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1 ÚVOD, PŘEDSTAVENÍ A CÍLE PRÁCE 

Tato habilitační práce je zaměřena na studium vzájemného vztahu mezi materiálovými 

charakteristikami a vlastnostmi povrchu materiálů přímo určených k produkci dočasných i 

trvalých implantátů, a proto se při jejím řešení prolínaly přístupy typické jak pro materiálové, 

tak povrchové inženýrství. Jednotlivé charakterizační metody i procesy hodnocení specifických 

vlastností byly vzhledem k přesahu samotné práce do praxe vybrány cíleně a mohou být použity 

jako základní podklady za účelem vývoje a následné certifikace vybraných zdravotnických 

prostředků dle aktuální legislativy spojené s dodržováním standardu ISO 13485, který je pro 

všechny výrobce zdravotnických prostředků závazný.  

Významnou součástí této práce je proto komplexní charakterizace všech sledovaných 

materiálových systémů – od elektrochemických metod (potenciodynamická polarizace, EIS) 

[1], přes tribologická a mechanická hodnocení [2], až po testy biokompatibility a cytotoxicity 

v souladu s normami ČSN EN ISO 10993 [3]. Vzájemné propojení výsledků jednotlivých 

metod pak umožňuje nejen hlubší pochopení degradačních mechanismů spojených 

s biokompatibilitou studovaných materiálů, ale i návrh optimalizovaných technologických 

postupů vedoucích k vyšší spolehlivosti a bezpečnosti implantátů. Tento směr výzkumu 

odpovídá současným trendům v oblasti biomateriálů, kde je cílem nikoliv pouze zajistit 

dostačenou stálost povrchových vlastností kovových implantátů v průběhu jejich životnosti, ale 

zároveň aktivně řídit jejich interakci s biologickým prostředím – ať už zvýšením bioaktivity pro 

pevnou osteointegraci v případě trvalých implantátů, nebo naopak minimalizací imunologické 

odezvy v případě dočasných implantátů [4]. 

Výsledky prokázaly úzkou vazbu mezi parametry výroby, následným zpracováním a 

povrchovými úpravami na jedné straně a mikrostrukturou, fázovým složením, korozní 

odolností a biologickou odezvou na straně druhé. Práce přináší nové poznatky o optimalizaci 

technologie Selective Laser Melting (SLM) pro austenitické oceli, rozšiřuje aplikovatelnost 

ultrajemnozrnného titanu s nanostrukturovanými oxidickými vrstvami a poskytuje doporučení 

pro zajištění vyšší bezpečnosti a životnosti implantátů. 

Předkládanou habilitační práci lze z pohledu jejího zaměření tematicky rozdělit do dvou 

částí. První z nich se věnuje komplexní analýze vztahů mezi výrobními procesy, tepelným 

zpracováním a vlivem plastické deformace na základní vlastnosti související s použitelností 

aditivně vyrobené oceli AISI 316L jako materiálu pro trvalé implantáty. Druhá část práce je 
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pak zaměřena na povrchové zpracování zubních implantátů z titanu komerční čistoty 

s ultrajemnozrnnou strukturou.  

Práce je členěna do sedmi základních kapitol, kdy rozsáhlejším kapitolám 

s experimentálními výsledky vždy předchází kratší kapitoly se spíše teoretickým obsahem, 

jejichž úkolem je především představit studované kovové materiály, jejich výhody a nevýhody, 

ale i omezení související s jejich použitím ve zdravotnictví. Obsah kapitol s výsledky vlastního 

výzkumu je pak přímo spojen s řešením národních a mezinárodních výzkumných projektů a je 

zde zmíněn i dílčí přesah do praxe. Se zaměřením práce souvisí i cíle jednotlivých kapitol 

obsahující výsledky vlastního výzkumu.  

Cílem kapitoly 4, která je zaměřena na vliv tepelného zpracování oceli AISI 316L 

vyrobené metodou SLM, bylo stanovit vliv žíhání při 650°C a 1050°C na: 

• Výslednou pórovitost a mikrostrukturu; 

• Krátko – i dlouhodobé korozní vlastnosti v prostředí simulujícím lidské tělo; 

• Míru zcitlivění hranic zrn. 

V kapitole 5, ve které byla opět studována ocel AISI 316L vyrobená metodou SLM, 

bylo hlavním cíle popsat vliv různé míry předchozí plastické deformace na: 

• Rozvoj vnitřních vad a mikrostrukturní změny; 

• Vnik napěťově indukovaných fází; 

• Změny korozních vlastností v prostředí simulujícím lidské tělo; 

• Změny magnetických vlastností; 

• Změnu smáčivosti povrchu. 

Kapitola 7 je zaměřena na úpravy povrchu reálných zubních implantátů za účelem 

zvýšení jejich biokompatibility. Cílem této kapitoly pak bylo popsat vliv anodické oxidace 

zubního implantátu na: 

• Výsledný charakter a topografii povrchu; 

• Výsledné korozní vlastnosti v prostředí simulujícím lidské tělo; 

• Smáčivost povrchu; 

• Bioaktivitu volného povrchu; 

• Možnosti interkalace povrchových vrstev biologicky aktivními látkami; 

• Mechanickou odolnost povrchu. 
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2 KOROZE JAKO DEGRADAČNÍ MECHANISMUS KOVOVÝCH 

MATERIÁLŮ VE ZDRAVOTNICTVÍ 

Koroze kovových materiálů ve zdravotnictví může být popsána jako samovolný 

elektrochemický děj, při němž dochází v důsledku interakce mezi materiálem a prostředím k 

přechodu látky do stabilnějšího stavu, čímž dojde ke snížení celkové volné entalpie systému. V 

souvislosti s biomateriály je uvažována nejčastěji koroze ve vodných prostředích. Většina 

organismů obsahuje více než 70 % vody, ve které jsou rozpuštěny také látky iontové povahy, 

které lze považovat za nosiče elektrického náboje. Jsou-li brány v potaz jen kovové 

biomateriály, které jsou používány vně organismů, i u těchto dochází k četnému působení 

vodných roztoků (dezinfekce, čištění atd.), které opět zpravidla obsahují aktivní látky iontové 

povahy. Korozní děj probíhající ve vodném prostředí je vždy tvořen tzv. spřaženými reakcemi, 

tj. oxidací a redukcí. Při tomto ději dochází k oxidaci kovu na ionty a redukci molekul vody, 

přičemž produkty redukční reakce jsou mimo jiné odvislé od koncentrace kyslíku v roztoku [5].  

V oblastech se špatným prokrvením (při hypoxii, v důsledku špatné vaskularizace či 

fibrózy) nebo jen velmi omezeným přestupem kyslíku (v hlubokých tkáních-např. v případě 

kloubních náhrad, vnitřních dlah a jejich fixačních prvků) se redukce kyslíku omezuje, a hlavní 

katodický proces tedy přechází na redukci vodíkových iontů nebo vody. Tato reakce je 

z hlediska kinetiky pomalejší, a její dominance může být spojena s nižší rychlostí koroze, ale 

zároveň i s vyšším rizikem vzniku lokalizované koroze, pokud dojde k porušení pasivní vrstvy, 

neboť z důvodu nízkého parciálního tlaku kyslíku je omezen proces jejího opětovného vzniku 

(tzv. respasivace). Pokud navíc tato reakce probíhá rychleji, než je schopnost okolních tkání 

odvádět vodík, mohou v těchto tkáních vznikat tzv. vodíkové kapsy, které sekundárně působí 

další komplikace [6–9]. 

O korozním chování kovu nerozhoduje pouze oxidační schopnost prostředí, ale i jeho pH. 

Oxidační schopnost prostředí přitom úzce souvisí s hodnotou elektrodového potenciálu (E) – 

čím vyšší je potenciál, tím vyšší je oxidační schopnost prostředí, tedy schopnost podporovat 

elektrochemickou oxidaci kovu. Naopak nižší potenciály odpovídají prostředí s redukčním 

charakterem. Stabilita kovových materiálů ve vodných prostředích různého pH může být 

efektivně znázorněna pomocí tzv. Pourbaixova diagramu (E–pH diagramu), který popisuje 

vztah mezi elektrodovým potenciálem, pH prostředí a termodynamicky stabilními formami 

daného kovu či jeho sloučenin. Tento typ diagramu umožňuje predikovat, zda bude kov v 

daném prostředí termodynamicky stabilní (oblast imunity), případně se bude nacházet v 
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pasivním (přítomnost ochranné vrstvy oxidů či hydroxidů), nebo aktivním (intenzivně 

korodujícím) stavu [10]. 

Z hlediska biologických aplikací je nejdůležitější oblast Pourbaixova diagramu 

odpovídající pH v rozmezí přibližně 4 až 9, což zahrnuje většinu extracelulárních tekutin a 

fyziologických prostředí, včetně extrémních stavů tkání po masivním traumatu spojených se 

zaváděním implantátu, či poškozením tkáně v důsledku přetížení apod. Ve specifických 

případech, například ve spodní části žaludku, může pH klesnout až na hodnotu kolem 1,5. 

Rozmezí elektrodových potenciálů relevantní pro tělesná prostředí se zpravidla pohybuje mezi 

–0,5 až +1,0 V vůči standardní vodíkové elektrodě (SHE) [7]. 

Pourbaixovy diagramy tak poskytují cenný nástroj pro předběžné hodnocení korozního 

chování kovů v simulovaných tělních prostředích. Příklad takového diagramu s vyznačenou 

oblastí elektrochemické stability vody doplněný o oblasti odpovídající různým fyziologickým 

prostředím je uveden na Obrázku 2.1. 

Obrázek 2.1 Pourbaixův (E-pH) diagram stability vody se schematicky zakreslenými oblastmi pro 

vybrané typy tělních tekutin. (Převzato z [11] a upraveno) 

O míře biologické tolerance kovového implantátu nerozhoduje pouze chemické složení 

vznikajících korozních produktů, ale především jejich koncentrace, rozpustnost a 

elektrochemická stabilita v okolním biologickém prostředí. Nízká rozpustnost korozních 

produktů, a tím i uvolňování iontů v koncentracích hluboko pod hranicí cytotoxicity, obvykle 

nezpůsobuje nežádoucí biologickou odpověď. Pokud je však rozpustnost vyšší a koncentrace 

uvolněných iontů překročí určitou mez, může dojít ke vzniku obranné reakce organismu. Tato 

reakce se může projevit lokálním podrážděním, alergickou odpovědí, vznikem zánětu, nebo v 

závažnějších případech až akutní nebo chronickou intoxikací příslušným kovem [12–14]..  
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3 AUSTENITICKÉ KOROZIVZDORNÉ OCELI VE ZDRAVOTNICTVÍ 

Chemické složení je klíčovým parametrem ovlivňujícím mikrostrukturu, vlastnosti a 

korozní chování korozivzdorných ocelí. Dominantní roli hraje chrom, který je klíčový pro 

tvorbu pasivní vrstvy, nikl nebo mangan pro stabilizaci austenitu, molybden a dusík pro 

odolnost proti lokalizované korozi, zatímco uhlík, síra a některé další prvky (Si, Ti, Nb) 

ovlivňují stabilitu majoritní austenitické fáze spojenou s případnou precipitací minoritních fází. 

Výsledné chemické složení daného typu oceli je pak odvozeno od požadavků na mechanické a 

technologické vlastnosti, v případě medicínských aplikací pak také na korozní odolnost ve 

specifických prostředích. Vliv jednotlivých legur v korozivzdorných ocelích je komplexní a 

často synergický [15]. 

V ocelích s relativně nízkou energií vrstevné chyby a s nedostatečným obsahem 

austenitotvorných prvků může pří plastické deformaci za studena či vlivem kryogenních teplot 

vznikat deformací indukovaný martenzit ε s hexagonální nebo martenzit α′ s tetragonální (v 

případě nízkého obsahu uhlíku spíše kubickou prostorově centrovanou) mříží. Ten způsobuje 

výrazné zvýšení pevnosti i tvrdosti, ale může také snižovat korozní odolnost a měnit magnetické 

chování materiálu. Zpětná transformace martenzitu na austenit je možná vhodným tepelným 

zpracováním [16, 17]. 

V austenitických korozivzdorných ocelích se zvýšeným obsahem uhlíku a dusíku mohou 

nejčastěji vlivem tepelného zpracování precipitovat také karbidické či nitridické fáze. Pokud 

jsou tyto fáze na bázi chromu, je velmi pravděpodobné, že v jejich těsném okolí došlo 

k lokálnímu ochuzení matrice o tento prvek a tím i snížení korozní odolnosti. Proto je vhodné 

volit takové tepelné zpracování, které precipitaci těchto fází potlačí [18].  

Korozivzdorné oceli s austenitickou matricí určené pro medicínské použití mohou opět 

vlivem nevhodného zpracování obsahovat i intermetalické fáze bohaté chromem a 

molybdenem. Podobně jako v případě karbidů a nitridů i v tomto případě dochází k lokálnímu 

ochuzení okolní matrice právě o tyto prvky a tím i snížení korozní odolnosti. Mezi matricí a 

ochuzenými místy navíc mohou vznikat galvanické mikročlánky, které následně iniciují vznik 

lokálních druhů koroze [19].  

Nejčastěji používanými typy ocelí v biomedicíně jsou AISI 316L a AISI 316LVM, kde 

písmeno „L“ v obou případech označuje nízký obsah uhlíku („low carbon“). Ten je zpravidla 

redukován na úroveň nižší než 0,03 hm. %, což je méně než v typech AISI 304 nebo 316 s 

obsahem uhlíku do 0,08 hm. %. Nižší obsah uhlíku významně snižuje riziko precipitace karbidů 

bohatých chromem na hranicích zrn, čímž se minimalizuje mezikrystalová koroze v tělním 
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prostředí [20]. V případě oceli AISI 316LVM poslední dvě písmena odkazují na způsob výroby 

ocelí vakuovým tavením (VM z angl. Vacuum Melting). Tím je dosaženo obecně vyšší čistoty 

materiálu, především pak podstatného snížení obsahu fosforu a síry. Jsou to právě 

elektrochemicky méně stabilní sulfidy, které se v agresivních prostředích primárně rozpouštějí, 

a způsobují tak iniciaci lokalizovaného korozního napadení exponovaného povrchu implantátu, 

známého také jako metastabilní pitting [21]. Minimalizovat riziko vzniku bodové koroze 

z důvodu přednostního rozpouštění sulfidů lze pouze dostatečným snížením obsahu síry 

v základní kompozici materiálu.  

3.1 Biokompatibilita korozních produktů ocelí typu AISI 316 

 Při korozním napadení austenitických korozivzdorných ocelí dochází k anodickému 

rozpouštění materiálu, a to jak FCC matrice, tak případných částic sekundárních fází za vzniku 

korozních produktů, které jsou buď v tělních tekutinách rozpustné a potenciálně toxické, nebo 

dochází ke vzniku nerozpustných sloučenin, které jsou zpravidla absorbovány okolními 

tkáněmi. Kovové ionty, které se uvolňují v důsledku koroze (nebo mechanického opotřebení), 

nemusí nutně vždy způsobovat poškození biologických struktur. Klíčovým faktorem, který 

ovlivňuje jejich biologický účinek, je typ molekuly, s níž iont v organismu interaguje. Každá 

molekula v tělních tekutinách má potenciál vázat se na uvolněný iont, jehož chemická aktivita 

dále určuje, jaké reakce budou následovat a které produkty mohou vznikat. Kovový iont je 

obecně velmi reaktivní a bezprostředně vstupuje do interakcí s molekulami vody či 

anorganickými anionty, přičemž výsledný charakter reakce závisí na jeho velikosti, náboji a 

hmotnosti. Například ionty chromu (Cr3+) vykazují vysokou chemickou aktivitu a snadno 

reagují s hydroxylovými radikály a anionty za vzniku oxidů a solí. Takto vzniklé sloučeniny 

jsou obvykle nerozpustné a mají nízkou afinitu k biomolekulám, což znamená nízkou 

pravděpodobnost jejich vazby na buněčné struktury. Přesto se možnost takové vazby zcela 

nevylučuje. Oproti tomu ionty některých jiných kovů uvolněných z ocelí typu AISI 316, jako 

je nikl (Ni²⁺) nebo mangan (Mn²⁺), se vyznačují relativní chemickou stabilitou a nižší tendencí 

k rychlé interakci s vodními molekulami či anorganickými anionty. V důsledku toho přetrvávají 

v biologickém prostředí déle ve volné iontové formě, a mají tedy vyšší pravděpodobnost 

interakce s biomolekulami, což zvyšuje jejich potenciální toxicitu [22]. V obou případech musí 

být těžké kovy při jejich vyloučení z těla dále metabolizovány játry, tyto metabolity jsou 
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následně zachycovány z oběhu ledvinami a vyloučeny močí [23]. Princip interakce iontů 

uvolněných při korozi korozivzdorných ocelí s tělním prostředím je ilustrován obrázkem 3.1.  

Obrázek 3.1 Schématické porovnání biologické aktivity více a méně aktivních iontů uvolněných při 

korozi oceli typu AISI 316. (Vytvořeno na základě [22]) 

Uvedené poznatky jednoznačně potvrzují, že chemická stabilita a korozní odolnost 

korozivzdorných ocelí hrají klíčovou roli při hodnocení jejich biologické bezpečnosti v 

prostředí lidského těla. Vzhledem k možnosti uvolňování toxicky působících iontů v důsledku 

korozních procesů je nezbytné nejen pečlivě volit chemické složení, ale rovněž optimalizovat 

výrobní a technologické parametry, které mohou významně ovlivnit mikrostrukturu materiálu 

a tím i jeho korozní chování. Implantáty z austenitických korozivzdorných ocelí, zejména typu 

AISI 316L, jsou z tohoto pohledu považovány za vhodné řešení spíše pro dočasné aplikace, kde 

není vyžadováno dlouhodobé setrvání materiálu v biologickém prostředí. V praxi jsou tyto 

implantáty zpravidla používány bez pokročilých povrchových modifikací, přičemž základní 

pasivace povrchu zpravidla postačuje k dosažení přijatelných korozních vlastností [24]. S 

rozvojem moderních výrobních metod, jako je selektivní laserové tavení (SLM), však dochází 

k zásadním změnám v morfologii a strukturních charakteristikách materiálu, které mohou 

zásadně ovlivnit jeho odolnost vůči degradačním procesům spojených s korozními ději. Z 

tohoto důvodu je nutné detailně studovat vliv následných technologických operací, jako je 

tepelné zpracování nebo mechanická deformace, na výsledné vlastnosti těchto ocelí ve vztahu 

k jejich stabilitě, použitelnosti a bezpečnosti při kontaktu s biologickým prostředím. 
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4 VLIV TEPELNÉHO ZPRACOVÁNÍ NA VLASTNOSTI OCELI AISI 

316L PŘIPRAVENÉ METODOU SLM 

Aditivní výrobní technologie, zejména selektivní laserové tavení (SLM), představují 

perspektivní přístup k výrobě kovových implantátů s vysokou geometrickou složitostí a 

možností individuálního přizpůsobení, avšak současně přinášejí specifické mikrostrukturní a 

korozní výzvy vyplývající z extrémních teplotních gradientů a rychlého ochlazování během 

procesu [25]. Charakter vstupního prášku, průběh tavení a interakce s procesní atmosférou 

zásadně ovlivňují vznik vnitřních defektů, zbytkových napětí i případných sekundárních fází, 

které mohou lokálně narušit elektrochemickou stabilitu materiálu [26]. U austenitické 

korozivzdorné oceli AISI 316L, určené pro implantologické aplikace, je proto nezbytné 

posuzovat vhodnost technologie SLM nejen z hlediska mechanických vlastností, ale především 

ve vztahu ke korozní odolnosti v prostředí simulujícím lidské tělo, a to v souladu s požadavky 

kladenými na tento typ materiálu v medicíně [27, 28]. Tepelné zpracování představuje klíčový 

nástroj pro stabilizaci mikrostruktury, snížení vnitřních napětí a homogenizaci chemického 

složení, avšak při nevhodné volbě parametrů může vést ke zcitlivění hranic zrn a zvýšené 

náchylnosti k lokalizovaným formám koroze v důsledku precipitace karbidických fází bohatých 

chromem [29, 30]. Z těchto důvodů je v následující části kapitoly hodnocen vliv samotného 

procesu SLM a následného tepelného zpracování na mikrostrukturu, korozní chování a riziko 

mezikrystalové koroze oceli AISI 316L pomocí elektrochemických metod, včetně 

dlouhodobého sledování korozních procesů v prostředí simulujícím živý organismus. 

4.1 Parametry výroby a tepelného zpracování 

K výrobě testovaných vzorků byl použit certifikovaný prášek atomizované oceli AISI 

316L dodávaný firmou Renisaw s garantovaným chemickým složením dle ASTM F138 [31]. 

Morfologie a topografie vstupního prášku je patrná z Obrázku 4.1 (A), resp. 4.1 (B), ze kterých 

je patrné, že částice jsou kulovitého tvaru, jejich povrch je čistý, částečně dendritický, bez 

nežádoucí kontaminace či pozorovatelné významné oxidace. Střední velikost částic prášku byla 

36,6 ± 9,8 µm. 
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Obrázek 4.1 Částice výchozího prášku AISI 316L od firmy Renishaw při malém (A) a velkém (B) 

zvětšení. 

Převážně kulovitý tvar a absence oxidů na povrchu částic prášku je z hlediska výsledných 

korozních vlastností nejvýhodnější, neboť povrchová oxidace práškových částic vede ke vzniku 

oxidických inkluzí typu Cr2O3, MnO2, SiO2, apod. v mikrostruktuře aditivně vyrobených 

součástí. Tento typ inkluzí aktivně podporuje vnik galvanických mikročlánků při styku s 

agresivním prostředím a tím i anodické rozpouštění okolní matrice [32].  

 K výrobě vzorků ve tvaru plochých tahových tyčí bylo použito zařízení Renishaw 

AM400 v modu SLM. Proces tisku probíhal v inertní atmosféře 99,99 % argonu a tiskové 

parametry, které odpovídají doporučení výrobce prášku, byly nastaveny dle Tabulky 4.1. Směr 

růstu vzorků byl kolmý na podélnou osu tahových tyčí, tzn. že tahové tyče byly tištěny „na 

plocho“. 

Tabulka 4.1 Parametry SLM výroby. 

 

 

 

 

 

 

Výkon laseru [W] 200 

Rychlost skenování [mm/s] 650 

Expoziční doba [µs] 80 

Průměr laserového paprsku [µm] 80 

Tloušťka vrstvy prášku [µm] 50 

Strategický vzor skenování Šachovnice (5×5 mm) 

Úhel pootočení skenovací dráhy (°) 60 
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Po ukončení procesu tisku byly vzorky (ploché tahové tyče tloušťky cca 5 mm) 

mechanicky separovány od podložky a pro další hodnocení byla vzhledem k vhodné velikosti 

použita pouze jich střední část o délce cca 50 mm tak, jak je ilustrováno na Obrázku 4.2. 

 Obrázek 4.2 (A) Vzorky po SLM s vyznačenými oblastmi k přípravě a dalšímu testování, (B) 

Orientace vzorků při výrobě. (Převzato z [33] a upraveno) 

Po vytištění byly 2 vzorky (HT1 a HT2) tepelně zpracovány ve vakuu (cca 200 Pa) za 

účelem simulace vybraného zpracování vhodného pro biomedicínské aplikace. Třetí vzorek 

(REF), který sloužil jako referenční, byl ponechán ve stavu po vytištění a nebyl dále tepelně 

zpracováván. Parametry tepelného zpracování jsou patrné z Tabulky 4.2.  

Tabulka 4.2 Parametry tepelného zpracování vzorků. 

Vzorek HT1 HT2 REF 

Teplota 650 °C 1050 °C - 

Rychlost náběhu na teplotu 20 ° C / min 20 °C / min - 

Délka výdrže na teplotě 30 min 30 min - 

Ochlazování 
Pomalé-v peci  

(cca 18 hodin) 

Pomalé-v peci  

(cca 24 hodin) 
- 

 

Teploty tepelného zpracování byly voleny záměrně. Vzorek HT1 byl žíhán na horní 

hranici teplotního intervalu vyplývajícího z EN 10088-2 [34] pro žíhání austenitických 

korozivzdorných ocelí za účelem odstranění vnitřního mechanického napětí. Obecně je pro 
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materiály vyráběné metodou SLM typický velký rozptyl ve velikosti zrna. V důsledku 

nerovnoměrného rozloženi tepelných gradientů při a po průchodu laserového svazku dochází 

k nerovnoměrnému ochlazování struktury, s čímž souvisí i částečně heterogenní mikrostruktura 

a z ní vyplývající mechanické či technologické vlastnosti [35]. Z tohoto důvodu je především 

pro mechanicky namáhané části vhodné aplikovat rekrystalizační žíhání při teplotách 1000-

1100°C [36], které vede k zrovnoměrnění mikrostruktury, odstranění substruktur a ke zlepšení 

tažnosti bez výrazné ztráty pevnosti.  

4.2 Porozita, chemické složení a mikrostruktura 

Po tepelném zpracování byla část každého vzorku mechanicky oddělena a preparována 

pro další vyhodnocování. Jelikož byly vzorky tisknuty najednou v jedné tiskové úloze, lze 

předpokládat, že se jejich chemické složení významně neliší, a tak byl za účelem vyhodnocení 

chemického složení použit pouze referenční vzorek, u kterého byla provedena chemická 

analýza samotného materiálu. Pro tento účel byla použita metoda optické emisní spektrometrie 

s doutnavým výbojem (GDOES) a jejíž výsledky jsou patrné v Tabulce 4.3.  

Tabulka 4.3 Chemické složení referenčního vzorku (v hm. %). 

C  Mn    Si    P    S    Cr    Ni    Mo    Cu    

<0,010 1,717 0,220 0,023 0,001 17,726 14,245 2,739 0,0772 

Co    B    Pb    V    W    Al    Nb    Ti    Fe 

0,048 0,0022 <0,001 <0,001 0,191 0,010 0,013 0,003 Zbytek 

 

Jedním z klíčových parametrů určujících mechanické vlastnosti kovových součástí 

vyrobených metodami aditivní výroby je porozita, tedy přítomnost dutin, která má zásadní vliv 

zejména na pevnost, únavovou životnost, odolnost vůči šíření trhlin a celkovou integritu 

materiálu [37]. Průměrné hodnoty porozity jednotlivých vzorků jsou ilustrovány v Tabulce 4.4. 

 Tabulka 4.4 Průměrné hodnoty a směrodatné odchylky porozity pro jednotlivé vzorky vyhodnocené 

z příčných řezů. 

 

 

 

 

Vzorek Průměrná porozita (%) 

TZ1 0,03 ± 0,01 

TZ2 0,07 ± 0,02 

REF 0,08 ± 0,02 
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Snímky pro vyhodnocování porozity jsou ilustrovány na Obrázku 4.3, stejně jako typický 

příklad pórů ve struktuře všech sledovaných vzorků, kde je jasně rozpoznatelný druh vady typu 

„lack of fusion“ s přítomností neroztavených částic v objemu.   

 

Obrázek 4.3 Snímek pro vyhodnocení porozity vzorku (A) HT1, (B) HT2, (C) REF, (D) Detail póru 

typu „lack of fustion“. (Převzato z [33] a upraveno) 

Z výsledků je patrné, že všechny vzorky vykazují velmi nízké a srovnatelné hodnoty 

porozity. Rozdíly mezi jednotlivými vzorky však nejsou zásadní, a souvisí spíše s technologií 

a přesností měření než účinkem tepelného zpracování. Póry ve všech vzorcích měly obdobný 

charakter – typicky se jedná o nepravidelné dutiny s ostrými hranami, na jejichž stěnách a dně 

jsou patrné nedostatečně ztavené částice prášku, což nasvědčuje nedostatečnému přenosu 

energie během průchodu laserového paprsku, a tedy i neúplnému slinutí materiálu.  

Na Obrázcích 4.4 až 4.6 jsou při zvětšení 100× znázorněny mikrostruktury jednotlivých 

vzorků jak v řezech kolmých růst vzorku (A), tak rovnoběžných (B) se směrem růstu. Rozdíly 

mikrostruktury jsou oproti běžnými metodami vyráběné AISI 316L jasně patrné. To je dáno 

kombinací extrémně vysokých rychlostí tavení a ochlazování (řádově 10³–10⁶ K / s), směrového 

tuhnutí v úzkých taveninových stopách a vrstveného nanášení materiálu. Výsledkem je výrazná 

anizotropie mikrostruktury, jemná dendritická nebo buněčná substruktura a vysoký podíl 

zbytkových mechanických napětí  [38].  
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Obrázek 4.4 Mikrostruktura vzorku REF (A) ve směru kolmém na směr růstu, (B) ve rovnoběžném se 

směrem růstu. (Převzato z [33]) 

 

 

Obrázek 4.5 Mikrostruktura vzorku HT1 (A) ve směru kolmém na směr růstu, (B) ve rovnoběžném se 

směrem růstu. (Převzato z [33])  

 

Obrázek 4.6 Mikrostruktura vzorku HT2 (A) ve směru kolmém na směr růstu, (B) ve 

rovnoběžném se směrem růstu. (Převzato z [33]) 
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V referenčním stavu, tj. bez následného tepelného zpracování, je mikrostruktura tvořena 

výrazně orientovanými taveninovými stopami, které sledují dráhu laseru. Jsou patrná typická 

obloukovitá rozhraní mezi jednotlivými vrstvami a výrazná textura. Buněčná substruktura je 

velmi jemná a hranice taveninových stop jsou dobře patrné. Tento stav odpovídá výsledkům 

jiných studií SLM ocelí AISI 316L, kde rychlé ochlazování vede k zachování metastabilní 

mikrostruktury s jemnozrnnými buňkami a vysokou dislokační hustotou [39]. 

Po žíhání při 650 °C po dobu 30 min lze pozorovat začátek rekrystalizačních procesů 

spojených pravděpodobně s částečným uvolněním zbytkových mechanických napětí. Hranice 

taveninových stop zůstávají čitelné, ale v porovnání s referenčním stavem dochází k 

částečnému „rozostření“ vnitřní buněčné substruktury. Nedochází však k významnému růstu 

zrn; mikrostruktura si zachovává jemnozrnný charakter.  

Při žíhání na 1050 °C dochází k výrazné rekrystalizaci a zřetelné změně morfologie 

mikrostruktury. Původní vrstvená stavba je stále lokálně patrná, ale hranice taveninových stop 

jsou méně kontrastní a dochází k růstu nerovnoosých austenitických zrn. Výsledná 

mikrostruktura je tedy hrubší, více izotropní a lze očekávat, že má i nižší hustotu dislokací než 

v referenčním stavu [36]. 

4.3 Hodnocení zcitlivění hranic zrn elektrochemickou potenciokinetickou 

reaktivační metodou (EPR-DL) 

Mikrostruktura oceli AISI 316L vzorku REF (bez TZ) je typická s jemnou buněčno-

dendritickou morfologií. Ačkoliv ke studiu mikrostruktury nebylo v tomto případě použito 

pokročilých zobrazovacích metod, na základě [41, 42] lze tvrdit, že tyto struktury se vyznačují 

obvykle vysokou hustotou dislokací a zároveň segregací legujících prvků (Cr, Mo, Si) v 

interdendritických oblastech. Stav bez TZ tak typicky vykazuje v důsledku rychlého a 

usměrněného tuhnutí výraznou chemickou mikrosegregaci a lokální oblasti s nižším obsahem 

Cr, což může zvyšovat náchylnost k lokální korozní degradaci. Žíhání při 650 °C po dobu 30 

min (HT1) obecně podporuje precipitaci karbidů typu M23C6 na hranicích subzrn a 

dendritických buněk [43, 44]. Okolí těchto precipitátů je elektrochemicky méně stabilní než 

austenitická matrice, protože jejich vznik vede k lokálnímu ochuzení tuhého roztoku o chrom 

v jejich okolí, což se při EPR-DL zkoušce projeví zvýšenou reaktivační odezvou a vyššími 

hodnotami poměru proudových hustot reaktivační a aktivační křivky. Naopak žíhání při 

1050 °C (HT2) způsobuje téměř úplné rozpuštění precipitátů na bázi karbidů chromu, 

homogenizaci chemického složení austenitu a částečnou rekrystalizaci struktury [45]. 
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Citlivost oceli AISI 316L připravené metodou selektivního laserového tavení (SLM) 

k mezikrystalové korozi byla hodnocena elektrochemickou metodou dvojité potenciokinetické 

reaktivace (Double Loop Electrochemical Potentiokinetic Reactivation, EPR-DL). V tabulce 

4.5 sloužil poměr maximálních proudových hustot v aktivační a reaktivační větvi (JR/JA) 

získaných z polarizačních křivek jako kritérium míry zcitlivění. Z této tabulky vyplývá, že 

hodnoty hustot korozního proudu na reaktivační smyčce jsou pro všechny vzorky velmi nízké, 

a proto jsou výsledné poměry JR/JA pod hodnotou 2 %, která je obvykle považována za limitní, 

a nad kterou lze uvažovat o zcitlivění hranic zrn.  

Tabulka 4.5 Vyhodnocení výsledků metody EPR-DL pro ocel AISI 316L připravené SLM 

v závislosti na podmínkách tepelného zpracování. 

Vzorek 

Maximální hodnota 

proudové hustoty pro 

aktivační smyčku 

JA [A.cm-2] 

Maximální hodnota 

proudové hustoty pro 

reaktivační smyčku 

 JR [A.cm-2] 

Poměr 

proudových 

hustot 

JR / JA [%] 

Klasifikace 

HT1 2.31×10-02 1.38×10-04 0.60 < 2 %, bez zcitlivění  

HT2 2.48×10-02 1.00×10-04 0.40 < 2 %, bez zcitlivění  

REF 2.89×10-02 4.94×10-04 1.7 < 2 %, bez zcitlivění  

 

Povrch všech vzorků byl následně sledován metodou SEM, přičemž charakter napadení 

byl pro všechny vzorky totožný. Z makroskopického pohledu (Obrázek 4.7 (A)) došlo 

k celkovému napadení povrchu a částečnému selektivnímu rozpouštění hranic jednotlivých 

tiskových vrstev. Z mikroskopického pohledu (Obrázek 4.7 (B)) pak došlo také k selektivnímu 

napadení buněčné substruktury, kdy objem jednotlivých buněk byl oproti jejich hranicím také 

rychleji rozpouštěn.  

Obrázek 4.7 Povrch REF vzorku po EPR-DL metodě při malém (A) a velkém (B) zvětšení.  
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4.4 Stanovení korozních charakteristik oceli v izotonickém roztoku 0,9 % NaCl 

. Pro základní hodnocení korozních vlastností v prostředí simulujícím lidské tělo je běžně 

používán základní izotonický fyziologický roztok s obsahem 0,9 hm.% NaCl, který je za tímto 

účelem i doporučován zdravotnickými autoritami [46, 47]. Na rozdíl od běžných výrobních 

metod při procesu SLM vzniká charakteristická mikrostruktura spojená s mikrosegregací 

některých prvků. Právě segregace legujících prvků a precipitace sekundárních fází představují 

potenciální slabá místa z hlediska korozní stability. Tento mikrostrukturní dualismus se odráží 

nejen v hodnotách potenciálu otevřeného okruhu (OCP), ale i ve výsledných parametrech 

potenciodynamických polarizačních testů, které detailněji popisují elektrochemické chování 

povrchu [44, 48]. 

Měření OCP bylo prováděno v pravidelných intervalech a celková doba expozice činila 

169 h. Výsledky dlouhodobého měření jsou s graficky znázorněny na Obrázku 4.8. Z 

počátečních velmi negativních hodnot OCP lze usuzovat, že povrchy byly z počátku jen slabě 

zoxidovány a kryté jen relativně tenkou pasivní vrstvou [49]. Postupně se OCP posouvaly k 

pozitivnějším hodnotám, což souvisí s tvorbou stabilnějších hydratovaných oxidů [50] a 

hydroxidů [51]. 

 

Obrázek 4.8 Grafické znázornění změny potenciálu otevřeného okruhu v čase pro vzorky oceli AISI 

316L vyrobené metodou SLM v závislosti na TZ. (Převzato z [33] a upraveno) 

Krátkodobě (počáteční měření po 1–25 h) hodnoty OCP odrážejí chemickou heterogenitu 

povrchu. Oblasti ochuzené o Cr a Mo (např. v centrech buněk vzniklých při SLM) vykazují 

-160

-110

-60

-10

40

90

0 24 48 72 96 120 144 168

P
o

te
n
ci

ál
 o

te
v
ře

n
éh

o
 o

k
ru

h
u
 (

m
V

 v
s.

 S
C

E
)

Doba expozice (hodiny)

HT1

HT2

REF



 

17 

 

obvykle tendenci k negativnějším hodnotám OCP, neboť nedochází k dostatečné pasivaci [52]. 

Chromem a molybdenem bohaté zóny naopak podporují tvorbu ušlechtilejší pasivní vrstvy, což 

se projeví kladnějšími hodnotami OCP [42]. S delší dobou expozice (73–169 h) se rozdíly 

vyrovnávají díky postupné pasivaci povrchu, kdy se i v místech méně bohatých na chrom a 

molybden vytvoří dostatečně kompaktní vrstva jejich oxidů a hydroxidů. Nicméně přítomnost 

sekundárních částic, zejména sulfidických nebo oxidických inkluzí, které mohou působit jako 

anodická centra, obecně snižuje hodnoty OCP, zatímco částice obohacené o Mo mohou působit 

spíše protektivně a hodnoty OCP z dlouhodobého hlediska zvyšovat [44]. 

Po ukončení OCP testů byla při pokojové teplotě provedena potenciodynamická 

polarizační měření v aerovaném izotonickém roztoku. Pro porovnání korozních vlastností po 

delší době expozice byly korozní testy potenciodynamickou polarizací prováděny po 1 a 169 

hodinách. Test potenciodynamické polarizace byl vždy ukončen ve chvíli, kdy hustota 

korozního proudu při zpětné polarizaci dosáhla záporných hodnot. Ilustrace grafického 

záznamu polarizační křivky pro referenční vzorek po obou expozičních časech je zachycena 

v rámci Obrázku 4.9 [33].  

 

Obrázek 4.9 Polarizační křivky vzorku REF po 1 a 169 hodinách expozice v izotonickém roztoku 

0,9% NaCl. 

Pro vyhodnocení polarizačních křivek a stanovení korozních charakteristik byla využita 

Tafelova extrapolace [53]. Jednotlivé korozní parametry jsou pro každý vzorek a dobu 

exponování seřazeny v Tabulce 4.6 [33]. 
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Tabulka 4.6 Korozní parametry stanovené z polarizačních křivek Tafelovou extrapolací. 

Vzorek 

Korozní rychlost                

Cr [nm/rok] 

Korozní potenciál             

Ecor [mV vs. SCE] 

Polarizační odpor                 

Rp [kΩ×cm2] 

1 h 169 h 1 h 169 h 1 h 169 h 

REF 1234 165 -206 -47 94 408 

HT1 675 790 -166 -181 110 52 

HT2 1967 1565 -255 -203 102 147 

 

Z polarizačních křivek byly dále vyhodnoceny potenciály průrazu pasivní vrstvy, které 

vypovídají o její elektrochemické stabilitě v konkrétním prostředí. Hodnoty potenciálů průrazu 

přímo odečtené z polarizačních křivek jsou pak ilustrovány v Tabulce 4.7. Jelikož došlo 

k průrazu pasivní vrstvy u všech zkoušených vzorků, bylo možné předpokládat, že také došlo 

k rozvoji bodové koroze (pittingu). Toto bylo potvrzeno při sledování povrchů exponovaných 

vzorků, které sice nevykazovaly významné narušení povrchu, avšak při detailním studiu bylo u 

všech vzorků pozorováno identické napadení v oblasti již existujících vad (Obrázek 4.10). 

Tabulka 4.7 Hodnoty potenciálu průrazu stanovené průsečíkovou metodou. 

Vzorek 
Potenciál průrazu [mV vs. SCE] 

1 h 169 h 

REF 1193 1244 

HT1 1207 859 

HT2 491 472 

Obrázek 4.10 Záznam korozního bodu na povrchu vzorku HT2 po potenciodynamické polarizaci. 
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4.5 Závěry 

Na základě uvedených zjištění lze pro ocel AISI 316L vyrobenou metodou SLM a tepelně 

zpracovanou po dobu 30 minut při teplotách 650 °C a 1050 °C vyvodit následující závěry: 

• Vzorky vykazovaly porozitu v rozmezí 0,03–0,08 %, která nebyla ovlivněna 

tepelným zpracováním. Póry měly charakter uzavřených dutin („lack of fusion“ 

vad) vyplněných částečně nenatavenými částicemi prášku. 

• Mikrostruktury referenčního vzorku a vzorku žíhaného při 650 °C měly 

buněčný/dendritický charakter s patrným austenitickým zrnem. Vzorek žíhaný při 

1050 °C vykázal významné hrubnutí zrna. U referenčního vzorku a vzorku 

žíhaného při 650 °C se zrna vyskytovala jak uvnitř tavných stop, tak i přes jejich 

hranice. 

• Během expozice v izotonickém roztoku po dobu 169 hodin došlo u všech vzorků 

k posunu potenciálu otevřeného okruhu OCP do ušlechtilejší oblasti. 

Nejvýraznější posun byl zaznamenán u vzorku žíhaného při 1050 °C. 

• Hodnoty rychlosti koroze stanovené potenciodynamickou polarizací byly 

hluboko pod doporučeným limitem pro implantáty. Referenční vzorek vykázal 

nejpříznivější výsledky, zejména po 169 hodinách expozice, zatímco nejvyšší 

korozní rychlost byla naměřena u vzorku žíhaného při 1050 °C po 1 hodině 

expozice. 

• Na površích byly po provedení potenciodynamické polarizace pozorovány 

typické projevy lokální koroze, kdy se napadení koncentrovalo do oblastí již 

existujících vad. 

• Referenční vzorek vykazoval velmi nízké zcitlivění hranic zrn, které bylo 

tepelným zpracováním dále potlačeno.  

 

Na základě získaných výsledků lze konstatovat, že korozivzdorná ocel AISI 316L 

vyrobená metodou SLM vykazuje příznivé vlastnosti pro výrobu lékařských nástrojů a 

implantátů, zejména s krátkodobou dobou aplikace. Bylo prokázáno, že tepelné zpracování 

těchto vzorků vede k nárůstu korozní rychlosti v podmínkách simulujících lidské tělo. Z tohoto 

důvodu není vysokoteplotní žíhání vhodné pro implantáty určené k dlouhodobému použití, 

neboť by vedlo k postupnému zvyšování uvolňovaného množství iontů z korodujícího 

materiálu. Uvedené poznatky je však nutné ověřit klinickými testy, které potvrdí jejich platnost 

před samotnou implementací do výrobní praxe.   



 

20 

 

5 VLIV DEFORMACE ZA STUDENA NA VLASTNOSTI OCELI AISI 

316L PŘIPRAVENÉ METODOU SLM 

Jedním z klíčových faktorů určujících spolehlivost a životnost konstrukčních i 

biomedicínských součástí je chování materiálu při plastické deformaci, a proto na předchozí 

kapitolu zaměřenou na tepelné zpracování oceli AISI 316L vyrobené metodou SLM v této části 

přímo navazuje systematické studium vlivu plastické deformace na její vlastnosti. 

Předchozí plastická deformace mění nejen pevnostní charakteristiky, ale také zásadně 

ovlivňuje mikrostrukturu materiálu – vede ke vzniku nových dislokačních struktur, změně 

textury, případně až ke vzniku nových, mechanickým napětím indukovaných fází s odlišnými 

fyzikálními vlastnostmi [54]. V případě implantátů dochází k plastické deformaci jak při jejich 

výrobě, tak následně například při jejich zavádění do těla, při interakci s okolní tkání, ale i 

během dlouhodobé funkce, kdy jsou vystaveny cyklickému a víceosému mechanickému 

namáhání [24]. Tyto procesy mohou vést k degradaci mechanických vlastností a snížení korozní 

odolnosti, což může zásadně ovlivnit bezpečnost a životnost implantátu. Studium vlivu 

plastické deformace u aditivně vyráběné oceli AISI 316L je proto nezbytné jak z hlediska 

materiálového výzkumu, tak z hlediska praktických aplikací. 

Cílem této kapitoly je komplexně analyzovat vliv plastické deformace na vlastnosti oceli 

AISI 316L vyrobené metodou SLM. V rámci experimentů je vyhodnoceno deformační chování 

testovaného materiálu, dále je sledován vztah mezi plastickou deformací, porozitou, 

mikrostrukturou, její texturou a fázovým složením. Pozornost je věnována i vlivu plastické 

deformace na tvrdost, magnetické vlastnosti a smáčivost povrchu materiálu. Kapitolu pak 

uzavírá studium vlivu plastické deformace na korozní a jiné elektrochemické vlastnosti povrchů 

exponovaných v prostředích s rozdílnou koncentrací chloridů. 

Komplexní charakter tohoto studia umožňuje propojit poznatky o vlivu plastické 

deformace oceli AISI 316L vyrobené metodou SLM na změny v mikrostruktuře, či korozních 

a technologických vlastnostech. Vzhled k rozmachu výroby implantátů s na míru 

přizpůsobenými rozměry dle fyziologických požadavků každého pacienta je klíčové porozumět 

tomu, jak plastická deformace takových implantátů ovlivní jejich základní vlastnosti a tím i 

použitelnost v praxi. Proto jsou výsledky této kapitoly navázány na řešení projektu 

CZ.02.1.01/0.0/0.0/17_049/0008441 – Inovativní léčebné metody pohybového aparátu v 

úrazové chirurgii. Výsledky z této kapitoly mohou přispět nejen k hlubšímu pochopení vztahu 

mezi výrobním procesem SLM a chováním oceli AISI 316L při deformaci, ale také k 

optimalizaci návrhu a použití implantátů s vyšší mírou spolehlivosti a delší životností. 
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5.1 Testovaný materiál a jeho zpracování 

Za účelem testů uvažovaných v této kapitole byly metodou SLM vyrobeny vzorky 

v podobě tahových tyčí kruhového průřezu. Jejich orientace vzhledem ke směru růstu je 

ilustrována na Obrázku 5.1. Za účelem dalšího postupu byly vzorky označeny čísly 1 až 5. 

Obrázek 5.1 Orientace vzorků vzhledem ke směru růstu a směrům scanování laserového paprsku. 

Chemické složení prášku oceli AISI 316L i nastavení SLM procesu bylo stejné jako v 

předešlé kapitole. Všechny vzorky sledované v rámci kapitol 4 a 5 byly připraveny v rámci 

jedné tiskové úlohy a za použití jedné dávky vstupního prášku, proto lze očekávat, že z hlediska 

chemického složení bude mezi jednotlivými vzorky pouze zanedbatelný rozdíl.  

K plastické deformaci implantátů dochází v reálné praxi jak ve stádiu jejich výroby, tak 

při jejich aplikaci [55] nebo v průběhu životnosti [56]. Za účelem objasnění změny užitných 

vlastností zkoušeného materiálu bylo přistoupeno k deformaci zkušených vzorků, kdy vzorky 

1 až 4 byly podrobeny různé deformaci tahem za studena, pátý vzorek pak byl ponechán jako 

referenční. Vzorek 4 byl nejdříve podroben zkoušce tahem do přetržení, kdy rychlost zatěžování 

byla volena 1 mm/min. Tahový diagram tohoto vzorku byl následně vyhodnocen a byla také 

stanovena maximální míra deformace do porušení, která byla pro vzorek 4 cca. 34 %. Interval 

0 až 34 % byl následně rozdělen do čtyř stejných úseků, které odpovídaly procentu deformace, 

do nichž byly vzorky trhacím strojem nataženy. Z tahového diagramu na Obrázku 5.2 jsou tyto 

úseky jasně patrné, stejně jako celková deformace jednotlivých vzorků. 
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Obrázek 5.2 Tahové diagramy pro deformaci jednotlivých vzorků za studena. 

  

Ze všech tahových tyčí byly následně v charakteristických oblastech s homogenní 

(rovnoměrnou) deformací odebrány vzorky pro další testování. Toto však neplatilo pro vzorek 

4, u kterého bylo dosaženo maximální možné deformace, a proto byla oblastí zájmu oblast 

krčku jakožto projevu nehomogenní plastické deformace. Porovnání tahových tyčí před a po 

deformaci včetně vyznačených oblastí odběru vzorků pro navazující testování je ilustrováno na 

Obrázku 5.3.  

Obrázek 5.3 Dokumentace tahových tyčí (A) před deformací a (B) po deformaci vč. oblastí odběru 

vzorků pro další testování. 
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5.2 Mikrostrukturní a fázová analýza 

Jelikož při deformaci materiálu dochází ke kumulaci mechanického napětí právě v okolí 

pórů a jiných vnitřních vad, které pak iniciují vznik a následný růst prostorově orientovaných 

trhlin, byla pro přesnější popis pórovitosti, resp. charakterizaci vnitřního poškození použita 

metoda počítačové tomografie s vysokým rozlišením (Micro CT), která umožnila zachytit 

závislost rozvoje pórovitosti, resp. vnitřního poškození na míře předchozí plastické deformace. 

Obrázky 5.4 až 5.6 ilustrují evoluci pórovitosti v objemu vybraných vzorků (referenční, resp. s 

16,7 % a 33,4 % deformací) stanovenou metodou Micro CT. Výsledky této metody stejně jako 

výsledky orientačního metalografického stanovení porozity jsou patrné z Tabulky 5.1. 

Tabulka 5.1 Porovnání výsledků pórovitosti získaných obrazovou analýzou a metodou Micro CT. 

Vzorek 
Deformace 

[%] 

Průměrná pórovitost a 

směrodatná odchylka-

obrazová analýza [%] 

Pórovitost v objemu-

Micro CT [%] 

5- Ref. vzorek 0 0,037 ± 0,003 0,020 

1 8,35 0,053 ± 0,008 0,030 

2 16,7 0,116 ± 0,043 0,050 

3 25,05 0,170 ± 0,069 0,080 

4 33,4 0,549 ± 0,095 0,192 

Obrázek 5.4 3D snímek porozity v objemu referenčního vzorku po 0 % deformace. 

 



 

24 

 

Obrázek 5.5 3D snímek porozity v objemu o vzorku 2 po 16,7 % deformace.  

 

 

 

Obrázek 5.6 3D snímek porozity v objemu o vzorku 4 po 33,4 % deformace.  
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Při charakterizaci mikrostruktury bylo použito i metody difrakce zpětně odražených elektronů 

(EBSD, z angl. Electron Backscattered Difraction) a to především z důvodu dodatečného 

hodnocení přítomnosti deformačních dvojčat ve struktuře a případného ověření přítomnosti 

napěťově indukovaných fází, především martenzitu α‘ s kubickou plošně centrovanou mřížkou 

(BCC), která je pro tento typ martenzitu vznikající v ocelích s velmi nízkým obsahem uhlíku 

(< 0.03 %) typická [57]. Pro každý vzorek byla nejdříve sestavena mapa orientace struktury, ze 

které byl následně určen charakter hranic jednotlivých zrn, resp. úhel dezorientace sousedních 

zrn a subzrn. Statistické vyhodnocení zastoupení nízko– a vysokoúhlových hranic zrn 

v mikrostruktuře jednotlivých vzorků je ilustrováno v Tabulce 5.2, která mimo to obsahuje i 

údaje o zastoupení hranic zrn s dezorientací 60°, které odpovídají deformačním dvojčatům. 

Následně pak byla sestavena i mapa fázového zastoupení, pro kterou byly uvažovány fáze 

s FCC a BCC strukturou, reprezentující přítomnost zrn austenitu, resp. delta-feritu či 

deformačního martenzitu. Samotné kompilace map, tj. mapy orientace mikrostruktury a 

fázového složení jsou pro příčné řezy vybranými vzorky (referenční a po 33,4 % deformace) 

ilustrovány na Obrázku 5.7. 

Tabulka 5.2 Procentuální zastoupení hranic zrn ve vzorcích po různé deformaci. 

Číslo 

vzorku 
Deformace [%] 

Nízkoúhlové hranice 

2° až 15° (%) 

Vysokoúhlové 

hranice > 15° (%) 

Hranice 60° pro 

směr <111> (%) 

Podélný 

řez 

Příčný 

řez 

Podélný 

řez 

Příčný 

řez 

Podélný 

řez 

Příčný 

řez 

5- Ref. 

vzorek 
0  16,84 18,19 83,16 81,81 0,46 1,10 

1 8,35 42,39 15,70 57,61 84,30 24,36 4,03 

2 16,7 30,79 16,26 69,21 83,74 31,93 50,12 

3 25,05 20,01 20,23 79,99 79,77 46,82 42,18 

4 33,4 22,29 31,92 77,71 68,08 63,78 37,63 
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Obrázek 5.7 Kompilace map orientace mikrostruktury pro příčné řezy vzorky po (A) 0 % deformaci 

(B) 33,4 % a map fázového složení pro příčné řezy vzorky po (C) 0 % deformaci (D) 33,4 % 

 

Výsledky EBSD analýzy ukazují, že podíl hranic zrn se výrazně mění s rostoucí 

plastickou deformací. V případě nízkoúhlových hranic (2–15°) dochází při malé deformaci (~8 

%) k jejich výraznému nárůstu, což ukazuje na vznik struktury s více subzrny. Při vyšších 

deformacích jejich podíl opět klesá, neboť část těchto hranic se transformuje na vysokoúhlové 

hranice. Podíl vysokoúhlových hranic (>15°) je v referenčním stavu velmi vysoký (~82 %) a 

po počátečním poklesu v průběhu deformace opět narůstá. Tento trend dokládá změnu 

mikrostruktury a vznik nových, orientačně odlišných oblastí. Zastoupení speciálních hranic s 

úhlem 60° pro směr <111> bylo v referenčním vzorku zanedbatelné, avšak již při malé 

deformaci prudce narostlo na 25–50 % a při dalším zvyšování deformace se stabilně udržuje na 

vysokých hodnotách. Mezi podélným a příčným řezem jsou patrné rozdíly, které souvisejí 
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pravděpodobně s anizotropní strukturou vyvolanou procesem SLM [58, 59]. V podélném řezu 

jsou změny podílů hranic výraznější, což naznačuje rychlejší fragmentaci zrn v tomto směru.  

Vzhledem k vysoké míře deformace vzorků z oceli typu AISI 316L byl na základě předchozí 

zkušenosti i zdrojů [60, 61] očekáván vznik napěťově indukovaného α‘ martenzitu ve studované 

mikrostruktuře. Jelikož přítomnost této fáze nebyla metodou EBSD potvrzena ani u vzorků 

s maximální deformací, bylo přistoupeno ke studiu vzorků rentgenovou difrakcí (XRD z angl. 

X-ray Difraction). Za tímto účelem byly sledovány vzorky v podélném řezu. Vzhledem 

k relativně velkému analyzovanému objemu a hloubce průniku svazku RTG záření však 

orientace odběru vzorku nehraje při stanovení fází významnou roli. Výsledky analýzy v podobě 

difraktogramů jsou pro referenční a vzorek s maximální deformací prezentovány na Obrázku 

5.8. Z difraktogramů je patrné, že mikrostruktura je ve všech případech složena výhradně z 

austenitické γ-fáze, a lze tedy tvrdit, že obsah deformací indukovaných fází je pod hranicí 

rozlišitelnosti.  

Obrázek 5.8 Difraktogramy vzorků po (A) 0 % deformaci a (B) 33,4 % deformaci.  

5.3 Vliv deformace na mikrotvrdost materiálu 

Měření mikrotvrdosti deformovaných tahových tyčí z oceli AISI 316L vyrobené metodou 

SLM doplňuje předchozí EBSD a XRD analýzy. Protože jsou hodnoty mikrotvrdost citlivé na 

lokální změny hustoty dislokací, přítomnost vnitřních mechanických napětí či míru 

deformačního zpevnění, poskytuje tato metoda doplňující informace k procesům vedoucím ke 

změně mikrostruktury. Z praktického hlediska navíc hodnoty mikrotvrdosti souvisí 

s tribologickým i tribokorozním chováním a odolností proti opotřebení — vyšší tvrdost obecně 

snižuje míru abrazivního i adhezivního opotřebení v případě třecích spojů implantátů [62]. 

Samotné měření mikrotvrdosti probíhalo na podélných řezech deformovaných tahových tyčí. 
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V rámci měření bylo provedeno 10 vtisků HV 0,1 napříč průřezem vzorku. Pro vzorek 4 

s maximální deformací byly vtisky umístěny do oblasti krčku a podél linie. Z průměrných 

hodnot tvrdosti, které jsou znázorněny v grafu v rámci Obrázku 5.9, jasně vyplývá, že 

mikrotvrdost oceli studovaného materiálu roste s předchozí plastickou deformací tahem 

přibližně lineárně. Tato závislost může být pro dané podmínky a sledovaný interval deformace 

popsána rovnicí (1), kde ε značí míru plastické deformace v %. Je však nutno brát v potaz, že v 

rámci grafu, resp. regresní analýzy v něm provedené jsou uvažovány jak podmínky 

rovnoměrné, tak nerovnoměrné deformace a analýza spojuje změnu tvrdosti ve stavu jednoosé 

a trojosé napjatosti do jedné funkce. Vzhledem k výše uvedenému je proto je vhodné rovnici 

(1) chápat spíše jako orientační.  

 

Obrázek 5.9 Grafické znázornění závislosti mikrotvrdosti na předchozí plastické deformaci tahem. 

 𝐻𝑉 0,1 = 222,5 + 3,257 × 𝜀   (1) 

  

5.4 Vliv deformace na magnetické vlastnosti 

Pro austenitickou ocel 316L, uvažovanou pro výrobu dočasných i trvalých implantátů, je 

klíčové, aby si zachovala velmi nízkou magnetickou odezvu – jednak kvůli bezpečnosti a 

kompatibilitě v prostředí magnetické rezonance (MRI z angl. Magnetic Resonance Imaging), a 

také kvůli interakci s lékařskými nástroji využívající magnetickou indukci apod. [63]. Ačkoliv 

obecně platí, že žíhaný austenit je paramagnetický, plastická deformace může zvýšit jeho 

susceptibilitu (χ) a v krajním případě vyvolat i vznik napěťově indukovaných fází se silnou 
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feromagnetickou odezvou [61]. U výrobků z procesu SLM navíc vstupují do hry specifika 

procesu (buněčná/dendritická substruktura, zbytková napětí, textura), takže ověření 

magnetických vlastností po deformaci je nezbytnou součástí kvalifikace materiálu pro použití 

v implantologii [58]. Pro test magnetizace byly připraveny válcovité vzorky odpovídající 

průměru tyče po deformaci o výšce cca 2 mm. Objemové magnetizační křivky, tj. závislosti 

magnetizace na vnějším magnetickém poli, byly měřeny za pokojové teploty pomocí 

vibračního magnetometru. Maximální aplikované magnetické pole dosahovalo velikosti ± 1600 

kA/m, což odpovídá hodnotě 2 Tesla. Magnetizační křivky byly zaznamenány při symetrickém 

cyklování mezi oběma hraničními hodnotami, Obrázek 5.11 pak zachycuje výřez průběhem 

v oblasti magnetizace vnějším magnetickým polem v rozsahu intenzity ± 150 kA/m. Z křivek 

magnetizace byly následně vyhodnoceny základní magnetické parametry, které jsou shrnuty v 

Tabulce 5.3. 

 

Obrázek 5.11 Křivky magnetizace pro rozsah intenzity vnějšího magnetického pole ±150 kA/m. 

Tabulka 5.3 Magnetické parametry deformovaných vzorků stanovené z magnetizačních křivek. 

Číslo vzorku Deformace [%] M2 [kA/m] Mr [kA/m] Mr/M2 [-] Hc [kA/m] 

5- Ref. vzorek 0  4.382 0.014 0.0032 4.791 

1 8,35 4.435 0.023 0.0052 6.353 

2 16,7 4.451 0.028 0.0063 7.974 

3 25,05 4.830 0.097 0.0201 17.524 

4 33,4 4.769 0.192 0.0403 23.889 
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Parametr M₂ (magnetizace při maximálním poli 2 T) je u všech stavů velmi podobný, a i 

u vzorků po významné deformaci tahem, tj. 75 % a 100 % vykazuje jen mírné zvýšení, což 

dokazuje, že dominantní je stále paramagnetická odezva materiálu [64]. Naopak parametry Mr 

a Hc popisující permanentní magnetizaci (remanenci), resp. koercitivní pole feromagnetické 

složky s rostoucí deformací narůstají a u vzorku s nejvyšší deformací dosahují maxima. I přesto 

jsou však tyto hodnoty velmi nízké, což potvrzuje, že studovaný materiál vykazuje významnou 

odolnost vůči indukci feromagnetického chování, přičemž jsou jeho magnetické vlastnosti 

plastickou deformací ovlivněné jen nevýznamně [65]. 

 

5.5 Vliv deformace na elektrochemické a korozní vlastnosti 

Jak již bylo zmíněno v předchozí kapitole, za podmínek procesu SLM se vytváří jemně 

členěné elektrochemické články (oblasti s rozdílnou aktivitou chromu a molybdenu). Ty mohou 

být předchozí plastickou deformací narušeny či jinak modifikovány, což ovlivní i výsledný 

elektrochemický potenciál. Důsledkem toho pak může být odlišné chování při vystavení 

korozním roztokům, které může mít v porovnání s nedeformovaným materiálem i jiný průběh 

v čase. Vzhledem k plánovanému implatologickému použití studovaného materiálu byl opět 

jako korozní prostředí použit izotonický fyziologický roztok 0,9 % NaCl.  

Charakter a chování pasivní vrstvy byl mimo jiné hodnocen metodou elektrochemické 

impedanční spektroskopie (EIS). Při této metodě je na vzorek při korozním potenciálu 

přiváděno střídavé napětí s velmi malou amplitudou (10 mV) a je sledována proudová odezva. 

V průběhu měření byla měněna frekvence měření v intervalu 100 kHz až 0,1 Hz, kdy pro 

každou frekvenci byla určena hodnota celkové impedance elektrického obvodu. Z průběhu 

impedance byly následně sestaveny Nyquistovy a Bodeho) diagramy. Průběh křivek byl dále 

zpracován a na základě jejich charakteru byl odhadnut vhodný ekvivalentní elektrický okruh, 

který simuluje elektrické vlastnosti a chování vzorků [66]. Tento okruh je znázorněn na 

Obrázku 5.12, který obsahuje 3 základní členy, jenž mimo jiné popisují elektrochemické 

chování pasivní vrstvy. Z průběhu impedančních křivek byly následně kvantitativně 

vyhodnoceny vlastnosti jednotlivých prvků ekvivalentního elektrického okruhu, z nichž 

nejdůležitější veličinou je především elektrický odpor pasivní vrstvy, který vypovídá o možném 

průběhu migrace iontů přes tuto vrstvu a tím i možné iniciaci lokálního korozního napadení. 

Grafické znázornění závislosti elektrického odporu pasivní vrstvy na deformaci vzorků je 

znázorněno na Obrázku 5.13  
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Obrázek 5.12 Ekvivalentní elektrický okruh sestavený pro deformované vzorky po 60 minutách 

v roztocích s různou koncentrací NaCl. 

Obrázek 5.13 Závislost elektrického odporu pasivní vrstvy po 60 minutách exponování. 

Impedanční měření ukázalo vliv stupně deformace na stabilitu pasivní vrstvy. Při vyšších 

deformacích (16,7–33,4 %) došlo v obou prostředích k výraznému poklesu elektrického odporu 

a zvýšení kapacity vrstvy, což indikuje oslabení pasivační schopnosti povrchu.  

Díky nedestruktivnímu charakteru EIS metody (velmi nízká amplituda přiváděného 

potenciálu), následovalo po jejím ukončení vždy hodnocení povrchů potenciodynamickou 

polarizací, a to bez nutnosti vyndání vzorků z korozních cel, či jejich přeleštění. Měření bylo 

vždy započato při potenciálu o cca 100mV nižším, než byl odhadovaný korozní potenciál a 

probíhalo rychlostí 1 mV/s až do chvíle dosažení proudové hustoty řádově 4×10-3 A/cm2, při 

které je nezpochybnitelné, že již došlo k průrazu pasivní vrstvy. Křivky potenciodynamické 

polarizace pro jednotlivé vzorky v roztoku 0,9 % NaCl jsou ilustrovány v rámci grafů na 

Obrázku 5.14, kde černé šipky znázorňují směr polarizace. 
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Obrázek 5.14 Polarizační křivky pro vzorky po deformaci exponované 60 minut v 0,9% NaCl. 

Z průběhu polarizačních křivek byly následně Tafelovou extrapolací softwarem 

Voltamaster 40 automaticky vyhodnoceny jednotlivé korozní parametry, které jsou uvedeny 

v Tabulce 5.4.  

Tabulka 5.4 Hodnoty korozních parametrů pro vzorky exponované 60 minut v 0,9% NaCl. 

Číslo vzorku 
Deformace 

[%] 

Korozní rychlost                

Cr [µm/rok] 

Korozní potenciál             

Ecor [mV vs. SCE] 

Polarizační odpor             

Rp [kΩ×cm2] 

5-Ref. vzorek 0  2,16 -130 97,47 

1 8,35 0,95 -153 206,91 

2 16,7 2,59 -128 101,64 

3 25,05 2,82 -113 92,54 

4 33,4 3,58 -111 87,22 

 

Potenciodynamická polarizační měření ukázala, že jak míra plastické deformace, tak 

složení elektrolytu mají vliv na korozní chování zkoumaných vzorků. Nejlepší korozní odolnost 

prokázal vzorek s nižší plastickou deformací na úrovni 8,35 %, jehož polarizační křivka byla 

posunuta směrem k nižším proudovým hustotám. Vzorky s vyšším stupněm deformace naproti 

tomu vykazovaly vyšší proudové hustoty a menší polarizační odpory.  
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Jelikož u všech vzorků došlo v průběhu potenciodynamické polarizační zkoušky 

k překročení potenciálu průrazu, byly na exponovaných površích pozorovány místa rozvoje 

bodové koroze (pittingu). Charakter napadení byl pro všechny vzorky totožný a je ilustrovaný 

na obrázku 5.15.  

Obrázek 5.15 (A) Korozní bod vzniklý při polarizaci s (B) patrnou dendriticko-buněčnou strukturou 

anodicky rozpuštěného povrchu referenčního vzorku.  

5.6 Vliv deformace na smáčení povrchu  

Studium vlivu předchozí plastické deformace na úhel smáčení oceli AISI 316L vyrobené 

metodou SLM je významné zejména v souvislosti s jejím využitím v implantologii, kdy 

povrchové vlastnosti, zejména smáčivost a charakter úhlu smáčení, určují interakci mezi 

implantátem a biologickým prostředím – ovlivňují adhezi proteinů, buněčné osídlení i výsledný 

proces osteointegrace v případě aplikace do tvrdých tkání. Předchozí plastická deformace může 

měnit topografii a energetický stav povrchu, čímž zásadně modifikuje jeho hydrofilní či 

hydrofobní charakter [67] . Sledování vlivu deformace na úhel smáčení tak poskytuje důležité 

informace o vztahu mezi mechanickým zpracováním a biologickou odezvou, které jsou klíčové 

pro optimalizaci povrchových úprav implantátů. Vliv topografie byl však v tomto případě 

omezen z důvodu mechanického zpracování (broušení a leštění) vzorků po jejich deformaci. 

Úhel smáčení byl hodnocen na podélných řezech vzorků po jejich jemném broušení a leštění, 

kdy parametr drsnosti povrchu Ra byl nižší než 0,1 µm. Měření probíhalo za pomocí přístroje 

SEE (Surface Energy Evaluation) System metodou volně ležící kapky o objemu 2 µL. Z profilů 

kapek byl následně vyhodnocen úhel smáčení, jehož průměrné hodnoty vč. směrodatných 
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odchylek jsou pro každý vzorek graficky znázorněny v rámci obrázku 5.16. Typický tvar kapek 

na povrchu vzorků bez deformace a po maximální deformaci je pak ilustrován na Obrázku 5.17. 

Obrázek 5.16 Závislost úhlu smáčení povrchu na přechozí plastické deformaci. 

Obrázek 5.39 Charakteristický tvar kapek na povrchu vzorku s (A) 0 % deformací, (B) s 33,4 % 

deformací. 

Naměřené hodnoty úhlu smáčení povrchu ukazují postupný pokles z původních hodnot 

nad 70° pro povrch nedeformovaného vzorku směrem k nižším hodnotám pro povrchy vzorků 

po vyšších deformacích. Závislost je spíše monotónní a má charakter lineárního poklesu 

k hodnotám cca 65°. Nejvyšší úhel smáčení byl pozorován u nedeformovaného vzorku, zatímco 

nejnižší hodnoty byly dosaženy při deformaci 33,4 %. Výsledky potvrzují dobrou 

reprodukovatelnost měření a jasný trend snižování hydrofobity povrchu s rostoucí deformací. 

Rozdíly mezi jednotlivými stavy po deformaci jsou však relativně malé a v praxi spíše 

nepodstatné.  
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5.7 Závěry 

Na základě výše uvedených zjištění lze pro ocel AISI 316L vyrobenou metodou SLM a 

následně deformovanou jednoosým tahem formulovat následující závěry: 

• Nedeformovaný vzorek vykazoval relativně nízkou porozitu (nejčastěji typu „lack 

of fusion“), která však s plastickou deformací rostla. V průběhu deformace 

vznikaly v materiálu nové nehomogenity a ty již přítomné zvětšovaly svou 

velikost ve směru působícího napětí.  

• S rostoucí deformací se v objemu austenitických zrn objevovaly deformační 

dvojčata, nejvíce zastoupené byly ty na rovinách orientovaných pod úhlem cca 

45° ke směru deformace. 

•  S rostoucí deformací postupně zanikala patrnost původní dendriticko-buněčné 

mikrostruktury v objemu austenitických zrn a narůstal také podíl nízkoúhlových 

hranic zrn. S vyšší deformací naopak narůstal podíl hranic zrn s dezorientací 60°, 

což odpovídalo deformačním dvojčatům. 

• V mikrostruktuře nebyl potvrzen vznik deformačně indukovaných fází, avšak 

docházelo k drobným změnám mřížkového parametru z důvodu akumulace 

vnitřních napětí. 

• Plastická deformace způsobila zvýšení tvrdosti materiálu, které mělo v závislosti 

na míře přetvoření přibližně lineární průběh. 

• Plastická deformace způsobila změny magnetických vlastností, avšak materiál 

zůstal stále paramagnetický a vhodný pro použití v magnetických polích 

typických při vyšetření magnetickou rezonancí. 

• Intenzivní deformace výrazně snižovala měrný elektrický odpor pasivní vrstvy a 

tím se snižovala i její korozní odolnost. 

• Korozní potenciál se jevil spíše nezávislý na předchozí deformaci a jeho hodnoty 

souvisely pravděpodobně spíše s nehomogenitami ve struktuře. 

• Hodnoty korozní rychlosti i polarizačního odporu potvrdily nejvyšší korozní 

odolnost vzorku s 8,35 % deformací. Naopak pro vzorky s intenzivní deformací 

byla korozní rychlost nejvyšší. 

• Byla potvrzena slabá závislost úhlu smáčení leštěného povrchu na předchozí 

plastické deformaci, změna úhlu je však spíše nevýrazná a v implantologické 

praxi nebude mít výrazný dopad na chování implantátů. 
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Na základě získaných výsledků lze konstatovat, že korozivzdorná ocel AISI 316L 

vyrobená metodou SLM je vhodná pro výrobu implantátů a lékařských nástrojů metodami 

tváření za působení tahových napětí, které kromě zpevnění materiálu nezpůsobuje vznik 

napěťově indukovaných fází ve struktuře. Materiál se také jeví jako bezproblémový pro použití 

v magnetických polí typických pro metodu MRI. Korozní vlastnosti tohoto materiálu jsou 

srovnatelné, v některých případech i příznivější, než bylo pozorováno u klasickými technikami 

vyrobené oceli typu AISI 316L a ocelí z ní odvozených.  
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6 TITAN A JEHO SLITINY V MEDICÍNĚ 

Titan a jeho slitiny patří k nejvýznamnějším kovovým biomateriálům využívaným ve 

zdravotnictví, především v implantologii a ortopedii. Jejich široké použití vychází z kombinace 

vysoké specifické pevnosti, vynikající biokompatibility a odolnosti vůči korozi v prostředí 

tělních tekutin [24]. V porovnání s korozivzdornými oceli a kobaltovými slitinami vykazují 

materiály na bázi titanu nižší modul pružnosti, jehož hodnota je bližší hodnotám lidské kosti. 

Tím je redukován negativní efekt (tzv. stress shielding), kdy rozdíl v tuhosti mezi kostí a 

implantátem způsobuje jejich rozdílnou deformaci a často také jistý skluz nejčastěji tvrdé tkáně 

po povrchu implantátu, čímž dochází k narušení vazeb proteinů na povrchu implantátu a tím i 

jeho destabilizaci [68]. Významnou roli hraje také přirozená tvorba stabilní vrstvy na bázi oxidu 

titaničitého (TiO2), která v důsledku kombinace bariérového efektu a vysoké adheze 

k proteinům brání koroznímu poškození v prostředí tělních tekutin a zároveň zvyšuje buněčnou 

aktivitu tvrdých tkání na volném povrchu [69]. 

 U titanu připraveného metodami tzv. Severe Plastic Deformation (SPD) s povrchovými 

úpravami byla prokázána zvýšená míra adheze osteoblastů (rakovinových kostních buněk) a 

urychlená osteointegrace ve srovnání s konvenčně zpracovaným, tzv Commercial Purity 

titanem (CP-Ti) [70]. Tyto poznatky naznačují, že SPD procesy představují perspektivní cestu 

ke zlepšení vlastností titanu pro medicínské aplikace, zejména tam, kde je vyžadována 

kombinace vysoké pevnosti a biokompatibility při zachování velmi vysoké korozní odolnosti.  

Mezi nejpoužívanější slitiny titanu ve zdravotnictví patří slitina Ti6Al4V, a to především 

její varianta se zvýšenou čistotou označovaná jako Ti6Al4V ELI (z angl. Extra Low 

Interstitials). Tato slitina je charakterizována dvoufázovou mikrostrukturou, složenou z α fáze 

(s hexagonální těsně uspořádanou mřížkou, HCP) a β fáze (s kubickou prostorově centrovanou 

mřížkou, BCC). Kombinace obou fází poskytuje materiálu relativně vysokou pevnost, 

dostatečnou houževnatost a současně dobrou odolnost proti únavě [71]. Varianta ELI je 

vyráběna s výrazně sníženým obsahem intersticiálních prvků, zejména kyslíku a dusíku, což 

vede ke zvýšení houževnatosti a lomové houževnatosti.  

Navzdory výhodné kombinaci mechanických vlastností a relativně dobré 

biokompatibility je dlouhodobě diskutovaným problémem potenciální uvolňování iontů vanadu 

a hliníku do okolní tkáně, což může vyvolávat nežádoucí biologické reakce [72]. I přesto 

zůstává slitina Ti6Al4V ELI z hlediska celkové bilance mechanických a biologických 

parametrů jedním z nejrozšířenějších materiálů v klinické praxi. Významná je rovněž možnost 
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povrchových úprav, které mohou dále cíleně zlepšit povrchové vlastnosti výsledného 

implantátu [40]. 

Titan není přirozenou součástí lidského organismu, a nemá tedy ani žádnou známou 

biologickou funkci. Přesto je považován za netoxický, a to i při relativně vysokých dávkách. 

Studie ukazují, že při perorálním příjmu až 0,8 mg titanu denně je většina tohoto prvku z 

organismu vyloučena bez významnější absorpce nebo metabolického využití [73]. Korozní 

produkty na bázi titanu také zpravidla nejsou toxické, neboť ionty titanu při anodickém 

rozpouštění díky své vysoké afinitě ke kyslíku či hydroxylovým skupinám vytváří téměř 

nerozpustné korozní produkty, které se však ve formě částic a jejich aglomerátů mohou ukládat 

v okolních tkáních a tím je iritovat [74]. Titanové implantáty nejsou obvykle odmítány 

imunitním systémem a vykazují velmi dobrou schopnost fyzikálně-chemického propojení s 

kostní tkání. Z hlediska in vitro experimentů však existují poznatky, že titan může „inhibovat 

osteogenní diferenciaci mezenchymálních kmenových buněk“ [75] a může vyvolat genetické 

změny v okolních měkkých tkáních [76]. Další studie navíc prokázaly, že submikročástice na 

bázi korozních produktů titanu vykazují velikostně specifické biologické účinky na bílé krvinky 

in vivo [77]. 
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7 ANODICKÁ OXIDACE TRVALÝCH ZUBNÍCH IMPLANTÁTŮ 

Z ULTRAJEMNOZRNNÉHO TITANU 

Z mechanického hlediska má CP-Ti obecně nižší pevnost než např. korozivzdorné oceli, a 

proto byla vyvinuta slitina Ti–6Al–4V ELI, která dosahuje meze pevnosti nad 850 MPa [78]. 

Tato slitina se díky tomu používá u silně zatěžovaných implantátů. Přestože slitiny titanu s 

přídavkem dalších prvků (např. Nb, Zr, Ta) vykazují zajímavé kombinace mechanických 

vlastností [79], jejich korozní odolnost bývá limitována přítomností sekundárních fází, které 

mohou iniciovat vznik galvanických mikročlánků a tím i urychlovat korozní procesy spojené 

s uvolňováním iontů s potenciálně negativním biologickým účinkem [80, 81]. V kontextu 

dentálních implantátů je proto výhodnější volbou komerčně čistý titan, který se vyznačuje 

vysokou biokompatibilitou a chemickou i elektrochemickou stabilitou. 

Možnosti dalšího zlepšení mechanických vlastností CP-Ti přineslo zavedení technologií 

intenzivní plastické deformace (SPD), které umožňují získat ultrajemnozrnnou (UFG) 

strukturu. UFG CP-Ti titan dosahuje mezí pevnosti přes 1000 MPa při zachování stabilní 

korozní odolnosti, neboť téměř neobsahuje sekundární fáze [82]. Vyšší podíl hranic zrn, kde je 

akumulováno velké množství energie však může iniciovat bodovou korozi právě v těchto 

místech [83]. Významným faktorem dlouhodobé životnosti dentálních implantátů je kvalita a 

charakter povrchu, jenž určuje rychlost a kvalitu osteointegrace. Titan je znám svou schopností 

vytvářet pevné vazby s kostní tkání díky stabilní vrstvě oxidu titaničitého (TiO₂), která 

interaguje s proteiny a aminokyselinami. Alternativou jsou chemické a elektrochemické metody 

úpravy povrchu, které umožňují řízeně vytvářet nanostrukturované vrstvy oxidu titaničitého. 

Proces anodizace (anodické oxidace) může vést k uspořádané tvorbě nanopórů či nanotrubiček 

na bázi TiO2, jejichž geometrie je ovlivnitelná působícím elektrickým napětím a dobou 

anodizace [84]. Tyto porézní struktury ovlivňují smáčivost povrchu [85], podporují biologickou 

aktivitu a mohou být dále využity pro sycení bioaktivními látkami či léčivy, čímž implantát 

získává funkci cíleného nosiče s řízeným uvolňováním léčiv [86]. Tato kombinace mechanicky 

vysoce odolného UFG titanu s nanotexturovaným a případně syceným povrchem představuje 

perspektivní směr výzkumu i klinického využití. Tato část práce shrnuje část výsledků z 

úspěšně řešeného projektu „Progresivní úpravy titanových implantátů za účelem zvýšení jejich 

bioaktivity“ (TJ01000404), jehož cílem bylo vytvořit a modifikovat nanostrukturovaný povrch 

na dentálních implantátech z ultrajemnozrnného titanu komerční čistoty. Výstupem z tohoto 

projektu byly mimo jiné dva funkční vzorky a jeden užitný vzor, který souvisí s aplikací 

povrchových úprav prezentovaných v této kapitol. Výzkum v rámci této kapitoly měl tedy 
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značný přesah do praxe a byl prováděn na komerčně získaném materiálu s již certifikovaným 

složením i mechanickými vlastnostmi.  

7.1 Použitý materiál a jeho zpracování anodickou oxidací 

K dalšímu sledování byly použity především vzorky komerčně čistého titanu Grade 4 s 

ultrajemnozrnnou (UFG) strukturou. Tento materiál byl v rámci polokomerční výroby 

připraven na ruském Institutu Fyziky a Pokročilých Materiálů, Ufa State Aviation Technical 

University pomocí technologie intenzivní plastické deformace (SPD), konkrétně metodou 

rovnokanálového úhlového protlačování (ECAP). Proces probíhal při teplotě 300 °C s 

celkovým počtem 8 průchodů, kdy mezi jednotlivými průchody byl vzorek vždy otočen kolem 

své podélné osy o 90° (směr rotace byl pro všechna otočení stejný) [87]. Pro srovnání korozních 

vlastností byl do vybraných testů zahrnut rovněž komerčně čistý titan jakosti Grade 3 se 

standardní velikostí zrna. Oba tyto materiály jsou firmou Timplant s.r.o, partnerem VŠB-TUO 

ve výše uvedeném projektu, standardně používány k výrobě zubních implantátů. Na obrázku 

7.1 je znázorněna mapa velikosti zrna titanu Grade 4 po zpracování metodou ECAP.  

Obrázek 7.1 Mapa velikosti zrna pro CP-Ti grade 4 po ECAP. 

Povrch vzorků byl následně anodizován po dobu 300 sekund v roztoku 79 hm. % 

ethylenglykolu, 20 hm. % destilované vody a 1 hm. % NH₄F [84, 88]. Obecně je mechanismus 

anodizace spojený s tvorbou porézní vrstvy TiO2 na povrchu čistého titanu popsán na Obrázku 

4.2.  
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Obrázek 7.2 (A) spontánní tvorba pasivní oxidické vrstvy, (B) urychlená elektrochemická 

oxidace související s elektrolýzou jako zdrojem kyslíku, (C) selektivní rozpouštění oxidické vrstvy 

během urychlené oxidace ve fluoridových roztocích. Vytvořeno na základě [89] 

 

Za účelem nalezení optimálních podmínek anodizace byly vzorky ultrajemnozrnného 

titanu (UFG Ti) po procesu ECAP anodizovány při třech rozdílných hodnotách napětí. Takto 

připravené vzorky byly následně podrobeny dalším testům s cílem vyhodnotit jejich 

morfologické, elektrochemické a biologické vlastnosti. Pro porovnání výsledků byl referenční 

vzorek z CP-Ti grade 3 ponechán jen v leštěném stavu a bez další povrchové úpravy. Podmínky 

anodické oxidace a značení jednotlivých vzorků jsou uvedeny v Tabulce 7.1.  

Tabulka 7.1 Podmínky anodizace a značení vzorků 

Vzorek Materiál Anodizační napětí [V] Čas anodizace [s] 

UFG-20V UFG CP-Ti grade 4 20 300 

UFG-40V UFG CP-Ti grade 4 40 300 

UFG-60V UFG CP-Ti grade 4 60 300 

Referenční (Ref.) CP-Ti grade 3 - - 

7.2 Vliv anodizace na topografii povrchu 

Nejdříve byl vyhodnocen vliv procesu anodizace na výslednou drsnost povrchu. Za tímto 

účelem byl použit kontaktní profilometr s diamantovým hrotem o poloměru 2 µm, kterým byla 

analyzována délka 4 mm z připraveného povrchu. Hodnoty parametru drsnosti povrchu Ra před 

a po anodizaci jsou uvedeny v Tabulce 7.2. 
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Tabulka 7.2 Parametry drsnosti Ra před a po deformaci. 

Vzorek 
Ra [µm] 

Před anodizací Po anodizaci 

UFG-20V 0,21 0,19 

UFG-40V 0,18 0,17 

UFG-60V 0,24 0,16 

Referenční  0,20 - 

 

I když bylo měření provedeno jen s jedním opakováním, a proto lze hodnoty drsnosti brát 

jako orientační, je z jejich průběhu patrné, že proces anodizace významně nemění drsnost 

povrchu, tedy alespoň v makroměřítku. Pro sledování charakteru povrchu po anodizaci byl 

použit pouze skenovací elektronový mikroskop, neboť sledované detaily byly značně pod 

rozlišovací schopností světelné i laserové konfokální mikroskopie. Z obrázku 7.3 je patrné, že 

proces anodizace zásadně změnil charakter exponovaného povrchu.  

 

Obrázek 7.3 Stav povrchů UFG-Ti po ECAP anodizovaných při (A) 20 V, (B) 40 V, (C) 

60 V v kontrastu s povrchem referenčního vzorku bez elektrochemické úpravy (D). 
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Povrch na Obrázku 7.3 (D) ilustruje stav referenčního vzorku po mechanickém 

zpracování, ale lze předpokládat, že podobný charakter měly i ostatní vzorky před anodizací. 

Obrázek 7.3 (A) dokládá stav vzorku UFG-20V, kde jsou jasně patrné nanotrubičky uspořádané 

do klastrů o velikosti cca 1-2 µm. Povrchy vzorků UFG-40V a UFG-60V pak měly podobný 

charakter, a byly pokryty velmi kompaktní vrstvou obsahující nanopóry různých velikostí 

 

7.3  Vliv anodizace na korozní vlastnosti 

Hodnocení korozních vlastností povrchů vzorků vycházelo z normy ASTM F746 a 

EN ISO 10993-15 pro provedení potenciodynamické polarizační zkoušky v prostředí 

fyziologického izotonického roztoku 0,9% NaCl ve vodě. Rozdíl oproti normě byl, že roztok 

nebyl v průběhu měření probubláván inertním plynem, neboť cílem testu bylo mimo jiné 

pozorovat korozní chování v relativně dobře okysličených prostředích, které by adekvátně 

simulovalo prostředí úst. Křivky zaznamenané pro jednotlivé vzorky v průběhu polarizace jsou 

v semilogaritmickém měřítku znázorněny na Obrázku 7.4.  

 

Obrázek 7.4 Polarizační křivky anodizovaných povrchů v porovnání s referenčním vzorkem. 

Následně byly z křivek softwarem Voltamaster 40 Tafelovou extrapolací vyhodnoceny 

základní korozní parametry, tj. korozní potenciál, polarizační odpor a hustota korozního 
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proudu, která byla dále použita pro výpočet korozní rychlosti [90, 91]. Hodnoty korozních 

parametrů pro každý vzorek jsou zachyceny v Tabulce 7.3.  

Tabulka 7.3 Korozní parametry anodizovaných povrchů. 

Vzorek 
Korozní potenciál             

Ecor [mV vs. SCE] 

Polarizační odpor             

Rp [kΩ×cm2] 

Hustota korozního 

proudu Jcor 

[nA/cm2] 

Korozní rychlost                

Cr [µm/rok] 

gr4_20V -204 125 143 1,3 

gr4_40V -632 76 184 1,7 

gr4_60V -652 41 410 3,7 

gr4_ref -376 101 137 1,2 

 

Na základě výsledků získaných Tafelovou extrapolací lze konstatovat, že se zvyšujícím 

se elektrickým napětím anodizace se povrch titanu posouvá k méně ušlechtilým hodnotám 

korozního potenciálu. Vyšší napětí anodizace se rovněž negativně promítá do rychlosti koroze, 

která vykazuje zřetelný nárůst. Současně dochází k významnému poklesu polarizačního odporu 

anodických vrstev, což odráží sníženou ochrannou schopnost povrchové oxidické vrstvy při 

vyšších napětích. Korozní parametry referenčního vzorku jsou z hlediska hodnot srovnatelné s 

anodizovanými vzorky. Z hodnot korozního potenciálu a polarizačního odporu lze usuzovat, že 

charakter vrstvy vzniklé na povrchu při anodizaci za napětí 20V bude značně odlišný od 

ostatních dvou.  

Z průběhu polarizačních křivek nebyly zaznamenány výrazné nárůsty proudové hustoty, 

které by indikovaly iniciaci bodové koroze, a proto nebylo nutné provádět zpětnou polarizaci. 

Všechny vzorky zůstaly v pasivním stavu. Přestože tvary polarizačních křivek nenasvědčují 

přechodu povrchu do transpasivní oblasti, vyšší hodnoty proudové hustoty u anodizovaných 

vzorků naznačují možnost postupné elektrochemické degradace oxidické vrstvy vlivem 

anodických reakcí za velmi vysokých potenciálů [92]. Z průběhu křivek lze tedy usuzovat, že 

nedošlo k průrazu anodizované vrstvy, a tedy ani k rozvoji lokalizovaného korozního napadení. 

Při sledování povrchů po polarizačních zkouškách nebyly nalezeny žádné korozní body a 

povrchy zůstaly nezměněny.  

7.4 Vliv anodizace na smáčivost povrchu 

Z důvodu zamýšleného využití studovaných povrchových úprav pro povlakování 

reálných implantátů bylo nutné dále studovat očekávanou reakci mezi tvrdými tělními tkáněmi 
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a anodizovanými povrchy. Pro prvotní posouzení může mimo jiné sloužit také stanovení úhlu 

smáčení povrchu, které u inertních případně i bioaktivních povrchů částečně rozhoduje o 

preferovaném typu adherovaných buněk. K měření byla použita metoda volně ležící kapky 

destilované vody o objemu 2 µL. Výsledné hodnoty vč. směrodatných odchylek jsou pro 

jednotlivé vzorky ilustrovány v rámci Obrázku 7.5. 

 

Obrázek 7.5 Grafické znázornění úhlu smáčení povrchu anodizovaných vzorků. 

Na základě měření kontaktních úhlů bylo zjištěno, že referenční povrch titanu vykazuje 

nejnižší smáčivost, zatímco anodizace jednoznačně snižuje úhel smáčení a tím zvyšuje 

hydrofilní charakter povrchu. Nejnižší kontaktní úhly, a tedy nejvyšší smáčivost byly 

zaznamenány u vzorků anodizovaných při 20V. Se zvýšením napětí anodizace došlo k mírnému 

nárůstu kontaktních úhlů a tím ke snížení hydrofility, hodnoty však zůstávají příznivější než u 

referenčního vzorku s jen mechanicky zpracovaným povrchem. Vzhledem k rozdílům mezi 

hodnotami smáčení pro vzorek anodizovaný při 20V a 40V, resp. 60V lze usuzovat o rozdílném 

charakteru anodické vrstvy, což bylo potvrzeno dřívějším přímým pozorováním povrchu. 

7.5 Vliv anodizace na adhezi a proliferaci buněk 

Vzhledem k topografii povrchu vzorku anodizovaného při napětí 20 V, který je tvořen 

nekompaktní vrstvou nanotrubiček uspořádaných do klastrů, byl tento vzorek z důvodu jeho 

nevhodnosti pro použití v praxi z dalšího testování vyloučen. Pro anodickou oxidaci vzorků 

určenou pro biologické testování pak bylo použito pouze napětí 40 V a 60 V. K porovnání 

s elektrochemicky nezpracovaným a v implantologii běžně používaným povrchem byl také 

posuzován referenční vzorek s mechanicky broušeným povrchem.  
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K biologickým zkouškám anodizovaných povrchů byly použity osteoblasty (nádorové 

kostní buňky), které byly před zkouškou nejdříve vhodně kultivovány při 37 °C a 5 % CO₂ [93]. 

Za stejných podmínek byly vzorky udržovány i při samotném testu adheze a následné 

proliferace. Po ukončení kultivace byl roztok s hustotou 250 000 buněk/mL nanesen na čistý a 

sterilní povrch zkoušených vzorků. Adheze buněk byla hodnocena po 2 hodinách a proliferace 

po 48 hodinách od nasazení buněk. Grafické znázornění procentuálního porovnání jak buněk 

adherovaných na povrchu po 2 hodinách od jejich nasazení, tak jejich proliferace po 48 

hodinách inkubace je ilustrováno na Obrázku 7.6. Na Obrázku 7.7 jsou patrné buňky po 

ukončení kultivace po 48 hodinách včetně jejich typické morfologie. 

Obrázek 7.6 Porovnání míry adheze a proliferace buněk na povrchu vzorků.  

Obrázek 7.7 Osteoblasty obarvené krystalovou violetí na povrchu vzorků (A) UFG-40V, (B) UFG 

60V, (C) Referenční grade 3. Morfologie osteoblastů je zachycena na (D). Zvětšení u (A,B.C) je 30×, 

u (D) 100×. 

Na základě výše uvedených výsledků lze konstatovat, že všechny testované titanové 

povrchy byly pro kultury osteoblastů netoxické a morfologie buněk na všech površích zůstala 

nezměněna. Proliferace na vzorcích UFG-60 byla také nejvyšší v porovnáním jak s referenčním 

vzorkem, tak povrchem anodizovaným při napětí 40 V, který vykazoval nejnižší míru adheze. 

Vzhledem k výsledkům biologických testů byl pro povrchové zpracování vzorků v dalších 

kapitolách zaměřených na interkalaci i hodnocení přídržnosti anodické vrstvy k substrátu 

vybrána anodizace při napětí 60 V.  
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7.6 Možnosti interkalace anodizovaného povrchu bioaktivními látkami  

Submikroskopická struktura povrchu s dutými a relativně hlubokými póry byla již 

v minulosti zkoumána za účelem jejího použití jako tzv. „targeted drug delivery system“, jehož 

úkolem je nasytit se bioaktivními látkami, které by ze sebe po umístění do organismu aktivně 

uvolňoval [94]. Tento efekt však zatím nebyl zkoumán v kombinaci s 

titanem s ultrajemnozrnnou strukturou, a proto je tato kapitola zaměřena na možnosti sycení 

anodizovaného povrchu dvěma modelovými bioaktivními látkami. K testování byl použit 

povrch anodizovány při napětí 60 V, jež se  dle biologických testů jevilo jako nejvhodnější. Pro 

interkalaci anodizovaných povrchů byly použity dva různé roztoky. Prvním byl 1% vodný 

roztok ibuprofenu, druhým pak bezvodý dimethylsulfoxid (DMSO). Pro stanovení adsorpční 

schopnosti povrchů byla použita Fourierova transformovaná infračervená spektroskopie (FTIR) 

v rozsahu vlnových délek 2,5–25 μm (interval vlnočtu 4000–400 cm⁻¹).  

Povrch titanu dopovaný DMSO (viz Obrázek 7.8) vykazuje většinu charakteristických 

absorpčních pásů samotného DMSO: ν(C–H) při 2995 a 2910 cm⁻¹, δ(CH₃) při 1435, 1405 a 

1310 cm⁻¹ a ν(S=O) při 1010 cm⁻¹.  

Obrázek 7.8 FTIR spektra pro anodizovaný povrch sycený DMSO. 

 

U anodizovaných povrchů dopovaných ibuprofenem je situace méně jednoznačná, a i 

když je Ibuprofen na povrchu s jistotou detekován, a na základě spekter z Obrázku 7.9 nelze 

rozhodnout, jestli je v nanoporech a na volném povrchu vázán spíše chemi-, nebo fizisorpcí  
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Obrázek 7.9 FTIR spektra pro anodizovaný povrch sycený Ibuprofenem. 

7.7 Anodizace reálných implantátů a simulovaný test otěruvzdornosti při jejich 

zavádění 

Na rozdíl od předchozích zkoušek prováděných na ideálních zkušebních vzorcích byl 

tento experiment zaměřen na ověření přenosu technologie anodizace z modelových vzorků na 

reálné implantáty. UFG-Ti grade 4 byl již úspěšně použit pro výrobu dentálních implantátů 

[95–97], a po specifických chemických povrchových úpravách byl firmou Timplant, s.r.o. 

certifikován jako Nanoimplant® [98]. Právě na tento typ implantátu s průměrem závitu 2,4 mm 

a celkovou délkou 20 mm s povrchem po mechanickém obrábění byl v rámci řešeného projektu 

aplikován proces anodizace při napětí 60 V. 

Podmínky praktických testů otěruvzdornosti byly záměrně nastaveny tak, aby simulovaly 

reálný proces zavádění implantátu do kosti. V souladu s dřívějšími studiemi byly k napodobení 

tvrdých tkání (lidské kosti) použity tři různé materiály – model umělé kosti [99], suché dřevo 

jasanu [49] a čerstvé hovězí žebro [100, 101]. Postup odpovídal doporučené metodice pro 

reálnou implantaci [102, 103], s jedinou odlišností, že implantáty byly ihned po zavedení opět 

vyjmuty (rotací opačným směrem) a vyčištěny ultrazvukem v lázní 96% lihu tak. Po očištění 

byly povrchy extrahovaných implantátů analyzovány pomocí SEM tak, aby bylo možné 

vyhodnotit skutečné poškození anodizovaných vrstev. Obrázek 7.10 zachycuje porovnání 

povrchů implantátů extrahovaných z rozdílných testovacích extrahovaných prostředí, kdy šipky 
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označují kritická místa, kde došlo při procesu zavádění a následné extrakce k porušení, či úplné 

delaminaci anodické vrstvy z volného povrchu.  

Obrázek 7.10 Povrch anodizovaného implantátu Nanoimplant ® po extrakci z (A) umělé kosti, (B) 

sušeného jasanového dřeva a (C) hovězího žebra. (D) zachycuje detail nepoškozených části anodické 

vrstvy z oblasti drážek závitu vzorku extrahovaného z hovězího žebra. 

Povrch implantátu vyjmutého ze suchého dřeva jasanu vykazoval pouze drobné defekty 

omezené na okraje závitů, zatímco implantáty extrahované z modelu umělé kosti a hovězího 

žebra byly poškozeny výrazněji. Poškození se nejčastěji koncentrovalo do řezných hran závitů, 

kde docházelo k odlupování nebo porušení anodické vrstvy, zatímco povrchy mezi 

jednotlivými závity zůstaly z velké části intaktní. Detailní snímek z povrchu nejvíce 

poškozeného vzorku zároveň ilustruje zachovalé oblasti anodické vrstvy v drážkách závitů, kde 

nedošlo k mechanickému porušení ani ke zjevným známkám delaminace. Je patrné, že míra 

poškození souvisí především s mechanickým namáháním v průběhu zavádění a vyjímání 

implantátu, přičemž ostré hrany závitů představují kritická místa náchylná k degradaci 

povrchové vrstvy v důsledku působení nejvyššího smykového napětí. Ve všech případech však 

lze usuzovat na relativně dobrou adhezi anodické vrstvy, která i po extrakci pokrývala ve všech 

případech více než cca 80 % aktivního povrchu.  
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7.8 Závěry 

Na základě výše uvedených zjištění lze pro UFG titan Grade 4 anodizovaný při napětích 

20–60V formulovat následující závěry: 

 

• Anodizace při 20V vedla ke vzniku vrstev s nanotubulární morfologií 

uspořádanou do klastrů. Při vyšších napětích (40V a 60V) vznikaly homogenní 

nanopórovité vrstvy, přičemž průměr pórů narůstal s rostoucím anodizačním 

napětím. 

• Morfologie povrchů UFG titanu anodizovaných při 40V a 60 V odpovídala 

povrchům titanu se standardní velikostí zrna, avšak připravených v elektrolytech 

s nižším obsahem vody. 

• Korozní rychlost anodizovaných povrchů byla mírně vyšší než u mechanicky 

zpracovaného povrchu CP-Ti grade 3, nicméně zůstávala hluboko pod 

doporučenou hranicí pro implantologické aplikace. 

• Korozní potenciál povrchů anodizovaných při vyšším napětí byl posunut k méně 

ušlechtilým hodnotám, což může zvyšovat riziko galvanické koroze při kontaktu 

s jinými materiály. 

• Polarizační křivky nevykazovaly překročení potenciálu průrazu ani při polarizaci 

do 4000 mV vs. SCE v prostředí s přítomností chloridových iontů. 

• Anodizace zvýšila smáčivost povrchů, což umožní jejich snadnější kolonizaci 

buňkami tvrdých tkání. 

• Vrstvy vytvořené při 60V dostatečně odolávaly mechanickému namáhání při 

simulaci reálných implantačních procesů. 

• Vysoce porézní povrchy po anodizaci při 60 V umožňovaly interkalaci molekul 

DMSO a ibuprofenu. 

• Anodizované povrchy byly pro kultury osteoblastů netoxické.  

 

Na základě získaných výsledků lze konstatovat, že elektrochemická oxidace implantátů 

z UFG titanu Grade 4 pozitivně ovlivňuje jejich biologické vlastnosti, umožňuje cílenou 

interkalaci léčivy a současně zachovává vysokou korozní odolnost materiálu. Výsledky tohoto 

výzkumu mají také přímý přesah do implantologické praxe a vedly ke vzniku užitného vzoru 

zubního implantátu s anodickou povrchovou úpravou certifikovaného firmou Timplant s.r.o.  
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