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放电等离子烧结技术制备 
(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合材料 

微观组织的演变及生物活性 
 

刘凯歌，胡树兵 
 

(华中科技大学 材料成形与模具技术国家重点实验室，武汉 430074) 

 

摘  要：为了提高生物材料的生物活性并降低弹性模量，利用放电等离子烧结技术制备(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA

生物复合材料，研究不同烧结温度(950~1150 ℃)对复合材料相对密度、微观组织演变、力学性能及生物活性的影

响。结果表明：随着温度的升高，复合材料相对密度从 87.6%提高到 97.5%；复合材料主要由 β-Ti 相、α-Ti 相及

陶瓷相，如 Ti2O、CaZrO3、CaO、Ti5P3和 Ca3(PO4)2等组成；复合材料的弹性模量为 30~95 GPa、抗压强度为 593~ 

1978 MPa，而且随着烧结温度升高呈增大趋势；同时，在模拟体液中浸泡 14 d 后，复合材料表面能够获得类骨

磷灰石，显示出良好的生物活性，但随着温度的升高，类骨磷灰石含量不断减少。因此，950 ℃下烧结的

(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 生物复合材料是潜在的良好的生物植入材料。 
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    钛及钛合金由于具有良好的力学性能和优异的耐

腐蚀性因而在牙科和骨科被广泛用作生物植入材   

料[1−3]。而 Ti 具有两种同素异形体，分别为六方密堆

积结构(HCP)的 α-Ti 和体心立方结构(BCC)的 β-Ti。与

α-Ti 相比，β-Ti 合金被认为是更好的骨科植入材料，

因为它具有更低的弹性模量。而较低的弹性模量有利

于 Ti 合金植入材料与人骨之间的应力分配，应力分担

不足可能导致骨质疏松、关节松动和植入物过早失效，

这被称为“应力屏蔽效应”[4]。由 RACK 等[5]开发的

β型Ti-35Nb-7Zr-5Ta合金是目前弹性模量最低的钛合

金，该合金弹性模量是 55 GPa，其抗拉强度为 590 

MPa，可以作为人体植入材料应用于承重部位。而且

添加的 Nb、Zr 和 Ta 这些 β-Ti 相稳定元素是无毒的并

且有利于细胞的增殖分化[6]。由于 Ti-35Nb-7Zr-5Ta 的

弹性模量与人骨更接近，因而与传统生物医用合金如

CP-Ti和Ti-6Al-4V相比，它被认为是更好的植入材料。 

    生物植入材料的表面特性非常重要，因为材料的

表面特性会影响植入材料的生物活性，即植入物周围

新骨组织的形成。但是几乎所有的 Ti 及 Ti 合金都是

生物惰性材料，骨的矿物质磷酸盐很难在其表面诱导

沉积，所以手术后在植入物和天然骨之间形成骨结合

需要几个月甚至更长时间。为了缩短这个过程，已经

开发了各种表面改性技术，使 Ti 材料的表面更具生物

活性，例如：微弧氧化[7−8]、气相沉积[9]、激光熔覆[10]、

电化学沉积[11]和溶胶−凝胶处理[12]。这些技术的主要

目的是改变钛植入材料的表面，使植入材料兼具 Ti

的力学性能和 HA(羟基磷灰石：Ca10(PO4)6(OH)2)的生

物活性。HA 与人体骨骼系统中存在的磷灰石具有相

似的矿物成分和晶体结构，因此可以用于植入材料，

体外试验显示有利于成骨细胞的生长[13]。然而，通过

这些方法合成的层状或梯度 Ti / HA 生物材料，HA 涂

层与 Ti 基体之间的粘附性差，HA 涂层易从 Ti 基底剥

落，导致植入失败。最近，钛陶瓷复合生物材料引起

了人们的极大兴趣。QIAN 等[14]使用 3D 打印技术制

备 Ti-20HA 的 α-Ti 和陶瓷复合的生物材料，抗压强度

为 184 MPa，并具有良好的生物相容性。ARIFIN 等[15]

制备的 Ti-6Al-4V-HA 复合材料，弹性模量最低能达到

39 GPa，但其抗压强度不满足人骨要求，而且 Ti-6Al- 

4V 将有毒离子(Al 和 V)释放到体内，这可能会引起人

体疾病，例如阿尔茨海默病[16]。 

    放电等离子烧结(SPS)技术是冶金和烧结方法的

新工艺[17]。为了克服上述问题，使用 SPS 技术制造 
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Ti-35Nb-7Zr-5Ta 与 HA 复合的生物材料。在 SPS 工艺

期间，通过高能脉冲电流在粉末颗粒之间产生等离子

体同时结合加热加压，使颗粒之间形成高质量的结合。

SPS 工艺的烧结持续时间短，被认为能控制材料的微

观结构和抑制晶粒的长大，有利于提高材料的性能。 

    钛的相变转变温度为 882.5 ℃，为保证制备出 β

型复合材料，在这项工作中，通过 SPS 技术在 950 ℃

到 1150 ℃不同烧结温度下成功地制备了(Ti-35Nb- 

7Zr-5Ta)-15HA 复合材料[18]。这项工作的目的是研究

烧结温度对复合材料的相对密度、微观结构、力学性

能和生物相容性的影响。通过将 Ti-35Nb-7Zr-5Ta 合金

与 HA 生物陶瓷结合，期望获得具有低模量、高强度

并增强生物活性的植入材料。 

 

1  实验 

 

1.1  复合材料的制备 

    实验使用的 Ti 粉末(纯度＞99.5%，平均粒径约 45 

μm)、Nb 粉末(纯度＞99.5%，平均粒径约 45 μm)、Zr

粉末(纯度＞99.5%，平均粒径约 25 μm)、Ta 粉末(纯

度＞99.5%，平均粒径约 25 μm)和 HA 粉末(纯度 AR，

平均粒径＜10 μm)制备复合材料。使用精确度为 0.1 

mg 的电子天平对 Ti、Nb、Zr 和 Ta 粉末按质量比

53:35:7:5 进行称量，并与一些不锈钢球一起放入不锈

钢容器中。粉末与球的质量比 3:1。在混合之前，将具

有粉末混合物的容器用氩气吹扫 1 h，以使混合期间粉

末的氧化最小化，密闭后通氩气以避免氧化。将这些

材料在行星式球磨机(YXQM 型，长沙)中以 300 r/min

的速度混合 10 h。真空干燥后，通过行星式球磨机将

所得 Ti-35Nb-7Zr-5Ta 混合物机械混合含量 15%(质量

分数)的 HA 粉末，速度为 150 r/min，持续 30 min，得

到(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 粉体，其组成如表 1 所示。

最后，通过 SPS 烧结系统分别迅速升温到 950、1000、

1050、1100 和 1150 ℃不同烧结温度，并保持该温度 5 

min，然后随炉冷却。在制备过程中，SPS 室的真空度

保持在 6 Pa，加热速率为 100 ℃/min，轴向压力保持

在 40 MPa。 

 

表 1  (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 粉末的成分 

Table 1  Nominal composition of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 

powders (mass fraction, %) 

Ti Nb Zr Ta HA 

45.05 29.75 5.95 4.25 15 

 

1.2  样品微观结构和机械性能表征 

    通过场发射扫描电镜(Nova NanoSEM 450，荷兰

FEI 公司)观察样品的表面形貌；用 EDX 分析表面元

素成分；使用 X 射线衍射仪(XRD−7000，日本岛津公

司)分析表面物相；烧结后试样相对密度利用阿基米德

排水法测量；力学性能利用日本岛津 AG−100KN 材料

高温性能试验机在室温下进行测试，根据 GB/T 7314— 

2017，将试样分别线切割成直径 4 mm×10 mm 和直

径 2 mm×10 mm 的圆柱，前者用来测抗压强度，后

者用来测压缩弹性模量。 

 

1.3  样品生物活性表征 

    为了分析烧结的(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合材

料的生物活性，进行了骨样磷灰石形成能力测试。这

里生物活性定义为放在在模拟体液(SBF)中材料在表

面上形成骨状磷灰石层的能力。模拟体液成分如表 2

所示[19]。浸渍样品为 10 mm×10 mm×2 mm 的块体。 
 
表 2  模拟体液的成分[19] 

Table 2  Simulated body fluid composition[19] 

Order Reagent Amount Purity/% Relative formula mass 

1 NaCl 8.035 g 99.5 58.4430 

2 NaHCO3 0.355 g 99.5 84.0068 

3 KCl 0.225 g 99.5 74.5515 

4 K2HPO4·3H2O 0.231 g 99.0 228.2220 

5 MgCl2·6H2O 0.311 g 98.0 203.3034 

6 1.0 mol/L HCl 39 mL − − 

7 CaCl2 0.292 g 95.0 110.9848 

8 Na2SO4 0.072 g 99.0 142.0428 

9 Tris 6.118 g 99.0 121.1356 

10 1.0 mol/L HCl 0–5 mL − − 
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样品表面用砂纸逐级打磨，然后用去离子水在超声波

浴中清洗 5 min，最后在露天干燥。在预处理之后，

通过密封烧杯将样品浸入 25 mL SBF 溶液中。在恒温

水浴中将烧杯保持在(309.5±1.5) K ((36.5±1.5) ℃)下

14 d(336 h)。模拟体液每 2 d 更新一次。 

 

2  结果与讨论 

 

2.1  (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的相对

密度 

    图 1 所示为不同温度下烧结的(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)- 

15HA 生物复合材料的相对密度。从图 1 可知，烧结

温度为 950、1000、1050、1100 和 1150 ℃时，复合材

料相对密度依次为 87.6%、94.5%、96.5%、96.7%和

97.5%。随着烧结温度的升高，复合材料相对密度逐

渐增大，在达到 1050 ℃后，趋于平缓。烧结过程中孔

隙的变化原因如图 2 所示，经过压制的样坯，存在粉

末间隙，这导致原始孔隙的形成。然后在烧结过程中，

粉末颗粒间首先实现点接触，随后，随着温度的升高，

颗粒进一步结合，形成烧结颈，烧结颈逐渐长大，与

此同时粉末颗粒间的孔隙合并长大或者单独的逐渐缩

小，期间孔隙持续球化至烧结完成。而烧结温度为这

一过程提供能量，由此可以发现，烧结温度的升高使

得合金的相对密度增加。除了金属粉末间隙之外，柯

肯达尔效应可能是原始孔隙产生的另一个原因，由于

不同元素原子扩散速度和烧结温度不同，原子扩散过

程中质量传输不平衡而产生的空位聚集形成孔隙。此

外，HA 的添加也是孔隙形成的重要原因之一。一方

面，HA 受热分解释放的气体，会产生孔隙。另一方 
 

 

图 1  不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材

料的相对密度变化曲线 

Fig. 1  Variation curves of relative density with temperature in 

sintered (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA biocomposites. 

 

 

图 2  烧结过程中孔隙的变化 

Fig. 2  General variation of pores during sintering 

 

面，HA 的低导电性和导热性以及 HA 与 Ti 合金的热

膨胀系数的差异，也会导致孔隙的产生。 

 

2.2  (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的微观

组织演变 

    图 3 所示为不同烧结温度时(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)- 

15HA 生物复合材料的 XRD 谱。从图 3 可以看出，不

同温度烧结的生物复合材料主要由 β-Ti、α-Ti 和陶瓷

相组成，如 Ti2O、CaZrO3、CaO、Ti5P3和 Ca3(PO4)2。

随着温度升高，β-Ti、α-Ti 峰强度降低，Ti5P3和 Ti2O

峰强度升高，这可能是由部分 Ti 元素与陶瓷相反应生

成 Ti2O 和 Ti5P3所致。β-Ti 相的峰随着温度上升明显

变宽，而且与标准的图相比，峰朝向更低的角度。这

些现象可能是由于以下原因：1) 具有较小半径和较低

活化能的 O 和 P 元素扩散到 Ti 元素中；2) Ti(Nb)和

Ti(NbZrTa)的过饱和固溶体导致晶格参数发生明显变

化；3) 烧结过程中产生缺陷。烧结的复合材料中，

Nb 和 Zr 峰消失，这是由于 Nb 和 Zr 扩散到 Ti 晶格中

并在 Ti 的晶体结构中形成置换固溶体，例如 Ti(Nb)

和 Ti(NbZrTa)固溶体。Ta 的峰仍然存在，这是因为 Ta

和 Ti 的熔点相差过大，反应温度过低，反应时间较短，

而未完全扩散到 Ti 中，仍有部分残留。随着温度的上

升，Ca3(PO4)2 相的峰强度下降，CaZrO3 和 CaO 相峰

的强度略有升高。Ca3(PO4)2相是由于 HA 在 800℃上

受热分解生成。随着温度升高，Ca3(PO4)2逐渐与金属

相反应而减少，反应产物 CaZrO3和 CaO 相则会增加。

虽然 HA 的添加会引入大量新的陶瓷相，降低力学性

能，但是这些陶瓷相的存在会进一步影响复合生物材

料的生物活性。根据 XRD 谱结果，烧结过程中的反

应方程式如下： 
 
40Ti+2Ca10(PO4)6(OH)2→3Ca3(PO4)2+11CaO+ 

    15Ti2O+2Ti5P3+2H2O↑                     (1) 
 
Zr+2O→ZrO2                               (2) 
 
CaO+ZrO2→CaZrO3                         (3) 
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图 3  不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材

料的 XRD 谱 

Fig. 3  XRD patterns of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA biocomposites 

at different sintering temperatures 

 

    材料的结构和表面形态是植入物成功移植的关键

因素之一。图 4 所示为在 950、1000、1050、1100 和

1150 ℃下烧结的(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合材料的

SEM 和 BSEM 像。从 BSEM 像中可以看到明显的黑

色、灰色和白色区域。根据表 3 中的 EDX 分析结果，

黑色区域是 Ti 富集区域，灰色是 TiNb 富集区域，白

色区域是 Ta 富集区域。随着烧结温度的升高，黑色与

白色区域减少，灰色区域增多，这表明烧结温度可使

烧结复合材料中的元素分布均匀。在图 5 中清晰观察

到，Ti 和 Ta 整个基体中几乎都有分布，在部分区域

会有富集，这可能是烧结时间太短导致。HA 在高温

烧结时不稳定并部分分解与金属反应生成第二相。从

图 5 可以发现，Ca、P、O 和 Zr 元素集中在孔和相的

边界周围，形成细碎陶瓷区，而且 O 原子半径更小，

更易在合金基体中扩散。随着温度升高，Ca、P、O

和 Zr 元素在 Ti-35Nb-7Zr-5Ta 基体中扩散更加均匀。

式(4)显示了 Arrhenius 方程： 
 

aexp[ /( )]k A E RT                          (4) 
 
其中：k是扩散速率；A是 Arrhenius 常数；Ea是元素

的活化能；R 是摩尔气体常数；T 是温度。从式(4)可

以看出，元素的扩散速率取决于温度。当烧结温度升

高时，元素的扩散速率加快，元素接近均匀分布。陶

瓷相弥散分布在 Ti 基体上，随着温度升高，逐渐把金

属相分隔开，也起到细化晶粒的作用。通过比较图 4

中右侧的 SEM 像可看出，随着温度的升高，材料表

面变得越来越平整。显然，烧结温度的升高降低了烧

结复合材料的孔隙率，这与我们之前的相对密度测量

结果一致(见图 1)。 

 

2.3  (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的力学

性能 

    生物复合材料的弹性模量和压缩强度的平均值如

图 6 所示。不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA

复合材料的弹性模量在 30~95 GPa 范围内变化。弹性

模量对相组成及其浓度和孔隙率敏感[20]。950 ℃时，

生物复合材料的相对密度最低，而且 Ti 此时未与 HA

完全反应，低弹性模量的 β-Ti 相较多，所以此时的弹

性模量最低为 30 GPa，接近人工骨的弹性模量(0~30 

GPa)[21]。随着温度提高到 1000 ℃，弹性模量迅速上

升到 76 GPa，这与相对密度的迅速提高的趋势一致。

从 1050 ℃到 1150 ℃，材料的弹性模量随着温度的提

高增加较小，这可能与材料相对密度增加较小有关，

但这时材料的弹性模量仍低于传统 α-Ti(110 GPa)的弹

性模量[1]。所以，随着温度从 950 ℃升到 1150 ℃，由

于材料的相对密度增加及低弹性模量的 β-Ti相转变成

高弹性模量的陶瓷相，导致生物复合材料弹性模量逐

渐增加。 

    (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合材料的抗压强度，

随着温度的增加，从 593 MPa 上升到 1978 MPa，生物

复合材料的抗压强度远高于自然骨的(90~280 MPa)[21]。

陶瓷相为硬质相，基体为较软的相，在压应力作用下，

两种相首先在缺陷处发生滑动，当滑动发生塞积时，

硬质相对软质相包覆并产生一定的剪切作用，促使软

质相的撕裂，而产生微裂纹，微裂纹很容易在弱孔壁

处传播，导致相互连接的弱孔壁破裂，随后在孔隙附

近出现宏观裂缝，导致材料失效。当温度较低时，孔

隙较多，弱孔壁也相对较多，当应力达到近线弹性变

形阶段的峰值时，大量脆性孔被逐层压碎，导致材料

更易失效。随着温度升高，相对密度升高，孔隙减少，

微裂纹难以产生，外界需要更大的力，才能使其失效。

所以随着温度升高，其抗压强度逐渐提高。 

 

2.4  (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的生物

活性 

    模拟体溶液中类骨磷灰石形成的能力已被广泛用

于评估生物材料的生物活性。不同温度下(Ti-35Nb- 

7Zr-5Ta)-15HA 复合材料浸入 SBF 溶液后的表面形貌

如图 7 所示。BSEM 结果表明温度对磷灰石的形成有

着显著的影响，不同温度下添加 HA 的复合材料表面

均有磷灰石生成。不同温度下磷灰石层的分布和厚度

也是不同的。当烧结温度为 950 ℃时(见图 7(a))，生 



                                           中国有色金属学报                                              2020 年 1 月 

 

116 
 
 

 

图 4  不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的 BSEM 和 SEM 像 

Fig. 4  BSEM images((a)−(e)) of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA biocomposites and SEM images((f)−(j)) of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 

composites at different sintering temperatures: (a), (f) 950 ℃; (b), (g) 1000 ℃; (c), (h) 1050 ℃; (d), (i) 1100 ℃; (e), (j) 1150 ℃ 
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表 3  图 4 中不同烧结温度下复合材料 EDS 能谱分析结果 

Table 3  EDS semi-quantitative chemical composition analysis results of biocomposites sintered at different temperatures in Fig. 4 

Point No. 
Mass fraction/% 

Ti Nb Zr Ta Ca P O 

1 53.35 37.84 4.30 4.50 − − − 

2 94.67 3.92 1.42 − − − − 

3 4.64 5.05 0.27 90.04 − − − 

4 41.77 35.87 − 10.84 2.45 5.85 3.22 

 

 

 

物复合材料表面生成致密的磷灰石层，基体不可见，

磷灰石向上填充到空间形成多层磷灰石层。但也可以

看到，在磷灰石层表面仍存在微裂纹，这可能主要是

因为干燥或磷灰石在成核和生长过程中内应力的分布

不均匀残余应力释放的结果。当烧结温度上升到

1000 ℃时(见图 7(b))，在复合物的表面上形成一层完

整的磷灰石薄层，但在孔隙处仍能观察到部分基体。

烧结温度上升到 1050 ℃以上(见图 7(c)、(d)和(e))，少

量磷灰石颗粒(黑色颗粒)开始在晶界周围的陶瓷区和

孔洞处生成，然后部分相互连接在一起，形成磷灰石

区域，但是都未能形成一层完整的磷灰石层，而且随

着烧结温度的升高，磷灰石颗粒逐渐减少。比较不同 

图 5  烧结温度为 1150 ℃时

(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合

生物材料的元素面分布 

Fig. 5  EDS mapping scanning

of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA bio-

composites sintered at 1150 ℃ 
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图 6  不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材

料的弹性模量与抗压强度 

Fig. 6  Compressive elastic modulus and compressive strength 

of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA biocomposites at different 

sintering temperatures 

烧结温度下制备的复合材料，高的烧结温度不利于生

物活性的提高。950 ℃烧结温度下材料表面生物活性

最好，可以形成致密的磷灰石层。为了进一步证实表

面的沉淀，EDS 光谱用于研究 950 ℃下烧结的

(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 复合生物材料的化学成分。

根据复合材料的 EDS 结果(见图 8)，复合生物材料表

面的成分和化学状态发生了显着变化，其中磷灰石的

主要成分是 Ca、P 和 O 元素。而且表面形成的磷灰石

Ca 与 P 摩尔比为 1.66，该值非常接近羟基磷灰石的化

学计量 Ca 与 P 摩尔比(1.67)。另外，对于复合材料获

得的 O 元素浓度略低于 HA 的标称组成值，表明在生

物复合材料上形成了类似骨的磷灰石层。 

    表面类骨磷灰石形成的是一个形核和生长的过

程。高温烧结后，部分 Ca3(PO4)2并未完全与金属反应，

当样品放入模拟体液中，溶液中的 Ca2+、PO4
3-和 HO-

离子先于 Ca3(PO4)2反应生成类骨磷灰石核，然后通过 

 

 

图 7  不同烧结温度下(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-

15HA 复合生物材料经 SBF 浸泡 14 d 后的

BSEM 像 

Fig. 7  BSEM images of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-

15HA biocomposites prepared at different

sintering temperatures and soaked in SBF for

14 d: (a) 950 ℃; (b) 1000 ℃; (c) 1050 ℃; (d) 

1100 ℃; (e) 1150 ℃ 
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图 8  在 950 ℃下烧结的(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 生物复合

材料浸泡在 SBF 中 14 d 后表面的 EDS 光谱 

Fig. 8  EDS spectra of surface of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 

biocomposites sintered at 950℃ immersed in SBF for 14 d 

 

不断地消耗SBF中的钙和磷酸根离子而自发生长以形

成骨状磷灰石层。并且，复合生物材料表面的 CaO 和

Ca3(PO4)2也会有部分溶解到模拟体液中，形成过饱和

区域，加速这一过程。随着温度的升高，Ca3(PO4)2与

金属反应增多，留下的形核位点减少，不利于类骨磷

灰石的形成。所以，随着温度升高，表面的类骨磷灰

石逐渐减少。另外，在较低的烧结温度下，材料表面

孔隙较多，导致材料表面有较高的表面能，也有利于

类骨磷灰石的形核与生长。所以，随着温度从 950 ℃

升高到 1150 ℃，由于材料表面的物相及孔隙的原因，

导致材料表面生物活性逐渐降低。 

 

3  结论 

 

    1) 放电等离子烧结技术制备的 (Ti-35Nb-7Zr- 

5Ta)-15HA 生物复合材料具有 87.6%~97.5%的高相对

密度，而且随着温度的升高，相对密度不断增加。 

    2) 复合材料组织主要由 β-Ti 相、α-Ti 相及 Ti2O、

CaZrO3、CaO、Ti5P3 和 Ca3(PO4)2 等陶瓷相组成；随

着烧结温度升高，复合材料中 β-Ti、α-Ti 和 Ca3(PO4)2

峰强度降低，Ti2O、CaZrO3、CaO 和 Ti5P3 峰强度升

高。 

    3) 复合材料的弹性模量与抗压强度分别为30~95 

GPa 和 593~1978 MPa。在 1000 ℃以下，随烧温度升

高都快速增大。但是当烧结温度超 1050 ℃时，由于相

对密度较高，孔隙变化相对较小，弹性模量与抗压强

度增加较少。 

    4) 在模拟人工体液中浸泡 14 d 后，复合材料表

面能够获得类骨磷灰石，显示了良好的生物活性。但

随着温度升高，Ca3(PO4)2与金属反应增多，留下的形

核位点减少，孔隙的减少，导致表面能的下降，不利

于类骨磷灰石的形核与生长。而且，在较低的烧结温

度下，材料表面有较高的表面能，也有利于类骨磷灰

石的形核与生长。所以，随着温度从 950 ℃升高到

1150 ℃，材料表面生物活性逐渐降低。950 ℃下烧结

的(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA 生物复合材料生物活性较

好是潜在良好的生物植入材料。 
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Microstructure evolution and enhanced bioactivity of 
(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA biocomposites by spark plasma sintering 

 

LIU Kai-ge, HU Shu-bing 
 

(State Key Laboratory of Material Processing and Die and Mould Technology,  

Huazhong University of Science and Technology, Wuhan 430074, China) 

 

Abstract: Ti-35Nb-7Zr-5Ta has suitable mechanical characteristics for orthopedic implants. However, it is not a bioactive 

material in the clinical application. A composite of Ti-35Nb-7Zr-5Ta and hydroxyapatite (HA) can be used to promote the 

growth of bone cells on the implant. Hence, we report a rapid fabrication of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA composites using 

spark plasma sintering (SPS) at different temperatures. The effects of temperature on the relative density, phase 

composition, microstructure, mechanical properties and biological activity of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA were investigated. 

(Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-HA composites possessed matrix of β-Ti phase, α-Ti phase and ceramic phases (Ti2O, CaZrO3, CaO, 

Ti5P3 and Ca3(PO4)2). Compression test reveals that the sintered (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA composites exhibit excellent 

elastic modulus (30−95 GPa) and compression strength (593−1978 MPa), ensuring a better behavior as an implant 

material. Furthermore, the addition of HA can improve the bioactivity of (Ti-35Nb-7Zr-5Ta)-15HA composites 

significantly. The low elastic modulus, high strength and good bioactivity might make this material a candidate for hard 

tissue implants. 

Key words: biomaterials; titanium; spark plasma sintering; hydroxyapatite; in vitro bioactivity 
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