нестабильной в случае приложения электрических

сигналов: при поляризации в хлорсодержащем

растворе наблюдалось сильное анодное растворение,

приводящее к утончению пассивной пленки.

Таблица 1

Состав сред для химических испытаний

№                   Характеристика                                                  Состав

1 Раствор физиологический Рингера NaCl (8,6 г/л), KСl (0,33 г/л), CaCl2·2H2O (0,33 г/л)

(Ringer’s solution) [24] в билистиллированной воде

2 Модифицированная искусственная слюна NaCl (0,4 г/л), KСl (0,4 г/л), CaCl
2
·2H2O (0,795 г/л),

Fusayama [26] NaH
2
PO

4
·H

2
O (0,69 г/л), KSCN (0,3 г/л), Na

2
S·9H

2
O (0,005 г/л),

мочевина (1 г/л) + гидроксид натрия до pH 6,25

3 Раствор Хенкса ((Hank’s solution) NаCl (8 г/л), KCl (0,4 г/л), NaHCO
3
 (0,35 г/л), KH

2
PO

4
 (0,06 г/л),

изотонический буферный солевой/ Na
2
HPO

4
 (0,0475 г/л), C

6
H

12
O

6
 (глюкоза) (1 г/л)

физиологичекий раствор)

4 Моделирующий физраствор (BFS) 1) Nа+ (142 мМ), K+ (5 мМ), Mg2+ (1,5 мМ), Ca2+ (2,5 мМ),

Cl– (148,8 мМ), HCO3
– (4,2 мМ), HPO4

2– (1 мМ), SO4
2– (0,5 мМ) [34]

5 Консервированная желчь [28] натуральная желчь свиней
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Коррозионная стойкость нитинола (50,8 ат. % Ni)

была оценена в сравнении с 316L нержавеющей

сталью в деаэрированном растворе Хенкса (табл. 1)

при 37 °С в статических условиях и после повреж-

дения поверхности для оценки возможности репас-

сивации [14, 19]. Оба материала вначале были электро-

химически отполированы. Было отмечено, что нити-

нол проявлял большую стойкость к разрушению пас-

сивного слоя и лучшую способность к репассивации.

Было проведено исследование коррозионной

стойкости в искусственной слюне (табл. 1) четырех

коммерческих NiTi проволок для зубных имплантатов

различного производства (в состоянии после пос-

тавки), содержащих: 57% Ni (образцы 1 и 2), 57% Ni –

1% Fe (3) и 56% Ni (4) [20]. Слюна с pH 6,25 была

предварительно деаэрирована. В течение 2 ч при

37 °C замеряли поляризационное сопротивление.

Влияния более грубой поверхности проволоки или

изначально присутствующих на ней дефектов на

коррозионное сопротивление не было обнаружено.

Пассивный поверхностный слой всех тестируемых

образцов был одинаков и состоял в основном из TiO2

с небольшим содержанием NiO. Однако существо-

вали различия в коррозионном сопротивлении

проволок различного производства: 4 (1,02·105) >

2 (9,12·104) > 1 (6,26·104) > 3 (4,55·104 Ом·см2), поэтому

образцы 4 и 2 были признаны наиболее коррозионно-

стойкими. Был сделан вывод, что процесс произ-

водства оказывает важное влияние на коррозионное

сопротивление проволок (возможно, остаточное

поверхностное напряжение).

Также было проведено сравнительное иссле-

дование электрохимических свойств сплавов нити-

нола, содержащих 49,83% Ni и 50,6% Ni, в крупно-

зернистом (КЗ) и ультрамелкозернистом (УМЗ)

(полученном методом равноканального углового

прессования) состояниях [21]. Образец, содержащий

49,83 % Ni находился при комнатной температуре в

мартенситном состоянии, сплав c 50,6 % Ni — в

аустенитном. Все исследования проводили при

температуре 25 °С в растворах соляной и серной

кислот и NaCl разной концентрации. Размер зерна КЗ

сплавов составлял 80 мкм, УМЗ — 10 нм. Границы

зерен в УМЗ материалах отличались высокой

плотностью дислокаций, преобладающим элементом

поверхности был титан. Было показано, что корро-

зионная стойкость нитинола в УМЗ состоянии (для

обоих сплавов) по сравнению с КЗ значительно

снижается в НCl из-за увеличения протяженности

границ и количества дефектов структуры, но в

растворе NaCl и H2SO4 сплав в УМЗ состоянии более

пассивен (значит, коррозионностоек), чем КЗ: в

пассивирующих средах вследствие блокировки

активных центров (дислокаций) молекулами воды

образуются плотные поверхностные слои; аустенит

более стоек к коррозии, чем мартенсит, так как

обладает меньшим количеством дефектов.

При исследовании электрохимического пове-

дения нитинола в пористом и литом состояниях в

сравнении с титаном [2] в фосфатбуферизованном

физиологическом растворе (рН 7,4) в течение всего

испытания пористого материала не наблюдали

пробоя пассивной пленки. Анодные токи пассивного

растворения пористого и литого нитинола, близких

по составу, а также титана были аналогичны.

Таким образом, в ходе электро-химических

испытаний большинство исследователей приходят к

выводу об удовлетворительной стойкости нитинола

как медицинского материала, но отдельные работы

содержат противоположные результаты.

Химические исследования

Хотя механизм растворения любого металли-

ческого материала в агрессивных жидких средах —

это сложный электрохимический процесс, данную

группу методов, основанную на прямом определе-

нии степени растворения материала, можно условно

назвать “химическим” методом. При использовании

этого метода образцы материала помещают в

определенные растворы и через некоторые проме-

жутки времени либо делают отборы проб жидкости,

измеряя концентрации растворенных элементов

(“выход” ионов из материала), либо рассчитывают

весовые потери самого металлического образца.

Поэтому иначе его называют “методом погружения”.

При этом среда может в некоторых случаях по каким-

нибудь признакам имитировать реальные условия в

организме. Полученные значения концентрации

сравнивают с известными табличными показателями

допустимых концентраций каждого элемента или

констатируют отсутствие, уменьшение или увели-

чение выхода ионов, а значит, коррозии.

Было описано исследование весовых потерь

образцов нитинола (Ti — 50,8 ат. %) после механи-

ческой шлифовки в медицинской консервированной

желчи (табл. 1) [22]. Общая потеря массы после

500 дней выдержки не превысила 0,1 %, и было

отмечено стабильное коррозионное поведение

исследованных сплавов и пригодность для меди-

цинского применения в абдоминальной хирургии

даже в условиях длительного использования. Во время

исследования растворимости нитинолового зубного

имплантата в слюне, выход никеля из медицинского

устройства составил в среднем 13,05 мг/день, что

авторы посчитали незначительным [23].
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При исследовании механизма коррозии нитинола

образцы, содержащие 50,8% Ni, после механической

шлифовки и УЗ очистки погружали в 0,9% NaCl

физиологический раствор при 37 °C на срок до

30 недель [24]. Исследования методом сканирующей

электронной микроскопии показали, что после 2-х

недель наблюдается начальная питтинговая коррозия,

после 5-ти недель — переходит в серьезную пит-

тинговую коррозию, в виде крошечных пор на

поверхности, которые после 8-ми недель преоб-

разуются в большие дыры, окруженные новыми

питтинговыми точками. Согласно рентгенофазовому

исследованию на корродирующей поверхности

определено низкое содержание никеля, что пред-

полагает результатом коррозии выход ионов никеля

в раствор, тогда как титан остается на поверхности и

реагирует с растворенным кислородом, образуя слой

оксида в поврежденной области. Отмечалось, что

после 30 недель вся поверхность образцов была

покрыта однородной и прочной пленкой вместо

множества питтинговых дыр, хотя оставались

отдельные крошечные поры. Толщина естественного

оксидного слоя на механически шлифованных

образцах составляла 4 нм, после погружения на 12 и

30 недель — около 31 и 40 нм, соответственно.

Скорость роста слоя со временем уменьшалась, то

есть и коррозия затормаживалась, так как оксидная

пленка выступала в роли защитного барьера.

Поверхностный слой состоял только из оксидов TiО2,

Ti2О3 и TiО (Ti+2 и Ti+3 из-за незначительного

окисления при низкой температуре), глубже появ-

лялся пик Ti0, отвечающий фазе NiTi, который

постепенно становился доминирующим. Присутст-

вие никеля на корродирующей поверхности не было

отмечено. Концентрация никеля в растворе со вре-

менем возрастала, при этом наклон концентра-

ционной кривой увеличивался после 5 недель

погружения и снова уменьшался после 8 (рис. 3): на

раннем периоде ионы никеля выделялись в раствор

постепенно, после образования питтинговых пор

выход никеля возрастал, но со временем оксидный

слой запечатывал поры, уменьшая скорость кор-

розии.

Было исследовано взаимное влияние моноци-

тарных дендритных клеток и нитиноловых быстро-

твердеющих волокон (50,3 % Ti) при комнатной

температуре в воздушной атмосфере с 5% СО2 в

течение 5 дней [25]. Для сравнения использовали

образцы литого NiTi того же состава со шлифованной

поверхностью. Все образцы сплава были подвергнуты

УЗ-очистке и дезинфекции в спирте. Клеточная среда

содержала также L-глутамин, 2-меркаптоэтанол

(антиоксидант), антибиотики (гентамицин, пени-

цилин, стрептомицин) и эмбриональную телячью

сыворотку. После 2 суток выдержки всех образцов

концентрация ионов титана в среде не превысила

естественное содержание (0,02 мг/л); ионов никеля

— составила около 119 и 0,02 мг/л в случае литого

нитинола и волокон, соответственно (естественное

содержание в клеточной среде — 0,01 мг/л). До

погружения поверхность волокон была относительно

гладкой, с равномерным, однородным и прочным

слоем TiО2, примесями С и О, а также Ni и Ti в

интерметаллическом состоянии с концентрацией 3,2

и 1,6 ат. %, соответственно; оксидов никеля не было

обнаружено. После 2 дней погружения суммарная

концентрация О и Ti на поверхности уменьшилась

примерно в 2 и 4 раза, соответственно, С — возросла

приблизительно в 5 раз (видимо, за счет адсор-

бировавшихся молекул), Ni почти не был обнаружен,

зато на поверхности появились Р, Cl и Zn (содержа-

щиеся в клеточной среде или промывочной жид-

кости). Толщина оксидного слоя до погружения

составила около 12 нм, после — 15 нм.

Сравнительное исследование выхода никеля из

нитинола и 316L нержавеющей стали проводили в

питательных средах клеточных культур фибробласта

(клетки соединительной ткани) и остеобласта (мо-

лодые клетки костной ткани, синтезирующие компо-

ненты межклеточного вещества) [26]. В обеих средах

количество никеля, выделившегося из нитинола, было

выше чем из стали в первый день, но после 8 дней

концентрации сравнялись. При этом нитиноловые

образцы перед погружением в раствор были только

механически отшлифованы, а нержавеющая сталь

подвергали электрополировке, которая по пред-

положению авторов уменьшила бы выход никеля и

Рис. 3. Кинетическая зависимость выхода ионов никеля из
нитинола, приготовленного в лабораторных
условиях, после механической шлифовки [24].
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из нитинола. При сравнении нитинола и 316L нержа-

веющей стали в растворе Хенкса также максималь-

ный суточный выход ионов никеля наблюдали в

первый день у TiNi, уменьшившись через 10 дней до

необнаружимого, подобного выходу из стали [11].

Целью одной из работ было определить причину

выхода никеля из трех нитиноловых проволок с

естественными поверхностными оксидами, форми-

руемыми в процессе производства в течение много-

численных циклов протяжки, за которыми следует

отжиг на воздухе при температуре немного выше

700 °C: образцы 1 и 2 были получены с помощью

формы из синтетического поликристаллического

алмаза, 3 — природного монокристаллического [27].

Проволоки были подвергнуты УЗ-очистке в спирте и

деионизованной воде и погружены в раствор 0,9 %

NaCl при 37 °C. Все они показали продолжительный

выход ионов никеля, не прекратившийся за 6 месяцев,

после которых концентрация никеля в растворе

составляла: около 1,8, 0,027 и 0,03 мг/л в случае про-

волоки 1, 2 и 3, соответственно. После исследования

проволоки 2 с необработанной поверхностью были

отмечены сложности в повторной пассивации по-

врежденной поверхности. Поврежденная поверх-

ность образцов, обработанных смесью 1 HF + 4 HNO3

+ 5 H2O, после 3% растяжения и без него легко

репассивировалась.

При этом проволоки 2 и 3 обладали однородной

поверхностью с продольными полосами из-за

протяжки, проволока 1 — неоднородной, внешний

слой был поцарапан в направлении, перпендику-

лярном направлению протяжки, или полностью

потерян, что говорило о высоком поверхностном

напряжении. Согласно структурным исследованиям

атомарное соотношение Ti/Ni на поверхности

проволок и 2, и 3 составляло около 11 – 12, проволоки

1 — 0,6 (Ni — преобладающий элемент). Содержание

Ni по глубине поверхностных слоев в проволоках 2 и

3 увеличивалось постепенно почти с 0, в проволоке 1

было высоким с самого начала (13 масс.%, в том числе

частицы чистого никеля накапливались у самой

поверхности). На поверхности всех трех типов

проволок концентрация примесей не превышала

3 ат. %, но на образцах 2 и 3 дополнительно обна-

ружены токсичные молибден (Mo < 1%) и таллий

(Tl < 0,5%), которые могут быть в составе смазок,

используемых для протяжки, что недопустимо.

Подповерхностный слой толщиной 70 нм, начи-

нающийся на глубине 30 нм, определили как Ni3Ti.

На глубине 20 нм встречаются включения ме-

таллического Ni в виде частиц размером 10 – 100 нм,

концентрация которого возрастала ближе к слою

Ni3Ti. На поверхности проволок 2 и 3 кислород был

связан с титаном, проволоки 1 — в значительной

степени с никелем.

Основной оксид титана на поверхности проволок

1 и 2 — TiO2, ближе к слою Ni3Ti в образцах 2 основ-

ную фазу представлял TiO, в поверхностных слоях

проволоки 3 оба оксида были перемешаны. Самый

толстый оксидный слой наблюдали у проволоки 1

(глубина варьировалась от 80 до 720 нм), средний —

2 (120 – 300 нм), самый тонкий — 3 (36 – 72 нм). Таким

образом, очень большой выход ионов никеля из

проволок 1 по сравнению с образцами 2 и 3 возможен

из-за большей концентрацией Ni на поверхности и ее

повреждений; большее растворение проволоки 3 по

сравнению с 2 объяснялось более тонким оксидным

слоем. Причины различия поверхностей не были

выяснены.

Отмечалось, что к формированию включений

интерметаллида Ni3Ti и чистого Ni между поверх-

ностным слоем и объемом сплава приводит толстый

слой оксида TiО2. Атомы никеля высвобождаются из

межатомной связи Ni – Ti почти при комнатной

температуре, потому что тонкий слой оксида титана

спонтанно формируется на поверхности нитинола.

Эти атомы никеля являются дефектами кристал-

лической решетки — междоузельными атомами в

структуре поверхностного оксида. Кроме того из-за

недостатка атомов кислорода, оксид в основном

является нестехиометрическим. Места недостающих

атомов кислорода представляют структурные

вакансии, которые могут быть использованы ни-

келем, чтобы диффундировать через оксидный слой

даже при низкой температуре. Меньший размер

атомов никеля по сравнению с титаном и кислородом

также способствует диффузии.

В нескольких работах [7, 11, 28] отмечено, что

выход ионов Ni из нитинола, приготовленного в

лабораторных условиях, в 10 – 16 раз превышает

выход из нержавеющей стали в течение первых дней

погружения в физиологические или клеточные

растворы, сравнивается с ним на третий день и

понижается до почти необнаружимого уровня после

10 – 14 дней. Однако исследования коммерческого

нитинола показывают другие результаты — кон-

центрация никеля в растворе не падает и после

нескольких месяцев [24, 26, 29, 30].

Выход ионов никеля во всех работах не сводится

полностью к нулю, концентрация металлов в растворе

сильно варьируется при сравнении исследований

разных авторов. Общим является наблюдение о

влиянии состояния поверхности на стойкость к

растворению нитинола: чем меньше повреждений и

загрязнений в оксидном поверхностном слое, тем

устойчивее материал к коррозии.
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Биологическая совместимость in vivo и in vitro

Третий, биологический, метод заключается в

определении степени разрушения материала и одно-

временно его влияния на биологические, физиологи-

ческие свойства живых клеток, в среду которых его

помещают, либо всего организма в целом. Он в свою

очередь делится на исследования in vivo, то есть при

непосредственном помещении образцов материала

в живой организм, и in vitro — “в пробирке”.

Учитывая высокое содержание никеля в сплаве

и вероятность его выделения из материала в результате

коррозии, важно изучить возможные отрицательные

воздействия нитинола на организм, так как никель

является причиной повреждения ДНК, формирова-

ния кислородных радикалов, возникновения воспа-

лительных процессов, отмирания тканей вокруг

имплантата и роста опухолей в точках соприкосно-

вения с ним, увеличение концентрации никеля в

тканях выше допустимого уровня оказывает на

организм токсическое и аллергическое воздействие

и т.д. [31 – 35].

С другой стороны, многие сплавы, которые

содержат высокое количество никеля, такие как

MP35N (сплав кобальта с 35 масс. % Ni) или нержа-

веющая сталь из 300 ряда (≈ 10 масс.% Ni) показывают

хорошую биологическую совместимость, и их долго

применяли как имплантаты в ортодонтической,

ортопедической, и сердечно-сосудистой практике [36].

У пациентов с ортодонтическими изделиями из

нитинола содержание Ni в их крови было измерено

за период в 5 месяцев, и результаты не показали

существенного увеличения уровня никеля в крови в

течение исследования [37]. В сравнительном иссле-

довании in vitro нитинола и 316L нержавеющей стали

в клеточных средах, большее количество никеля было

выделено из нитинола, но не достигло ядовитых

величин и не повлияло на быстрое увеличение или

рост клеток около поверхности внедрения [26].

Были проведены исследования сплавов на основе

TiNi (ТН-10, ТН-20, ТН-ХЭ) на устойчивость к дезин-

фекции, стерилизации, воздействию соляного (морс-

кого) тумана, грибоустойчивость, токсикологические

и канцерогенные исследования [2]: 1) кипячение в

дистиллированной воде в течение 30 мин и 2) выдерж-

ка в ней в течение 60 суток при 37 °С; обработка

3) водяным насыщенным паром под избыточным

давлением 50 – 200 кПа при ~110 °С в течение 25 мин

и 4) сухим горячим воздухом при ~120 °С в течение

50 мин; выдержка при 37 °С 5) в 2%-м растворе

NaHCO3 в течение 90 суток, 6) в 10%-м растворе NaCl

в течение 10 суток, 7) в 2%-м растворе лимонной

кислоты в течение 90 суток, 8) в 3%-м растворе

молочной кислоты в течение 90 суток, 9) в 3%-м

растворе НСl в течение 10 суток и 10) в 5%-м растворе

NaOH в течение 10 суток; 11) обработка в тройном

растворе формалина при температуре Т более 18 °С

в течение 50 мин; 12) обработка в 6%-м растворе

перекиси водорода при температуре более 18 °С в

течение 6 ч; 13) выдержка в течение 28 суток в среде

с относительной влажностью 95 ± 3 % при темпе-

ратуре 29 °С; 14) изучение реакции биологических

тканей белых крыс на имплантацию стерилизованных

плоских (на первом этапе) и цилиндрических об-

разцов (штифтов), контрольной группой служили

другие белые крысы, которым в аналогичных

условиях вживляли образцы тестированного стекла

или стали таких же размеров, как и образцы сплава.

В результате испытаний было показано, что

сплавы на основе TiNi соответствуют медико-тех-

ническим требованиям, устойчивы к дезинфекции,

стерилизации. Изменений на поверхности образцов

сплавов не обнаружено. При этом не выявлено

существенного отличия состояния систем и органов

опытных и контрольных животных. Не наблюдали

тенденции к токсическим реакциям и канцероген-

ного воздействия в сроки до одного года. Были

сделаны выводы, что, изученные образцы отвечают

требованиям, предъявляемым к изделиям меди-

цинского назначения, имеющим контакт с тканями

организма.

При исследовании взаимного влияния моноци-

тарных дендритных клеток и нитиноловых быстро-

твердеющих лент (50,3 % Ti) [25] было отмечено, что

литой нитинол проявил высокую цитотоксичность,

культивируемые в его присутствии клетки были

мертвыми (возможная причина гибели — и выде-

ленные в среду ионы никеля, и высокое его содер-

жание на поверхности), а ленты не были токсичными

для клеток, способствуя активной жизнедеятельности,

однако морфология клеток все же была изменена, то

есть ленты не были полностью инертны. Авторы

показали, что ленты увеличили толерогенные

(вызывающие иммунологическую толерантность)

свойства незрелых клеток in vitro, и пришли к

заключению, что ленты Ni – Ti, используемые,

например, для производства стентов при лечении

сосудистых заболеваний, могут потенциально

вызвать желаемые эффекты после внедрения, однако,

в случае инфекции или воспаления, могут оказать и

отрицательное воздействие.

Пористый нитинол, полученный методом само-

распространяюшегося высокотемпературного

синтеза (СВС) [38, 39], характеризуется фазовой

неоднородностью. Наряду с основной фазой TiNi в

значительном количестве присутствуют вторичные
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фазы Ti2Ni и TiNi3, усиливающие электрохимическую

коррозию. Для уменьшения содержания вторичных

фаз увеличивали температуру синтеза в зоне фазооб-

разования за счет добавки в исходную шихту

высокоэкзотермического реагента — нестехиомет-

рического карбида титана TiC0,5. Токсичность полу-

ченного нитинола (после отмывки в стерильном

фосфатно-солевом буфере, сушки и стерилизации в

автоклаве в условиях 121 °С и 2,1 атм в течении

20 мин) изучали на культурах мезенхимальных

мультипотентных стволовых клеток костного мозга

человека при температуре 37 °С в атмосфере 5% СО.

Результаты рентгенофазового анализа показали, что

материал состоял только из TiC0,62 и TiNi. Сквозная

пористость составляла около 50 %, размер пор —

100 – 400 мкм.

Данные оптической микроскопии показывали,

что с 1 по 4-е сутки клетки распластывались на поверх-

ности образцов, происходило визуальное увеличение

их количества; на 5 – 8-е сутки в исследуемых и

контрольных группах были обнаружены первые

единичные клетки в просвете пор материала; с 9-е по

18-е сутки наблюдали положительную динамику

увеличения количества клеток в просвете пор; по

30-е сутки визуальная картина вокруг материала и на

его поверхности не изменялась, в порах наблюдали

большие скопления клеток. Признаки негативного

воздействия на клетки, токсичности нового СВС-

материала не было обнаружено. Отмечены хорошие

адгезивные свойства клеток к поверхности материала

и пролиферативная активность. Морфология клеток,

характер роста, скорость пролиферации, плотность

межклеточных контактов оставалась аналогичной

клеткам в контрольной группе.

Были проведены исследования на собаках тка-

невых имплантатов из сверхэластичной нитиноловой

нити, предназначенных для замещения пострезек-

ционных дефектов перикарда, диафрагмы и грудной

стенки [40]. Нить толщиной 60 мкм представляла

собой композитный материал, включающий серд-

цевину из наноструктурного монолитного нитинола

и пористый поверхностный слой (5 – 7 мкм) оксида

титана, обладающий капиллярными свойствами.

Было отмечено, что поры нити заполнялись тканевой

жидкостью сразу после имплантации, наблюдалась

усиливающаяся со временем адгезия тканей с изде-

лием. Было установлено, что образование соедини-

тельной ткани начиналось на поверхности нитей и в

местах их переплетений. В прилежащих мышцах и

внутренних органах воспалительных реакций не было

обнаружено. Большинство животных на 3-и сутки

после операции становились активными, а на 7-е

почти не отличались поведением от непроопериро-

ванных, почти вся поверхность имплантата была

покрыта нежной рыхлой тканью; на 14-е сутки

наружная и внутренняя поверхность имплантата была

полностью укрыта вновь образованной тканью с

большим количеством клеточных элементов, опреде-

лялись новообразованные сосуды капиллярного типа

и коллагеновые волокна; на 30-е сутки коллагеновые

волокна приобретали характерную направленность

вдоль нитиноловой нити и формировали пучки во

взаимно перпендикулярных плоскостях, формируя

своеобразную структурную решетку. Коллагеновые

волокна плотно оплетали нити, интеграция тканевого

имплантата при различных повреждениях грудной

клетки происходила по одним и тем же закономер-

ностям, проходило полное анатомо-физиологическое

восстановление данной области.

Тогда как в большинстве работ отмечается

хорошая биологическая совместимость нитинола [2,

26, 37 – 44], в других отмечается его токсичность. При

использовании NiTi ортодонтических изделий in vivo

было выявлено несколько случаев серьезных воспали-

тельных реакций, приведших к дерматиту и повреж-

дениям ротовой полости [45 – 47]. Во время

применения в ортопедии было выявлено токсическое

воздействие на остеобласты [48].

Таким образом, существует некоторая вероят-

ность отрицательного воздействия нитинола на

организм, а также коррозионного разрушения мате-

риала, что означает нарушение функционирования

изделия в результате его повреждения.

Заключение

Проведен анализ результатов исследований

коррозионной стойкости и биологического действия

на живые клетки и ткани медицинского материала с

эффектом памяти формы. Это сплавы примерно

эквиатомного состава NiTi, исследованные как в

статических, так и динамических условиях, в раз-

личных средах: как полностью отличающихся от

реальных физиологических сред, так и имитирующих

последние или непосредственно в физиологических

средах, электрохимическими, химическими и биоло-

гическими методами.

При непосредственном изучении нитинола (в

том числе в литом или пористом, КЗ или УМЗ

состояниях, в образцах нано-, микро- или макро-

размеров) обычно отмечают наличие на начальном

этапе или в течение длительного периода выхода

ионов никеля, вредного для живого организма, а в

некоторых случаях и отрицательное влияние на клетки

и ткани контактирующей поверхности материала. В

то же время в основном концентрации растворенного
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никеля не достигают токсичных величин, электро-

химические показатели позволяют считать материал

пригодным для медицинского применения, а

коррозионную стойкость удовлетворительной, а

биологическое влияние сплава отмечается многими

авторами, как инертное или даже положительное. Но

поскольку определяют степень влияния нитинола, в

среднем не оказывающую вредных воздействий на

физиологию и не учитывают ни индивидуальную

восприимчивость человека, ни динамические

нагрузки на материал (за искл. in vivo исследований),

способствующие разрушению изделия, все же лучше,

чтобы выход ионов полностью сводился к нулю.

Поэтому необходимо проводить работы по моди-

фикации сплава для повышения перспектив его

использования.

Общим является наблюдение о влиянии состоя-

ния поверхности на стойкость к растворению

нитинола: чем меньше повреждений и загрязнений в

оксидном поверхностном слое, тем устойчивее

материал к коррозии.

Работа выполнена при поддержке РФФИ № 13-

03-12218, программы президиума РАН П-5 и

программы ОХНМ РАН ОХ-2.
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Methods of research of corrosion resistance of medical shape memory

alloy nitinol. Сorrosion resistance and biocompatibility

E. O. Nasakina, M. A. Sevostyanov, B. A. Goncharenko,
Yu. O. Leonova, A. G. Kolmakov, V. T. Zabolotny

Analysis of the main methods of research of corrosion resistance and biocompatibility of a medical shape memory alloy NiTi is

carried out. The special attention is paid to existence at the initial stage or during the long period of time of release of nickel ions,

toxic for a live organism, or of negative influence on cells and tissues of a contacting surface of a material. The alloy is

designated as suitable for an implantation, however the release of nickel isn’t reduced to zero and separate cases of negative

biological impact are noted.

Keywords: nitinol, biomedical materials, corrosion resistance, shape memory effect, superelasticity.
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