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1 UVOD, PREDSTAVENI A CiLE PRACE

Tato habilita¢ni prace je zaméfena na studium vzajemného vztahu mezi materidlovymi
charakteristikami a vlastnostmi povrchu materiali pfimo urenych k produkci docasnych i
trvalych implantatd, a proto se pfi jejim feSeni prolinaly piistupy typické jak pro materidlové,
tak povrchové inzenyrstvi. Jednotlivé charakterizacni metody i procesy hodnoceni specifickych
vlastnosti byly vzhledem k ptesahu samotné prace do praxe vybrany cilené¢ a mohou byt pouzity
jako zadkladni podklady za tcelem vyvoje a nasledné certifikace vybranych zdravotnickych
prosttedkt dle aktualni legislativy spojené s dodrzovanim standardu ISO 13485, ktery je pro
vSechny vyrobce zdravotnickych prosttedkl zavazny.

Vyznamnou soucasti této prace je proto komplexni charakterizace vSech sledovanych
materidlovych systémi — od elektrochemickych metod (potenciodynamické polarizace, EIS)
[1], ptes tribologicka a mechanicka hodnoceni [2], az po testy biokompatibility a cytotoxicity
v souladu s normami CSN EN ISO 10993 [3]. Vzajemné propojeni vysledkd jednotlivych
metod pak umoziuje nejen hlubsi pochopeni degrada¢nich mechanismii spojenych
s biokompatibilitou studovanych materialt, ale i ndvrh optimalizovanych technologickych
postupt vedoucich k vys$si spolehlivosti a bezpecnosti implantati. Tento smér vyzkumu
odpovida souCasnym trendim v oblasti biomateridli, kde je cilem nikoliv pouze zajistit
dostacenou stalost povrchovych vlastnosti kovovych implantati v pribehu jejich zivotnosti, ale
zaroven aktivné fidit jejich interakci s biologickym prostfedim — at’ uz zvySenim bioaktivity pro
pevnou osteointegraci v piipadé trvalych implantatli, nebo naopak minimalizaci imunologické
odezvy v ptipad¢ docasnych implantatt [4].

Vysledky prokazaly Gzkou vazbu mezi parametry vyroby, ndslednym zpracovanim a
povrchovymi upravami na jedné stran¢ a mikrostrukturou, fdzovym slozenim, korozni
odolnosti a biologickou odezvou na stran€ druhé. Prace pfinasi nové poznatky o optimalizaci
technologie Selective Laser Melting (SLM) pro austenitické oceli, rozsifuje aplikovatelnost
ultrajemnozrnného titanu s nanostrukturovanymi oxidickymi vrstvami a poskytuje doporuceni
pro zajisténi vyssi bezpecnosti a Zivotnosti implantati.

Predkladanou habilita¢ni praci 1ze z pohledu jejiho zaméteni tematicky rozdélit do dvou
¢asti. Prvni z nich se vénuje komplexni analyze vztahi mezi vyrobnimi procesy, tepelnym
zpracovanim a vlivem plastické deformace na zakladni vlastnosti souvisejici s pouZitelnosti

aditivné vyrobené oceli AISI 316L jako materidlu pro trvalé implantaty. Druhd ¢ast prace je



pak zaméfena na povrchové zpracovani zubnich implantati ztitanu komercni Ccistoty
s ultrajemnozrnnou strukturou.
Prace je clenéna do sedmi zékladnich kapitol, kdy rozsahlejSim kapitolam
s experimentalnimi vysledky vzdy predchazi kratsi kapitoly se spise teoretickym obsahem,
jejichz tkolem je pfedevsim predstavit studované kovové materialy, jejich vyhody a nevyhody,
ale i omezeni souvisejici s jejich pouzitim ve zdravotnictvi. Obsah kapitol s vysledky vlastniho
vyzkumu je pak pfimo spojen s feSenim narodnich a mezinarodnich vyzkumnych projektti a je
zde zminén 1 dil¢i pfesah do praxe. Se zaméfenim prace souvisi i cile jednotlivych kapitol
obsahujici vysledky vlastniho vyzkumu.
Cilem kapitoly 4, ktera je zaméfena na vliv tepelného zpracovani oceli AISI 316L
vyrobené metodou SLM, bylo stanovit vliv zihani pti 650°C a 1050°C na:
e Vyslednou porovitost a mikrostrukturu;
e Kratko — i dlouhodobé korozni vlastnosti v prostiedi simulujicim lidské télo;

e Miru zcitlivéni hranic zm.

V Kkapitole 5, ve které byla opét studovana ocel AISI 316L vyrobend metodou SLM,

bylo hlavnim cile popsat vliv rizné miry pfedchozi plastické deformace na:

¢ Rozvoj vnitinich vad a mikrostrukturni zmény;

e Vnik napétovée indukovanych fazi;

e Zmény koroznich vlastnosti v prostfedi simulujicim lidské télo;
e Zmény magnetickych vlastnosti;

e Zménu smacivosti povrchu.

Kapitola 7 je zaméfena na Upravy povrchu redlnych zubnich implantati za ucelem
zvyseni jejich biokompatibility. Cilem této kapitoly pak bylo popsat vliv anodické oxidace

zubniho implantatu na:

e Vysledny charakter a topografii povrchu;

e Vysledné korozni vlastnosti v prostiedi simulujicim lidské télo;

e Smacivost povrchu;

e Bioaktivitu volného povrchu;

e Moznosti interkalace povrchovych vrstev biologicky aktivnimi latkami;

e Mechanickou odolnost povrchu.



2 KOROZE JAKO DEGRADACNI MECHANISMUS KOVOVYCH
MATERIALU VE ZDRAVOTNICTVI

Koroze kovovych materidli ve zdravotnictvi mlze byt popsdna jako samovolny
elektrochemicky d¢j, pfi némz dochézi v disledku interakce mezi materidlem a prostfedim k
piechodu latky do stabilnéjsiho stavu, ¢imz dojde ke snizeni celkové volné entalpie systému. V
souvislosti s biomateridly je uvazovana nejcastéji koroze ve vodnych prostiedich. VétSina
organismil obsahuje vice nez 70 % vody, ve které jsou rozpustény také latky iontové povahy,
které lze povazovat za nosice elektrického naboje. Jsou-li brany v potaz jen kovové
biomaterialy, které jsou pouzivany vné organismd, i u téchto dochazi k ¢etnému plsobeni
vodnych roztokl (dezinfekce, ¢isténi atd.), které opét zpravidla obsahuji aktivni latky iontové
povahy. Korozni déj probihajici ve vodném prostiedi je vzdy tvofen tzv. sprazenymi reakcemi,
tj. oxidaci a redukci. Pii tomto dé&ji dochazi k oxidaci kovu na ionty a redukci molekul vody,
pficemz produkty redukéni reakce jsou mimo jiné odvislé od koncentrace kysliku v roztoku [5].

V oblastech se Spatnym prokrvenim (pfi hypoxii, v disledku Spatné vaskularizace ¢i
fibrézy) nebo jen velmi omezenym piestupem kysliku (v hlubokych tkanich-napi. v piipadé
kloubnich nahrad, vnitinich dlah a jejich fixacnich prvki) se redukce kysliku omezuje, a hlavni
katodicky proces tedy ptfechazi na redukci vodikovych iont nebo vody. Tato reakce je
z hlediska kinetiky pomalejsi, a jeji dominance miiZe byt spojena s nizsi rychlosti koroze, ale
zaroven 1 s vyS$8im rizikem vzniku lokalizované koroze, pokud dojde k poruSeni pasivni vrstvy,
nebot’ z divodu nizkého parcidlniho tlaku kysliku je omezen proces jejiho opétovného vzniku
(tzv. respasivace). Pokud navic tato reakce probiha rychleji, nez je schopnost okolnich tkani
odvadét vodik, mohou v téchto tkanich vznikat tzv. vodikové kapsy, které sekundarné piisobi
dalsi komplikace [6-9].

O koroznim chovani kovu nerozhoduje pouze oxida¢ni schopnost prosttedi, ale i jeho pH.
Oxidaéni schopnost prostiedi pfitom uzce souvisi s hodnotou elektrodového potencialu (E) —
¢im vys$i je potencidl, tim vySs$i je oxidacni schopnost prostiedi, tedy schopnost podporovat
elektrochemickou oxidaci kovu. Naopak nizsi potencialy odpovidaji prostfedi s redukénim
charakterem. Stabilita kovovych materidli ve vodnych prostfedich rizného pH miize byt
efektivné znadzornéna pomoci tzv. Pourbaixova diagramu (E—pH diagramu), ktery popisuje
vztah mezi elektrodovym potencialem, pH prostfedi a termodynamicky stabilnimi formami
daného kovu ¢i jeho sloucenin. Tento typ diagramu umoziuje predikovat, zda bude kov v

daném prostifedi termodynamicky stabilni (oblast imunity), pfipadné se bude nachéazet v



pasivnim (pfitomnost ochranné vrstvy oxida ¢i hydroxidi), nebo aktivnim (intenzivné
korodujicim) stavu [10].
odpovidajici pH v rozmezi piiblizné¢ 4 az 9, coz zahrnuje vétSinu extracelularnich tekutin a
fyziologickych prostedi, v€etné extrémnich stavli tkani po masivnim traumatu spojenych se
zavadénim implantdtu, ¢i poSkozenim tkdn¢ v dusledku pietizeni apod. Ve specifickych
ptipadech, napiiklad ve spodni ¢asti zaludku, mtize pH klesnout az na hodnotu kolem 1,5.
Rozmezi elektrodovych potencialli relevantni pro télesna prostedi se zpravidla pohybuje mezi
—-0,5 az +1,0 V vuci standardni vodikové elektrodé (SHE) [7].

Pourbaixovy diagramy tak poskytuji cenny nastroj pro predbézné hodnoceni korozniho
chovani kovl v simulovanych télnich prostiedich. Pfiklad takového diagramu s vyznacenou
oblasti elektrochemické stability vody doplnény o oblasti odpovidajici riznym fyziologickym

prostfedim je uveden na Obrazku 2.1.
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Obrazek 2.1 Pourbaixtv (E-pH) diagram stability vody se schematicky zakreslenymi oblastmi pro
vybrané typy télnich tekutin. (Pfevzato z [11] a upraveno)

O mife biologické tolerance kovového implantatu nerozhoduje pouze chemické sloZzeni
vznikajicich koroznich produktli, ale pfedevSim jejich koncentrace, rozpustnost a
elektrochemickd stabilita v okolnim biologickém prostfedi. Nizkd rozpustnost koroznich
produktii, a tim 1 uvolfiovani iontl v koncentracich hluboko pod hranici cytotoxicity, obvykle
nezpusobuje nezadouci biologickou odpoveéd’. Pokud je vSak rozpustnost vyssi a koncentrace
uvolnénych ionth piekroci ur¢itou mez, mize dojit ke vzniku obranné reakce organismu. Tato
reakce se miiZe projevit lokalnim podraZzdénim, alergickou odpovédi, vznikem zanétu, nebo v

zavaznéjSich piipadech az akutni nebo chronickou intoxikaci ptislusnym kovem [12—-14]..



3 AUSTENITICKE KOROZIVZDORNE OCELI VE ZDRAVOTNICTVI

Chemické slozeni je kliCovym parametrem ovliviiujicim mikrostrukturu, vlastnosti a
korozni chovani korozivzdornych oceli. Dominantni roli hraje chrom, ktery je klicovy pro
tvorbu pasivni vrstvy, nikl nebo mangan pro stabilizaci austenitu, molybden a dusik pro
odolnost proti lokalizované korozi, zatimco uhlik, sira a nékteré dalsi prvky (Si, Ti, Nb)
ovliviiuji stabilitu majoritni austenitické faze spojenou s piipadnou precipitaci minoritnich fazi.
Vysledné chemické slozeni daného typu oceli je pak odvozeno od pozadavki na mechanické a
technologické vlastnosti, v ptipadé¢ medicinskych aplikaci pak také na korozni odolnost ve
specifickych prostiedich. Vliv jednotlivych legur v korozivzdornych ocelich je komplexni a
Casto synergicky [15].

V ocelich s relativné nizkou energii vrstevné chyby a s nedostateénym obsahem
austenitotvornych prvk muize pti plastické deformaci za studena ¢i vlivem kryogennich teplot
vznikat deformaci indukovany martenzit € s hexagonalni nebo martenzit o’ s tetragonalni (v
pripadé€ nizkého obsahu uhliku spise kubickou prostorové centrovanou) mfiizi. Ten zplsobuje
vyrazné zvyseni pevnosti i tvrdosti, ale mlize také snizovat korozni odolnost a ménit magnetické
chovani materidlu. Zpétna transformace martenzitu na austenit je moznd vhodnym tepelnym
zpracovanim [16, 17].

V austenitickych korozivzdornych ocelich se zvySenym obsahem uhliku a dusiku mohou
nejcastéji vlivem tepelného zpracovani precipitovat také karbidické ¢i nitridické faze. Pokud
jsou tyto faze na bdzi chromu, je velmi pravdépodobné, Ze v jejich té€sném okoli doslo
k lokalnimu ochuzeni matrice o tento prvek a tim i sniZzeni korozni odolnosti. Proto je vhodné
volit takové tepelné zpracovani, které precipitaci téchto fazi potlaci [18].

Korozivzdorné oceli s austenitickou matrici uréené pro medicinské pouziti mohou opét
vlivem nevhodného zpracovani obsahovat i intermetalické faze bohaté chromem a
molybdenem. Podobné¢ jako v ptipad¢ karbidu a nitridii i v tomto piipadé dochazi k lokalnimu
ochuzeni okolni matrice pravé o tyto prvky a tim 1 sniZeni korozni odolnosti. Mezi matrici a
ochuzenymi misty navic mohou vznikat galvanické mikroclanky, které nasledné iniciuji vznik
lokalnich druhti koroze [19].

Nejcastéji pouzivanymi typy oceli v biomedicing jsou AISI 316L a AISI 316LVM, kde
pismeno ,,L.“ v obou ptipadech oznacuje nizky obsah uhliku (,,Jow carbon®). Ten je zpravidla
redukovan na trovein nizsi nez 0,03 hm. %, coz je mén¢€ nez v typech AISI 304 nebo 316 s
obsahem uhliku do 0,08 hm. %. Niz§i obsah uhliku vyznamné snizZuje riziko precipitace karbidu

bohatych chromem na hranicich zrn, ¢imZ se minimalizuje mezikrystalovd koroze v télnim



prostiedi [20]. V ptipad¢ oceli AISI 316LVM posledni dvé pismena odkazuji na zptisob vyroby
materidlu, predev§im pak podstatného snizeni obsahu fosforu a siry. Jsou to pravé
elektrochemicky mén¢ stabilni sulfidy, které se v agresivnich prosttedich primarné rozpoustéji,
a zpusobuji tak iniciaci lokalizovaného korozniho napadeni exponovaného povrchu implantatu,
znamého také jako metastabilni pitting [21]. Minimalizovat riziko vzniku bodové koroze
z diivodu prednostniho rozpousténi sulfidi lze pouze dostatenym snizenim obsahu siry

v zakladni kompozici materialu.

3.1 Biokompatibilita koroznich produkti oceli typu AISI 316

Pfi koroznim napadeni austenitickych korozivzdornych oceli dochdzi k anodickému
rozpousténi materidlu, a to jak FCC matrice, tak ptipadnych ¢astic sekundarnich fazi za vzniku
koroznich produkt, které jsou bud’ v télnich tekutinach rozpustné a potencialné toxické, nebo
dochdzi ke vzniku nerozpustnych sloucenin, které jsou zpravidla absorbovany okolnimi
tkanémi. Kovové ionty, které se uvoliuji v disledku koroze (nebo mechanického opotiebeni),
nemusi nutné vzdy zpisobovat poskozeni biologickych struktur. Kli¢ovym faktorem, ktery
ovliviiyje jejich biologicky ucinek, je typ molekuly, s niz iont v organismu interaguje. Kazda
molekula v télnich tekutindch ma potencial vazat se na uvolnény iont, jehoz chemicka aktivita
dale urcuje, jaké reakce budou nésledovat a které produkty mohou vznikat. Kovovy iont je
obecné¢ velmi reaktivni a bezprostiedné vstupuje do interakci s molekulami vody ¢i
anorganickymi anionty, pfi¢emZ vysledny charakter reakce zavisi na jeho velikosti, naboji a
hmotnosti. Naptiklad ionty chromu (Cr’*) vykazuji vysokou chemickou aktivitu a snadno
reaguji s hydroxylovymi radikaly a anionty za vzniku oxida a soli. Takto vzniklé slouceniny
jsou obvykle nerozpustné a maji nizkou afinitu k biomolekuldm, coz znamena nizkou
pravdépodobnost jejich vazby na bunétné struktury. Piesto se moZnost takové vazby zcela
nevylucuje. Oproti tomu ionty nékterych jinych kovii uvolnénych z oceli typu AISI 316, jako
je nikl (Ni*") nebo mangan (Mn?"), se vyznacuji relativni chemickou stabilitou a niz§i tendenci
k rychlé interakci s vodnimi molekulami €1 anorganickymi anionty. V diisledku toho ptetrvavaji
v biologickém prostfedi déle ve volné iontové formé, a maji tedy vyssi pravdépodobnost
interakce s biomolekulami, coZ zvySuje jejich potencialni toxicitu [22]. V obou piipadech musi

byt t€zké kovy pii jejich vylou€eni z téla ddle metabolizovany jatry, tyto metabolity jsou



nasledn¢ zachycovany z obéhu ledvinami a vylouceny moci [23]. Princip interakce iontd
uvolnénych pii korozi korozivzdornych oceli s télnim prostiedim je ilustrovan obrazkem 3.1.

lont kovu uvolnény pfi korozi

T N\

lont s vysokou aktivitou lont s nizkou aktivitou
M* (napf. Cr*) M* (napt. Fe?*, Mn?*)
Reaguje okamzité s okolnimi Reaguje s i aktivnimi
skupinami biomolekulami z okoli
(OHy—™» M* «— (I M+ <4— Biomolekula

Vznika hydroxid, stl, nebo komplex,
ktery dale nereaguje s biomolekulami

Nizka toxicita a bioaktivita Vysoka toxicita a bioaktivita

Obrazek 3.1 Schématické porovnani biologické aktivity vice a méné€ aktivnich iont uvolnénych pfi
korozi oceli typu AISI 316. (Vytvotfeno na zakladé [22])

Uvedené poznatky jednoznacné potvrzuji, ze chemickd stabilita a korozni odolnost
korozivzdornych oceli hraji klicovou roli pii hodnoceni jejich biologické bezpecnosti v
prostiedi lidského téla. Vzhledem k moznosti uvolilovani toxicky plisobicich iontl v diisledku
koroznich procest je nezbytné nejen peclivé volit chemické sloZeni, ale rovnéz optimalizovat
vyrobni a technologické parametry, které mohou vyznamné ovlivnit mikrostrukturu materialu
a tim 1 jeho korozni chovani. Implantaty z austenitickych korozivzdornych oceli, zejména typu
AISI 316L, jsou z tohoto pohledu povazovany za vhodné feSeni spiSe pro docasné aplikace, kde
neni vyZadovéno dlouhodobé setrvani materidlu v biologickém prostiedi. V praxi jsou tyto
implantaty zpravidla pouzivany bez pokrocilych povrchovych modifikaci, pficemz zdkladni
pasivace povrchu zpravidla postacuje k dosazeni ptijatelnych koroznich vlastnosti [24]. S
rozvojem modernich vyrobnich metod, jako je selektivni laserové taveni (SLM), v§ak dochézi
k zasadnim zméndm v morfologii a strukturnich charakteristikdch materialu, které mohou
zasadné ovlivnit jeho odolnost vii¢i degradacnim procesim spojenych s koroznimi dé&ji. Z
tohoto divodu je nutné detailné studovat vliv naslednych technologickych operaci, jako je
tepelné zpracovani nebo mechanicka deformace, na vysledné vlastnosti téchto oceli ve vztahu

k jejich stabilité, pouzitelnosti a bezpe€nosti pii kontaktu s biologickym prostifedim.



4 VLIV TEPELNEHO ZPRACOVANI NA VLASTNOSTI OCELI AISI
316L PRIPRAVENE METODOU SLM

Aditivni vyrobni technologie, zejména selektivni laserové taveni (SLM), pfedstavuji
perspektivni piistup k vyrobé kovovych implantiti s vysokou geometrickou slozitosti a
moznosti individualniho pfizptisobeni, avSak souCasné piinaseji specifické mikrostrukturni a
korozni vyzvy vyplyvajici z extrémnich teplotnich gradientii a rychlého ochlazovani béhem
procesu [25]. Charakter vstupniho prasku, priitb¢h taveni a interakce s procesni atmosférou
zasadn€ ovliviiyji vznik vnitfnich defektd, zbytkovych napéti i pfipadnych sekundarnich fazi,
kter¢é mohou lokéaIlné narusit elektrochemickou stabilitu materialu [26]. U austenitické
korozivzdorné oceli AISI 316L, uréené pro implantologické aplikace, je proto nezbytné
posuzovat vhodnost technologie SLM nejen z hlediska mechanickych vlastnosti, ale pfedevs§im
ve vztahu ke korozni odolnosti v prostiedi simulujicim lidské télo, a to v souladu s pozadavky
kladenymi na tento typ materidlu v mediciné [27, 28]. Tepelné zpracovani predstavuje klicovy
nastroj pro stabilizaci mikrostruktury, sniZzeni vnitinich napéti a homogenizaci chemického
slozeni, avSak pfi nevhodné volbé parametri mtze vést ke zcitlivéni hranic zrn a zvysSené
nachylnosti k lokalizovanym formam koroze v disledku precipitace karbidickych fazi bohatych
chromem [29, 30]. Z téchto diivodi je v nésledujici ¢asti kapitoly hodnocen vliv samotného
procesu SLM a nasledného tepelného zpracovani na mikrostrukturu, korozni chovéni a riziko
mezikrystalové koroze oceli AISI 316L pomoci -elektrochemickych metod, vcetné

dlouhodobého sledovani koroznich procest v prostiedi simulujicim Zivy organismus.

4.1 Parametry vyroby a tepelného zpracovani

K vyrobé testovanych vzorkli byl pouzit certifikovany prasek atomizované oceli AISI
316L dodavany firmou Renisaw s garantovanym chemickym slozenim dle ASTM F138 [31].
Morfologie a topografie vstupniho prasSku je patrna z Obrazku 4.1 (A), resp. 4.1 (B), ze kterych
je patrné, ze Castice jsou kulovitého tvaru, jejich povrch je Cisty, ¢aste¢né dendriticky, bez
nezédouci kontaminace ¢i pozorovatelné vyznamné oxidace. Stfedni velikost ¢astic prasku byla

36,6 + 9,8 pm.



Obrizek 4.1 Castice vychoziho prasku AISI 316L od firmy Renishaw pii malém (A) a velkém (B)
zvétSeni.

Prevazné kulovity tvar a absence oxidil na povrchu ¢astic prasku je z hlediska vyslednych
koroznich vlastnosti nejvyhodnéjsi, nebot’ povrchova oxidace praskovych ¢astic vede ke vzniku
oxidickych inkluzi typu Cr203;, MnO», SiO2, apod. v mikrostruktufe aditivné vyrobenych
soucasti. Tento typ inkluzi aktivné podporuje vnik galvanickych mikroclanki pii styku s
agresivnim prostfedim a tim 1 anodické rozpousténi okolni matrice [32].

K vyrobé vzorka ve tvaru plochych tahovych ty¢i bylo pouzito zafizeni Renishaw
AM400 v modu SLM. Proces tisku probihal v inertni atmosfére 99,99 % argonu a tiskové
parametry, které¢ odpovidaji doporuceni vyrobce prasku, byly nastaveny dle Tabulky 4.1. Smér
rustu vzorkd byl kolmy na podélnou osu tahovych ty¢i, tzn. ze tahové tyce byly tiStény ,,na

plocho.

Tabulka 4.1 Parametry SLM vyroby.

Vykon laseru [W] 200
Rychlost skenovani [mm/s] 650
Expozi¢ni doba [us] 80
Primeér laserového paprsku [um] 80
Tloustka vrstvy prasku [um] 50
Strategicky vzor skenovani Sachovnice (5%5 mm)
Uhel pooto&eni skenovaci drahy (°) 60




Po ukonceni procesu tisku byly vzorky (ploché tahové tyCe tloustky cca 5 mm)
mechanicky separovany od podlozky a pro dal$i hodnoceni byla vzhledem k vhodné velikosti

pouzita pouze jich stiedni ¢ast o délce cca 50 mm tak, jak je ilustrovano na Obrazku 4.2.
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Obrazek 4.2 (A) Vzorky po SLM s vyznacenymi oblastmi k ptfiprave a dalSimu testovani, (B)
Orientace vzorkd pii vyrobé. (Pfevzato z [33] a upraveno)

Po vytisténi byly 2 vzorky (HT1 a HT2) tepelné zpracovany ve vakuu (cca 200 Pa) za
ucelem simulace vybraného zpracovani vhodného pro biomedicinské aplikace. Tieti vzorek
(REF), ktery slouzil jako referencni, byl ponechén ve stavu po vytisténi a nebyl dale tepelné

zpracovavan. Parametry tepelného zpracovani jsou patrné z Tabulky 4.2.

Tabulka 4.2 Parametry tepelného zpracovani vzorku.

Vzorek HT1 HT2 REF
Teplota 650 °C 1050 °C -
Rychlost nabéhu na teplotu 20 ° C/min 20 °C / min -
Délka vydrze na teploté 30 min 30 min -
Pomalé-v peci Pomalé-v peci
Ochlazovani . . -
(cca 18 hodin) (cca 24 hodin)

Teploty tepelného zpracovani byly voleny zamérné. Vzorek HT1 byl zihédn na horni
hranici teplotniho intervalu vyplyvajictho z EN 10088-2 [34] pro Zihdni austenitickych

korozivzdornych oceli za ti€elem odstranéni vnitintho mechanického napéti. Obecné je pro
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materidly vyrabéné metodou SLM typicky velky rozptyl ve velikosti zrna. V dusledku
nerovnomérného rozlozeni tepelnych gradientd pii a po prichodu laserového svazku dochazi
k nerovnomérnému ochlazovani struktury, s ¢imz souvisi i ¢astecné heterogenni mikrostruktura
a z ni vyplyvajici mechanické ¢i technologické vlastnosti [35]. Z tohoto divodu je predevsim
pro mechanicky namahané ¢asti vhodné aplikovat rekrystaliza¢ni zihani pii teplotach 1000-
1100°C [36], které vede k zrovnomérnéni mikrostruktury, odstranéni substruktur a ke zlepSeni

taznosti bez vyrazné ztraty pevnosti.

4.2 Porozita, chemické slozeni a mikrostruktura

Po tepelném zpracovani byla ¢ast kazdého vzorku mechanicky oddélena a preparovana
pro dal§i vyhodnocovani. Jelikoz byly vzorky tisknuty najednou v jedné tiskové uloze, lze
pfedpokladat, Ze se jejich chemické slozeni vyznamné nelisi, a tak byl za G€elem vyhodnoceni
chemického slozeni pouzit pouze referencni vzorek, u kterého byla provedena chemickd
analyza samotného materialu. Pro tento Gcel byla pouzita metoda optické emisni spektrometrie

s doutnavym vybojem (GDOES) a jejiz vysledky jsou patrné v Tabulce 4.3.

Tabulka 4.3 Chemické slozeni referen¢niho 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 A\ W Al Nb Ti Fe

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

Jednim z klicovych parametrti urcujicich mechanické vlastnosti kovovych soucasti
vyrobenych metodami aditivni vyroby je porozita, tedy pfitomnost dutin, kterd ma zasadni vliv
zejména na pevnost, tnavovou Zzivotnost, odolnost vici Sifeni trhlin a celkovou integritu

materialu [37]. Primérné hodnoty porozity jednotlivych vzorka jsou ilustrovany v Tabulce 4.4.

Tabulka 4.4 Primérné hodnoty a smérodatné odchylky porozity pro jednotlivé vzorky vyhodnocené
z priénych fezl.

Vzorek Primérna porozita (%)
TZ1 0,03 +£0,01
TZ2 0,07 £ 0,02
REF 0,08 + 0,02
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Snimky pro vyhodnocovani porozity jsou ilustrovany na Obrazku 4.3, stejné jako typicky
priklad port ve struktufe vSech sledovanych vzorki, kde je jasné rozpoznatelny druh vady typu

»lack of fusion® s pfitomnosti neroztavenych ¢astic v objemu.

Obrazek 4.3 Snimek pro vyhodnoceni porozity vzorku (A) HT1, (B) HT2, (C) REF, (D) Detail péru
typu ,,lack of fustion®. (Pfevzato z [33] a upraveno)

Z vysledkt je patrné, ze vSechny vzorky vykazuji velmi nizké a srovnatelné hodnoty
porozity. Rozdily mezi jednotlivymi vzorky vSak nejsou zasadni, a souvisi spiSe s technologii
a presnosti méfeni neZ u¢inkem tepelného zpracovani. Pory ve vSech vzorcich mély obdobny
charakter — typicky se jedna o nepravidelné dutiny s ostrymi hranami, na jejichz sténach a dné
jsou patrné nedostatecné ztavené Castice prasku, coz nasvédcuje nedostateCnému pienosu
energie béhem priichodu laserového paprsku, a tedy 1 netplnému slinuti materialu.

Na Obrazcich 4.4 az 4.6 jsou pii zvétSeni 100 znazornény mikrostruktury jednotlivych
vzorki jak v fezech kolmych rist vzorku (A), tak rovnobéznych (B) se smérem ristu. Rozdily
mikrostruktury jsou oproti béznymi metodami vyrabéné AISI 316L jasné patrné. To je dano
kombinaci extrémné vysokych rychlosti taveni a ochlazovani (fadoveé 10°-10° K / s), smérového
tuhnuti v iizkych taveninovych stopach a vrstveného nanéseni materidlu. Vysledkem je vyrazna
anizotropie mikrostruktury, jemna dendritickd nebo bunécna substruktura a vysoky podil
zbytkovych mechanickych napéti [38].

12



Obrazek 4.4 Mikrostruktura vzorku REF (A) ve sméru kolmém na smér rastu, (B) ve rovnobézném se
smérem rustu. (Prevzato z [33])

Obrazek 4.5 Mikrostruktura vzorku HT1 (A) ve sméru kolmém na smér rtstu, (B) ve rovnobézném se
smerem rustu. (Prevzato z [33])

Obrazek 4.6 Mikrostruktura vzorku HT2 (A) ve sméru kolmém na smér riistu, (B V

rovnobézném se smérem rustu. (Prevzato z [33])
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V referencnim stavu, tj. bez nasledného tepelného zpracovani, je mikrostruktura tvoiena
vyrazné orientovanymi taveninovymi stopami, které sleduji drdhu laseru. Jsou patrnd typicka
obloukovitd rozhrani mezi jednotlivymi vrstvami a vyrazna textura. Bunécné substruktura je
velmi jemna a hranice taveninovych stop jsou dobfe patrné. Tento stav odpovida vysledkim
jinych studii SLM oceli AISI 316L, kde rychlé ochlazovani vede k zachovani metastabilni
mikrostruktury s jemnozrnnymi bunikami a vysokou disloka¢ni hustotou [39].

Po zihani pti 650 °C po dobu 30 min Ize pozorovat zacatek rekrystalizac¢nich procesii
spojenych pravdépodobné s ¢astecnym uvolnénim zbytkovych mechanickych napéti. Hranice
taveninovych stop ziistavaji Citelné, ale v porovnani s referencnim stavem dochéazi k
¢asteCnému ,,rozostfeni* vnitini bunééné substruktury. Nedochézi vSak k vyznamnému ristu
zrn; mikrostruktura si zachovava jemnozrnny charakter.

Pti zihani na 1050 °C dochazi k vyrazné rekrystalizaci a zfetelné zmén€ morfologie
mikrostruktury. Pivodni vrstvend stavba je stale lokalné patrnd, ale hranice taveninovych stop
jsou mén¢ kontrastni a dochazi k ristu nerovnoosych austenitickych zrn. Vysledna
mikrostruktura je tedy hrubsi, vice izotropni a lze oCekévat, Ze ma i nizsi hustotu dislokaci nez

v referencnim stavu [36].

4.3 Hodnoceni zcitlivéni hranic zrn elektrochemickou potenciokinetickou

reaktivacni metodou (EPR-DL)

Mikrostruktura oceli AISI 316L vzorku REF (bez TZ) je typickd s jemnou bunécno-
dendritickou morfologii. Ackoliv ke studiu mikrostruktury nebylo v tomto ptipad¢ pouzito
pokrocilych zobrazovacich metod, na zdklad¢ [41, 42] Ize tvrdit, Ze tyto struktury se vyznacuji
obvykle vysokou hustotou dislokaci a zaroven segregaci legujicich prvkd (Cr, Mo, Si) v
interdendritickych oblastech. Stav bez TZ tak typicky vykazuje v disledku rychlého a
usmérnéného tuhnuti vyraznou chemickou mikrosegregaci a lokélni oblasti s niz§im obsahem
Cr, coz miize zvySovat nachylnost k lokalni korozni degradaci. Zihani pti 650 °C po dobu 30
min (HT1) obecné podporuje precipitaci karbidii typu M23Cs na hranicich subzrn a
dendritickych bun¢k [43, 44]. Okoli téchto precipitati je elektrochemicky méné stabilni nez
austenitickd matrice, protoZe jejich vznik vede k lokalnimu ochuzeni tuhého roztoku o chrom
v jejich okoli, coz se pfi EPR-DL zkouSce projevi zvySenou reaktiva¢ni odezvou a vysSimi
hodnotami poméru proudovych hustot reaktivacni a aktivacni kiivky. Naopak zihani pfi
1050 °C (HT2) zpisobuje téméf uplné rozpusténi precipitati na bazi karbidl chromu,

homogenizaci chemického sloZeni austenitu a ¢astecnou rekrystalizaci struktury [45].
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Citlivost oceli AISI 316L ptipravené metodou selektivniho laserového taveni (SLM)
k mezikrystalové korozi byla hodnocena elektrochemickou metodou dvojité potenciokinetické
reaktivace (Double Loop Electrochemical Potentiokinetic Reactivation, EPR-DL). V tabulce
4.5 slouzil pomér maximalnich proudovych hustot v aktivacni a reaktivaéni vétvi (Jr/Ja)
ziskanych z polarizaénich kifivek jako kritérium miry zcitlivéni. Z této tabulky vyplyva, ze
hodnoty hustot korozniho proudu na reaktiva¢ni smycce jsou pro vSechny vzorky velmi nizké,
a proto jsou vysledné poméry Jr/Ja pod hodnotou 2 %, ktera je obvykle povazovana za limitni,

a nad kterou lze uvazovat o zcitlivéni hranic zrn.

Tabulka 4.5 Vyhodnoceni vysledkit metody EPR-DL pro ocel AISI 316L pfipravené SLM
v zavislosti na podminkach tepelného zpracovani.

Maximalni hodnota ~ Maximalni hodnota P(zimér’ N
5 ; proudovyc
Vzorek prou(.lov? I}ustoty pro proudc.)vevhlrlstotyv pro hustor Klasifikace
aktivacni smycku reaktivacni smycku .

Ja [A.cm?] Jr [A.cm?] Jr/Ja [%]
HT1 2.31x102 1.38x10°% 0.60 <2 %, bez zcitlivéni
HT2 2.48x102 1.00x10°% 0.40 <2 %, bez zcitlivéni
REF 2.89x102 4.94x10% 1.7 <2 %, bez zcitlivéni

Povrch vSech vzorki byl nasledné sledovan metodou SEM, pti¢emz charakter napadeni
byl pro vSechny vzorky totozny. Z makroskopického pohledu (Obrazek 4.7 (A)) doslo
k celkovému napadeni povrchu a €aste€nému selektivnimu rozpousténi hranic jednotlivych
tiskovych vrstev. Z mikroskopického pohledu (Obrazek 4.7 (B)) pak doslo také k selektivnimu
napadeni buné¢né substruktury, kdy objem jednotlivych bunék byl oproti jejich hranicim také
rychleji rozpoustén.

Obrazek 4.7 Povrch REF vzorku po EPR-DL metod¢ pii malém (A) a velkém (B) zvétSeni.
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4.4 Stanoveni koroznich charakteristik oceli v izotonickém roztoku 0,9 % NaCl

. Pro zékladni hodnoceni koroznich vlastnosti v prostiedi simulujicim lidské télo je bézné
pouzivan zékladni izotonicky fyziologicky roztok s obsahem 0,9 hm.% NaCl, ktery je za timto
ucelem 1 doporuCovan zdravotnickymi autoritami [46, 47]. Na rozdil od béznych vyrobnich
metod pfi procesu SLM vznikd charakteristickd mikrostruktura spojena s mikrosegregaci
nékterych prvki. Prave segregace legujicich prvki a precipitace sekundéarnich fazi predstavuji
potencialni slaba mista z hlediska korozni stability. Tento mikrostrukturni dualismus se odrazi
nejen v hodnotach potencialu otevieného okruhu (OCP), ale i ve vyslednych parametrech
potenciodynamickych polarizacnich testl, které detailnéji popisuji elektrochemické chovani
povrchu [44, 48].

Me¢teni OCP bylo provadéno v pravidelnych intervalech a celkova doba expozice ¢inila
169 h. Vysledky dlouhodobého meéfeni jsou s graficky znazornény na Obrazku 4.8. Z
pocatecnich velmi negativnich hodnot OCP lze usuzovat, Zze povrchy byly z pocatku jen slabé
zoxidovany a kryté jen relativn€ tenkou pasivni vrstvou [49]. Postupné se OCP posouvaly k
pozitivnéjSim hodnotdm, coz souvisi s tvorbou stabilnéjSich hydratovanych oxidd [50] a

hydroxidi [51].
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Obrazek 4.8 Grafické znazornéni zmény potencialu oteviené¢ho okruhu v ¢ase pro vzorky oceli AISI
316L vyrobené metodou SLM v zavislosti na TZ. (Pfevzato z [33] a upraveno)

Kratkodobé¢ (pocateni méteni po 1-25 h) hodnoty OCP odrazeji chemickou heterogenitu
povrchu. Oblasti ochuzené o Cr a Mo (napt. v centrech bunék vzniklych pfi SLM) vykazuji
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obvykle tendenci k negativnéjSim hodnotdm OCP, nebot’ nedochazi k dostatecné pasivaci [52].
Chromem a molybdenem bohaté zony naopak podporuji tvorbu uslechtilejsi pasivni vrstvy, coz
se projevi kladnéjsimi hodnotami OCP [42]. S delsi dobou expozice (73—169 h) se rozdily
vyrovnavaji diky postupné pasivaci povrchu, kdy se i v mistech méné bohatych na chrom a
molybden vytvoii dostate¢né kompaktni vrstva jejich oxidu a hydroxidia. Nicméné piitomnost
sekundarnich ¢astic, zejména sulfidickych nebo oxidickych inkluzi, které mohou piisobit jako
anodicka centra, obecné snizuje hodnoty OCP, zatimco ¢astice obohacené o0 Mo mohou pusobit
spise protektivné a hodnoty OCP z dlouhodobého hlediska zvySovat [44].

Po ukonceni OCP testi byla pii pokojové teploté provedena potenciodynamicka
polariza¢ni méfeni v aerovaném izotonickém roztoku. Pro porovnani koroznich vlastnosti po
delsi dobé expozice byly korozni testy potenciodynamickou polarizaci provadény po 1 a 169
hodinach. Test potenciodynamické polarizace byl vzdy ukoncen ve chvili, kdy hustota
korozniho proudu pii zpétné polarizaci dosahla zapornych hodnot. Ilustrace grafického
zaznamu polarizacni kiivky pro referencni vzorek po obou expozi¢nich Casech je zachycena

v ramci Obrazku 4.9 [33].
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Obrazek 4.9 Polariza¢ni kiivky vzorku REF po 1 a 169 hodinach expozice v izotonickém roztoku
0,9% NaCl.

Pro vyhodnoceni polariza¢nich kiivek a stanoveni koroznich charakteristik byla vyuzita
Tafelova extrapolace [53]. Jednotlivé korozni parametry jsou pro kazdy vzorek a dobu

exponovani sefazeny v Tabulce 4.6 [33].
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Tabulka 4.6 Korozni parametry stanovené z polarizacnich kiivek Tafelovou extrapolaci.

Korozni rychlost Korozni potencial Polariza¢ni odpor
Vzorek C; [nm/rok] Ecor [mV vs. SCE] R, [kQxcm?]
lh 169 h lh 169 h lh 169 h
REF 1234 165 -206 -47 94 408
HT1 675 790 -166 -181 110 52
HT2 1967 1565 -255 -203 102 147

Z polarizac¢nich ktivek byly dale vyhodnoceny potencidly prirazu pasivni vrstvy, které
vypovidaji o jeji elektrochemické stabilité v konkrétnim prostfedi. Hodnoty potencialii priirazu
pfimo odectené z polarizacnich kiivek jsou pak ilustrovany v Tabulce 4.7. JelikoZ doSlo
k priirazu pasivni vrstvy u vSech zkouSenych vzorki, bylo mozné ptedpokladat, Ze také doslo
k rozvoji bodové koroze (pittingu). Toto bylo potvrzeno pii sledovani povrchi exponovanych
vzorkd, které sice nevykazovaly vyznamné naruseni povrchu, avSak pfi detailnim studiu bylo u

vSech vzorki pozorovéano identické napadeni v oblasti jiz existujicich vad (Obrazek 4.10).

Tabulka 4.7 Hodnoty potencialu prurazu stanovené prusec¢ikovou metodou.

Potencial prirazu [mV vs. SCE]

Vzorek
l1h 169 h
REF 1193 1244
HT1 1207 859
HT2 491 472

‘

— 7.7- - = E— i R—
298 um | 4.9 [15.00 kV|ETD|11.8 mm| 1000 x | SE RMTVC - VSB TUO

Obrazek 4.10 Zaznam korozniho bodu na povrchu vzorku HT2 po potenciodynamické polarizaci.
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4.5 Zavéry

Na zaklad¢ uvedenych zjisténi Ize pro ocel AISI 316L vyrobenou metodou SLM a tepelné

zpracovanou po dobu 30 minut pfi teplotach 650 °C a 1050 °C vyvodit nasledujici zaveéry:

Vzorky vykazovaly porozitu v rozmezi 0,03-0,08 %, kterd nebyla ovlivnéna
tepelnym zpracovanim. Pory mély charakter uzavienych dutin (,,lack of fusion*
vad) vyplnénych ¢aste¢né nenatavenymi ¢asticemi prasku.

Mikrostruktury referenéniho vzorku a vzorku zihaného pii 650 °C mély
bunéény/dendriticky charakter s patrnym austenitickym zrnem. Vzorek zihany pfi
1050 °C vykazal vyznamné hrubnuti zrna. U referencniho vzorku a vzorku
zihaného pfti 650 °C se zrna vyskytovala jak uvnitt tavnych stop, tak 1 ptes jejich
hranice.

Béhem expozice v izotonickém roztoku po dobu 169 hodin doslo u vSech vzorkt
k posunu potencidlu otevieného okruhu OCP do wuslechtilejsi oblasti.
Nejvyraznéjsi posun byl zaznamenan u vzorku zihaného pii 1050 °C.

Hodnoty rychlosti koroze stanovené potenciodynamickou polarizaci byly
hluboko pod doporuc¢enym limitem pro implantaty. Referencni vzorek vykazal
nejpiiznivejsi vysledky, zejména po 169 hodinach expozice, zatimco nejvyssi
korozni rychlost byla namétena u vzorku Zihané¢ho pii 1050 °C po 1 hodiné
expozice.

Na povrsich byly po provedeni potenciodynamické polarizace pozorovany
typické projevy lokalni koroze, kdy se napadeni koncentrovalo do oblasti jiz

existujicich vad.

Referenéni vzorek vykazoval velmi nizké zcitlivéni hranic zrn, které bylo

tepelnym zpracovanim dale potlaceno.

Na zéklad¢ ziskanych vysledki lze konstatovat, Ze korozivzdorna ocel AISI 316L

vyrobend metodou SLM vykazuje ptiznivé vlastnosti pro vyrobu lékaiskych nastroji a

implantatl, zejména s kratkodobou dobou aplikace. Bylo prokazano, ze tepelné zpracovani

téchto vzorkl vede k nartistu korozni rychlosti v podminkéch simulujicich lidské télo. Z tohoto

ditvodu neni vysokoteplotni zihdni vhodné pro implantaty uréené k dlouhodobému pouziti,

nebot’ by vedlo k postupnému zvySovani uvoliiovaného mnozstvi iontii z korodujiciho

materidlu. Uvedené poznatky je vSak nutné ovéfit klinickymi testy, které potvrdi jejich platnost

pfed samotnou implementaci do vyrobni praxe.
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S VLIV DEFORMACE ZA STUDENA NA VLASTNOSTI OCELI AISI
316L PRIPRAVENE METODOU SLM

Jednim z kli¢ovych faktorti urcujicich spolehlivost a zivotnost konstrukénich i
biomedicinskych soucasti je chovani materidlu pii plastické deformaci, a proto na predchozi
kapitolu zamétenou na tepelné zpracovani oceli AISI 316L vyrobené metodou SLM v této Casti
piimo navazuje systematické studium vlivu plastické deformace na jeji vlastnosti.

Predchozi plasticka deformace méni nejen pevnostni charakteristiky, ale také zasadné
ovlivituje mikrostrukturu materidlu — vede ke vzniku novych disloka¢nich struktur, zméné
textury, piipadné az ke vzniku novych, mechanickym napétim indukovanych fazi s odliSnymi
fyzikalnimi vlastnostmi [54]. V ptipad¢ implantatd dochézi k plastické deformaci jak pfi jejich
vyrobé, tak nasledné naptiklad pfi jejich zavadéni do téla, pfi interakci s okolni tkani, ale i
béhem dlouhodobé funkce, kdy jsou vystaveny cyklickému a viceosému mechanickému
namahani [24]. Tyto procesy mohou vést k degradaci mechanickych vlastnosti a sniZzeni korozni
odolnosti, coZz milze zasadné ovlivnit bezpecnost a zivotnost implantatu. Studium vlivu
plastické deformace u aditivné vyrabéné oceli AISI 316L je proto nezbytné jak z hlediska
materidlového vyzkumu, tak z hlediska praktickych aplikaci.

Cilem této kapitoly je komplexné analyzovat vliv plastické deformace na vlastnosti oceli
AISI 316L vyrobené metodou SLM. V ramci experimenti je vyhodnoceno deformaéni chovani
testovaného materidlu, dale je sledovan vztah mezi plastickou deformaci, porozitou,
mikrostrukturou, jeji texturou a fazovym slozenim. Pozornost je vénovana 1 vlivu plastické
deformace na tvrdost, magnetické vlastnosti a smacivost povrchu materialu. Kapitolu pak
uzaviré studium vlivu plastické deformace na korozni a jiné elektrochemické vlastnosti povrchli
exponovanych v prostedich s rozdilnou koncentraci chloridi.

Komplexni charakter tohoto studia umoziiuje propojit poznatky o vlivu plastické
deformace oceli AISI 316L vyrobené metodou SLM na zmény v mikrostruktufe, ¢i koroznich
a technologickych vlastnostech. Vzhled krozmachu vyroby implantath sna miru
pfizptisobenymi rozméry dle fyziologickych poZadavkl kazdého pacienta je klicové porozumét
tomu, jak plastickd deformace takovych implantatii ovlivni jejich zdkladni vlastnosti a tim i
pouzitelnost v praxi. Proto jsou vysledky této kapitoly navdzdny na fteSeni projektu
CZ.02.1.01/0.0/0.0/17_049/0008441 — Inovativni léCebné metody pohybového aparatu v
urazové chirurgii. Vysledky z této kapitoly mohou pfispét nejen k hlub§imu pochopeni vztahu
mezi vyrobnim procesem SLM a chovanim oceli AISI 316L pfi deformaci, ale také k

optimalizaci navrhu a pouziti implantati s vy$$i mirou spolehlivosti a delsi Zivotnosti.
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5.1 Testovany material a jeho zpracovani

Za tucelem testl uvazovanych v této kapitole byly metodou SLM vyrobeny vzorky

v podobé tahovych ty¢i kruhového prafezu. Jejich orientace vzhledem ke sméru rustu je

ilustrovana na Obrazku 5.1. Za ucelem dalsSiho postupu byly vzorky oznaceny Cisly 1 az 5.

Smér scanovani x

S 12WS Smér rlistu z
oue)
Kyueh

Obrazek 5.1 Orientace vzorkll vzhledem ke sméru ristu a smérim scanovani laserového paprsku.

Chemické sloZeni prasku oceli AISI 316L 1 nastaveni SLM procesu bylo stejné jako v
predeslé kapitole. VSechny vzorky sledované v ramci kapitol 4 a 5 byly pfipraveny v ramci
jedné tiskové tlohy a za pouziti jedné davky vstupniho prasku, proto Ize o¢ekavat, ze z hlediska
chemického slozeni bude mezi jednotlivymi vzorky pouze zanedbatelny rozdil.

K plastické deformaci implantath dochazi v redlné praxi jak ve stadiu jejich vyroby, tak

pii jejich aplikaci [55] nebo v pritbéhu Zivotnosti [56]. Za celem objasnéni zmény uzitnych
vlastnosti zkouSeného materidlu bylo pfistoupeno k deformaci zkuSenych vzorki, kdy vzorky
1 az 4 byly podrobeny riizné deformaci tahem za studena, paty vzorek pak byl ponechan jako
referencni. Vzorek 4 byl nejdtive podroben zkouSce tahem do pretrzeni, kdy rychlost zatéZovani
byla volena 1 mm/min. Tahovy diagram tohoto vzorku byl nédsledné vyhodnocen a byla také
stanovena maximalni mira deformace do poruseni, ktera byla pro vzorek 4 cca. 34 %. Interval
0 az 34 % byl nésledné rozdelen do ctyt stejnych tsekt, které odpovidaly procentu deformace,

do nichz byly vzorky trhacim strojem nataZeny. Z tahového diagramu na Obréazku 5.2 jsou tyto

useky jasné€ patrné, stejn¢ jako celkova deformace jednotlivych vzork.
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Obrazek 5.2 Tahové diagramy pro deformaci jednotlivych vzorkt za studena.

Ze vSech tahovych ty¢i byly nasledné v charakteristickych oblastech s homogenni
(rovnomérnou) deformaci odebrany vzorky pro dalsi testovani. Toto vSak neplatilo pro vzorek
4, u které¢ho bylo dosazeno maximalni moZné deformace, a proto byla oblasti zdjmu oblast
kreku jakozto projevu nehomogenni plastické deformace. Porovnani tahovych tyc¢i pred a po
deformaci véetné vyznacenych oblasti odbéru vzorki pro navazujici testovani je ilustrovano na

Obrazku 5.3.

Obrazek 5.3 Dokumentace tahovych ty¢i (A) pted deformaci a (B) po deformaci v¢. oblasti odbéru
vzorkd pro dalsi testovani.
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5.2 Mikrostrukturni a fazova analyza

Jelikoz pti deformaci materialu dochazi ke kumulaci mechanického napéti praveé v okoli
port a jinych vnitinich vad, které pak iniciuji vznik a nasledny rtist prostorové orientovanych
trhlin, byla pro piesnéjsi popis porovitosti, resp. charakterizaci vnitiniho posSkozeni pouzita
metoda pocitacové tomografie s vysokym rozliSenim (Micro CT), ktera umoznila zachytit
zavislost rozvoje porovitosti, resp. vnitiniho poskozeni na mite piedchozi plastické deformace.
Obrazky 5.4 az 5.6 ilustruji evoluci porovitosti v objemu vybranych vzorku (referencni, resp. s
16,7 % a 33,4 % deformaci) stanovenou metodou Micro CT. Vysledky této metody stejné jako

vysledky orienta¢niho metalografického stanoveni porozity jsou patrné z Tabulky 5.1.

Tabulka 5.1 Porovnani vysledkti pérovitosti ziskanych obrazovou analyzou a metodou Micro CT.

Priumérna porovitost a

Vzorek Defo;' mace smérodatna odchylka- POI‘O\iltOSt M ob(.)]emu-
[%] . , Micro CT [%]
obrazova analyza [%]
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
Equivalent
diameter [mm]
0.158
0.144 ;
10.129 O | |
©
0.114 &
p
0.099 qg
0.084 'E
0.069 Q)
i 0.054 uE')
0.039
0.024
0.009

Obrazek 5.4 3D snimek porozity v objemu referencniho vzorku po 0 % deformace.

23



Equivalent —
diameter [mm] i:’;{.”‘;
- B
0.154
0.138
0.122
0.106
0.090
0.073
0.057
0.041
0.025
0.009

W’
")
(4 Mo
=
3:
©
=

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

Equivalent
diameter [mm]
0.235
0.212
0.190
0.167 A
0.145
0.122
0.100
0.077
0.055
0.032
0.009

‘Smér deformace

Obrazek 5.6 3D snimek porozity v objemu o vzorku 4 po 33,4 % deformace.
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Pti charakterizaci mikrostruktury bylo pouzito 1 metody difrakce zpétn€ odrazenych elektronii
(EBSD, zangl. Electron Backscattered Difraction) a to piedevsim z divodu dodate¢ného
hodnoceni ptitomnosti deformacnich dvojcat ve struktufe a piipadného ovétfeni pfitomnosti
napét'ove indukovanych fazi, predevsim martenzitu o s kubickou plosné centrovanou miizkou
(BCC), ktera je pro tento typ martenzitu vznikajici v ocelich s velmi nizkym obsahem uhliku
(<0.03 %) typicka [57]. Pro kazdy vzorek byla nejdiive sestavena mapa orientace struktury, ze
které byl nédsledné urcen charakter hranic jednotlivych zrn, resp. uhel dezorientace sousednich
zrn a subzrn. Statistické vyhodnoceni zastoupeni nizko— a vysokouhlovych hranic zrn
v mikrostruktuie jednotlivych vzorkl je ilustrovano v Tabulce 5.2, ktera mimo to obsahuje 1
udaje o zastoupeni hranic zrn s dezorientaci 60°, které odpovidaji deformacnim dvojcatim.
Nasledné pak byla sestavena i mapa fazového zastoupeni, pro kterou byly uvazovany faze
s FCC a BCC strukturou, reprezentujici pfitomnost zrn austenitu, resp. delta-feritu ci
deformaéniho martenzitu. Samotné kompilace map, tj. mapy orientace mikrostruktury a
fazového slozeni jsou pro pfi¢né fezy vybranymi vzorky (referencni a po 33,4 % deformace)

ilustrovany na Obrazku 5.7.

Tabulka 5.2 Procentudlni zastoupeni hranic zrn ve vzorcich po riizné deformaci.

Nizkotihlové hranice Vysokouhlové Hranice 60° pro
Cislo 2° az 15° (%) hranice > 15° (%) smér <111> (%)
K Deformace [%]
vzorku Podélny  Pricny Podélny Piiény  Podélny  Priény
fez rez fez fez fez fez
>- Ref. 0 16,84 18,19 83,16 81,81 0,46 1,10
vzorek
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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Obrazek 5.7 Kompilace map orientace mikrostruktury pro pfi¢né fezy vzorky po (A) 0 % deformaci
(B) 33,4 % a map fazového slozeni pro pticné fezy vzorky po (C) 0 % deformaci (D) 33,4 %

Vysledky EBSD analyzy ukazuji, Zze podil hranic zrn se vyrazné méni s rostouci
plastickou deformaci. V ptipadé€ nizkotthlovych hranic (2—15°) dochézi pii malé deformaci (~8
%) k jejich vyraznému narlstu, coz ukazuje na vznik struktury s vice subzrny. Pfi vysSich
deformacich jejich podil opét klesa, nebot” ¢ast téchto hranic se transformuje na vysokouhlové
hranice. Podil vysokothlovych hranic (>15°) je v referen¢nim stavu velmi vysoky (~82 %) a
po pocateénim poklesu v pribéhu deformace opét nartsta. Tento trend dokladd zménu
mikrostruktury a vznik novych, orientacné odliSnych oblasti. Zastoupeni specialnich hranic s
uthlem 60° pro smér <I111> bylo v referen¢nim vzorku zanedbatelné, avsak jiz pfi malé
deformaci prudce narostlo na 25-50 % a pii dal$im zvySovani deformace se stabiln€ udrzuje na

vysokych hodnotdch. Mezi podélnym a pficnym fezem jsou patrné rozdily, které souviseji
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pravdépodobné s anizotropni strukturou vyvolanou procesem SLM [58, 59]. V podélném fezu
jsou zmény podilti hranic vyraznéjsi, coz naznacuje rychlejsi fragmentaci zrn v tomto sméru.

Vzhledem k vysoké mife deformace vzorkil z oceli typu AISI 316L byl na zakladé predchozi
zkusenosti 1 zdroji [60, 61] o¢ekavan vznik napétove indukovaného a‘ martenzitu ve studované
mikrostruktufe. Jelikoz pfitomnost této faze nebyla metodou EBSD potvrzena ani u vzorkt
s maximalni deformaci, bylo pfistoupeno ke studiu vzorki rentgenovou difrakci (XRD z angl.
X-ray Difraction). Za timto ucelem byly sledovany vzorky v podélném fezu. Vzhledem
k relativné velkému analyzovanému objemu a hloubce priniku svazku RTG zéieni vSak
orientace odbéru vzorku nehraje pfi stanoveni fazi vyznamnou roli. Vysledky analyzy v podobé
difraktogramu jsou pro referen¢ni a vzorek s maximalni deformaci prezentovany na Obrazku
5.8. Z difraktogramt je patrné, ze mikrostruktura je ve vSech pfipadech sloZzena vyhradné z

austenitické y-faze, a lze tedy tvrdit, ze obsah deformaci indukovanych fazi je pod hranici

ey .
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Obrazek 5.8 Difraktogramy vzorki po (A) 0 % deformaci a (B) 33,4 % deformaci.

5.3 Vliv deformace na mikrotvrdost materialu

Méteni mikrotvrdosti deformovanych tahovych ty¢i z oceli AISI 3161 vyrobené metodou
SLM doplnuje predchozi EBSD a XRD analyzy. ProtoZe jsou hodnoty mikrotvrdost citlivé na
lokalni zmény hustoty dislokaci, pfitomnost vnitfnich mechanickych napéti ¢i miru
deformacniho zpevnéni, poskytuje tato metoda doplitujici informace k procestim vedoucim ke
zméné mikrostruktury. Z praktického hlediska navic hodnoty mikrotvrdosti souvisi
s tribologickym 1 tribokoroznim chovanim a odolnosti proti opotfebeni — vyssi tvrdost obecné
snizuje miru abrazivniho i adhezivniho opotiebeni v pfipadé¢ tfecich spojii implantati [62].

Samotné méteni mikrotvrdosti probihalo na podélnych fezech deformovanych tahovych ty¢i.
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V rdmci méteni bylo provedeno 10 vtiski HV 0,1 napii¢ prifezem vzorku. Pro vzorek 4
s maximalni deformaci byly vtisky umistény do oblasti krcku a podél linie. Z primérnych
hodnot tvrdosti, které jsou zndzornény v grafu vramci Obrazku 5.9, jasné vyplyva, ze
mikrotvrdost oceli studovaného materidlu roste s predchozi plastickou deformaci tahem
piiblizn¢ linearn€. Tato zavislost mtize byt pro dané podminky a sledovany interval deformace
popséna rovnici (1), kde & znac¢i miru plastické deformace v %. Je vSak nutno brat v potaz, ze v
rdmci grafu, resp. regresni analyzy v ném provedené jsou uvazovany jak podminky
rovnomerné, tak nerovnomérné deformace a analyza spojuje zménu tvrdosti ve stavu jednoosé
a trojos¢ napjatosti do jedné funkce. Vzhledem k vySe uvedenému je proto je vhodné rovnici

(1) chépat spise jako orientacni.
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Obrazek 5.9 Grafické znazornéni zavislosti mikrotvrdosti na piredchozi plastické deformaci tahem.

HV 0,1 =222,5+ 3,257 X ¢ (1)

5.4 Vliv deformace na magnetické vlastnosti

Pro austenitickou ocel 316L, uvazovanou pro vyrobu doc¢asnych i trvalych implantati, je
klicoveé, aby si zachovala velmi nizkou magnetickou odezvu — jednak kviili bezpecnosti a
kompatibilité v prostfedi magnetické rezonance (MRI z angl. Magnetic Resonance Imaging), a
také kvuli interakci s 1ékafskymi nastroji vyuzivajici magnetickou indukcei apod. [63]. Ackoliv
obecné plati, Ze zihany austenit je paramagneticky, plasticka deformace muze zvysit jeho

susceptibilitu () a v krajnim ptipad€ vyvolat i vznik napétoveé indukovanych fazi se silnou

28



feromagnetickou odezvou [61]. U vyrobki z procesu SLM navic vstupuji do hry specifika
procesu (buné¢nd/dendriticka substruktura, zbytkova napéti, textura), takze ovéfeni
magnetickych vlastnosti po deformaci je nezbytnou soucasti kvalifikace materialu pro pouziti
v implantologii [58]. Pro test magnetizace byly pfipraveny valcovité vzorky odpovidajici
praméru ty¢e po deformaci o vysce cca 2 mm. Objemové magnetizacni kiivky, tj. zavislosti
magnetizace na vnéj$§im magnetickém poli, byly méfeny za pokojové teploty pomoci
vibra¢niho magnetometru. Maximalni aplikované magnetické pole dosahovalo velikosti + 1600
kA/m, coz odpovida hodnoté 2 Tesla. Magnetiza¢ni kiivky byly zaznamenany pii symetrickém
cyklovani mezi obéma hrani¢nimi hodnotami, Obrazek 5.11 pak zachycuje vyfez prubéhem
v oblasti magnetizace vnéj$im magnetickym polem v rozsahu intenzity + 150 kA/m. Z kiivek
magnetizace byly nasledné vyhodnoceny zakladni magnetické parametry, které jsou shrnuty v

Tabulce 5.3.
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Obrazek 5.11 Ktivky magnetizace pro rozsah intenzity vnéjs$iho magnetického pole £150 kA/m.

Tabulka 5.3 Magnetické parametry deformovanych vzorkl stanovené z magnetiza¢nich ktivek.

Cislo vzorku Deformace [%] M [kA/m] M, [kA/m] M/M:[-] H.[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 Mz (magnetizace pii maximalnim poli 2 T) je u vSech stavti velmi podobny, a i
u vzorkll po vyznamné deformaci tahem, tj. 75 % a 100 % vykazuje jen mirné zvyseni, coz
dokazuje, Ze dominantni je stile paramagnetickd odezva materialu [64]. Naopak parametry M;
a Hc¢ popisyjici permanentni magnetizaci (remanenci), resp. koercitivni pole feromagnetické
slozky s rostouci deformaci nartistaji a u vzorku s nejvyssi deformaci dosahuji maxima. I presto
jsou vsak tyto hodnoty velmi nizké, coz potvrzuje, Ze studovany material vykazuje vyznamnou
odolnost vuci indukci feromagnetického chovani, pficemz jsou jeho magnetické vlastnosti

plastickou deformaci ovlivnéné jen nevyznamné [65].

5.5 Vliv deformace na elektrochemické a korozni vlastnosti

Jak jiZ bylo zminéno v pfedchozi kapitole, za podminek procesu SLM se vytvaii jemné
¢lenéné elektrochemické clanky (oblasti s rozdilnou aktivitou chromu a molybdenu). Ty mohou
byt piedchozi plastickou deformaci naruseny ¢i jinak modifikovany, coz ovlivni 1 vysledny
elektrochemicky potencidl. Dusledkem toho pak muze byt odlisné chovani pfi vystaveni
koroznim roztoktim, které miize mit v porovnani s nedeformovanym materidlem i jiny prabch
v ¢ase. Vzhledem k pldnovanému implatologickému pouziti studovaného materidlu byl opét
jako korozni prostiedi pouzit izotonicky fyziologicky roztok 0,9 % NaCl.

Charakter a chovani pasivni vrstvy byl mimo jiné hodnocen metodou elektrochemické
impedancéni spektroskopie (EIS). Pfi této metod€¢ je na vzorek pii koroznim potencidlu
pfivadéno stiidavé napéti s velmi malou amplitudou (10 mV) a je sledovana proudova odezva.
V pribéhu méfeni byla ménéna frekvence méfeni v intervalu 100 kHz az 0,1 Hz, kdy pro
kazdou frekvenci byla urcena hodnota celkové impedance elektrického obvodu. Z prabéhu
impedance byly nésledn¢ sestaveny Nyquistovy a Bodeho) diagramy. Pribéh ktivek byl dale
zpracovan a na zaklad¢ jejich charakteru byl odhadnut vhodny ekvivalentni elektricky okruh,
ktery simuluje elektrické vlastnosti a chovani vzorki [66]. Tento okruh je zndzornén na
Obréazku 5.12, ktery obsahuje 3 zakladni cleny, jenZ mimo jiné popisuji elektrochemické
chovani pasivni vrstvy. Z pribéhu impedancnich kiivek byly nasledné kvantitativné
vyhodnoceny vlastnosti jednotlivych prvka ekvivalentniho elektrického okruhu, znichz
prabéhu migrace iontl ptes tuto vrstvu a tim 1 mozné iniciaci lokalniho korozniho napadeni.
Grafické znazornéni zéavislosti elektrického odporu pasivni vrstvy na deformaci vzorka je

znazornéno na Obrazku 5.13
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Obrazek 5.12 Ekvivalentni elektricky okruh sestaveny pro deformované vzorky po 60 minutach
v roztocich s riznou koncentraci NaCl.
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Obrazek 5.13 Zavislost elektrického odporu pasivni vrstvy po 60 minutach exponovani.

Impedancni méteni ukdzalo vliv stupné deformace na stabilitu pasivni vrstvy. Pii vysSich
deformacich (16,7-33,4 %) doslo v obou prostiedich k vyraznému poklesu elektrického odporu
a zvySeni kapacity vrstvy, coz indikuje oslabeni pasivaéni schopnosti povrchu.

Diky nedestruktivnimu charakteru EIS metody (velmi nizkd amplituda ptivadéného
potencialu), nasledovalo po jejim ukonéeni vzdy hodnoceni povrchii potenciodynamickou
polarizaci, a to bez nutnosti vyndani vzorkl z koroznich cel, ¢i jejich prelesténi. Méteni bylo
vzdy zapocato pfi potencidlu o cca 100mV niz§im, nez byl odhadovany korozni potencial a
probihalo rychlosti 1 mV/s az do chvile dosaZeni proudové hustoty fadové 4x107* A/ecm?, pii
které je nezpochybnitelné, Ze jiz doslo k prirazu pasivni vrstvy. Kfivky potenciodynamické
polarizace pro jednotlivé vzorky v roztoku 0,9 % NaCl jsou ilustrovany v rdmci grafii na

Obrazku 5.14, kde ¢erné Sipky zndzornuji smér polarizace.
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Obrazek 5.14 Polarizacni kfivky pro vzorky po deformaci exponované 60 minut v 0,9% NaCl.

Z prubéhu polarizaénich kiivek byly nasledné Tafelovou extrapolaci softwarem
Voltamaster 40 automaticky vyhodnoceny jednotlivé korozni parametry, které jsou uvedeny

v Tabulce 5.4.

Tabulka 5.4 Hodnoty koroznich parametri pro vzorky exponované 60 minut v 0,9% NaCl.

Cislo vzorku Deformace Korozni rychlost  Korozni potencial  Polariza¢ni odpor
[%] C: [um/roK] Ecor [V vs. SCE] R, [kQxem?]
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

Potenciodynamicka polarizaéni méfeni ukazala, Ze jak mira plastické deformace, tak
slozeni elektrolytu maji vliv na korozni chovéani zkoumanych vzork. Nejlepsi korozni odolnost
prokdzal vzorek s nizsi plastickou deformaci na urovni 8,35 %, jehoZ polarizac¢ni kiivka byla
posunuta smérem k niz§im proudovym hustotam. Vzorky s vys§Sim stupném deformace naproti

tomu vykazovaly vyssi proudové hustoty a mensi polarizacni odpory.
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Jelikoz u vSech vzorkii doSlo v pribéhu potenciodynamické polarizacni zkouSky
k prekroceni potencidlu prurazu, byly na exponovanych povrsich pozorovany mista rozvoje
bodové koroze (pittingu). Charakter napadeni byl pro vSechny vzorky totozny a je ilustrovany

na obrazku 5.15.

HFW [spot

298 ym | 5.0 |2

Obrazek 5.15 (A) Korozni bod vznikly pfi polarizaci s (B) patrnou dendriticko-bunéénou strukturou
anodicky rozpusténého povrchu referenéniho vzorku.

5.6 Vliv deformace na smaceni povrchu

Studium vlivu pfedchozi plastické deformace na uhel smaceni oceli AISI 316L vyrobené
metodou SLM je vyznamné zejména v souvislosti s jejim vyuzitim v implantologii, kdy
povrchové vlastnosti, zejména smacivost a charakter hlu sméaceni, urCuji interakci mezi
implantatem a biologickym prostfedim — ovliviiuji adhezi proteint, buné¢éné osidleni 1 vysledny
proces osteointegrace v ptipad¢ aplikace do tvrdych tkani. Predchozi plasticka deformace mize
meénit topografii a energeticky stav povrchu, ¢imz zasadné modifikuje jeho hydrofilni ¢i
hydrofobni charakter [67] . Sledovani vlivu deformace na thel smaceni tak poskytuje dilezité
informace o vztahu mezi mechanickym zpracovanim a biologickou odezvou, které jsou klicové
pro optimalizaci povrchovych Uprav implantati. Vliv topografie byl vSak v tomto ptipadé
omezen z divodu mechanického zpracovani (brouSeni a leSténi) vzorki po jejich deformaci.
Uhel smaceni byl hodnocen na podélnych fezech vzorkt po jejich jemném brouseni a lesténi,
kdy parametr drsnosti povrchu Ra byl nizs$i nez 0,1 um. Méfeni probihalo za pomoci pfistroje
SEE (Surface Energy Evaluation) System metodou volné lezici kapky o objemu 2 pL. Z profili

kapek byl nésledné¢ vyhodnocen thel smaceni, jehoz primérné hodnoty v¢. smerodatnych
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odchylek jsou pro kazdy vzorek graficky zndzornény v ramci obrazku 5.16. Typicky tvar kapek

na povrchu vzorkl bez deformace a po maximalni deformaci je pak ilustrovan na Obrazku 5.17.
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Obrazek 5.16 Zavislost thlu smaceni povrchu na ptechozi plastické deformaci.

A

Obrazek 5.39 Charakteristicky tvar kapek na povrchu vzorku s (A) 0 % deformaci, (B) s 33,4 %
deformaci.

Nameétené hodnoty uhlu smaceni povrchu ukazuji postupny pokles z plivodnich hodnot
nad 70° pro povrch nedeformovaného vzorku smérem k niz$im hodnotam pro povrchy vzork
po vyssich deformacich. Zavislost je spiSe monoténni a ma charakter linearniho poklesu
k hodnotam cca 65°. Nejvyssi tthel smaceni byl pozorovan u nedeformovaného vzorku, zatimco
nejniz8i hodnoty byly dosazeny pii deformaci 33,4 %. Vysledky potvrzuji dobrou
reprodukovatelnost méfeni a jasny trend sniZzovani hydrofobity povrchu s rostouci deformaci.
Rozdily mezi jednotlivymi stavy po deformaci jsou vSak relativné malé a v praxi spiSe

nepodstatné.
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5.7 Zavéry

Na zéklad¢ vyse uvedenych zjisténi 1ze pro ocel AISI 316L vyrobenou metodou SLM a

nasledn¢ deformovanou jednoosym tahem formulovat nasledujici zavéry:

Nedeformovany vzorek vykazoval relativné nizkou porozitu (nejcastéji typu ,,lack
of fusion®), ktera vSak s plastickou deformaci rostla. V prubéhu deformace
vznikaly v materidlu nové nehomogenity a ty jiz pfitomné zvétSovaly svou
velikost ve sméru ptsobiciho napéti.

S rostouci deformaci se v objemu austenitickych zrn objevovaly deformacni
dvojcata, nejvice zastoupené byly ty na rovinach orientovanych pod uhlem cca
45° ke sméru deformace.

S rostouci deformaci postupné zanikala patrnost pivodni dendriticko-bunééné
mikrostruktury v objemu austenitickych zrn a nartstal také podil nizkothlovych
hranic zrn. S vys$si deformaci naopak nartistal podil hranic zrn s dezorientaci 60°,
coz odpovidalo deformac¢nim dvojcatim.

V mikrostruktufe nebyl potvrzen vznik deformac¢né indukovanych fazi, avSak
dochazelo k drobnym zméndm miizkového parametru z divodu akumulace
vnittnich napéti.

Plastické deformace zptisobila zvySeni tvrdosti materidlu, které mélo v zavislosti
na mife pretvoreni ptiblizné linearni prab¢h.

Plasticka deformace zpisobila zmény magnetickych vlastnosti, avSak material
zustal stdle paramagneticky a vhodny pro pouziti v magnetickych polich
typickych pii vySetfeni magnetickou rezonanci.

Intenzivni deformace vyrazné snizovala mérny elektricky odpor pasivni vrstvy a
tim se sniZovala 1 jeji korozni odolnost.

Korozni potencidl se jevil spiSe nezavisly na predchozi deformaci a jeho hodnoty
souvisely pravdépodobné spiSe s nehomogenitami ve strukture.

Hodnoty korozni rychlosti 1 polarizacniho odporu potvrdily nejvyssi korozni
odolnost vzorku s 8,35 % deformaci. Naopak pro vzorky s intenzivni deformaci
byla korozni rychlost nejvyssi.

Byla potvrzena slaba zavislost uhlu smaceni leSténého povrchu na ptedchozi
plastické deformaci, zména thlu je vSak spiSe nevyraznd a v implantologickeé

praxi nebude mit vyrazny dopad na chovani implantata.
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Na zéklad¢ ziskanych vysledkli 1ze konstatovat, ze korozivzdorna ocel AISI 316L
vyrobena metodou SLM je vhodna pro vyrobu implantatii a 1ékaiskych nastroji metodami
tvareni za pisobeni tahovych napéti, které kromé& zpevnéni materidlu nezpusobuje vznik
napét'ove indukovanych fazi ve struktuie. Material se také jevi jako bezproblémovy pro pouziti
v magnetickych poli typickych pro metodu MRI. Korozni vlastnosti tohoto materialu jsou

srovnatelné, v n¢kterych piipadech i ptiznivéjsi, nez bylo pozorovano u klasickymi technikami

vyrobené oceli typu AISI 316L a oceli z ni odvozenych.
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6 TITAN A JEHO SLITINY V MEDICINE

Titan a jeho slitiny patii k nejvyznamnéjSim kovovym biomaterialim vyuzivanym ve
zdravotnictvi, pfedevS§im v implantologii a ortopedii. Jejich Siroké pouziti vychazi z kombinace
vysoké specifické pevnosti, vynikajici biokompatibility a odolnosti vii¢i korozi v prostredi
télnich tekutin [24]. V porovnani s korozivzdornymi oceli a kobaltovymi slitinami vykazuji
materidly na bazi titanu niz§i modul pruznosti, jehoz hodnota je bliz§i hodnotam lidské kosti.
Tim je redukovan negativni efekt (tzv. stress shielding), kdy rozdil v tuhosti mezi kosti a
implantatem zplsobuje jejich rozdilnou deformaci a Casto také jisty skluz nejcastéji tvrdé tkané
po povrchu implantatu, ¢imz dochazi k naruseni vazeb proteinti na povrchu implantatu a tim i
jeho destabilizaci [68]. Vyznamnou roli hraje také pfirozend tvorba stabilni vrstvy na bazi oxidu
titani¢itého (TiO2), kterd v dhsledku kombinace bariérového efektu a vysoké adheze
k proteinim brani koroznimu poskozeni v prostiedi télnich tekutin a zaroven zvysuje bunéénou
aktivitu tvrdych tkani na volném povrchu [69].

U titanu pfipravené¢ho metodami tzv. Severe Plastic Deformation (SPD) s povrchovymi
upravami byla prokézdna zvySend mira adheze osteoblastli (rakovinovych kostnich bunék) a
urychlend osteointegrace ve srovnani s konven¢né zpracovanym, tzv Commercial Purity
titanem (CP-Ti) [70]. Tyto poznatky naznacuji, ze SPD procesy predstavuji perspektivni cestu
ke zlepSeni vlastnosti titanu pro medicinské aplikace, zejména tam, kde je vyzadovana
kombinace vysoké pevnosti a biokompatibility pfi zachovani velmi vysoké korozni odolnosti.

Mezi nejpouzivangjsi slitiny titanu ve zdravotnictvi patii slitina Ti6Al4V, a to predev§im
jeji varianta se zvySenou Cistotou oznaCovana jako Ti6Al4V ELI (z angl. Extra Low
Interstitials). Tato slitina je charakterizovana dvoufdzovou mikrostrukturou, sloZzenou z a faze
(s hexagonalni t€sné uspotadanou miizkou, HCP) a § faze (s kubickou prostorové centrovanou
miizkou, BCC). Kombinace obou fézi poskytuje materialu relativné vysokou pevnost,
dostateCnou houZevnatost a soucasn¢ dobrou odolnost proti tnavé [71]. Varianta ELI je
vyrabéna s vyrazné snizenym obsahem intersticialnich prvki, zeyména kysliku a dusiku, coz
vede ke zvyseni houzevnatosti a lomové houZevnatosti.

Navzdory vyhodné kombinaci mechanickych vlastnosti a relativné dobré
biokompatibility je dlouhodobég diskutovanym problémem potencidlni uvoliiovani iontd vanadu
a hliniku do okolni tkén€, coz muze vyvolavat nezddouci biologické reakce [72]. 1 piesto
zustava slitina Ti6Al4V ELI z hlediska celkové bilance mechanickych a biologickych

parametrt jednim z nejrozsitenéj$ich materiali v klinické praxi. Vyznamna je rovnéZ mozZnost
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povrchovych tprav, které mohou dale cilen¢ zlepSit povrchové vlastnosti vysledného
implantatu [40].

Titan neni pfirozenou soucasti lidského organismu, a nema tedy ani zddnou znédmou
biologickou funkci. Pfesto je povazovan za netoxicky, a to i pii relativné vysokych davkach.
Studie ukazuji, Ze pii perordlnim piijmu az 0,8 mg titanu denné je vétSina tohoto prvku z
organismu vyloucena bez vyznamnégjs$i absorpce nebo metabolického vyuziti [73]. Korozni
produkty na bazi titanu také zpravidla nejsou toxické, nebot’ ionty titanu pifi anodickém
rozpousténi diky své vysoké afinité¢ ke kysliku ¢i hydroxylovym skupindm vytvaii témeér
nerozpustné korozni produkty, které se vSak ve formée castic a jejich aglomeratii mohou ukladat
v okolnich tkanich a tim je iritovat [74]. Titanové implantaty nejsou obvykle odmitany
imunitnim systémem a vykazuji velmi dobrou schopnost fyzikalné-chemického propojeni s
kostni tkéni. Z hlediska in vitro experimentl vSak existuji poznatky, Ze titan mize ,,inhibovat
osteogenni diferenciaci mezenchymalnich kmenovych bunék® [75] a mize vyvolat genetické
zmény v okolnich mekkych tkanich [76]. Dalsi studie navic prokazaly, ze submikroc¢astice na
bazi koroznich produktt titanu vykazuji velikostn€ specifické biologické u€inky na bilé krvinky

in vivo [77].
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7 ANODICKA OXIDACE TRVALYCH ZUBNICH IMPLANTATU
Z ULTRAJEMNOZRNNEHO TITANU

Z mechanického hlediska ma CP-Ti obecné nizsi pevnost nez napi. korozivzdorné oceli, a
proto byla vyvinuta slitina Ti—-6Al-4V ELI, ktera dosahuje meze pevnosti nad 850 MPa [78].
Tato slitina se diky tomu pouziva u silné zaté¢zovanych implantat. Piestoze slitiny titanu s
piidavkem dalSich prvkt (napt. Nb, Zr, Ta) vykazuji zajimavé kombinace mechanickych
vlastnosti [79], jejich korozni odolnost byva limitovana pfitomnosti sekundarnich fazi, které
mohou iniciovat vznik galvanickych mikroc¢lankl a tim i urychlovat korozni procesy spojené
s uvolilovanim iontll s potencidln¢ negativnim biologickym uc¢inkem [80, 81]. V kontextu
dentdlnich implantat je proto vyhodné&jsi volbou komercné Cisty titan, ktery se vyznacuje
vysokou biokompatibilitou a chemickou i elektrochemickou stabilitou.

Moznosti dalsiho zlepSeni mechanickych vlastnosti CP-Ti pfineslo zavedeni technologii
intenzivni plastické deformace (SPD), které umoziuji ziskat ultrajemnozrnnou (UFQG)
strukturu. UFG CP-Ti titan dosahuje mezi pevnosti ptes 1000 MPa pii zachovani stabilni
korozni odolnosti, nebot’ t¢éméf neobsahuje sekundarni faze [82]. Vyssi podil hranic zrn, kde je
akumulovano velké mnozstvi energie vSak mize iniciovat bodovou korozi pravé v téchto
mistech [83]. Vyznamnym faktorem dlouhodobé¢ Zivotnosti dentdlnich implantéti je kvalita a
charakter povrchu, jenz urcuje rychlost a kvalitu osteointegrace. Titan je znam svou schopnosti
vytvaret pevné vazby s kostni tkani diky stabilni vrstvé oxidu titani¢it¢ho (TiO:), ktera
interaguje s proteiny a aminokyselinami. Alternativou jsou chemické a elektrochemické metody
upravy povrchu, které umoziiuji fizené vytvaret nanostrukturované vrstvy oxidu titanicitého.
Proces anodizace (anodické oxidace) miize vést k uspofadané tvorbé nanoport €i nanotrubicek
na bazi TiOa, jejichZz geometrie je ovlivnitelnd plsobicim elektrickym napétim a dobou
anodizace [84]. Tyto porézni struktury ovlivituji smacivost povrchu [85], podporuji biologickou
aktivitu a mohou byt dale vyuZity pro syceni bioaktivnimi latkami ¢i 1é¢ivy, ¢imz implantat
ziskava funkci cileného nosice s fizenym uvoliiovanim 1é¢iv [86]. Tato kombinace mechanicky
vysoce odolného UFG titanu s nanotexturovanym a piipadné sycenym povrchem piedstavuje
perspektivni smér vyzkumu 1 klinického vyuziti. Tato ¢ast prace shrnuje ¢ast vysledki z
uspésné feSeného projektu ,,Progresivni upravy titanovych implantatli za ucelem zvyseni jejich
bioaktivity* (TJ01000404), jehoZ cilem bylo vytvofit a modifikovat nanostrukturovany povrch
na dentalnich implantatech z ultrajemnozrnného titanu komerc¢ni Cistoty. Vystupem z tohoto
projektu byly mimo jiné dva funk¢ni vzorky a jeden uzitny vzor, ktery souvisi s aplikaci

povrchovych Uprav prezentovanych v této kapitol. Vyzkum v ramci této kapitoly mél tedy
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znacny piesah do praxe a byl provadén na komercné ziskaném materialu s jiz certifikovanym

slozenim i mechanickymi vlastnostmi.

7.1 Pouzity material a jeho zpracovani anodickou oxidaci

K dalsimu sledovani byly pouzity pfedevsim vzorky komer¢né Cistého titanu Grade 4 s
ultrajemnozrnnou (UFG) strukturou. Tento materidl byl vramci polokomercéni vyroby
pfipraven na ruském Institutu Fyziky a Pokrocilych Materiali, Ufa State Aviation Technical
University pomoci technologie intenzivni plastické deformace (SPD), konkrétné metodou
rovnokanalového uhlového protlacovani (ECAP). Proces probihal pii teplot¢ 300 °C s
celkovym poctem 8 prichodi, kdy mezi jednotlivymi priichody byl vzorek vzdy otocen kolem
své podélné osy 0 90° (smér rotace byl pro vSechna otoceni stejny) [87]. Pro srovnani koroznich
vlastnosti byl do vybranych testi zahrnut rovnéz komercné Cisty titan jakosti Grade 3 se
standardni velikosti zrna. Oba tyto materialy jsou firmou Timplant s.r.0, partnerem VSB-TUO
ve vyse uvedeném projektu, standardné pouzivany k vyrobé zubnich implantati. Na obrazku

7.1 je znazornéna mapa velikosti zrna titanu Grade 4 po zpracovani metodou ECAP.

Equivalent grain Partion
size (um) fraction (%)
0.15-0.80 78.2

0.81-1.44 13.1
1.45-2.09 29
2.10-2.74 25
2.75-3.39 32

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

Povrch vzorkli byl nasledné anodizovan po dobu 300 sekund v roztoku 79 hm. %
ethylenglykolu, 20 hm. % destilované vody a 1 hm. % NH4F [84, 88]. Obecné je mechanismus
anodizace spojeny s tvorbou porézni vrstvy TiO2 na povrchu ¢istého titanu popsan na Obrazku

4.2.
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Obrazek 7.2 (A) spontanni tvorba pasivni oxidické vrstvy, (B) urychlena elektrochemicka
oxidace souvisejici s elektrolyzou jako zdrojem kysliku, (C) selektivni rozpousténi oxidické vrstvy

b&hem urychlené oxidace ve fluoridovych roztocich. Vytvoieno na zakladé [89]

Za ucelem nalezeni optimalnich podminek anodizace byly vzorky ultrajemnozrnného
titanu (UFG Ti) po procesu ECAP anodizovany pfi tfech rozdilnych hodnotach napéti. Takto
pfipravené vzorky byly ndsledné¢ podrobeny dal§im testim s cilem vyhodnotit jejich
morfologické, elektrochemické a biologické vlastnosti. Pro porovnéni vysledkt byl referenéni
vzorek z CP-Ti grade 3 ponechan jen v lesténém stavu a bez dalsi povrchové upravy. Podminky

anodické oxidace a znaceni jednotlivych vzorkt jsou uvedeny v Tabulce 7.1.

Tabulka 7.1 Podminky anodizace a znaceni vzorki

Vzorek Material Anodizacni napéti [V] Cas 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

Referencni (Ref.) CP-Ti grade 3 - -

7.2 Vliv anodizace na topografii povrchu

Nejdiive byl vyhodnocen vliv procesu anodizace na vyslednou drsnost povrchu. Za timto
ucelem byl pouzit kontaktni profilometr s diamantovym hrotem o poloméru 2 pm, kterym byla
analyzovana délka 4 mm z ptipraveného povrchu. Hodnoty parametru drsnosti povrchu R, pred

a po anodizaci jsou uvedeny v Tabulce 7.2.
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Tabulka 7.2 Parametry drsnosti R, pfed a po deformaci.

Vzorek Ra [wm]
Pred anodizaci Po anodizaci
UFG-20V 0,21 0,19
UFG-40V 0,18 0,17
UFG-60V 0,24 0,16
Referencni 0,20 -

I kdyZ bylo méteni provedeno jen s jednim opakovanim, a proto Ize hodnoty drsnosti brat
jako orientacni, je zjejich prubéhu patrné, ze proces anodizace vyznamné nemeéni drsnost
povrchu, tedy alespont v makrométitku. Pro sledovéani charakteru povrchu po anodizaci byl
pouzit pouze skenovaci elektronovy mikroskop, nebot sledované detaily byly znaéné pod
rozliSovaci schopnosti svételné 1 laserové konfokalni mikroskopie. Z obrazku 7.3 je patrné, Ze

proces anodizace zasadn¢ zménil charakter exponovaného povrchu.

Obrazek 7.3 Stav povrchtt UFG-Ti po ECAP anodizovanych pii (A) 20 V, (B) 40 V, (C)

60 V v kontrastu s povrchem referencniho vzorku bez elektrochemicke tpravy (D).
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Povrch na Obrazku 7.3 (D) ilustruje stav referencniho vzorku po mechanickém
zpracovani, ale lze pfedpokladat, Ze podobny charakter mély i ostatni vzorky pted anodizaci.
Obrazek 7.3 (A) doklada stav vzorku UFG-20V, kde jsou jasné patrné nanotrubicky usporadané
do klastrt o velikosti cca 1-2 um. Povrchy vzorkti UFG-40V a UFG-60V pak m¢ly podobny

charakter, a byly pokryty velmi kompaktni vrstvou obsahujici nanopory riznych velikosti

7.3 Vliv anodizace na korozni vlastnosti

Hodnoceni koroznich vlastnosti povrcht vzorki vychdzelo z normy ASTM F746 a
ENISO 10993-15 pro provedeni potenciodynamické polarizacni zkouSky v prostiedi
fyziologického izotonického roztoku 0,9% NaCl ve vodé€. Rozdil oproti normé byl, Ze roztok
nebyl v pribéhu méteni probubldvan inertnim plynem, nebot’ cilem testu bylo mimo jiné
pozorovat korozni chovani v relativné dobie okyslicenych prostfedich, které by adekvatné
simulovalo prostiedi ust. Kfivky zaznamenané pro jednotlivé vzorky v pritbéhu polarizace jsou

v semilogaritmickém méftitku zndzornény na Obrazku 7.4.

1E-3

1E-4 /

1E-5

1E-6

1E-7

1E-8

Proudova hustota (A/cm?)

1E-9

-1 -0,5 0 0,5 1 1,5 2 2,5 3 3,5 4 4,5
Potencial polarizace (V vs. SCE)

== UFG-20V  =——UFG-40V UFG-60V == Referencni (grade 3)

Obrazek 7.4 Polarizacni kiivky anodizovanych povrcht v porovnani s referencnim vzorkem.

Nasledné byly z kiivek softwarem Voltamaster 40 Tafelovou extrapolaci vyhodnoceny

zakladni korozni parametry, tj. korozni potencidl, polariza¢ni odpor a hustota korozniho
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proudu, kterd byla dale pouzita pro vypocet korozni rychlosti [90, 91]. Hodnoty koroznich

parametrt pro kazdy vzorek jsou zachyceny v Tabulce 7.3.

Tabulka 7.3 Korozni parametry anodizovanych povrchti.

Hustota korozniho

Korozni potencial Polariza¢ni odpor Korozni rychlost

Vzorek g ImVvs.SCE] R, [kQxem?] p{lfzfc‘:n{] C, [nm/rok]
ard 20V 2204 125 143 13
ard 40V 632 76 184 1,7
ard 60V 652 41 410 37
gr4d ref -376 101 137 1,2

Na zéklad¢ vysledkt ziskanych Tafelovou extrapolaci 1ze konstatovat, Ze se zvySujicim
se elektrickym napétim anodizace se povrch titanu posouva k méné uslechtilym hodnotdm
korozniho potencialu. Vyssi napéti anodizace se rovnéz negativné promité do rychlosti koroze,
ktera vykazuje zietelny narist. Soucasné dochazi k vyznamnému poklesu polarizaéniho odporu
anodickych vrstev, coz odrazi snizenou ochrannou schopnost povrchové oxidické vrstvy pfi
vysSich napétich. Korozni parametry referencniho vzorku jsou z hlediska hodnot srovnatelné s
anodizovanymi vzorky. Z hodnot korozniho potencialu a polariza¢niho odporu lze usuzovat, ze
charakter vrstvy vzniklé na povrchu pfi anodizaci za napéti 20V bude znac¢né odlisny od
ostatnich dvou.

Z prubéhu polariza¢nich kiivek nebyly zaznamenany vyrazné nartisty proudové hustoty,
které by indikovaly iniciaci bodové koroze, a proto nebylo nutné provadét zpétnou polarizaci.
Vsechny vzorky zistaly v pasivnim stavu. Piestoze tvary polarizac¢nich kiivek nenasvédéuji
prechodu povrchu do transpasivni oblasti, vy$s$i hodnoty proudové hustoty u anodizovanych
vzorkll naznaCuji moznost postupné elektrochemické degradace oxidické vrstvy vlivem
anodickych reakci za velmi vysokych potenciali [92]. Z pribéhu kiivek lze tedy usuzovat, Ze
nedoslo k prirazu anodizované vrstvy, a tedy ani k rozvoji lokalizovaného korozniho napadenti.
Pti sledovani povrchli po polariza¢nich zkouskach nebyly nalezeny Zadné korozni body a

povrchy ziistaly nezménény.

7.4 Vliv anodizace na smacivost povrchu

Z davodu zamysleného vyuziti studovanych povrchovych uprav pro povlakovani

realnych implantath bylo nutné dale studovat ocekavanou reakci mezi tvrdymi télnimi tkdnémi
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a anodizovanymi povrchy. Pro prvotni posouzeni mize mimo jiné slouzit také stanoveni uhlu
smaceni povrchu, které u inertnich ptipadn€ i bioaktivnich povrchii ¢aste¢né rozhoduje o
preferovaném typu adherovanych bunck. K méfeni byla pouzita metoda volné lezici kapky
destilované vody o objemu 2 pL. Vysledné hodnoty v¢. smérodatnych odchylek jsou pro

jednotlivé vzorky ilustrovany v ramci Obrazku 7.5.

100
90
80
70 L
60
50
40
30

Uhel smaceni povrchu [°]

m UFG-20V mUFG-40V UFG-60V  mReferencni grade 3

Obrazek 7.5 Grafické znazornéni thlu smaceni povrchu anodizovanych vzorkd.

Na zékladé méfeni kontaktnich uhli bylo zjisténo, Ze referencni povrch titanu vykazuje
nejniz§i smacivost, zatimco anodizace jednoznacné snizuje Uthel smaceni a tim zvySuje

Cvwr

zaznamenany u vzorkd anodizovanych pti 20V. Se zvySenim napéti anodizace doslo k mirnému
nartstu kontaktnich thld a tim ke snizeni hydrofility, hodnoty vSak zlstavaji ptiznivéjsi nez u
referenéniho vzorku s jen mechanicky zpracovanym povrchem. Vzhledem k rozdilim mezi
hodnotami smaceni pro vzorek anodizovany pii 20V a 40V, resp. 60V lze usuzovat o rozdilném

charakteru anodické vrstvy, coz bylo potvrzeno diiv€j$im pfimym pozorovanim povrchu.

7.5 Vliv anodizace na adhezi a proliferaci bunék

Vzhledem k topografii povrchu vzorku anodizovaného pii napéti 20 V, ktery je tvofen
nekompaktni vrstvou nanotrubi¢ek uspotfaddanych do klastrti, byl tento vzorek z diivodu jeho
nevhodnosti pro pouZiti v praxi z dalSiho testovani vyloucen. Pro anodickou oxidaci vzorka
uréenou pro biologické testovani pak bylo pouzito pouze napéti 40 V a 60 V. K porovnani
s elektrochemicky nezpracovanym a v implantologii bézn€ pouzivanym povrchem byl také

posuzovan referencni vzorek s mechanicky brousenym povrchem.
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K biologickym zkouSkam anodizovanych povrchli byly pouzity osteoblasty (nadorové
kostni bunky), které byly pted zkouskou nejdiive vhodné kultivovany pti 37 °C a 5 % CO: [93].
Za stejnych podminek byly vzorky udrzovany i pii samotném testu adheze a nasledné
proliferace. Po ukonceni kultivace byl roztok s hustotou 250 000 bunék/mL nanesen na Cisty a
sterilni povrch zkouSenych vzorkid. Adheze bunék byla hodnocena po 2 hodinach a proliferace
po 48 hodinach od nasazeni bun¢k. Grafické znazornéni procentudlniho porovnani jak bunék
adherovanych na povrchu po 2 hodindch od jejich nasazeni, tak jejich proliferace po 48
hodinach inkubace je ilustrovano na Obrazku 7.6. Na Obrazku 7.7 jsou patrné buiiky po

ukonceni kultivace po 48 hodinéach vcetné jejich typické morfologie.
100%

80%

60%
40%
20%

0%

UFG-40 UFG-60 Referencni grade 3
B Adheze po 2 hodinach ~ ® Proliferace po 48 hodinach

Mnozstvi bunék v poméru ke
kontrolnimu vzorku

Obrazek 7.6 Porovnéni miry adheze a proliferace bun¢k na povrchu vzorki.

Obrazek 7.7 Osteoblasty obarvené krystalovou violeti na povrchu vzorkid (A) UFG-40V, (B) UFG
60V, (C) Referencni grade 3. Morfologie osteoblastll je zachycena na (D). ZvétSeni u (A,B.C) je 30x%,
u (D) 100x.

Na zakladé vySe uvedenych vysledkl Ize konstatovat, Ze vSechny testované titanové
povrchy byly pro kultury osteoblastii netoxické a morfologie bunék na vSech povrsich ziistala
nezménéna. Proliferace na vzorcich UFG-60 byla také nejvys$si v porovnanim jak s referencnim
Vzhledem k vysledkiim biologickych testi byl pro povrchové zpracovani vzorkt v dalSich
kapitolach zaméfenych na interkalaci 1 hodnoceni ptidrznosti anodické vrstvy k substratu

vybréana anodizace pfi napéti 60 V.
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7.6 Moznosti interkalace anodizovaného povrchu bioaktivnimi latkami

Submikroskopicka struktura povrchu s dutymi a relativné hlubokymi pory byla jiz
v minulosti zkoumana za ticelem jejiho pouziti jako tzv. ,.targeted drug delivery system®, jehoz
ukolem je nasytit se bioaktivnimi latkami, které by ze sebe po umisténi do organismu aktivné
uvolnoval [94]. Tento efekt vSak zatim nebyl zkouman v kombinaci s
titanem s ultrajemnozrnnou strukturou, a proto je tato kapitola zaméfena na moznosti syceni
anodizovaného povrchu dvéma modelovymi bioaktivnimi latkami. K testovani byl pouzit
povrch anodizovany pii napéti 60 V, jez se dle biologickych testl jevilo jako nejvhodnéjsi. Pro
interkalaci anodizovanych povrchi byly pouzity dva rtizné roztoky. Prvnim byl 1% vodny
roztok ibuprofenu, druhym pak bezvody dimethylsulfoxid (DMSO). Pro stanoveni adsorpéni
schopnosti povrchii byla pouZzita Fourierova transformovana infracervend spektroskopie (FTIR)
v rozsahu vlinovych délek 2,5-25 pm (interval vinoctu 4000400 cm™).

Povrch titanu dopovany DMSO (viz Obrazek 7.8) vykazuje vétSinu charakteristickych
absorp¢nich past samotného DMSO: v(C—H) pti 2995 a 2910 cm™', 6(CHs) pti 1435, 1405 a
1310 cm™ a v(S=0) pti 1010 cm ™.

—— Anodizovany povrch

——— DMSO-syceny anodizovany povrch
DMSO

100

Intenzita (normalizovana)
oy

50

T000 2000 3000 7000
Vinocet (cm™)

Obrazek 7.8 FTIR spektra pro anodizovany povrch syceny DMSO.
U anodizovanych povrchi dopovanych ibuprofenem je situace méné jednoznacna, a i

kdyz je Ibuprofen na povrchu s jistotou detekovan, a na zakladé spekter z Obrazku 7.9 nelze

rozhodnout, jestli je v nanoporech a na volném povrchu vazan spiSe chemi-, nebo fizisorpci
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Ibuprofen
Ibuprofenem syceny anodizovany povrch
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Obrazek 7.9 FTIR spektra pro anodizovany povrch syceny Ibuprofenem.

7.7 Anodizace reialnych implantati a simulovany test otéruvzdornosti pri jejich

zavadéni

Na rozdil od ptedchozich zkousek provadénych na idealnich zkuSebnich vzorcich byl
tento experiment zaméfen na ovefeni prenosu technologie anodizace z modelovych vzorkl na
realné implantaty. UFG-Ti grade 4 byl jiZ uspéSné€ pouzit pro vyrobu dentdlnich implantatt
[95-97], a po specifickych chemickych povrchovych Upravach byl firmou Timplant, s.r.o.
certifikovan jako Nanoimplant® [98]. Pravé na tento typ implantatu s primérem zavitu 2,4 mm
a celkovou délkou 20 mm s povrchem po mechanickém obrabéni byl v rdmci feSeného projektu
aplikovan proces anodizace pfi napéti 60 V.

Podrninky praktick}'lch testll otéruvzdornosti byly zamérné nastaveny tak, aby simulovaly
tvrdych tkani (lidské kosti) pouzity tfi rizné materidly — model umélé kosti [99], suché dievo
jasanu [49] a Cerstvé hovézi zebro [100, 101]. Postup odpovidal doporucené metodice pro
realnou implantaci [102, 103], s jedinou odliSnosti, Ze implantaty byly ihned po zavedeni opét
vyjmuty (rotaci opacnym smérem) a vycistény ultrazvukem v 1azni 96% lihu tak. Po ocisténi
byly povrchy extrahovanych implantatli analyzovany pomoci SEM tak, aby bylo mozné
vyhodnotit skute¢né poskozeni anodizovanych vrstev. Obrazek 7.10 zachycuje porovnani

povrchil implantéat extrahovanych z rozdilnych testovacich extrahovanych prosttedi, kdy Sipky
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oznacuji kriticka mista, kde doslo pii procesu zavadeéni a ndsledné extrakce k porusSeni, ¢i tplné

delaminaci anodické vrstvy z volného povrchu.

Obrazek 7.10 Povrch anodizovaného implantatu Nanoimplant ® po extrakci z (A) umé¢lé kosti, (B)
suSeného jasanového dieva a (C) hovéziho Zebra. (D) zachycuje detail neposkozenych ¢asti anodické
vrstvy z oblasti drazek zavitu vzorku extrahovaného z hovéziho Zebra.

Povrch implantatu vyjmutého ze suchého dfeva jasanu vykazoval pouze drobné defekty
omezené na okraje zavitll, zatimco implantaty extrahované z modelu umélé kosti a hovéziho
Zebra byly poSkozeny vyraznéji. Poskozeni se nej€astéji koncentrovalo do feznych hran zaviti,
kde dochazelo k odlupovani nebo poruseni anodické vrstvy, zatimco povrchy mezi
jednotlivymi zavity zlstaly z velké ¢asti intaktni. Detailni snimek zpovrchu nejvice
poskozeného vzorku zaroven ilustruje zachovalé oblasti anodické vrstvy v drazkach zavitd, kde
nedoslo k mechanickému porusSeni ani ke zjevnym znamkam delaminace. Je patrné, zZe mira
poskozeni souvisi pfedevS§im s mechanickym namahanim v pribéhu zavadéni a vyjimani
implantatu, pfiCemz ostré hrany zaviti piedstavuji kritickd mista nachylnd k degradaci
povrchové vrstvy v duisledku plisobeni nejvyssiho smykového napéti. Ve vsech pripadech vSak
1ze usuzovat na relativné dobrou adhezi anodické vrstvy, ktera i po extrakci pokryvala ve vSech

ptipadech vice nez cca 80 % aktivniho povrchu.
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7.8 Zavéry

Na zékladé vyse uvedenych zjisténi 1ze pro UFG titan Grade 4 anodizovany pfi napétich

20-60V formulovat nasledujici zavéry:

e Anodizace pii 20V vedla ke vzniku vrstev s nanotubuldrni morfologii
uspotradanou do klastri. Pfi vysSich napétich (40V a 60V) vznikaly homogenni
nanoporovité vrstvy, pricemz prumér pord nardstal s rostoucim anodiza¢nim
napé&tim.

e Morfologie povrcht UFG titanu anodizovanych pii 40V a 60 V odpovidala
povrchiim titanu se standardni velikosti zrna, avSak ptipravenych v elektrolytech
s niz§im obsahem vody.

e Korozni rychlost anodizovanych povrchii byla mirn€ vyss$i nez u mechanicky
zpracovan¢ho povrchu CP-Ti grade 3, nicméné zlstavala hluboko pod
doporuc¢enou hranici pro implantologické aplikace.

e Korozni potencial povrchli anodizovanych pii vy$§im napéti byl posunut k méné
uslechtilym hodnotdm, coz mlze zvySovat riziko galvanické koroze pfti kontaktu
s jinymi materialy.

e Polariza¢ni kiivky nevykazovaly ptekroceni potencidlu prirazu ani pfi polarizaci
do 4000 mV vs. SCE v prosttedi s pritomnosti chloridovych iontt.

e Anodizace zvySila smécivost povrchll, coZ umozni jejich snadné&jsi kolonizaci
bunikami tvrdych tkani.

e Vrstvy vytvofené pifi 60V dostatecné odoldvaly mechanickému naméahani pti
simulaci realnych implantac¢nich procesi.

e Vysoce porézni povrchy po anodizaci pii 60 V umoznovaly interkalaci molekul
DMSO a ibuprofenu.

e Anodizované povrchy byly pro kultury osteoblasti netoxické.

Na zaklad¢ ziskanych vysledkil 1ze konstatovat, Ze elektrochemické oxidace implantata
z UFG titanu Grade 4 pozitivné ovliviiuje jejich biologické vlastnosti, umoziuje cilenou
interkalaci 1éCivy a soucasn€ zachovava vysokou korozni odolnost materidlu. Vysledky tohoto
vyzkumu maji také pfimy piesah do implantologické praxe a vedly ke vzniku uzitného vzoru

zubniho implantatu s anodickou povrchovou Upravou certifikovaného firmou Timplant s.r.o.
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