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SUHRN

ANTALA, Richard: Laserom modifikované povrchy dentdlnych implantatov.
[Diplomova praca] - Slovenska technicka univerzita v Bratislave. Materialovotechnologicka
fakulta so sidlom v Trnave; Ustav vyrobnych technolégii. — Vedtci prace: prof. Ing. Peter

Sugar, CSc. - Trnava: MTF STU, 2021. 93 s.

KPacové slova: laser, biokompatibilita, mikroobrabanie, drsnost’ povrchu

Diplomova praca obsahuje analyzu vplyvu vybranych parametrov laserového zviazku
na drsnost’ a morfologiu povrchovej vrstvy titinového kompozitu vyrobeného technolégiou
praskovej metalurgie z pohl'adu uplatnenia v oblasti implantologie. V teoretickej Casti prace
bola pozornost’ venovana biomedicinskym materialom na baze Ti, poziadavkam povrchov
titanovych dentalnych implantatov, predovSetkym z hl'adiska osseointegracnych vlastnosti,
a taktieZ progresivnym technologiam Gpravy povrchu implantatov, podrobnejSie technologii
laserového mikroobrabania. Ziskané poznatky boli nésledne aplikované v experimentélne;j
Casti diplomovej prace, ktorej ulohou bolo skamat’ vplyv meniaceho sa mnozstva vnesenej
energie laserom na drsnost’ povrchu experimentalnej vzorky. Na vzorke bolo pouzitim
roznych kombindcii parametrov nanosekundového pulzného lasera vyrobenych osem
vybrani §tvorcového tvaru, ktorych povrchové vlastnosti boli posudzované na zaklade
nameranych parametrov profilovej drsnosti a Kriviek nosné¢ho podielu, znamych tiez pod

nazvom Abbott-Firestonove krivky.



ABSTRACT

ANTALA, Richard: Laser modified surfaces of dental implants. [Diploma thesis] -
Slovak University of Technology in Bratislava. Faculty of Material Science and Technology
in Trnava; Intitute of Production Technologies. — Supervisor: prof. Ing. Peter Sugar, CSc. -
Trnava: FMST SUT, 2021. 93 p.

Key words: laser, biocompatibility, micromachining, surface roughness

The diploma thesis includes an analysis of the impact of selected laser beam
parameters on roughness and morphology of the titanium composite surface layer produced
by the powder metallurgy technology in terms of implantology application. In the theoretical
part of the thesis, attention was devoted to biomedical materials based on Ti, the
requirements of titanium dental implants, especially in terms of osseointegration properties,
as well as progressive technologies of implant surface modification, more detailed on laser
micromachining. The acquired knowledge was subsequently applied in the experimental part
of the diploma thesis, whose task was to explore the influence of the changing quantity of
laser energy on the roughness of the experimental sample surface. The specimen was
machined by various combinations of nanosecond pulse laser beam parameters which were
used to produce eight samples of the square shape whose surface properties were considered
by profile roughness parameters and material ratio curves also known as Abbott-Firestone

Ccurves.
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UVOD

V stucasnej dobe mozno pozorovat exponencidlny rast starnicej populacie najmi
V rozvinutych krajinach. Tato skuto¢nost’ mé za nasledok drasticky narast pouzivania telesnych
implantatov, ktoré napomahaju udrziavat kvalitu Zzivota predovsSetkym starSej skupiny
populécie (Zindani a kol. 2019). Cudské telo a s nim spojené biologické systémy st jedinecné.
Bezne dostupné materialy mozu pri priamej interakcii s biologickymi systémami poskodit
I'udské telo alebo zapriCinit’ rézne vedl'ajsSie ucinky. Preto je nevyhnutné pouZzivat’ na tieto icely
Specidlne materidly nazyvané biomateridly, ktoré st kompatibilné so zivym tkanivom a
poskytuji potrebné funkcie (Sahoo et al. 2019). Najbeznejsie pouzivané si biomaterialy na
baze kovu, uhlikové kompozity, keramika, alebo polymérne materialy, napr. polystyrén alebo
polypropylén (Pajorova 2015).

Pritomnost’ rozli¢énych druhov biomateridlov umoziiuje vyber najvhodnejSieho
materialu pre konkrétnu oblast’ vyuzitia, napr. v ortopédii, zubnom lekarstve, traumatologii,
kardiologii a pod. Vhodnym prikladom je pouzitie materidlov na vyrobu trvalych nahrad s
vlastnostami chemickej inertnosti v oblasti ortopédie alebo zubného lekarstva. V poslednych
rokoch st intenzivne vyvijané predovsetkym multifunkéné biomaterialy, napr. bioinertné
materialy, ktoré si nasli uplatnenie v ortopédii ako platnicky, skrutky, umelé kiby, alebo ako
komponenty neurochirurgickych zariadeni, svorky, droty alebo stenty (Zindani et al. 2019).

Vhodnym prikladom je taktieZ pouZivanie implantitov v stomatologii. Aplikacia
implantatu predstavuje sice narocnu ale zaroven vel'mi efektivnu metddu rekonstrukcie chrupu.
Implantaty plnia funkciu nosnej konStrukcie Ciastocnej, alebo Uplnej ndhrady celustného
obluka. V tomto smere je doleZitd predovSetkym ta ¢ast’ povrchu materialu, ktord prichadza
k priamemu kontaktu so zivym tkanivom alebo kost'ou. Vhodnou povrchovou modifikaciou
mozno podporit’ integraciu implantatu do kosti (Moravec a kol. 2013).

Pri vyvoji akonStrukcii implantitov je nevyhnutné splnit’ Specifické materidlové
poziadavky, ako st mechanické vlastnosti, predovsetkym pevnost’ alebo t'aznost’, biologicka
kompatibilita alebo kordézna odolnost. Ddlezitym aspektom je taktieZ spracovatelnost’
konkrétneho materialu do pozadovaného tvaru, t.j. tvarnitel'nost’, zlievatel'nost’, obrobitel'nost’
apod. V stcasnosti tymto poziadavkam najlepSie vyhovuji predovSetkym austenitické
korozivzdorné ocele, kobaltové zliatiny a titan spolu s jeho zliatinami (Moravec a kol. 2013).
Materidly na baze titanu si povaZované za najvhodnejSiu alternativu vyroby implantatov,
pretoze titdn sa vyznaCuje priaznivou kombinédciou kordznej odolnosti, biokompatibility,

modulu pruznosti a pevnosti pri svojej relativne nizkej hustote (Zindani et al. 2019).
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Avsak schopnost’ osSeointegracie, t.j. Strukturalneho spojenia zivého tkaniva
a implantatu je v pripade hladkého povrchu titdnu nizka. Na zvySenie biokompatibility
a zivotaschopnosti buniek je nevyhnutné vykonat’ Upravy ovplyvilujuce topoldgiu povrchu
implantatu, jeho drsnost’, vlastnosti alebo jeho chemické zloZenie. (Silvente at al. 2020). Prave
povrchova textira, drsnost a porovitost povrchu implantaitu maju klaCovy vplyv na
osseintegraciu buniek na povrchu. Takuto Struktiru je mozné vyrobit’ napriklad technolégiou
chemického leptania, sintrovania, pieskovania, plazmového striekania ¢i textirovania

elektronovym la¢om alebo laserovym mikrobrabanim (Sugar a kol. 2019).
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1 BIOMEDICINSKE MATERIALY NA BAZE TI

1.1 Charakteristika biomedicinskych materidlov a ich vlastnosti

Biomedicinske materialy, taktiez nazyvané biomateridly, sa bezne charakterizuju ako
materidly pouzivané na stavbu umelych orgénov, rehabilitaénych zariadeni alebo implantatov,
ktoré nahradzaju prirodzené telesné tkaniva. KonkrétnejSie - biomaterialy st materidly, ktoré
sa pouzivaju v tesnom alebo priamom kontakte s 'udskym telom a slizia na zvac¢senie alebo
nahradenie chybnych cCasti alebo materialov. VSeobecne mozno biomaterialy rozdelit’ na zivé
alebo kedysi zivé materialy, ktoré zapadaji do divizie napriklad tkanivového inzinierstva a
materidly, ktoré su syntetického povodu. Takéto biomateridly mozno definovat’ ako
anorganické alebo organické materialy, ktoré st biokompatibilné a daju sa implantovat” do
ludského tela, aby nahradili alebo opravili zlyhdvajice tkanivo. Koncept sa rozSiruje na
materidly pouzivané v systémoch dodévania liekov, biosenzoroch alebo zariadeniach
fungujucich mimo tela, ktoré s nim neustale komunikuja, napriklad systémy umelého srdca
(Bauer a kol. 2013). Charakteristika biomedicinskeho materialu je podmienena predovsetkym
vlastnost'ami ako st biofunkénost’, biointegracia a biokompatibilita materialu (Misakova 2017).

Biofunkcnost' vystihuje sposobilost materialu plnit’ svoju ulohu, resp. funkciu po
implantacii do organizmu. Tuto vlastnost najviac podmiefiuji mechanické vlastnosti.
Napriklad biofunkénost’ kovovej nahrady kosti sa zlepSuje ak implantat dosahuje porovnatel'né
konstanty, napr. pevnost’ alebo Youngov modul ako nahradzana kost' (Misakova 2017).

Biointegracia najlepSie charakterizuje schopnost’ materialu byt” kolonizovany Zivymi
bunkami, resp. jeho sposobilost’ na usadenie takychto buniek. KI'icova tlohu zohrava drsnost’
povrchu implantatu, ktord mozno modifikovat’ pomocou rdéznych technologii, napr. depoziciou
oxidov a nitridov alebo laserovym mikroobrabanim (Bertrand 2014).

Biokompatibilita predstavuje schopnost nevyvolavat' Skodlivi reakciu v zivom
organizme pri priamom kontakte medzi povrchom implantitovaného materidlu a zivym
prostredim v ktorom sa nachadza. Ak chceme povazovat’ materidl za vhodne biokompatibilny,
nemala by nepriaznivd reakcia nastat’ taktiez pri degradacnych procesoch materidlu
umiestnené¢ho v zivom prostredi. Tomuto javu mozno zabranit' prave volbou materialu
S vhodnymi chemickymi vlastnost'ami a dostatocnou kor6znou odolnost’ou voci hostitel'skému
prostrediu (Bertrand 2014).

Doleziti ulohu taktiez zohrdva ¢asové obdobie, pocas ktorého je material vystaveny
zivému prostrediu. Tabul'ka 1 zobrazuje niektoré priklady biomedicinskych aplikacii tykajiicich

sa kontaktnych ¢asov so zivym organizmom (Bauer et al. 2013).

16



Tab. 1 Kontaktny cas biomedicinskych aplikdcii (Bauer et. al. 2013)

Aplikacia Kontaktny ¢as
Injekéna striekacka laz2s

Ustna lopatka 10's

Kontaktné SoSovka 12 h az 30 dni
Kostnd skrutka alebo platnicka 3 az 12 mesiacov
Néhrada bedrového kibu 10 az 15 rokov
Vnutroo¢na Sosovka 30 rokov a viac

Je zjavné, ze v pripade injek¢énych striekaciek su kontaktné ¢asy pomerne kratke, radovo
niekol’kych sekund, takze chemicka stabilita, toxicita alebo kor6zna odolnost’ ihly nehra tak
vyznamnu rolu ako v pripade vniitrooénej $o§ovky alebo néhrady bedrového kibu, kedy je
predpokladany cas kontaktu s hostitel'skym tkanivom v rozmedzi viac ako 15 rokov. Vtedy st
poziadavky na vlastnosti pouzitého materialu ovel'a rozmanitejSie (Bauer et al. 2013).

V pripade kovovych materidlov sa hodnoti hlavne mnozstvo a toxicita produktov
korézie t.j. oxidov aidnov, ktoré sa tvoria pocas doby pouzivania materidlu. Vhodnym
vychodiskom je pouzivanie materidlov ako st nehrdzavejice ocele, zliatiny titdnu, zliatiny
kobaltu a chromu, ktoré si na povrchu rychlo vytvoria pasiva¢nu vrstvu alebo tiez zliatiny

uslachtilych kovov, napriklad zlata, striebra ¢i platiny (Bertrand 2014).

1.2 Kategorizacia biomaterialov
Podra reakcie so zivym tkanivom mozno biomaterialy klasifikovat’ ako:
a) Biokompatibilné materialy
b) Biotolerantné materialy (bioakceptovatel'né)
c) Bioaktivne materialy

d) Biodegradovatel'né materialy

Klaster biokompatibilnych materialov vseobecne zastreSuje podskupinu bioinertnych
a bioinaktivnych materidlov, ktoré sa spolocne vyznacuji tym, ze chemicky nereaguji
S organizmom, nepodporuji absorpciu molekul a proteinov, ani adhéziu Zzivych buniek.
Bioinertné materialy sa pouZivaju ak je nutné predist’ nepriaznivej imunitnej reakcii organizmu
alebo vytvoreniu krvnej zrazeniny.

Vyrabaji sa znich napr. oéné $oSovky, hlavice ajamky kibovych protéz, cievne
protézy, srdcové chlopne alebo nosice pre transport lieCiva. Medzi najbeznejSie pouzivané
bioinertné materialy patri predovSetkym keramika, technicky cCisty titan Ci jeho zliatiny ako

napr. Ti-6Al-4V (Misakova 2017; Pajorova 2015).
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Biotolerantné, tiez oznaCované ako bioakceptovatelné materialy su tolerované zivym
prostredim alebo kostnym tkanivom, v ktorom sa nachadzaju. Do tejto skupiny patria legované
zliatiny, bezné a uslachtilé kovy. V pripade bioakceptovate'nych materidlov dochédza k vzniku
rozne silnej vizivovej vrstvy medzi implantatom a kost'ou (Misakova 2017).

Bioaktivne materialy predstavuju vhodny podklad pre usadzovanie buniek a dokéazu
vytvarat’ so zivym prostredim silné priame vézby. Podporuju a reguluji adhéziu, migraciu aj
proliferaciu buniek. Patria sem niektoré druhy kovov, bioaktivna keramika, sklokeramika,
niektoré druhy polymérov, napr. PS, PP, PU, PE, PET, PTFE, alebo uhlikové kompozity
(Pajorova 2015).

Skupina biodegratovatelnych ¢i biodegradabilnych materidlov predstavuji samostatni
oblast’ vyvoja, ktord sa v sucasnosti stala vel'mi atraktivnhou hlavne v odbore tkanivového
inzinierstva. Tieto materidly sa tiez Casto oznacuji ako resorbovatelné alebo vstrebatelné.
Patria sem napr. biodegradabilné polyméry ako PLA, PGA, PCL, ich kopolyméry, bioskla a
materialy na baze vapenatych soli. Implantat vyrobeny z takéhoto materialu sa v tele postupne
rozpusta a vstrebava rychlostou, ktord je primerana rychlosti regeneracie zivého tkaniva.
Takyto implantat sa v tele nenachadza natrvalo, ale ¢as jeho pdsobenia je ¢asovo ohraniceny,
zvyc€ajne od stvrt’ do pol roka (Misakova 2017; Pajorova 2015).

Tabul'ka 2 sumarizuje typy biomedicinskych materidlov, ktoré sa bezne pouzivaju

v I'udskom tele, ich pozitiva a negativa a taktiez priklad aplikacie:

Tab. 2 Sithrn biomateridlov a ich pouZitie (Park, Bronzino 2003)

Material Vyhody Nevyhody Aplikacia
Polyméry (nylon Cievy, bedrové kiby,
siliknov kauéulé Pruznost’, l'ahka Nizka pevnost, uSn€ a nosné
PS ‘I;}"I'FE) ’ spracovatelnost’ teCenie, degradacia | ustrojenstvo, makke
' tkaniva

Néhrady kibov,

Kor6zia, vysoka | 1 hieky, skrutky,

Kovy (nehrdzavejace . ,
y( ) Pevné, huzevnaté,

ocele, Ti, Co, Au, o hustota, L. .
. 1 tazné N zubné implantaty,
Ag, Pt a ich zliatiny) spracovatelnost kardiostimulatory
. V{borna Krehke, nizka | 2UPY: povlakovanie
Keramiky (Al20s3, . - , zubnych
biokompatibilita, odolnost, o,
ZrOz) ) s N a ortopedickych
inertnost spracovatelnost . ,
implantatov
Kompozity (k(v)stn’y Pevné, pripravené na o Klbové 1¥nplantaty
cement vystuzeny miery Spracovatel'nost a srdcové chlopne,
uhlikovym vlaknom) protetické nahrady
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Kovové biomaterialy sa pouzivaji vdaka svojim vynikajicim mechanickym
vlastnostiam a vybornej elektrickej ¢i tepelnej vodivosti. Vd’aka kovovej vizbe mozu volné
elektrony rychlo prendsat’ elektricky néboj a tepelnt energiu. TaktieZ je tymto typom atdmove;j
vidzby umoznena plastickd deformécia kovového materidlu, ¢im je umoZznena jeho pomerne
lahké4 spracovatelnost. Kovy sa vyznacuji velkou hustotou a vysokym bodom tavenia.
Poziadavky sa klada predovsetkym na vysoku mechanicka a kordznu odolnost’. NajCastejSie
pouzivané kovy a zliatiny pouzivané v lekarskych pristrojoch st nehrdzavejiica ocel, titan,
zliatiny titdnu, zliatiny na baze kobaltu a zliatiny na baze tantalu. V praxi sa bezne aplikuji ako
pasivne nahrady tvrdého tkaniva, napr. bedrovych, ramennych ¢&i kolennych kibov, ako
pomocky na hojenie zlomenin alebo fixaciu chrbtice, napr. kovové skrutky a platnicky, v
neposlednom rade ako zubné v implantaty vd’aka svojej vynikajucej kordznej odolnosti.
Obrazok 1 mapuje pouzitie kovovych implantatov bezne pouzivanych v ortopedickej chirurgii
a zubnom lekarstve (Bauer et. al 2013; Park, Bronzino 2003; Wilson 2018).

Umely ramenny klb Umely korefi zuba

Umely laktovy kib m

Fixdcia chrbtice

Umely kib prsta
V S

Umely kolenny kib

Umely bedrovy kib

; A // y
= 1|V = 4 K

[0

Umely ¢lenkovy kib Osteosyntézne pomédcky
Obr. 1 Aplikacia kovovych implantdtov v ludskom tele (Nakano 2019)
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Mnozstvo pouzitého kovu ma vyrazny vplyv na biokompatibilitu, pretoze vicSina kovov
ako je Fe, Cr, Co, Ni, Ti, Mo, W, Nb, Ta a ich zliatin dokaze l'udské telo tolerovat’ iba v
nepatrnych mnozstvach v uréitom casovom rozmedzi, inak dochiddza k nepriaznivym
degradaénym procesom. Komponenty vyrobené z tychto materidlov mézu svojou koroziou in
Vivo, tzn. v zivom tele, oslabit’ implantat a poSkodit’ okolité tkaniva a organy (Bauer et al. 2013;
Park, Bronzino 2003).

Keramické biomaterialy sa tradi¢ne pouzivaji v zubnom lekérstve ako vypliové
materialy, napr. korunky, cementy alebo zubné nahrady (Wilson 2018). Al2O3 a ZrO; sa
najvyznamnejSie bioinertné keramické materidly pouzivané v biomedicinskych aplikaciach,
pretoze maju atraktivnu kombinaciu vysokej odolnosti proti kor6zii, malého trenia, vysokej
odolnosti proti opotrebeniu a vysokej pevnosti (Bauer et al. 2013).

Polymérne biomateridly sa tiez pridavaju pri priprave lekarskych lepidiel, tmelov a
povlakov pre rozne funkcie. Fyzikdlne spravanie polymérov ma blizku podobnost’ s makkym
tkanivom, ktor¢ je uzito¢né na opravu koze, Sliach, chrupaviek a ciev, ako je dodavka lieCiv a
podobne (Wilson 2018). Popis spravania pri namahani a deformacii pre polyméry je podobny
ako pri kovoch, ale pri polyméry je vel'mi dblezité zohl'adnit’ to, Ze mechanické vlastnosti
zavisia od prislusnej rychlosti deformacie, teploty a podmienok prostredia (Bauer et al. 2013).

Kompozitné materialy sa najCastejSie pouzivaju v oblasti zubného lekérstva vo forme
zubnych cementov. Uhlikom vystuZeny polymér a uhlikové kompozity su vhodné pre ndhrady
kibov a opravu kosti vd’aka ich nizkym arovniam modulu pruznosti. Kompozitné materialy sa
vo velkej miere vyuZivaji na vyrobu protetickych konc¢atin vd’aka kombinacii nizkej hustoty,

hmotnosti a vysokej pevnosti (Wilson 2018).

1.3 Titanové biomedicinske materialy

Titan a zliatiny titdnu tvoria vyznamnu oblast biomedicinskych materidlov bezne
pouzivanych na vyrobu dentalnych a ortopedickych implantatov (Moravec aspol. 2013).
Vdaka vynikajlicim fyzikdlnym a mechanickym vlastnostiam titdnu t.j. pevnost’, tuhost’ a
taznost’, vynikajucej biokompatibilite, odolnosti proti korézii a vysokému pomeru mechanickej
odolnosti ku hmotnosti mozno konstatovat, Ze tento material patri medzi najatraktivnejsie na
trhu. Vysoka tinavova pevnost’ titdnu je jednou z hlavnych poziadaviek na materialy zubnych
implantatov (Wilson 2018). Aj ked’ je jeho hustota niz$ia, mechanické a chemické vlastnosti st
porovnatel'né s nehrdzavejicimi ocelami a zliatinami chromu a kobaltu, ktoré sa tiezZ bezne

pouzivaji na lekarske aplikacie (Tanzi et al. 2019).
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Vzhl'adom na relativne nizku hustotu titanu, ktora dosahuje hodnotu 4500kg*m,
mozno titan zaradit’ do skupiny I'ahkych nezeleznych kovov. Teplota tavenia titdnu je 1668°C
a moze sa vyskytovat’ v dvoch alotropickych modifikaciach, t.j. Ti-a s hexagonalnou mriezkou
stabilny od izbovej teploty az po tranzitnu teplotu 882°C kedy sa meni na Struktaru Ti-f
s kubicky priestorovou krystalovou mriezkou. Titdn povazujeme za reaktivny, pri¢om jeho
vyskyt vo vysokych koncentraciach je zriedkavy aj napriek tomu, ze je Stvrtym najrozsirenejSim
prvkom po Al, Fe a Mg. Jeho spracovanie je vSeobecne vel'mi drahé, pretoZze sa nevyskytuje
V chemicky cCistom stave ale je predovSetkym obsiahnuty v zluCeninach ako napr. FeTiOs
(ilmenit) a TiO2 (rutil). Pevnost’ Cistého titdnu v tahu je 250 MPa a t'aznost’ priblizne 60%,
pri¢om s rastiicou teplotou sa tieto hodnoty znizuju, rovnako ako aj Youngov modul. Tvrdost
Cistého titdnu je v rozmedzi 130 az 240 HWB. Titan sa vyznacuje svojou nizkou elektrickou
vodivostou a kompatibilitou s aplikaciami magnetickej rezonancie (MRI) a pocitacovej
tomografie (CT) (MiSakova 2017).

Titan je vynimoc¢ny predovsetkym svojou vynikajicou koréznou odolnost’ou. Cudské
telo 'ahko prijima titan, pricom sa preukdzalo, ze je viac biokompatibilny ako nehrdzavejuca
ocel alebo zliatiny kobaltu a chromu. Biologicka kompatibilita titanu vyplyva z jeho schopnosti
vytvarat' nepriepustni vrstvu oxidu titani¢ittho TiO2 na povrchu. Titan vytvara spolu s
kyslikom pasivaént vrstvu s hrabkou 50 az 100 nm, ktord pdsobi ako ochrannd bariéra proti
posobeniu okolitého prostredia. napr. chemickému podsobeniu tekutin v 'udskom tele (Froes,
Qain 2018; Misakova 2017).

Komer¢ne €isty titdn mé vynikajicu interakciu s kostnym tkanivom a 0sseointegraciu.
V praxi su v§ak mechanické vlastnosti €istého titdnu nedostatoné a preto sa vo vel'kej miere
pouzivaji titanové zliatiny, predovSetkym zliatina Ti-6Al-4V. Titan mozno vSeobecne
klasifikovat’ ako komerc¢ne cisty titdn rézneho stupiia Cistoty CP-Ti, zliatiny titdnu alebo

biomedicinske kompozity s titanovou matricou TMCs (Moravec a kol. 2013; Elias et al. 2019).

1.3.1 Komercne Cisty titan roznej istoty

Komeréne Cisty titdn, d’alej CP-Ti je v zavislosti od mnoZstva prisadovych prvkov
klasifikovany spolocnostou ASTM do Styroch stupnov Cistoty, stupen 1, stupeii 2, stupent 3 a
stupent 4 podl'a obsahu Zeleza a inych necistot ako napr. kyslika, dusika, vodika pritomnych
v kove (Tanzi et al. 2019). Tieto vedl'ajsie prvky maji zna¢ny vplyv na kone¢né mechanické
vlastnosti a rozne druhy sa dosiahnu miernymi zmenami v obsahu tychto prvkov (Elias et al.
2019). Prvé styri stupne ¢istoty st nelegované a bezne sa oznacuju ako G1, G2, G3 a G4 (Tanzi
et al. 2019).
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Specialnym pripadom je legovana zliatina Ti-6Al-4V, ktora v praxi oznaduje ako piaty
stupen Cistoty G5. Tabul'ka 3 informuje o obsahu prisadovych prvkov pre rozne stupne Cistoty
(Tanzi et al. 2019).

Tab. 3 Chemické zlozenie CP-Ti réznych stupriov cistoty (Park, Bronzino 2003)

[Em/l:] Gl G2 G3 G4 G5 (Ti6AI4V)
C 0,10 0,10 0,10 0,10 0,08
Fe 0,20 0,30 0,30 0,50 0,25
0 0,18 0,25 0,35 0,40 0,13
H 0,015 0,015 0,015 0,015 0,0125
N 0,03 0,03 0,05 0,05 0,05
Al - - - - 5,50 a7 6,50
v - - i - 3,50 a7 4,50
Ti Zvysok

Vyznamnu ulohu hra predovSetkym obsah kyslika, ktory ovplyviiuje mechanické
vlastnosti. Ked’ sa percento kyslika zvySuje, tak rastie pevnost’ v tahu a tiez medza klzu
(Tabul’ka 4). VSeobecne vedie pritomnost’ necistot alebo legujucich prvkov k zvySeniu pevnosti
a zniZeniu tvarnitel'nosti. Okrem toho sa s vy$§im obsahom kyslika zlepSuje tinavova pevnost’
(Tanzi et al. 2019). Ti G4 ma v dosledku vyssieho obsahu zeleza vysSiu mechanickt pevnost’
ako Ti G1, G2 a G3. V praxi sa skaimaju d’alSie prisadové prvky, ako je zirkon, tantal, paladium
a indium pre svoju schopnost’ zosuladit mechanickii pevnost” a odolnost’ proti kordzii so
zlepSenou biokompatibilitou. Je narocné vylepSit mechanické vlastnosti Ti bez zniZenia

biokompatibility (Elias et al. 2019; Wilson 2018).

Tab. 4 Mechanické viastnosti CP-Ti (Froes, Qain 2018)

Viastnost Gl G2 G3 G4 - oA "

Ren [MPa] 240 345 450 550 860

Re [MPa] 170 275 380 483 795
E[GPa] | 103a2107 | 103a2107 | 1032107 | 103a2107 | 114a%120
A [%] 24 20 18 15 10
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Takmer vSetky komer¢ne dostupné titanové zubné implantaty st vyrobené z CP-Ti
alebo zliatiny Ti-6Al-4V. Vyrabaji sa tradicnymi spdsobmi vo forme pasov, plechov, dosiek,
ty¢i, sochorov, vykovkov a drétov (Sidambe 2014). Medzi nevyhody CP Ti pre zubné
implantaty patri vys$si Youngov modul, nizka mechanickd pevnost’ a nizka odolnost’ proti
opotrebeniu pre niektoré aplikacie. Kvoli relativne malej mechanickej odolnosti sa CP-Ti
nepouziva v aplikaciach, ktoré spdsobuju vysoké namahanie, ako su drobné zubné implantaty
a ortopedické nahrady. Obrazok 2 demonstruje priklad zlomeného zubného implantatu, ktory

bol nainStalovany v zadnej oblasti dolnej ¢el'uste (Elias et al. 2019).

Obr. 2 Dentdlny implantat: a) komercne dostupny implantat z Ti b) lomovd plocha implantdtu (Elias et al. 2019)

Pri¢inou zlomenia bola mala hrubka steny implantatu. V zadnej oblasti ¢el'uste su oralne
zataze vysoké atuzky implantdt nie je dostato¢ny. V zadnej oblasti dolnej cel'uste je
najvhodnejSou volbou inStalacia implantatov s priemermi nad 3,75 mm alebo pouZitie
silnejSieho materialu, napr. Ti-6Al-4V alebo zliatiny Ti-Zr. Komeréne Cisty titan neobsahuje
legovanie a ma nizku koncentraciu necistot, ktoré mézu mat’ Skodlivy vplyv na organizmus

(Elias et al. 2019).

1.3.2 Zliatiny titanu

Titan existuje v dvoch alotropickych modifikaciach. Pri nizkych teplotach je stabilna
Struktura Ti-a s hexagonalnou mriezkou, ktord sa pri tranzitnej, resp. transformacnej teplote
882°C meni na Struktaru Ti-p s kubicky priestorovo centrovanou mriezkou stabilnou pri
vysSich teplotach. Teplota transformacie titdnu sa bud’ zvySuje alebo znizuje v zdvislosti od
druhu a mnozstva legujtcich prvkov. Na zaklade ich u€inku na stabilitu Struktiry rozoznavame

alfagénne, betagénne a neutralne prvky (Geetha et al. 2009).
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Alfagénne prvky, napr. hlinik, sposobuju zvySenie tranzitnej teploty a stabilizuj fazu o.
Vplyv alfagénnych prvkov mozno vidiet' na obrazku 3a. Betagénne prvky, napr. molybdén,
znizuju tranzitni teplotu pricom stabilizuji oblast’ B (obrazok 3b). Poslednd skupina
neutrdlnych prvkov ma minimélny vplyv na tranzitnu teplotu a tiez nie vyrazny vplyv na
stabilitu ziadnej z faz. Tieto prvky, napr. zirkon a cin, tvoria pevné roztoky s titdinom, pri¢om
ich neutralita je podmienena nizkou koncentraciou tychto prisad. Preukazalo sa, ze pridavok

zirkonu dokaze stabilizovat’ fazu B v zliatine Ti-Zr-Nb (Misakova 2017; Geetha et al. 2009).

o o
5 5
5| P S
= =
P
o

100%% Ti : . 100% Ti

Koncentracia Koncentracia

alfagénnych betagénnych

prvkov prvkov
a) b)

Obr. 3 Stabilizdcia Struktury titanovych zliatin: a) alfagénnymi prvkami b) betagénnymi prvkami (Tanzi et al.
2019)

Vseobecna klasifikacia titanovych zliatin je zaloZena na rozoznavani pritomnej fazy o
alebo P a ich stabilizatorov. Zliatiny, ktoré obsahuju iba alfagénne prvky, resp. a-stabilizatory
pozostavaju Cisto z fazy o mozno ich oznacit’ ako zliatiny a. Zliatiny obsahujuce 1 az 2% (-
stabilizatorov, pri¢om okolo 5 az 10% Struktury je tvorenych fazou B, sa oznacuju ako blizke
zliatine o. Zliatiny obsahujuce vysSie mnozstvo B-stabilizatorov, ktoré maju za nasledok 10 az
30% fazy B st zname ako a+p zliatiny. Zliatiny s eSte vys$sim obsahom B-stabilizatorov, kde
mozno ziskat fazu B rychlym ochladenim sa oznacuji ako metastabilné zliatiny f. VacSina
biomedicinskych zliatin titanu patri do skupiny o+f zliatin alebo metastabilnych zliatin (.
Poslednti skupinu tvoria stabilné f-zliatiny. Na obrazku 4 je znazorneny pseudobinarny
diagram zliatin titdnu obsahujtci priklady konkrétnych zliatin v zavislosti od pritomnej fazy.
Tranzitna teplota prechodu medzi fizami ma velky technologicky vyznam pri urCovani

podmienok tepelného spracovania titinovych zliatin (Geetha et al. 2009).
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Obr. 4 Pseudobindrny diagram titanovych zliatin (Froes, Qain 2018; Misdakova 2017)

1.3.2.1 Zliatiny a

Chemické zloZenie a mikroStruktara titdnovej zliatiny urcuje jej chemické a fyzikalne
vlastnosti. Tento typ zliatin ma vysoké zastupenie stabilizujticich alfagénnych prvkov, medzi
ktoré patri predovSetkym hlinik, dusik, uhlik a kyslik. Hlinik je jedinym legujicim prvkom,
pretoze ostatné z nich su povazované za neCistoty. Vplyvom uz malého mnoZstva tychto
neCistot sa zvySuje pevnost’ a zhorSuje tvarnitelnost’ zliatiny (Misakova 2017). Stabilizacny
uc¢inok vysokého obsahu hlinika v tychto zliatindch umoznuje ziskat dobré mechanické
vlastnosti a vybornti odolnost’ proti oxidacii pri vysokej teplote medzi 300 az 600°C (Park,
Bronzino 2003). Tieto zliatiny mozu obsahovat’ d’alsie stabilizatory, ako su cin, zirkdn alebo
gélium. Pridanim malého mnoZstva cinu moZno zlepSit mechanické vlastnosti a podporit’
proces tepelného spracovania. Prikladom takejto o zliatiny je Ti-5Al-2,5Sn (Tanzi et al. 2019;
Froes, Qain 2018).
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Zliatiny o sa vyznacuju nizkou pevnostou a niektoré z nich mozno pouzivat vo
vysokoteplotnych aplikaciach do 600°C (Froes, Qain 2018). Tieto materialy sa v§ak vyznacuja
svojou citlivost'ou na tepelné spracovanie (Misikova). Ich vlastnosti nemozno vyrazne posilnit’
tepelnym spracovanim, a preto nevykazuju ziadne vyrazné zlepSenie v porovnani so zliatinami
CP-Ti. Kedze ide o jednofazové zliatiny, nemozno ich spracovat ani precipitacnym
vytvrdzovanim (Park, Bronzino 2003).

Vyznacuju sa tiez dobrou zvariteI'nostou, odolnostou proti te¢eniu aj krehkému lomu,
pri nizkych teplotach (Misikova). Zliatiny o maju obmedzené biomedicinske aplikacie kvoli
ich nizkej pevnosti pri izbovej teplote v porovnani so zliatinami 3 a a+f zliatinami (Tanzi et al.

2019).

1.3.2.2 Zliatiny o+f

Ide o zliatiny obsahujice kombinaciu stabilizatorov o napr. hlinik a B stabilizatorov
napr. vanad alebo molybdén. Vysledkom toho je, Ze pri izbovej teplote existuje zmes faz a a .
Vadsina dostupnych titinovych zliatin patri do tejto skupiny (Tanzi et al. 2019).

Pozadovanii mikroStruktiru a mechanické vlastnosti mozno dosiahnut vhodnym
chemickym zloZzenim v kombinacii so spravnym tepelnym spracovanim a optimalnym
ochladzovanim. Pri ochladzovani z teploty kalenia dochadza k ¢iastoénému rozpadu fazy 3 na
fazu o alebo martenzit. Ak prebieha ochladzovanie pomaly, faza § sa rozklad4 a nastava rast
nového zrna smerom od hranice zrna smerom dovnttra vo forme lamiel. Ak je ochladzovanie
dostato¢ne rychle dochadza k vzniku martenzitu s ihlickovou morfoldgiou (Misakova 2017).

Vyznacuju sa vysokou pevnostou v tahu a dobrou tvéarnitelnostou. Vyznamné st
taktiez pre svoju odolnost’ voci nizkocyklickej unave a taktiez maji dobru taZznost. Su
nezvaritel'né, ak je faza f vyssia ako 20%. Priklady a+f zliatin pouZivanych na biomedicinske
aplikacie st uvedené na obrazku 4. Napriklad zliatiny Ti-6Al-7Nb a Ti-5Al-2,5Fe sa pouzivaju
na vyrobu nahrad stehennej kosti, réznych dosti¢iek alebo skrutiek (Tanzi et al. 2019; Geetha
et al. 2009).

V sucasnosti sa v praxi vyuziva najmi o+f zliatina Ti-6Al-4V, ktora sa pouziva
predovietkym v ortopédii, napriklad na vyrobu kibovych nahrad alebo v zubnom lekarstve.
Toto je zapri¢inené vybornou pevnostou zliatiny a nizkym Youngovym modulom. VyuZiva sa
najéastejSie vo vyzihanom stave (Nicholson 2020; Geetha et al. 2009). Ti-6Al-4V ma vSak
mozny toxicky ucinok vyplyvajuci z uvolfiovania vanadu a hlinika do tela pacienta. V pripade
dlhodobych implantatov je toxicky vanad na povrchu implantatu pritomny v elementarnom

stave aj vo forme oxidov V20s (Tanzi et al. 2019; Elias et al. 2019).
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Stadie taktiez preukédzali, Ze Glomky vzniknuté opotrebenim implantatu Ti-6Al-4V
stimuluju fagocytarne bunky vo véac¢sej miere ako tie z materialu Ti-6Al-6Nb alebo samotného

titanu (Tanzi et al. 2019; Elias et al. 2019).

1.3.2.3 Zliatiny B

St to zliatiny obsahujuce legovacie prvky, napriklad molybdén, zelezo, vanad, tantal,
niéb, nikel, chrom, kobalt, med’, volfrdm, mangan, ktoré umoziuju stabilizaciu kubicke;j
priestorovo centrovanej mriezky pri teplote miestnosti ako je znazornené na obrazku 3b (Tanzi
et al. 2019). Na vznik tejto zliatiny je nutné aby koncentracia betagénnych prvkov bola vicsia
ako hodnota B¢, ktora je znazornena v diagrame na obrazku 4. V§eobecne mozno rozliSovat
medzi metastabilnymi a stabilnymi zliatinami f (Misakova 2017).

Metastabilné zliatiny f maju koncentraciu betagénnych prvkov nizsiu ako tie stabilné,
t.j. do Bs (Obrazok 4). Vyznacuju sa obtiaZnejSou vyrobou, pretoZe treba znizit’ teplotu premeny
a na B, ¢im sa jej priebeh spomali. Tento jav mozno spdsobit’ pridanim legujucich prvkov vo
vel'’kom mnozstve a vo vhodnej vzajomnej kombindcii. Pozadovand metastabilna Struktira sa
da dosiahnut’ napr. zakalenim. Ked’Ze je vysledna Struktiira nestabilnd, dochadza pri ohreve
zliatiny ku zmene jej Struktary (Misakova 2017).

Stabilné zliatiny  naopak obsahuji vel'ké mnoZstvo betagénnych prvkov, ktorych obsah
musi byt viac ako je hodnota Bs (Obrazok 4). Mikrostruktira tychto zliatin je jednofazova,
termodynamicky stabilna a je tvorena iba fazou 3 v celom teplotnom rozsahu, t.j. zmena teploty
nespdsobuje spevnenie ani rozpad alebo zmenu mikrostruktary (Misakova 2017).

Zliatiny B sa vSeobecne vyznacuji vynikajicou kujnostou, si vhodné na tepelné
spracovanie a na tvarnenie za studena do teploty 500°C. Vyznacuju sa taktiez dobrou
zvaritenostou a tiez vysokou pevnostou, ktord rastie s mnoZstvom betagénnych prvkov.
Vytvrdzovanim mozno dosiahnut pevnost v tahu okolo 1400 MPa (Tanzi et al. 2019,
Misakova 2017). Taktiez vykazuju niz§i modul pruznosti ako ostatné titdnové zliatiny na
biomedicinske aplikacie. Dal$ou vyhodou je vyraznejsia biokompatibilita betagénnych prvkov,
napr. molybdénu alebo tantalu, oproti prvkom alfagénnym v zliatinach o (hlinik a cin) alebo

vanadu v pripade o+f zliatin (Tanzi et al. 2019).
Spomedzi roznych legujicich prvkov bindrnych zliatin na baze Ti sa na zvySenie

odolnosti zliatin proti kor6zii pouzivaju zname kovy ako Ag, Au, Pt a Pd. Vzéacne kovy ako Nb,

Mo, Zr, Hf a Ta sa pouzivaji na zlep$enie odolnosti a pevnosti titanovych zliatin (Wilson 2018).
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Pevnost’, ako aj odolnost’ proti korézii titanu rastie s pridavkom niébu. Tvrdost’ titanu
mozno zvysit pridavkom hliniku (Zindani et al. 2019).

Hlavné nevyhody zliatin titanu v lekarskych implantovatel'nych aplikacidch st hlavne
slaba odolnost’ proti opotrebovaniu a vysoka citlivost’ na vrub. Z toho vyplyva, Ze pritomnost’
Skrabanca alebo vrubu znizuje inavovu zivotnost’ porusen¢ho implantatu. Zliatiny titdnu by sa
preto nemali pouZzivat v nosnych aplikiciach, ako si bedrovy a kolenny kib, pokial' sa
nevykonavaju adekvatne povrchové uUpravy, napr. idnova implantacia ¢im sa zlepsi ich

odolnost’ voci opotrebovaniu (Tanzi et al. 2019).

1.3.2.4 Nitinol

Zliatiny titanu a niklu s obsahom niklu 48 az 51% st bezne oznacované obchodnym
nazvom Nitinol. Tento material sa vyznaCuje kombinaciou vynikajucej pevnosti a vysokej
odolnost’ proti korézii, pricom jeho kI'aicovou vlastnostou je pamitovy efekt (Geetha et al.
2009). Vyznacuje sa tiez superplasticitou, t.j. je az 10-krat pruznejsi ako iné kovy, vysokym
timiacim efektom aaj svojou porovitou Struktarou, ktora umoziuje dobrii penetraciu
a integraciu tkaniv alebo kostnych buniek (Geetha et al. 2009; Synectic ©2020).

Mechanizmus pamit'ového efektu je zndzorneny na obrazku 5.

Austenit

Ohrev/ \Ochladenie

[P S
Deformacia

Martenzit Martenzit
Obr. 5 Mechanizmus tvarovej pamdite zliatiny NiTi (Synectic ©2020)

Pri vysokych teplotach vstupuje kov do austenitickej fazy, kde dosahuje maximalnu
tuhost’. Pri znizeni teploty kov vstupuje do fazy martenzitu, kde sa sprava plasticky I'ahko sa
ohyba do nového tvaru. Pri ohreve nad transformacnt teplotu sa martenziticka Struktura
premeni spét’ na austenitickd, ¢im sa obnovi predchadzajtci tvar materidlu. Teplota, pri ktorej
si Nitinol pamitd svoju vysokoteplotni formu sa d4 upravit miernymi zmenami v zlozeni

zliatiny a tepelnym spracovanim (Synectic ©2020).
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Pri vyrobe medicinskych pomocok, ako su napriklad kardiovaskuldrne expanzivne
stenty na pouzitie v 'udskom tele, sa voli prechodova teplota blizka alebo rovna prirodzene;j
teplote 'udského tela. Mnoho biomedicinskych zariadeni vyuziva ucinky tvarovej paméte v
mieste, kde su aktivované telesnym teplom alebo externymi zdrojmi tepla, ako napr. spominané
stenty (Obr. 6a) alebo ortodontické droty. Okrem toho obnova tvaru implantatu po
implementécii zvysSuje fixdciu kostného implantatu bez potreby upeviiovacich skrutiek
(Bansiddhi, Dunand 2014). Nitinol sa najCastejSie pouziva v aplikaciach, ktoré predstavuju
uzke priestory a najlepsie funguje v oblasti, kam sa konvencné mechanizmy nezmestia.
Mimoriadne uzito¢nd aplikacia pre nitinolovy drot je tam, kde je potrebné vloZzit’ zariadenie cez
maly otvor, a potom zviacsit’ jeho rozmer, napriklad v cieve. Stent je mozné stlacit’ tak, aby sa
zmestil do cievy s malym priemerom, umiestnit’ ho do pozadovanej polohy a rozvinat do

svojho prirodzeného priemeru poésobenim tepla (Obr. 6b). (Synectic ©2020).

Obr. 6 a) NiTi vaskularny stent (Tanzi et al. 2019) b) expanzia vaskuldrneho stentu (Pibindia ©2017)

Dal3ou pozitivnou vlastnostou je jeho vysoké biokompatibilita. Existuje viak niekol’ko
sprav o uvolfiovani niklu z NiTi implantatu, ktory méze indukovat’ alergickt reakciu, resp.
silné lokalne podrazdenie tkaniva, nekrdzu alebo int toxicku reakciu. Tieto komplikéacie vSak
mozu nastat’ iba ak by bola koncentracia niklu v implantate prilis vysoka (Geetha et al. 2009).
NiTi taktieZ vytvara na povrchu implantatu oxidickl bariéru na béze titdnu, ktord brani tniku
i6nov niklu (Bansiddhi, Dunand 2014).

Z ddvodu svojich vybornych biologickych a biomechanickych vyhod sa zliatiny NiTi
stavaju konkurentmi zliatin titdnu, najméa vo vyrobe kostnych implantatov. Zaujem si ziskavaju
aj ternarne biokompatibilné zliatiny NiTi, ako st NiTiTa alebo NiTiNb (Bansiddhi, Dunand
2014).
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1.3.3 Kompozity

Dalsou kategoriou biomedicinskych materialov na baze titanu su kompozity s titinovou
matricou oznacované Titan Matrix Composites, skratene TMCs. VSeobecne ich mozno rozdelit
na dve podkategorie v zavislosti od typu speviiujicej zlozky. Najjednoduchsie je ich rozdelit
na: kompozity zosilnené kontinudlne, resp. spojitym vladknom (Obr.7a) alebo kompozity
zosilnené diskontinualne, pomocou Gastic (Obr. 7b). Ulohou matrice je prenos napitia na
vystuzujucu zlozku. TMCs so spojitym vldknom su drahé kvoli vysokej cene vystuzujticich
vlakien. Vyznacuji sa obmedzenou tvarovatel'nost'ou a ich vlastnosti su zna¢ne anizotropné,

t.j. rozli¢né v rdznych smeroch (Liu et al. 2007).
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Obr. 7 Kompozitny materidal: a) spevneny kontinudlne b) spevneny diskontinudine (Mikulicka 2020)

Naopak vyroba diskontinudlnych alebo ¢asticami vystuzenych TMCs je lacnejsia a ich
vlastnosti su takmer izotropné. V praxi sa na Casticové vystuzovanie najcastejSie pouzivaju
nitridy, boridy alebo oxidy. Za najvhodnejSie su povazované zluc¢eniny TiC a TiB vd’aka ich
dobrej tepelnej a chemickej kompatibilite s titinovou matricou. Pri vyrobe TMCs vystuZenych
Casticami je efektivna metdda praSkovej metalurgie (Obrazok 8) a nasledné tepelné alebo

termomechanické spracovanie (Liu et al. 2007).

Zikladny prasok + Misianie Lisovanie

zlatinove prvky -t
~ &~

Sintrovanie

Produkt PM

a

Obr. 8 Proces prdskovej metalurgie (MachineDesign ©2020)
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Proces praskovej metalurgie zahfiia lisovanie zmesi kovovych alebo nekovovych
praskov vo forme aich nasledné spekanie (sintrovanie) do pozadovaného tvaru v peci s
riadenou atmosférou za uc¢elom metalurgického spojenia Castic (MachineDesign ©2020).

Kompozity s titinovou matricou pontkaju v porovnani s materialmi z ocele a niklu
vysoku Specificku pevnost’ a tuhost’. TMCs mézu pontuknut’ az polovicné znizenie hmotnosti v
porovnani s monolitickymi superzliatinami pri zachovani rovnakej pevnosti a tuhosti. TMCs sa
stavaju Coraz viac pouzivanymi materidlmi v oblasti vyroby biomedicinskych implantatov
alebo zariadeni. Titanové kompozity rozSiruju rozsah pouzitia v porovnani s beznymi
titanovymi zliatinami kvoli ich vys$Sej tuhosti a pevnosti (Hayat et al. 2019).

Prikladom je pouzitie kompozitu Ti-HA. HA (hydroxyapatit) je zli¢enina fosfore¢nanu
vapenatého Caio(POas)e(OH)2, ktora ma zlozenie podobné mineralnej faze kosti. Tento
bioaktivny materidl ma krehkt povahu a nemozno ho pouzit’ v nosnych aplikdciach. Kompozit
Ti-HA spéaja vynikajicu bioaktivitu hydroxyapatitu s vybornymi mechanickymi vlastnostami
titanu. Tento materidl sa vyraba metédou praskovej metalurgie, pricom obsah HA musi byt
nizsi ako 20% aby sa vyrazne nezhorsili mechanické vlastnosti. Zrnity povrch hydroxyapatitu
stimuluje rast kostného tkaniva na povrchu a podporuje rychlejSie hojenie oproti beznym
titanovym implantatom (Hezhou et al. 2009).

Praskovou metalurgiou sa vyraba tiez biomedicinsky kompozit Ti-Mg. Titanova matrica
poskytuje vysoku pevnost’ a vysokl odolnost’ proti kordzii. Hor¢ik naopak poskytuje nizky
modul pruZnosti a biologicku odburatel'nost’, resp. biodegradabilitu. Tato kombinéacia pomaha
dosiahnut’ zniZeny modul pruznosti (porovnatel'ny s modulom pruznosti kosti) a pomaha tiez
rastu tkaniv v poroch v dosledku degradacie horc¢ika. Vyroba zliatin Ti-Mg je ale naro¢na z
dovodu obrovskych rozdielov v rozpustnosti a teplote topenia tychto dvoch prvkov konven¢nou
metddou liatia. Prave metoda praskovej metalurgie sa osvedcila ako vynikajuca pri priprave
materialov s nerovnovaznym zlozenim (Verma 2020).

Na vyrobu vystuzenych titanovych kompozitov sa tiez pouziva SiC, B4C, TiC, TiB,
ZrB2, Al203 a Nb205. Aby sa zabezpecilo, ze Casticové zosilnené Ti kompozity maju nielen
lepSie mechanické vlastnosti, ale aj vynikajucu biokompatibilitu, musia byt’ vystuzujuce Castice
biokompatibilné. Nanocasticové vystuze SiO2 a ZrO: zlepSuju adhéziu a rozmnoZovanie
buniek. Testovanim sa preukézalo, ze 'udské bunky Sao0s-2, podobné osteoblastom, rastli a
dobre sa Sirili na povrchoch kompozitov Ti-SiO2 a Ti-ZrO,. Na porovnanie pridavok

vytuzujtcej zlozky Nb2Os zvySuje tvrdost’ a modul pruznosti kompozitu (Alaname et al. 2020).
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Najvyssiu  biokompatibilitu pre biomedicinske aplikacie vykazuju povrchy
modifikované¢ bioaktivnou keramikou, napr. fosfore¢nanom vapenatym (CaP) alebo
hydroxyapatitom (HA). Touto povrchovou upravou mozno zlepsit’ biokompatibilitu titanovych
zliatin. Keramickd vrstva CaP na povrchu titanového implantatu vyrazne podporuje
osseointegraciu zivych buniek (Niimoni 2008).

Bezne sa na povlakovanie pouzivaji aj bioinertné keramické materialy, ako oxid
zitkonicity ZrO2 alebo oxid hlinity Al2Os, ktoré vSak maju nizsiu biokompatiblitu (Niimoni
2008). ZrO2 sa vyznacuje dobrou chemickou a rozmerovou stabilitou, mechanickou pevnostou
a huzevnatostou v kombinacii s nizkym Youngovym modulom (Piconi, Maccauro 1999).
PouZiva sa na vyrobu umelych zubov alebo kibov. Vyroba keramicko-kovovych kompozitov
je ucinny sposob ako spojit’ pevnost’ keramiky a tvarnost’ kovového materialu (Shi et al. 2021).

Vlastnosti povrchu implantdtu mozno tiez zlepsit’ pomocou biokompatibilnych filmov,
napr. Ti-Mn-N filmom. KIiCovym je obsah manganu, ktory je obsiahnuty v I'udskej kosti a je
nevyhnutnym prvkom pre rast kosti. Ma priaznivy vplyv na tvorbu a mineralizaciu kosti.

Pridavok manganu vyrazne zvySuje osseintegratné schopnosti povrchu (Li et al. 2020).

1.4 Pouzitie titAnovych biomaterialov v medicine

V sucasnosti su titdnové zliatiny hlavnou preferenciou pre ortopedické pomocky, ako
st bedrové kiby (Obrazok 9), kostné skrutky, kolenné, ramenné a lakt'ové kiby, kostné platnicky
a iné vystuze (Froes, Qain 2018).

Obr. 9 Bedrovy kib z titanovej zliatiny (siva cast protézy je oSetrend osteoinduktivnym poviakom, ktory
podporuje vrastanie kosti) (Tanzi et al. 2019)

Titan sa tieZ pouziva v kardiovaskularnych aplikaciach, t. j. v srdci a krvnych cievach v
tele. Titan sa tieZ pouziva v chirurgii na opravu poskodenia tvare. Mozu byt potrebné umelé
Casti, ktoré nahradia tvarové prvky stratené poSkodenim alebo chorobou, ¢im sa obnovi
schopnost” hovorit” alebo jest’ a zlepsi sa aj kozmeticky vzhl'ad (Froes, Qain 2018). Zastpenie
nachadza aj v zubnom lekarstve a ortodoncii. Tieto aplikacie zahfiaju implantaty, korunky,
mostiky, medzizubné protézy a komponenty protéz zubnych implantatov, t.J. skrutky a opory
(Elias et al. 2019).
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2 POZIADAVKY NA VLASTNOSTI POVRCHOV DENTALNYCH IMPLANTATOV

2.1 Dentalne implantaty na baze Ti

Dentalne, resp. oralne implantaty su inertné aloplastické materidly, ktoré sa integruji
do hornej alebo dolnej ¢el'uste a sltizia na podporu protetickych nahrad chybajtcich zubov (Issa
2014).

Titan je najbeznejSie pouzivanym kovovym biomateridlom pre zubné implantaty vd’aka
svojim vynikajicim biomedicinskym a biomechanickym vlastnostiam, t.j. vysokej mechanicke;j
pevnosti, tuhosti, chemickej stabilite a biokompatibilite (Wilson 2018).

V zubnom lekarstve sa titdnové implantaty stali vSeobecne akceptovanymi pri
rehabilitacii Gplne alebo ¢iastocne bezzubych pacientov. Obrazok 10 znazornuje systém zubnej

nahrady, ktora pozostava z implantatu, oporného piliera, skrutky a korunky (Froes, Qain 2018).

Korunka

N\ N

Oporna skrutka
Oporny pilier

Tmplantat

Dasno

Kost’

Obr. 10 Zubna protéza upevnend podpornou skrutkou do Ti implantdtu (Froes, Qain 2018)

Skrutka sluZzi na ukotvenie oporného piliera do implantatu. Oporny pilier tvori spojenie
medzi korunkou a titdnovym implantatom, ktory je vrasteny do kosti. Tento koncept je rovnaky
bez ohl'adu na to, ¢i sa jedna o jediny zub alebo véacsiu Cast’ chrupu. Implantaty sa vyrabaju v
roznych velkostiach a tvaroch v zavislosti od vyrobcu (Froes, Qain 2018). Priklad komeréne

vyrabaného Ti implantatu je znazorneny aj na obrazku 2a (Elias et al. 2019).
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Obrazok 11 zobrazuje fotografiu redlnej zubnej nahrady, pricom na obrazku 12 je

mozné blizsie pozorovat’ titinovy implantat vrasteny do d’asna pacienta (Froes, Qain 2018).

Titanové implantaty . . g iipin b .

el aa s e ’ Titanové implantaty sa uzmcsmcnc hlbo!co pod
mostika pomocou skrutisk . -~ 2 d'asnom, aby nebola vidiet ich kovova farba.
V tejto oblasti dochadza k viraznej kordzii.

Bolo preukazané, ze toto spojenie akumuluje
baktérie vo vietkych druhoch situaci, pri
dobrej aj zlej hygiene a v akychkolvek
druhoch a znackach implantatov.

V tomto mieste sa spaja korunka alebo mostik
s titanovim implantatom.

Obr. 12 Popis viozeného dentdilneho Ti implantatu (Froes, Qain 2018)

Zakladna vlastnost dentdlnych implantitov je schopnost’ osseointegracie. Tento
biologicky jav sa popisuje ako priame spojenie kosti s povrchom implantatu. Prvym kritériom
pri vybere materialu, ktory sa ma pouzit’ na vyrobu takychto implantatov je skuto¢nost’, Ze pri
vystaveni u¢inkom telesnych tekutin nedochadza k degradacii na ich povrchu. Inymi slovami,
implantaty musia mat’ dobra odolnost’ proti kordzii a biokompatiblitu spojent s absenciou
toxickych prvkov v mieste kontaktu so zivym tkanivom. Vyznamny vplyv na zvySenie
osseontegracie ma pritomnost oxidu titani¢itého TiO2 na povrchu implantatu. Dal$im
vyraznym faktorom je morfologia a drsnost’ povrchu, ktoré priamo ovplyviluji mnozstvo a

vel'kost’ usadenych kostnych buniek (Elias et al. 2019).
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2.2 Mechanické vlastnosti implantatu

Mechanické vlastnosti su rozhodujucim faktorom pri vybere spravneho implantacného
materialu pre konkrétnu aplikéaciu. Niektoré z najdolezitejSich vlastnosti su tvrdost’, pevnost’ v
tahu, modul pruznosti a taznost’. Ak sa implantat zlomi v désledku neprimeranej pevnosti alebo
vplyvom rozdielu mechanickych vlastnosti medzi kostou a implantatom, mozno hovorit’ o
biomechanickej nekompatibilite implantovaného materialu. Optimalnym rieSenim je, aby
implantovany material mal rovnaky modul pruznosti ako kost. Modul pruznosti kosti sa
pohybuje v rozmedzi od 4 do 30 GPa v zavislosti od typu kosti a smeru zat'azenia. Pouzitie
materialu, ktory ma vyssiu tuhost” ako kost’, zabranuji prenosu potrebného napétia na susednt
kost’, ¢o vedie K zniZeniu jej hustoty a resorpcii kosti okolo implantatu. Tento neziadtci proces
zapricituje uvolneniu implantatu. Tato biomechanickd inkompatibilita, ktora vedie k
odumieraniu kostnych buniek sa nazyva ,,stress shielding” efekt. Na implantaciu sa preto musi
pouzit’ materidl s vynikajucou kombindciou vysokej pevnosti a nizkeho modulu pruznosti
podobnému Kosti, aby sa zabranilo uvolneniu implantatu ¢im mozno predizit dobu pouzivania
implantatu a predist’ reviznemu chirurgickému zakroku (Geetha et al. 2009; Sahoo et al. 2019).

Odozva materidlu na opakované cyklické zat'aZenie je ur€enda Gnavovou pevnostou
materidlu. Tato vlastnost urcuje dlhodoby uspech implantitu vystaven¢ho cyklickému
zat'azeniu. Dentalne implantaty st cyklicky namahané zutim potravy, z ¢oho vyplyva, ze musia
mat’ vysokt tnavovu pevnost’ (Geetha et al. 2009).

Material by mal mat’ tieZ vysoku odolnost’ proti opotrebeniu a pri kontakte s telesnym
tkanivom vykazovat' nizky koeficient trenia. ZvySenie koeficientu trenia alebo znizenie
odolnosti proti opotrebeniu mdze spOsobit’ uvolnenie implantitu. Mechanické zvysky

opotrebenia mézu navyse spdsobit’ zapal kosti podporujicej implantat (Sahoo et al. 2019).

2.3 Biokompatibilita implantatu

Ocakava sa, Zze materialy pouzit¢ ako implantaty st vysoko netoxické a nemali by v
I'udskom tele sposobovat’ ziadne zapalové alebo alergické reakcie. Dva hlavné faktory, ktoré
ovplyviiuji biokompatibilitu materialu, st reakcia hostitel'a vyvolana materidlom a degradacia
implantovaného materialu v l'udskom tele. Ked su implantity vystavené posobeniu zivych
tkaniv a telesnych tekutin, dochaddza k reakcidm medzi hostitelom a materidlom implantétu,
ktoré urCuju prijatelnost pouzitych materialov. Biokompatibilita podmienuje zapuzdrenie
implantatu pomocou mékkych tkaniv a vznik trombozy, ktora zapriCinuje zrazanie krvi a

adhéziu krvnych dosti¢iek na povrchu implantatu (Geetha et al. 2009).
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Material implantatu nemdze byt toxicky pre zivé bunky. Toxicita modze byt
genotoxickd, ktord dokaze menit DNA genomu alebo cytotoxickd, sposobujuca poskodenie
jednotlivych buniek. Nedodrzanie biokompatibility a netoxicity méze viest k odmietnutiu

implantatov alebo inym zavaznym komplikaciam (Sahoo et al. 2019).

2.4 Korozna odolnost’

Kordézne spravanie je jednym z najdolezitejSich faktorov, ktoré ovplyviuji
biokompatibilitu kovovych implantatov. Je to preto, ze kovové idny, ktoré kordzia uvolnuje,
moZzu spdsobit’ rdzne nepriaznivé u€inky. Ovplyvnené st predovSetkym tkaniva bezprostredne
obklopujuce implantat, alebo imunitny systém, vplyvom ¢oho mo6zu nastat’ alergické alebo
toxické akcie. Tieto reakcie, napr. alergicka reakcia typu IV (sprostredkovana bunkami),
nezavisia od mnozstva uvolnenych i6nov kovu a nie st ovplyvnené rychlost'ou korozie. Na
druhej strane, reakcie medzi zivym tkanivom a implantatom zavisia od mnozstva uvol'nenych
i6nov, pri¢om na ich priebeh ma vplyv rychlost’ korézie (Nicholson 2020).

Degradaciu Ti implantditu v oralnom prostredi sposobuji  predovsetkym
elektrochemické faktory ako su: kyslost’ prostredia, zdpalové procesy, peroralne baktérie alebo
tekutiny, napr. sliny, ktoré mézu chemicky napadat’ povrch implantatu. Druhou kategoériou st
mechanické faktory vyvolané mechanickym zat'azenim, ktoré moze viest’ k ,,freetingu® resp.
trecej kordzii a nadmernému opotrebovaniu povrchu. V praxi sa vSak najcastejSie vyskytuje
synergické pdsobenie elektrochemickych a mechanickych faktorov, o sa oznacuje pojmom
tribokorozia. Obrazok 13 zobrazuje dentdlny implantdt a hybridni zubnu protézu vyrazne

poskodené kor6ziou (EmerginNova ©2020).

a)

Obr. 13 Kérozia: a) na rozhrani medzi implantatom a korunkou b) hybridnej protézy (Noumbissi et al. 2019)
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Zliatiny titanu st vysoko odolné voéi korozii kvoli stabilite pasivacnej oxidickej vrstvy
TiO2 na ich povrchu. Je vSak zname, Ze st nachylné na napadnutie kordziou, najma ked’ je tato
vrstva porusena alebo odstranena a nie je schopna sa sama rekonstituovat’ (Noumbissi et al.
2019). Odolnost proti kor6zii sa méze zhorsit’ pritomnost’'ou proteinov, ako je albumin, ¢o mdze
viest’ k zvySeniu mnoZstva titdnu uvolfiované¢ho do tkaniv. Negativny vplyv ma tieZ znacny

obsah i6nov chloéru v 'udskych slinach (Sahoo et al. 2019; Nicholson 2020).

2.4 Chemické zloZenie povrchovej vrstvy

Titan je spravidla pokryty tenkou ochrannou pasiva¢nou vrstvou oxidu (zvycajne TiO2),
ktora vo velkej miere uréuje povrchové vlastnosti implantatu (Elias et al. 2019). Z dévodu
vytvarania tejto nerozpustnej spojitej povrchovej vrstvy st Ti a jeho zliatiny dobre odolné voci
korézii. Na vzduchu sa oxidy titdnu zac¢inaju formovat’ v priebehu niekol’kych nanosekiind
pri¢om za 1 sekundu dosiahne tato vrstva hriibku 2 aZ 10 nanometrov. Je pril'nava k pévodnému
Ti, chrani kov pred necistotami a je nepriepustnd pre kyslik. Na obrazku 14 je schematicky
znazornena povrchova vrstva titanu a jej chemické zlozenie po pasivacii (Turzo 2012). Tato

vrstva je menej reaktivna ako Cisty titan (Ozcan, Hammerle 2012).

Povrchova vrstva oxidu
TiO2 s malym mnoZstvom TiOza TiO 22210nm

obsahujica hydroxid a H2O

Titan

Obr. 14 Chemické zlozenie pasivacnej vrstvy na povrchu titanu (Froes, Qain 2018)

Z obrazku vyplyva, ze povrchové oxidy okamzite reaguju nielen s molekulami vody vo
vodnych roztokoch, ale aj s vlhkostou vo vzduchu. V povrchovej vrstve sa preto vyskytuju
hydroxid alebo ina hydroxylova skupina (OH) a vodu. Vysoka rychlost’ vzniku pasivacnej
vrstvy zapriciiluje jej amorfnost. Pretoze amorfné filmy neobsahuji hranice zfn alebo

Strukturalne chyby, st zvyc€ajne dobre odolné proti kordzii (Ozcan, Hammerle 2012).
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Oxid titani¢ity moze byt Kkatalyticky aktivny pre mnozstvo organickych a
anorganickych chemickych interakcii ovplyviiujucich biologické procesy na rozhrani
implantatu, napr. umoziuje pripojenie kompatibilnej vrstvy biomolekul (Turzo 2012). Je tiez
zodpovedny za vynikajiicu biokompatibilitu titanovych implantitov v dosledku nizkej irovne
elektrickej vodivosti, vysokej kordznej odolnosti a termodynamicky stabilného stavu pri
fyziologickych hodnotach pH (Elias et al. 2019).

Nechraneny povrch implantatu je nachylny na napadnutie baktériami, ktoré sposobuju
infekcie, ako napriklad periimplantitidu (Obrazok 15). Infekcie st zdvaznym problémom
predovSetkym pri implantacii zubnych nahrad, pretoze baktérie zapric¢inuju ubytok kostného

tkaniva a uvol'nenie implantatu (Froes, Qain 2018; BluemCare ©2020).

a) b)

Obr. 15 Periimplantitida: a) schematické zndzornenie uvolnenia implantdtu (Microldent ©2018) b) fotografia
uvolneného implantdtu (BluemCare, ©2020)

Oxidicka vrstva hra tiez hlavnu tlohu v uspesnosti osseointegracie. SilnejSie a hrubsie
kysliénikové vrstvy podporuja spol'ahlivi a rychlu osseointegraciu v kratkom ¢ase (Nicholson
2020).

2.5 Osseointegracia

Je dolezité dosiahnut’ spravnu funkciu implantatu s ¢o najkratSou dobou hojenia, bez
zlyhania, a s minimalnym nepohodlim pacienta. Uspech zubnych implantatov zavisi hlavne od
troch faktorov: ukotvenia implantatu v kosti hostitel’a, t.j. osseointegracie tvrdého tkaniva,

vytvorenia mikkého tkaniva, a adekvatneho zatazenie implantatu (Turzo 2012).

38



Obrazok 16 zobrazuje porovnanie charakteristik mikkého tkaniva, resp. parodontu.
Parodont sluzi ako fixa¢ny aparat zubu, ktory brani vstupu baktérii a inym necistotam. Makké
tkaniva sa pripajaju k cementu prirodnych zubov (Obr. 16a) a orientuji sa kolmo na povrch
zuba. Spojivové tkanivo v pripade implantatu (Obr. 16b) sa vSak primarne orientuje rovnobezne

alebo po obvode k opornému povrchu (DentalAsia ©2020; NaZuby ©2020).

Obr. 16 Rast mdkkého tkaniva v okoli: a) ludského zubu b) Ti implantdtu (DentalAsia ©2020)

Osseointegracia je definovana ako priamy kontakt medzi kost'ou a povrchom implantatu
bez vzniku vlaknitého tkaniva na rozhrani. Implantdit mozno povazovat za dobre
osseointegrovany, ak neddjde k pohybu medzi implantitom a kostou pri normalnych
podmienkach zatazenia po stanovenom obdobi hojenia. Postup osseointegracie, resp. vznik
tvrdého tkaniva, uruju rézne faktory vratane materialovych vlastnosti implantatu, drsnosti a
morfologie povrchu, mechanického zat'azenia, chirurgickej techniky, umiestnenia a miestnej
kvality hostitel'skej kosti (Issa 2014; Garbacz 2019).

Kost’ je spojivové tkanivo vytvorené z buniek a mineralizovanej extraceluldrnej matrice.
Obsahuje asi 25% organickej matrice, 10% vody a zvysok tvoria krystalizované mineralne soli.
Hlavnou zlozkou tychto soli je fosforeénan vapenaty Caz(POas)2, ktory sa kombinuje s
hydroxidom vépenatym Ca(OH)2 za vzniku krystalov hydroxyapatitu vapenatého
Cas(P0O4)3(OH) (Issa 2014).
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Tieto sa nasledne kombinuju s inymi mineralnymi solami, ako je uhli¢itan vapenaty
CaCO0g3, alebo s ionmi hor¢ika. Tieto mineraly sa ukladaju v Strukture kolagénovych vlakien
extracelularnej matrice, krystalizuju a tym vytvrdzuji tkanivo. Tento proces iniciuju bunky

tvoriace kosti nazyvané osteoblasty. Ich vyvoj je znazorneny na obrazku 17 (Issa 2014).

Osteogénna bunka Osteoblast Osteocyt Osteoklast
(vyvinie sa do (tvori kostmi matricu)  (udrzuje kostné tkanivo) (funguje pri resorpci,
osteoblastu) odbiravani kostnej matrice)

Obr. 17 Vyvoj osteoblastovych buniek (Issa 2014)

Existuju $tyri typy buniek, ktoré zabezpecuju tvorbu a resorpciu kosti, t.j. osteogénne
bunky, bunky osteoblastov, osteocyty a osteoklasty. Osteoblastové bunky sluzia na tvorbu
kosti. Vyluc¢uju vlakna kolagénu a zachytavaju sa tak, aby sa z nich stali osteocyty (Issa 2014)

Mechanizmus osseointegracie: pociatoéné chirurgické poranenie je sposobené
vytvorenim dutiny, do ktorej sa umiestni implantat. Nasledne sa nekrotické tkanivo odburava a
vytvori sa nova matrica, ktora uzavrie medzeru medzi kost'ou a implantatom (Obr. 18). Medzi
kost'ou a implantatom sa vytvara vlaknité tkanivo, ak implantat nie je dobre integrovany do

kosti (Geetha et al. 2009).

SPOJIVOVE
TKANIVO

TITAN KosT

@ - '

.b)

Obr. 18 Proces osseointegrdcie: a) uspesné spojenie implantdtu s kostou b) netispeSné spojenie implantdtu s
kostou kvoli vzniku neziadiiceho spojivového tkaniva (Gittens, Navarrete 2014)
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Adhézii osteoblastov predchadza proces adsorpcie proteinov, napr. fibronektinu, na
povrchu implantatu (Obr. 19). Adsorpcia proteinov povrchom zavisi od povrchovych vlastnosti
materialu. Pouzitim drsného povrchu s miernou hydrofilnostou mozno zlepsit’ adsorpciu tychto

proteinov (Issa 2014; Garbacz 2019).

Osteoblast

Pasivac¢na vrstva

Implantat

M Protein (Fibronektin)

P PP Voda

Obr. 19 Adsorbcia proteinov a vznik osteoblastov (Garbacz 2019)

Bioaktivne povlakované materialy sa viazu na kostné tkanivo chemickou vézbou, ktora
je posilnena iénmi vapnika a fosforu, zatial’ ¢o nepovlakované titanové implantaty sa viazu na
kost’ prostrednictvom slabych Van Der Waalsovych a vodikovych vézieb. Chemické zloZenie
povrchu ma preto vyrazny vplyv na stabilitu ukotvenia a pevnost’ vizieb (Issa 2014).

Proces hojenia prebieha niekol'ko dni, priCom proces remodelovania tkaniv trva tyzdne
alebo roky. Na zlepSenie procesu hojenia sa do chirurgického otvoru pridavaju rastové bunky,
ako napriklad PGDF (dostickovy rastovy faktor), BMP (kostné morfogenetické proteiny), IGF
(inzulinovy rastovy faktor) a TGFb (transformacény rastovy faktor). Doba hojenia zubnych
implantatov bez povrchovej upravy je vyssia ako u implantatov s upravenym povrchom. V
sucasnosti pouzivaji vyrobcovia zubnych implantdtov najcCastejSie komercne Cisty titdn a
zliatinu titanu Ti-6Al-4V, ktorych povrch je chemicky a tvarovo modifikovany za ucelom
optimalizacie procesu osseointegracie (Elias et al. 2007).

Povrch implantatu oSetreny povrchovou Upravou, napr. pieskovanim, moéze obsahovat’
zvySkové cCastice kovov, iony kovu, maziva alebo zvysky ¢istiacich prostriedkov. Tieto Castice
modzu modifikovat’ povrchové vlastnosti, aj ked’ st pritomné v malom mnozZstve, a mézu
ovplyvnit’ reakciu tela pocas procesu 0Sseointegracie, ¢o vedie k tvorbe neziaducich tkaniv
(Silvente et al. 2020).
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Pritomnost’ organickej kontaminacie uhlikom na vsetkych povrchoch implantatu sa
neda vyhnut', pretoze uhlovodiky pritomné v atmosfére su takmer okamzite adsorbované na
povrchu titdnu vystaveného na vzduchu. Napriek tomu pritomnost’ d’al$ich prvkov, ako je sodik,
chlér, vapnik, sira alebo kremik, naznacuje, ze tieto necistoty neboli Cistiacim procesom
odstranené, napr. kvoli priliz velkej drsnosti. Avsak pritomnost’ niektorych stopovych prvkov
modze byt prospesna. Napriklad fosfore¢nan vapenaty indukuje tvorbu biochemickych spojov,
ktoré ulahcuju rychlu a intenzivnu oseointegraciu implantatu, najmé v pociato¢nych stadiach

hojenia kosti (Silvente et al. 2020).

2.6 Morfologia a drsnost’

Povrchové charakteristiky implantatov, t.j.topografia, drsnost’ alebo chemické zloZenie,
maju vel’ky vplyv na vysledky osseointegracie. Obrazok 20 podrobne popisuje vplyv tychto
bioinduktivnych faktorov (Issa 2014).

Fyzikilno-chemické a strukturalne vlastnosti biomaterialu

/ ! |

Makrostruktira Mikro/Nanostruktira Chemické zloZenie
!Jréa.ue: 3 Tvar (Mikro) Péry ~ Velkost'  Drsnost’ Uvolnenie ionov
infiltraciu Rozimer povrchu (v pripade CaP)

P

Fivin, :

, Geometria
k}'s]._:J\a a Porovitost’
buniek
Reprecipitacia Volné iony

Celkové plocha . Tvorba
dostupna pre — vrstvy
adsorbein — - —" = apatim =~ feees - J— "
| I : A . :
| I LTIt L C LTI : ; : :
v ¥ WYV

Diferenciacia kamefiovych
buniek (napr. pericytov),
t j. tvorba osteoblastov

Adsorbcia relevantnych endogénnych proteinov
obsiahmutych v telesnych tekutinach

Rast kosti T

Obr. 20 Povrchové charakteristiky povrchu ovplyvitujiice mechanizmus osseointegrdcie (Issa 2014)
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Ukazalo sa, ze morfologia a drsnost’ povrchu menia bunkova odpoved’ tela na zubné
implantaty. Poskytnutim clenitejSej a rozmernejSej plochy, s ktorou moéze tvrdé tkanivo
naviazat’ spojenie, zvySuje stabilitu implantatu (Issa 2014).

Drsnost’ je mozné kvantitativne urcit pomocou kontaktnej alebo bezkontaktnej
profilometrie. NajcastejSie pouzivanym parametrom drsnosti povrchu je stredna aritmeticka
odchylka profilu Ra udavana radovo v mikrometroch. V pripade merania drsnosti zubnych
implantatov sa bezne pouzivaju bezkontaktné metoddy, napr. skener, pretoze st vhodné na
skamanie tvarovo zlozitych povrchov. Povrch mozno rozdelit’ do troch skupin podl'a rozmeru
tvarovych prvkov na: povrch s makro, mikro a nano topografiou. Obrazok 21 schematicky
znazoriyje interakciu medzi kostou a povrchom implantatu na roéznych topografickych
urovniach. Topografiu povrchu implantatu mozno klasifikovat’ ako hladku, t.j. drsnost’ povrchu
Ra je menej ako 0,5 pm, minimalne drsnu, t.j. Ra je medzi 0,5 a 1 um, stredne drsnu, kedy je

Raod 1 do 2 um a vel'mi drsna s Ra viac ako 2 um. (Froes, Qain 2018; Silvente et al. 2020).

Mikroskopicka Submikroskopicka
topografia topografia

Integriny

Kost’ Implantat Kolagén a proteiny

Obr. 21 Schéma interakcii medzi kostou a implantatom v réznych topografickych urovniach (Gittens, Navarrete
2014)

O makrotopografii mozno hovorit' ak vystupky na povrchu dosahuju rozmery v
rozmedzi milimetrov az niekolko desiatok mikronov. Makrotopografia priamo suvisi s
geometriou implantatu, so zavitovou skrutkou a povrchovymi Upravami, ktoré spdsobuju
drsnost’ povrchu viac ako 10 pm. Vysoka drsnost’ vyrazne zvySuje fixaciu a dlhodobt stabilitu

protézy v porovnani s hladkym povrchom ako vidiet’ na obrazku 22 (Guéhennec et al. 2007).
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Obr. 22 Osseointegrdcia: a) zavitového implantdtu b) hladkého implantatu (Gittens, Navarrete 2014)

Z obrazku mozno konStatovat’, Ze implantat oSetreny zavitom ma vyrazne lepsi vplyv
na osseointegraciu, pretoze lepSie odoldava napétiu. To zlepSuje jeho prvotné ukotvenie a
celkovu stabilitu. Naopak v pripade hladkého povrchu je fixacia slabsia a preto je implantat
viac nachylny na uvolnenie. Vysoka drsnost’ v§eobecne prospieva mechanickému spojeniu
tvrdého tkaniva S implantatom, pretoze poskytuje vicSie mnozstvo kotviacich bodov, na
ktorych moze kost' vznikat. Avsak, jej nevyhodou je vécSia pravdepodobnost’ vzniku
periimplantitidy a zvySeny unik neziaducich ionov (Guéhennec et al. 2007; Froes, Qain 2018).

Mikrotomograficky profil zubnych implantatov je definovany drsnostou povrchu v
rozmedzi medzi 1 az 10 um. Pocetné $tudie preukazali, Ze tento interval drsnosti povrchu taktiez
zlepSuje proces osseointegracie. Idedlny povrch implantatu by mal byt’ pokryty hemisférickymi
kratermi s priemerom priblizne 1,5 aZ 4 um. PouZzitim menSej drsnosti, okolo 1 az 2 pym, moZno
eliminovat’ vznik periimplantitidy a minimalizovat’ tinik i6bnov (Guéhennec et al. 2007; Froes,
Qain 2018; Issa 2014).

Nanotopografia povrchu, v rozsahu 1 az 100 nm, hra délezitu tlohu v adsorpcii
proteinov, adhézii osteoblastickych buniek aj v rychlosti osseointegracie. Pri chemickom
spracovani je vSak naro¢né vytvorit’ reprodukovatel'na drsnost’ povrchu v rozsahu nanometrov.
Optimalna povrchovéa nanotopografia pre selektivnu adsorpciu proteinov veducich k adhézii
osteoblastickych buniek vsak nie je znama (Guéhennec et al. 2007; Froes, Qain 2018).

Dolezity zaver sa robi na zdklade nasledujucej zavislosti: ked sa zvySuje drsnost’
povrchu, zvysuje sa rychlost’ proliferacie pre osteoblasty a klesa pre fibroblasty (Obrazok 23).
Implantat s drsnym povrchom je vhodnejSi na implantaciu kosti, pretoze podporuje rast
kostného tkaniva a chrani implantaty pred zapuzdrenim spojivovym tkanivom, co je

schematicky znazornené na obrazku 18b (Froes, Qain 2018).
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Obr. 23 Snimky povrchu s réznou drsnostou: a) pred inkubdaciou buniek b) po 7 dnoch inkubdcie osteoblastov c)
7 dni po inkubdcii fibroblastov (Froes, Qain 2018)

Vizivové fibroblasty, ktoré produkuji kolagén, prilna silnejSie na hladké povrchy,
zatial’ ¢o na drsnych povrchoch je zvySena proliferdcia osteoblastov a syntéza kolagénu. Tato
selektivna adhézna vlastnost’ buniek ponuka vyhodu zdrsneného povrchu ak je nutné vytvorit
optimalny priamy kontakt s kostou. Hladky povrch podmienuje nepriaznivé reakcie, ako
napriklad fibro-kostnu integraciu (Issa 2014).

Pri hladkych povrchoch titanu st biologické procesy na rozhrani kosti a implantatu
pomalSie. Aby sa minimalizovala doba mineralizécie, pouZiva sa povrchovd modifikacia
implantatu. Tento postup urychl'uje adhézne mikromechanizmy medzi implantatom a kostou.
Uprava povrchu hra kPa¢ova ulohu pre dosiahnutie osekonduktivnej chémie a topografie na
povrchu. V zubnom lekérstve ide prakticky o jediny spdsob fixécie, pretoze neexistuje Ziadna
mechanicka podpora na kratko alebo dlhodobu stabilizaciu implantatu (Froes, Qain 2018).

Najcastejsie pouzivanymi metoddami na ziskanie priaznivych drsnostnych charakteristik
su pieskovanie réznymi kovmi alebo oxidmi kovov, leptanie, obrabanie alebo anodizicia.
Viacsina stcasnych komerénych implantatovych systémov pracuje s drsnostou povrchu v
rozmedzi od 1 do 2 um (Silvente et al. 2020). Morfologiu je mozné regulovat’ taktiez pdsobenim
kyslého roztoku, oxidaciou, plazmovym strickanim alebo otryskavanim keramickymi ¢asticami
(Elias, oshida). Ich ciel'om je zlepsit’ biologicku odpoved’ materidlov zmenou povrchovych

vlastnosti bez zmeny objemovych vlastnosti implantatu (Elias et al. 2019).
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3 SPOSOBY UPRAVY POVRCHOV DENTALNYCH IMPLANTATOV

Biologicka reakcia zubného implantatu s okolitym tkanivom je riadena predovsetkym
povrchovou charakteristikou implantatu, t.j. chemickym zloZenim a morfologiou. Biologické
tkaniva interagujli s povrchovymi atémovymi vrstvami implantatu, do hibky priblizne 0,1 az 1
nm. V pripade zubnych implantatov je mozné, podobne ako v pripade inych biomateridlovych
aplikaciach, riadit’ biologické aj osseointegra¢né procesy na molekularnej aj bunkovej Grovni
povrchovou upravou implantatu. Podmienkou povrchovej modifikacie je optimalizovat
biologicku interakciu, bez poruSenia kliovych fyzikalnych vlastnosti implantacného
materialu (Turzo 2012).

Nizka drsnost’ sa pouziva vSeobecne v tej €asti implantatu, kde dochédza k epitelovému
pripojeniu (Obrazok 24). Toto spojenie je dolezité aby sa vytvorila nepriechodna zona, ktora
brani prenikaniu baktérii. Obrobeny povrch bez povrchovej tpravy je vhodné pouzit’ tam, kde
sa implantat spaja s mékkym spojivovym tkanivom. Spravne ukotvenie implantatu do kosti
mozno dosiahnut’ zdrsnenim implantatu povrchovou tpravou. Pocetné Studie preukazali, ze

optimalna drsnost’ povrchu je v rozmedzi od 1 do 10 um (Turzo 2012; Bauer et al. 2013).

Sulkulamy epitel

Junkény epitel
Hladky povrch

Obrobeny povrch

Hemidesmosomovy
Upon

Drsny povrch

Kost

Ti implantat

Obr. 24 Povrch implantatu v kontakte s réznymi typmi tkaniv (PocketDentistry ©2017; Turzo 2012)

Existuje Siroké spektrum aplikovatenych povrchovych uprav, klasifikovanych
najcastejSie podla spdsobu manipuldcie s materidlom na susbtraktivne metody, zalozené na
ubere materialu z povrchovej vrstvy, alebo aditivne metody zalozené na pridavani vrstvy

materialu vo forme impregnacie alebo povlaku (Wirth et al. 2017).
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Modifikéacie povrchu mozno dalej rozdelit v zavislosti od druhu povrchového
pOsobenia na oSetrenie mechanické, chemické, fyzikalne a biologické (Tabulka 5). Tieto
techniky mo6zu byt’ pouzité bud’ jednotlivo alebo vo vzidjomnej kombinacii. Kazd4d metdda ma
svoje $pecifické vyhody aj obmedzenia a je nevyhnutné zvolit’ vhodny spdsob z hl'adiska druhu

implanta¢ného materialu, aplikacie a postupu vyroby (Liu et al. 2019).

Tab. 5 Prehlad moznych povrchovych uprav Ti dentdlnych implantatov (Nicholson 2020; Liu et al. 2019; Wirth
et al. 2017; Fouzija et al. 2016)

Typ posobenia Povrchova uprava Efekt Metoda
Obrabanie Substraktivna
o Abrazivne tryskanie Zmena drsnosti, Gistenie Substraktivna
Mechanickeé hu. zlepgenie adhézi
Lestenie povichu, ziepsenie adnezie | qypstraktivna
Brusenie Substraktivna
Leptanie kyselinou Substraktivna
Alkalické leptanie Zmena vlastnosti Substraktivna
Chemické - pasivacnej vrstvy, zlepSenie
Anodicka oxidacia biokompatiblity Substraktivna
Povlakovanie sél-gélom Aditivna
Plazmové striekanie Nanesenie Vrstvy Aditivna
o . . . hydroxyapatitu, zlepSenie .y
Fyzikalne Plamenové striekanie yaroxyapatitl, ziepsen Aditivna
odolnosti proti opotrebeniu
[onové implantacia a korozii Aditivna
Nanasanie Zivych buniek Aditivna
Biologickeé ZlepSena regeneracia kosti
Nanéasanie proteinov Aditivna

Odstraiiovanie povrchového materidlu mechanickymi metodami zahtia odoberanie,
resp. tvarovanie materialu mechanickou silou, napr. otryskavanim pomocou piesku alebo
brusenim. Chemické metody sluzia okrem zmeny chemického zlozenia a drsnosti povrchu aj na
zmenu zmacavosti povrchu a povrchovej energie. Prikladom je pdsobenie kyselin, alkalického
roztoku alebo anodicka oxidacia. Fyzikdlne osetrenie, ako plazmové naprasovanie alebo ionova
implantacia, sa vykonava na vonkaj$om povrchu povlaku, za i¢elom zvysenia jeho vykonnosti
(Jemat et al. 2015). U¢elom biologickych, resp. biochemickych metéd je vnesenie proteinov,
enzymov, peptidov alebo zivych buniek na povrch implantatu s cielom vyvolat’ Specifické

bunkové a tkanivové reakcie, zlepsit’ bioaktivitu a regeneraciu kosti (Turzo 2012).
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Pozornost’ sa vo vyskume aj v praxi venuje tieZz technologiam ako su: obrabanie
laserovym zvézkom, leptanie peroxidom vodika, rézne sposoby PVD a CVD povlakovania,
peptidové povlakovanie, povlakovanie HA a CaP, povlakovanie aktivnou sklokeramikou SiO»,
magnetronové naprasovanie, fotofunkcionalizacia alebo nano povlakovanie a struktirovanie

povrchu (Nicholson 2020; Liu et al. 2019; Wirth et al. 2017; Fouziya et al. 2016).

3.1 Obrabanie titinovych implantatov

Operacie obrdbania zahfnaju tradicné procesy, ako je brusenie, sUstruzenie, vitanie,
frézovanie a rezanie zdvitu, ¢im sa ziska pozadovany konecny tvar zubného implantétu.
NajbeznejSie pouzivanymi strojmi na komerénl vyrobu zubnych implantdtov a pribuznych
komponentov stt CNC sutstruznické a frézovacie centra (Froes, Qain 2018).

Titan je v porovnani s ostatnymi kovmi tazko obrabatelny. Existuje vela faktorov
vyplyvajucich z fyzikalnych, chemickych a mechanickych vlastnosti titanu, ktoré ovplyviiuju
jeho obrobitel'nost’. Pretoze titan je zIy tepelny vodi¢, teplo sa koncentruje v reznom nastroji.
Nizky modul pruznosti titinu komplikuje proces rezania, a preto je nevyhnutné pouZit’ vyssie
rezné sily, vysoku tuhost’ systému, spravnu geometriu aj ostrost’ nastroja. Aby nedoslo k
ohrozeniu vlastnosti, je nevyhnutné pouzivat’ nizke rezné rychlosti, vel'ké mnozstvo reznej
kvapaliny, vysoké rychlosti posuvu a neprerusovat’ rez. Nedodrzanie tychto zasad ma za
nasledok stratu mechanickych vlastnosti (Froes, Qain 2018).

Obrobeny povrch implantatu sa povazuje za relativne hladky. Fotografie stistruZzeného
povrchu titanového zubného implantatu, vyhotovené skenovacim elektronovym mikroskopom,

mozno blizSie pozorovat’ na obrazku 25 (Jemat et al. 2015; Elias et al. 2007).

P i e
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Obr. 25 Povrch obrobeného zubného implantadtu a) (Elias et al. 2007) b) (Froes, Qain 2018)

Proces hojenia implantatu bez povrchovej Uipravy trva vyrazne dlhsie ako u povrchovo
modifikovaného implantatu. Pri hladkych povrchoch st biologické procesy na rozhrani kosti a

implantatu vyrazne pomalSie (Elias et al. 2007).
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3.2 Abrazivne tryskanie (Pieskovanie)

Abrazivne tryskanie, alebo pieskovanie, je pomerne jednoducha a lacna metoda, pri
ktorej dochddza k zdrsneniu povrchu obrobeného titdnového implantitu pdsobenim
abrazivnych castic. NajbeznejSie sa ako abrazivne médium pouzivaju Castice piesku, Castice
Al>03, TiO2 alebo hydroxyapatitu, ktoré su unasané vysokou rychlost'ou stlatenym vzduchom
alebo kvapalinou cez dyzu. Tato metoda predstavuje isty druh modifikacie technologie AJM,
pricom jej schematické znazornenie mozno pozorovat’ na obrazku 26 (Liu et al. 2019; Fouziya

et al. 2016; Schupbach et al. 2019).

Dyza usmernujtca castice na
povrch implantatu vysokou
rychlostou

Rotujuci drziak
implantatu

Abrazivne

£ ‘ ok ; castice

)"“,,.1 Ak led,J,aM}?

'V 4 4
Implantat

Obr. 26 Schematické zndzornenie procesu abrazivneho tryskania (Schupbach et al. 2019)

Topografia a vysledna drsnost’ povrchu zéavisia predovSetkym od velkosti, tvaru a
vlastnosti pouzitych abrazivnych castic (Liu et al. 2019). Bezna velkost’ pouzitych ¢astic je v
rozmedzi od 25 do 100 um (Issa 2014). Dosiahnutel'na drsnost’ touto technolégiou je v rozmedzi
od 0,8 do 1,6 um, ktorad je niekol'’kondsobne vyssia ako drsnost’ ziskana leptanim kyselinou
(Froes, Qain 2018). Vzniknuty povrch je anizotropny a tvoreny predovSetkym mnozstvom
kraterov a ndhodne zachytenych abrazivnych castic. Drsnost’ povrchu 1,5 pm je vSeobecne
povazovana za optimalnu na dosiahnutie najlepsej odpovede na implantat (Fouziya et al. 2016).

Tryskané povrchy titanu vykazuja lepSie osseointegracné schopnosti v porovnani s
obrabanymi povrchmi implantatu. Nevyhodou vSak je, ze chemicka heterogenita povrchu
tryskaného implantadtu méze zniZit' odolnost’ titdnu proti koro6zii v biologickom prostredi (Issa
2014). Okrem toho maju baktérie tendenciu hromadit’ sa viac na drsnom povrchu, v porovnani
s hladkym povrchom. Sprievodnym javom tryskania je ukladanie abrazivnych castic alebo

inych kontaminantov na povrchu implantatu (Elias et al. 2007).
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Z tohto dovodu po tomto procese zvyCajne nasleduje chemické leptanie, ¢im sa
odstrania zvyskové Castice a zaroven sa dosiahne eSte vyssia drsnost’ povrchu. Tento proces
taktiez dopomaha dekontamindcii povrchu implantatu a pre tito kombinaciu technologii sa
pouziva nazov SLA. Obrazok 27 znézoriiuje detail tryskané¢ho povrchu titdnového implantatu

a jeho kontaminaciu cudzimi ¢asticami (Wirth et al. 2017).

Obr. 27 Povrch pieskovany casticami Al,O3 a) detail b) kontamindcia povrchu pritomnostou cudzej castice
(Elias et al. 2007)

Otryskavanie povrchu zubného implantatu ¢asticami TiO2 (Obrazok 28b) je lepSie ako
oSetrenie Casticami Al20s, pretoze Castice oxidu titani¢itého nemaju ziadne negativne ucinky
na adhéziu buniek. Kontaminacia oxidom hlinitym totiZ zniZzuje bunkovu proliferaciu (Elias et
al. 2019). Pouzitim technologie tryskania vyznamne vzrastie biomechanicka fixacia implantatu

v porovnani s obrobenym povrchom (ProLékate ©2020).

Obr. 28 Tryskany povrch casticami: a) hydroxyapatitu b) TiO2 (Schupbach et al. 2019)
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3.3 Chemické leptanie

Tato technoldgia vychadza z poznatkov 0 kordéznych vlastnostiach a citlivosti titanu na
niektoré chemické latky a kyseliny. Leptanim sa okrem casti zakladného materialu zaroven
odstranuje aj pasivacna vrstva Ti implantatu. NajCastejSie sa na leptanie povrchu pouziva zmes
HNO3 s HF alebo zmes HCI s H2S04. Cim vyssia je koncentracia, teplota a ¢as pdsobenia
kyseliny, tym vicsie mnozstvo materialu mozno z povrchu odstranit’ (ProLékare ©2020;
Barfeie et al. 2015).

Leptanim pomocou kyseliny vznika homogénna mikroporézna morfologia povrchu,
tvorena vel’kym mnozstvom mikroskopickych priehlbin, ktoré zvysSuju bioaktivitu povrchu.
Priemer takto vzniknutych kraterov sa pohybuje v rozmedzi od 0,5 az do 2 um. Proces leptania,
ktory sa vSeobecne radi medzi technologie chemického obrébania, je znazorneny a blizsie

vysvetleny pomocou obrazku 29 (Issa 2014).

ﬁ Maska
( = Suciastka l

a) b) )
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Obr. 29 Princip chemického leptania: a) cistenie povrchu suciastky b) nanesenie chemicky rezistentnej masky c)
miestne odstranenie masky d) leptanie materialu ponorenim do leptadla e) odstranenie masky a Cistenie hotovej
suciastky (SlideServe ©2020)

Vyhodou tejto metddy st nizsia povrchova energia a zniZzeni kontaminacia povrchu
neziadicimi Casticami. Z tohto dovodu sa Casto pouziva samostatne, alebo ako dodatocna
uprava abrazivne tryskaného povrchu, tzv. metoda SLA. Této technologia pozostava z procesu
tryskania abrazivnymi Casticami velkosti 250 az 500 um a nasledného leptania kyselinou HCI.
Vznikne tym hydrofilny chemicky aktivny povrch (Obrazok 30Db), ktory zabezpecuje
vynikajucu asimilaciu kosti (Barfeie et al. 2015; Nicholson 2020).

Modifikaciou tejto technoldgie je metoda dvojitého leptania, tzv. DAE, ktora vyuziva
postupné leptanie pomocou dvoch réznych druhov kyseliny alebo ich spolup6sobenie (Jemat et
al. 2015). Najcastejsie sa pouziva zmes koncentrovanej HCI a H2.SO4, do ktorej sa ponori
implantat po dobu niekol’kych minat. Zmes je zaroven ohrievana na teplotu vyssSiu ako 100°C

(Fouzija et al. 2016).
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SEM fotografiu chemicky leptaného povrchu titanového dentalneho implantatu
vyrobeného technologiou DAE, mozno pozorovat’ na obrazku 30c. Povrch bol v tomto pripade
leptany kyselinou chlorovodikovou aj kyselinou sirovou. Takto vyrobeny povrch implantatu je
viac anizotropny ako povrch obrabany konvenénou technologiou, napr. ststruzenim (Elias et

al. 2007).

Obr. 30 Chemické leptanie povrchu a) metdda kyselinového leptania (Schupbach et al. 2019) b) metéda SLA
(Schupbauch et al. 2019) ¢) metéda dvojitého leptanie (Elias et al. 2007)

Chemické leptanie vSak moze negativne ovplyvnit mechanické vlastnosti
modifikovaného titdnového povrchu. Predovsetkym moéze viest k vodikovému krehnutiu a
vzniku mikrotrhlin, ktoré mézu znizit’ tnavova odolnost’ implantatu (Fouzija et al. 2016).

Dalsou modifikaciou je alkalické leptanie, ktoré sa viak nemeni drsnost’ povrchu, ale
ovplyviiuje povrchovy naboj. Prikladom je leptanie titanu koncentrovanym roztokom NaOH.
Vysledkom alkalického pdsobenia je negativne nabity povrch, ktory rychlo adsorbuje i6ny
véapnika z telesnych tekutin. AvSak, tato technologia sa aj napriek svojmu uspechu vo vyrazne
vicSe] miere vyuziva v pripade ortopedickych pomdcok viac ako v pripade zubnych

implantatov (Nicholson 2020).

3.4 Anodicka oxidacia (Anodizacia)

Tento proces sa pouziva na zmenu topografie a zloZenia povrchovej vrstvy zvySenim
hrubky vrstvy oxidu titani¢itého a drsnosti povrchu, ¢im dochadza k zvaéseniu aktivnej plochy
kde dochadza k adhézii buniek (Barfeie et al. 2015). Anodicka oxidacia je elektrochemicky
proces, pouzitim ktorého je mozné zvysit’ hrubku vrstvy TiOz z priblizne 17 az 200 nm hribky
pre bezné titanové implantaty na priblizne 600 az 1000 nm. Vznikne tak porézna povrchova
mikrotruktira s velkostou pérov priblizne 1,3 az 2,0 mm? a porovitostou zhruba 20%
(Obrazok 31). Posilnena oxidicka vrstva na povrchu implantditu méze byt kompaktna alebo

nanotubularna (Eliash et al. 2007; Smeets et al. 2016).
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Obr. 31 Povrch implantdtu oSetreny anodickou oxidaciou pri roznych zvicseniach (NobelBiocare ©2020)

Pri anodickej oxidacii je implantat ponoreny v elektrolyte, ktory je tvoreny silnymi
kyselinami, napr. H2SOs, H3PO4, HNO3 alebo HF a je pripojeny k elektrickému obvodu.
Implantat v tomto procese predstavuje anddu (Smeets et al. 2016). Ked’ sa na vzorku aplikuje
potencial, dojde k idbnovému transportu naboja cez ¢lanok a na andde dojde k elektrolyticke;j
reakcii rozpustenim oxidovej vrstvy pozdiz pradovych transportnych drah a zahustenim v inych
oblastiach. Oblasti rozpustania oxidovej vrstvy vytvaraju na titinovom povrchu mikro alebo
nanoskopické pory (Issa 2014). V porovnani s mechanicky obrobenym povrchom dochadza
touto upravou k zlepSeniu ukotvenia implantatu v kosti v dosledku prerastaniu tkaniva
vzniknutymi pormi. Tato technologia taktiez dopomaha k zvySeniu koréznej odolnosti, drsnosti
a hydrofilnosti povrchu implantatu (Liu et al. 2019).

Hribka vzniknutej vrstvy zavisi predovsetkym od koncentracie pouzitych kyselin,
pradovej hustoty, teploty a zloZenia elektrolytu. Vysoké napétie ma tendenciu vytvarat’ silnejsie
a porovitejsie oxidové povlaky ako nizsie napitie. Zliatiny Ti vykazuju rozne farby, ked’ je
pouzité iné napétie, napr. zlta pri 60 V a ruzova pri 65 V (ProLékate ©2020; Liu et al. 2019).

V zavislosti na rozklade elektrolytu sa mézu vo vrstve oxidu ulozit’ idny, napr. hor¢ika,
vapnika alebo fosforu. Pri okamzitom zavedeni implantitu mézu byt skoré hojenie a
osseointegracia podporené prave pritomnostou i6nov fosforu (Fouzija et al. 2016).

Udaje z bunkovych experimentov naznacujd, Ze anodizaciu povrchu mozno efektivne
aplikovat’ na krku implantatu, kde treba vytvorit’ pevné pripojeniu méikkého tkaniva. Ukazalo
sa tiez, ze nanostruktarované titanové povrchy generované anodickou oxidaciou podporuju
adhéziu, proliferaciu a lepSie ukotvenie fibroblastov. Vhodnym prikladom je implantat
s obchodnym nézvom TiUnite (Obrazok 32), ktory ma na povrchu anodicky vytvorenu

nanoStrukturu a jeho povrchova vrstva je obohatena o rozne fosfaty (Smeets et al. 2016).
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Obr. 32 Titdnovy implantdt TiUnite: a) tvar implantdtu (Smeets et al. 2016) b) nanostruktiirovany povrch
(Smeets et al. 2016) ¢) zrdzenie krvi na povrchu (NobelBiocare ©2020)

3.5 Povlakovanie

ZlepsSenie kontaktu medzi povrchom implantatu a zivym tkanivom mozno dosiahnut’
taktiez pomocou povlakovania povrchu roéznymi materidlmi, napr. titanom, HA, CaP,
sklokeramikou alebo petidmi. Dochadza tak k zmene drsnosti, zva¢seniu celkového aktivneho
povrchu a zlepSeniu biomechanickej aj biologickej fixacii implantat. Povlak taktiez tvori
ochrannu bariéru proti uvol'neniu neziaducich kovovych castic do okolitého tkaniva. Typickym
prikladom povlakovania je plazmové striekanie povrchu casticami titdnu alebo

hydroxyapatitom. Schematické znazornenie procesu je na obrazku 33 (ProLékate ©2020).

Praskovy injektor
v

Prud urychlenych
Privod plynu — Castic

S Katéda (-) LSRR o2

Anody (+)

Plazmovy plamen Implantat

Obr. 33 Technolégia plazmového striekania (Levingstone et al. 2015)
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3.5.1 Povlakovanie titinom technologiou TPS

Plazmové striekanie titanom spociva v nandSani titanovych Castic na povrch implantatu
pomocou prudu vysoko ionizovaného plynu, tzv. plazmy. Prud plazmy v ochrannej atmosfére
argénu dosahuje teplotu okolo 1000°C, ¢o spdsobi okamzité natavenie titanového prasku, ktory
je vysokou rychlostou nanaSany na povrch implantitu. Roztavené Castice na povrchu tuhnu
a vytvaraju trojrozmernu poréznu vrstvu hribky okolo 30 az 50 um, ktord niekol’kondsobne
zvéac¢suje povrch implantatu. Drsnost’ vzniknutého povlaku je priblizne 7 pm. Negativom tejto
technologie je v porovnani s inymi povrchovymi tpravami jednoduch$ie uvolnenie Castic

titanu v dosledku trenia pri zavadzani implantatu (ProLékaie ©2020; Fouzija et al. 2016).

3.5.2 Povlakovanie hydroxyapatitom

Technoldgiu PS mozno taktieZz pouzit’ na striekanie Castic hydroxyapatitu Caio(PO4)s(OH)2,
ktory tvori anorganickil zlozku kosti. HA je velmi stabilnd forma CaP, ktora svojou
mineralizaciou posiliiuje organick(i matricu. lde o0 tzv. biomimetickli metddu, ktora ma
podporit’ proces osseointegracie integraciou HA do povrchovej vrstvy implantatu. Proces
prebieha rovnakym mechanizmom ako v pripade PS titanu. Povlak HA takisto dosahuje hrubku
priblizne 40 aZ 50 pm a okrem svojich biomimetickych vlastnosti do procesu hojenie dopliia
prospesny vapnik a fosfor. Ich vyhodou oproti nepovlakovanym povrchom je schopnost
premostenia medzier velkosti aZ 1 mm pri zavadzani implantatu, tzv. gap healing. AvSak
dlhodoba stabilita takychto implantatov nie je klinicky preukdzana (Smeets et al. 2016;
ProLékatre ©2020).

Medzi d’alSie metddy nandsania CaP povlakov patri napriklad metdda nanaSania sol-
gélu, metdda pulznej laserovej depozicie PLD, metdda depozicie podporenej ionovym zvizkom
IBAD, i6nova implantacia alebo radiofrekvencné alebo magnetronové naprasovanie. Vyhodou
tychto metodd je moznost’ vytvarania eSte tenSich povlakov ako technoldgiou PS. Prave mala
vySka vytvorenej vrstvy povlaku pomaha eliminovat’ rizikd spojené s vyskytom poruSeni a
povrchovych defektov veducich k vzniku trhlin po zavedeni implantdtu do tela pacienta

(ProLékaie ©2020).

3.5.3 Povlakovanie sklokeramikou
Povrch implantatu mozno tieZ povlakovat sklokeramikou, napr. smaltovanim, metédou
s6l-gélu, metddou PS alebo PLD. Ide o povlakovanie materialmi na baze SiO2, P2Os, Na2O,

CaO a zloziek K20, B203, CaF2, MgO (ProLékate ©2020).
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3.5.4 Povlakovanie peptidami

Dalsou kategoriou na zlep3enie osseintegraénych vlastnosti povrchu je nanasanie vrstvy
peptidov. Peptidy st biomolekuly zlozené z kratkych sekvencii aminokyselin. Prikladom je
RGD peptid, ktory tvori ddleziti sucast’ proteinov extracelularnej matrice, ktora slizi ako
vidzobné miesto pre receptory integrinu pri adhézii a migracii osteogénnych buniek (Obrazok

21) (Smeets et al. 2016).

3.6 Laserova modifikacia
Upravou povrchu dentalnych implantatov laserovou ablaciou, resp. laserovym
textirovanim, mozno ziskat’ mikrostruktiru so zvysenou tvrdost'ou, odolnost'ou proti korézii,
vysokym stupiiom ¢istoty, vhodnou drsnost’'ou a silnou oxidickou vrstvou (Barfeie et al. 2015).
Obrabanie laserovym lacom, tzv. LBM (Obrazok 34), je zaloZené na interakcii
intenzivneho koherentného monochromatického laserového laca s povrchom obrobku,
dosledkom ¢oho je material obrobku odstraneny natavenim a naslednym odparenim, resp.

ablaciou (Saptaji et al. 2018).
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Obr. 34 Princip laserovej ablacie (TheMechanicalEngineering ©2020)

Laser vSeobecne predstavuje opticky zosiliiova¢, ktory dokaze pomocou procesu
stimulovanej emisie fotonov generovat’ elektromagnetické Ziarenie. Zakladnou konStrukénou
Cast'ou lasera je aktivne budiace prostredie a opticky rezonator, najcastejsie tvoreny dvojicou
zrkadiel. V budiacom prostredi sa nachadza budiaci element, t.j. atom, ktory pri prechode
z vyssicho energetického stavu do nizsicho, vyziari kvantum elektromagnetického Ziarenia, tzv.

foton (LaoCZ ©2020).
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Budenim mozZno zmenit' termodynamicki rovnovahu systému a priviest ho tzv.
excitovaného stavu, kde je vicSina atdmov v Stave s vysSou energiou. Stimulovana emisia
znamena, ze fotdn dopadajici na excitovany atém spdsobi prechod tohto atdbmu zo stavu
s vysSou energiou do stavu s energiou nizSou, ¢o ma za nasledok uvolnenie d’alSicho fotonu.
Vzniknuté fotony putuji medzi dvojicou zrkadiel, ich mnozstvo rastie a dochddza k lavinovému
efektu, ktory sposobi uvolnenie energie v podobe zvazku fotoénov, t.j. vznik laserového luca.
Tento zvizok sa vyznaduje tym, Ze je monochromaticky, t.j. fotony maju rovnaki vinovi dizku,
kolimovany, t.j. fotony st sustredené do jedného smeru, a koherentny, t.j. fotony sa nachadzaju
V rovnakej ¢asovej aj priestorovej faze. Laserovy zvdzok mozno koncentrovat’ do jedného bodu,
¢im sa dosiahne vysoka hustota energie (LaoCZ ©2020).

Hlavnou vyhodou laserového obrabania je, Ze nedochadza ku kontaktu medzi obrobkom
a obrobkom, ¢im sa eliminuje potrebu dokoncovacich operacii v porovnani s inymi
technoldgiami obrabania. Medzi d’alSie vyhody patri presné riadenie frekvencie svetla, Siroka
Skala dostupnych frekvencii, vysoka hustota energie, reprodukovatelnost,, schopnost’ zaostrit’
a rastrovat’ vzniknuty zvdzok a moznost’ pouzitia pulzného posobenia (Turzo 2012).

VSeobecne mozno lasery rozdelit' na kontinualne alebo pulzné. Této technoldgia
vyuZziva rozne typy laserov, ako napriklad pevnolatkové lasery obsahujuce monokrystal ytrium
hlinikového granatu, tzv. Nd:YAG dotované neodymom, plynové lasery na baze hélia alebo
COz, vlaknové lasery dopované yterbiom, polovi¢ové, resp. diddové lasery, excimer lasery
budené elektrickym vybojom a pulzné lasery s dizkou pulzu radovo v nano, piko, alebo
femtosekundach (Saptaji et al. 2018; Turzo 2012; LaoCZ ©2020).

Pomocou technologie laserového texturovania moZzno optimalizovat povrchoveé
vlastnosti biomedicinskych implantatov vytvaranim periodickych Strukturovanych vzorov, tzv.
paternov. Povrchy implantatov mozno modifikovat’ bez priameho kontaktu a bez akejkol'vek
kontamindcie, napr. kyselinou alebo abrazivom ako v pripade inych povrchovych tprav.
Technologiu laserového textirovania mozno pouzit’ aj v pripade zlozitych tvarovanych vzoriek
Medzi jej najvidcSie prednosti patri predovSetkym schopnost’ riadit’ povrchovi textiru
vytvaranim kraterov, drazok, stipikovitych prvkov alebo zvlneni. Kombinaciou vhodného
rozostupu vyrobenych tvarovych prvkov a volbou ich optimélnej vysky alebo hibky, mozno
pozitivne ovplyvnit’ drsnost’ povrchu, zlepSit oteruvzdornost materidlu alebo posilnit
biologické vlastnosti, akymi su adhézia buniek, biokompatibilita a rychla osseointegracia
(Wang). Vysledky nazna¢uju, Ze laserové textirovanie nanosekundovymi vinovymi dizkami je
vhodné na zvySenie drsnosti povrchu na viac ako 1 um, ¢o predstavuje minimalnu hodnotu

drsnosti na zlep$enie spojenia kosti s povrchom implantatu (Saptaji et al. 2018).
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Ultrarychle lasery, ako napriklad pikosekundovy a femtosekundovy laser, sa stali
V praxi ¢asto pouzivanymi v oblasti laserového Strukturovania povrchu, hlavne vd’aka vysoke;j
pulznej energie, nizkej akumulécii tepla a vysokej presnosti. V porovnani s tradicnym laserom
s dIh§im pdsobenim pulzu, dosahuje pikosekundovy laser extrémne vysoku energiu za velmi
kratky ¢asovy okamih. Vdaka nemu sa elektrony v materiali rychlo zohreju, ¢im produkujt
vel’ké mnozstvo vysokoteplotnej plazmy, ktora ma za nasledok rychly miestny ubytok
materialu (Yu et al. 2019).

Prikladom komeréne vyraban¢ho zubného implantatu je tzv. Laser-Lok implantat
modifikovany technologiou laserového textirovania (Obrazok 35a). Povrch takto
modifikovaného implantatu preukazal mieru prezitia 96,1% v ¢asovom intervale dvoch rokov

pri okamzitom funkénom zat'azeni (Barfeie et al. 2015; Smeets et al. 2016).

Obr. 35 Priklad laserom texturovaného povrchu zubného implantatu: a) Laser-Lok (Smeets et al. 2016) b)
krdterovd textura (Tullio et al. 2020)

Dalsi priklad laserovom modifikovaného povrchu je znazorneny na obrazku 35c. Ide
0 povrchovii textiru v tvare mikroskopickych kraterov s priemerom 20 um a hibkou 7 az 10
um. Rozostup kraterov je 10 um a vzniknutd drsnost’ povrchu Ra je 0,37 pum. Tymto
experimentom bola dokazand vyborna integracia a stabilita implantatu, priCom neboli

preukazané Ziadne priznaky zapalu alebo infekcie tkaniva (Tullio et al. 2020).

3.7 Fluoridacia

Povrch titinovych implantatov sa preukazal ako vel'mi citlivy na fluoridové i6ny a pri
spracovani v roztokoch fluoridu vytvara na povrchu vrstvu fluoridu titani¢itého TiFa.
Fluoridaciou vznika mikro$truktirna zmena povrchu ako mozno pozorovat na fotografii
implantatu s obchodnym nazvom ,,Osseospeed” vyrabany firmou DENTSPLY v Nemecku
(Obrazok 36) (Fouzija et al. 2016; Smeets et al. 2016).
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a) b) )

Obr. 36 Povrch implantdtu oSetreny fluoriddciou: a) komercne dostupny implantdt Osseospeed b) detail
skrutkovice (Smeets et al. 2016) ¢) SEM fotografia povrchu pri zvicseni 10 000x (Svanborg et al. 2010)

Povrch tohto implantatu je v procese vyroby najprv opieskovany casticami TiO2
anasledne leptany v prostredi kyseliny fluorovodikovej. Fluoridacia vedie k zvySeniu
hydrofilnosti a celkovému zlepSeniu oseointegracie V dosledku tvorby tkanivového fluorapatitu
a fluoridovaného HA (Wirth et al. 2017; ProL¢kare ©2020).

3.8 Fotofunkcionalizacia

Fotofunkcionalizacia, alebo tzv. oSetrenie povrchu UV svetlom zvysuje bioaktivitu a
osseointegraciu zmenou pasivaénej vrstvy na povrchu. UV oSetrenie znizuje stupen
povrchovych uhl'ovodikov a zvySuje povrchovi energiu a zmacatel'nost’, co mozno vidiet' na
obrazku 37. Z obrazku mozno pozorovat’ drasticky pokles kontaktného uhla vodnej kvapky,
ktora je na umiestend na povrchu osetrenom ultrafialovym svetlom. Objem kvapky na fotografii
je 20 uL. (Smeets et al. 2016).

a) b)
Obr.37 Efekt zvySenia hydrofilnosti procesom fotofunkcionalizdcie: a) povrch neosetreny UV svetlom b) povrch
oSetreny UV svetlom (Smeets et al. 2016)
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Uvadza sa, Ze pOsobenie ultrafialového Ziarenia zvySuje osteokonduktivitu, t.].
podporuje interakcie buniek a proteinov na molekuldrnej urovni. Tato technoldgia dokaze
obnovit' aj bioaktivitu povrchu, ktorého vlastnosti st zhorSené dlhodobym degradacnym
posobenim (Smeets et al. 2016; Wirth et al. 2017).

60



4 UPRAVA POVRCHU Ti-C KOMPOZITNEHO MATERIALU PULZNYM
NANOSEKUNDOVYM LASEROM

V praktickej ¢asti diplomovej prace bolo ciel'om skiimat’ vplyv meniacich sa vybranych
parametrov laserového zvizku na morfologiu, drsnost’ a biokompatibilitu povrchu
kompozitného materidlu na baze Ti. Tieto experimentalne posudzované vlastnosti hraju
kl"a€ovu ulohu pri oseointegracii zubného implantatu do zivého tkaniva. Skimany material,
konkrétne Ti-C kompozit vyrobeny technoldgiou praskovej metalurgie, bol obrabany pomocou
pulzného nanosekundového lasera vyuzitim laserového obrabacieho stroja Lasertec 80 Shape
v Centre excelentnosti 5-osového obrabania na Materialovotechnologickej fakulte v Trnave. Na
experimentalnej vzorke boli vyrobené dve Stvorice vybrani, pouzitim odliSnej pulznej energie
a pulzného prekrytia. Prave kombinaciou tychto parametrov mozno ovplyvnit mnozstvo
dodaného tepla do opracovaného materialu, ktoré priamo stvisi so zmenou kontaktnych
vlastnosti zubnych implantatov napr. zmenou drsnosti a topografie povrchu. Na vyrobenych
povrchoch boli nasledne vyhodnocované parametre profilovej drsnosti pomocou drsnomeru SJ-
210 od firmy Mitutoyo. Ziskané daje boli nasledne posudzované za uc¢elom zistenia vplyvu
meniaceho sa mnoZstva dodanej energie laserového zvizku na drsnost, mikrogeometriu

a celkovu integritu povrchovej vrstvy skimaného kompozitného materialu.

4.1 Experimentalny material

Ako experimentdlny materidl bol v pripade tohto experimentu pouzity titdnovy
kompozit s uhlikovou matricou, vyrobeny praskovou metalurgiou. Vzorka bola vyrobena
predovSetkym z tzv. chemicky Cistého titdnového prasku hydridu dehydridu CP HDH (obrazok
38a), pricom zvysnych 15 % objemu bolo tvorenych grafitovymi vlockami (obrazok 38b).

O Gl
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Obr. 38 Zlozenie experimentdlneho materialu CP HDH: a) Ti prasok b) grafitové viocky (Sugdr a kol. 2019)
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Titanovy prasok bol tvoreny casticami s velkostou do 32 pm avyznacoval sa
ulomkovitym tvarom s ostrymi hranami ako mozno pozorovat na obrazku 38a pri 750-
nasobnom zvécseni. Velkost' grafitovych vlociek bola priemerne 16 um pri¢om ich Cistota
dosahovala az 99,9 % a st znazornené na obrazku 38b.

Pri vyrobe vzorky bol titdnovy prasok najprv zhusteny izostatickym lisovanim za
studena a naslednym horticim vakuovym lisovanim pri tlaku 500 MPa a teplote priblizne
450°C. Hustota vyrobenej vzorky bola dosiahnutd v pozadovanom rozsahu 4,1 az 4,15 g.cm™
pri¢om porovitost’ vzorky bola priblizne 2,44 %.

Takto pripraveny kompozit bol nasledne narezany na menSie valcové vzorky s
priemerom 24 mm avySkou 5 mm. Valéeky boli nasledne kompresne zapuzdrené do tzv.
ProbeMet vodivej zmesi na bazy medi, pricom ich povrch bol dodato¢ne obruseny. Takto

pripravené vzorky boli pripravené na laserové mikroobrabanie (Sugar a kol. 2019).

4.2 Pouzité zariadenie

Lasertec 80 Shape

Na uskuto¢nenie tohto experimentu bolo pouZité 5-osé obrabacie centrum Lasertec 80
Shape, ktoré¢ sluzi na laserové Strukturovanie a gravirovanie povrchu. Zariadenie, ktorého
technické parametre su uvedené v tabul’ke 6 je spolo¢ne s najdolezitejSimi ¢ast'ami pracovného

priestoru detailne zndzornené na obrazku 39.

Tab. 6 Technické parametre stroja Lasertec 80 Shape (DMG Mori ©2018)

Pracovny priestor

Os X 800 mm
OsY 500 mm
OsZ 700 mm
Rozmer stola (3 osi) 900 x 600 mm
Zrychlenie 1,29

Laser

Typ laserového zdroja

pulzny, pevnolatkovy, yterbiovy

Vykon lasera 100 W
Trvanie pulzu 120 ns
Priemer spotu 50 pm
Rozsah pulznych frekvencii 20 az 100 kHz
Pulznd energia 0,1az1ml
Parameter kvality zviazku 1,47
Vyrobca Sauer
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Obr. 39 Obrdbacie centrum Lasertec 80 Shape: a) pohlad zvonka b) pracovny priestor; 1 - vedenie laserového
zvdzku so skenerom, 2 - snimac osi Z, 3 - CCD kamera, 4 - osvetlenie, 5 - kinematika pracovného stola, 6 -
pripravok, 7 - privod ochranného plynu (Sugdr a kol. 2019)

Toto obrabacie centrum disponuje dvoma integrovanymi linearnymi pohonmi v osiach
X aY, CCD kamerou a 3D meracou sondou pricom na obrabanie Vyuziva nanosekundovy
vlaknovy yterbiom dopovany laser s vinovou dizkou 1064 nm a maximalnym vykonom 100 W.
Dalsim dolezitym aspektom pre tento experiment je taktiez priemer laserového zvizku 50 um

a pulzna energia tohto laserového zariadenia (DMG Mori ©2018).

Zariadenie na meranie drsnosti

Drsnost’ povrchu bola vyhodnocovana pomocou prenosného drsnomeru SJ-210 od
firmy Mitutoyo, ktory je zndzorneny na obrazku 40. Technické parametre drsnomera st
uvedené v tabulke 7. Drsnost’ bola merana pre kazda obrobenu plosku 3krat aby sa znizila
chyba merania. Meranie prebehlo v smere kolmom na smer pohybu laserové zvazku. Namerané

hodnoty bolo nasledne mozné zobrazit’ pomocou skusobného protokolu v programe MS Excel.

Obr. 40 Drsnomer SJ-210 od spolocnosti Mitutoyo (Transcat ©2021)
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Tab. 7 Technické parametre drsnomeru SJ-210 Mitutoyo (Gamin ©2021)

Meraci rozsah

Os X

17,5 mm

Os Z (snimac)

Rozsah: 360 pm (-200 pm az 160 um)
Rozsah/rozlisenie: 360 pm/0,02 pm; 100 pm/0,06 um; 25
um/0,002 um

Pritla¢na sila

menej ako 400 mN

Rychlost’ merania

Meranie: 0,25 mm/s; 0,5 mm/s; 0,75 mm/s; Navrat: 1 mm/s

PouziteIné normy

JIS'82; JIS'94; JIS'01; ISO’97; ANSI; VDA

Hodnotené profily P-profil; R-profil; DF profil; R-profilMotif
Analyza grafov Krivka dosadacej plochy/amplitida distribu¢nej krivky
Filtre Gaussov filter; 2CR75; PC75
Merané dizka 0,08 mm; 0,25 mm; 0,8 mm; 2,5 mm

Podet meranych dizok

x1, x2, x3, x4, x5, x6, x7, x8, x9, x10, F'ubovolna dizka (0,3
az 16,0 mm; krok 0,01mm)

Hodnoten¢ parametre

Ra, Rc, Ry, Rz, Rq, Rt, Rmax, Rp, Rv, R3z, Rsk, Rku, Rc, RPc, RSm, Rz1max, S, HSC,
RzJIS, Rppi, RAa, RAq, RIr. Rmr, Rmr(c), Roc, Rk, Rpk, Rvk, Mr1, Mr2, A1, A2, Vo, Rpm,
tp, Htp, R, Rx, AR, mozZnost’ prispdsobenia

Toto zariadenie dokaze okrem vyhodnotenia parametrov drsnosti taktiez zobrazit

vypocitany profil a krivku nosného podielu, ktord bola nasledne tiez pouzita pri posudzovani

vplyvu meniacich sa parametrov obrabania.

4.3 Vyrabana vzorka

Vzorka pouzitd vtomto experimente bola vyrobena z Ti-C kompozitu praskovou

metalurgiou, pricom mala tvar valca s priemerom 24 mm a vyskou 5 mm. Obrobena bola ¢elna

aj zadna plocha experimentalnej vzorky. Schematické znazornenie vzorky mozno pozorovat’ na

obrazku 41. Laserom boli vyrobené dve §tvorice vybrani tvaru §tvorca s dizkou strany 6 mm,

pri¢om kazdé vybranie vzniklo pri odliSnej kombinacii parametrov laserového zvizku.

a)

b)

Obr. 41 Experimentdlna vzorka: a) 3D model vzorky zhotoveny v programe SolidWorks2019 b) rozmery

vyrobenych vybrani
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Konkrétne boli pri obrabani pouzité rozne hodnoty pulznej energie Ep, hustoty dodanej
energie Ep, skenovacej rychlosti vsa bo¢nej, t.]. lateralnej vzdialenosti dopadajucich pulzov Dy.
Kombinaciou tychto parametrov mozno korigovat mnozstvo dodaného tepla do
obrabané¢ho materialu. Z hladiska rozmeru vzorky bolo nutné umiestnit jedno z 6smych

vybrani na zadnu plochu obrabanej vzorky.

4.4 Sposob a podmienky obrabania

Obrabanim vzorky vznikli dve sady vybrani pricom kazda sada obsahovala Styri
Stvorcové vybrania. Pre vietky vybrania bola pouZita konstantna dizka laserového pulzu 120 ns
a priemer spotu rovny 50 um. Vzdialenost’ pulzov v transverzdlnom smere Dt rovna 10 pm
bola v pripade kazdého vybrania taktiez konstantna.

Prekrytie spotov laserového zvdzku v transverzalnom smere Ot Vtomto pripade
predstavovalo priblizne 80%. Detailnejsie je vzajomna poloha laserovych spotov zadefinovana
pomocou obrazku 42a. Parameter D v tomto pripade predstavuje priemer laserového spotu,
vzdialenost’ spotov V laterdlnom smere a transverzalnom st zadefinované ako D a D, pricom
prekrytie spotov ma podobné oznacenie, t.j. O V laterdlnom a Ot V transverzdlnom smere

(Sugar a kol. 2019).

oo Rozstup drih

1. vrstva 2. vrstva
a) b)

Obr. 42 Spésob obrdabania: a) Schematické zndzornenie prekrytia spotov laserového zvizku (Sugdr a kol. 2019)
b) stratégia obrabania tzv. crosshatching

Pri laserovom obrabani bola pouzitd stratégia obrabania crosshatching, ktora je
schematicky znazornena na obrazku 44b. Pohyb zvazku bol priamociary v dvoch na seba
navzajom kolmych smeroch, pricom bol zachovany urcity rozostup drah. Material bol
odstraniovany postupne v dvoch vrstvach bez ochrannej atmosféry.

Pouzité parametre laserového mikroobrabania st uvedené v tabul’ke 8.
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Tab. 8 Pouzité parametre procesu laserového mikroobrabania samostatne pre kazdé z 6smych vybrani

. Pulzna Skenovacia | Vzdialenost’ | Vzdialenost’ | Pulzna Hustota
Oznacenie . , R . .
vzorky frekvencia f | rychlost' vs | pulzov D. | pulzov Dt energia | energie Ep
[kHz] [mm*s ] [um] [um] Ep [mJ] [J*cm™?]
Al 20 50 2,5
A2 100 1000 10
0,2 10,18
A3 20 1000 50
Ad 20 2000 100 10
Bl 100 50 0,5
B2 100 1000 10
1 50,92
B3 100 2000 20
B4 20 1000 50

Prva sada vybrani je oznacena pismenom A, pri¢om pri vyrobe kazdého vybrania bola
pouzita rovnaka energia laserového pulzu Ep rovna 0,2 mJ. S tymto poznatkom je spojena aj
hodnota pulznej energie Ep, ktora priamo stvisi s priemerom pulzu a pulznou energiou ako

mozno konStatovat’ zo vztahu 1.

_ Ep oy 2
Ep = — [J*cm™] 1)

Pre kazdé zo Stvorice vybrani bola vSak pouzitd odliSné lateralna vzdialenost’ pulzov
DL, ktortt mozno odvodit’ pomocou podielu skenovacej rychlosti a pulznej frekvencie, t.j. podl'a

vzt'ahu 2.

D= V—fs [mm] (2

Pocet interakcii laserového zvédzku s materidlom v jednom mieste N mozno urcit
pomocou vztahu 3:

D D D?
N= —%— =
D, Dt  Dp*Drt

[-] @)

Vypocet energie transferovanej do definovanej plochy Er, resp. celkové mnoZstvo
odovzdanej energie laserového zvizku v mieste jeho posobenia pre jednu vrstvu je mozné urcit’
pomocou vztahu 4:

Er = E, * N[J] (4)
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Vypocet hustoty energie a transferovanej energie pre prva sadu vzoriek A s pulznou

energiou Ep rovnou 0,2 mJ:

_Ep _ 0,0002]

E - = @ @ oo
DA™ 1r2 7 % 0,00252 cm

= 10,186 ] * cm 2

E 0,2 50 pm 20
= * =
Ta1 ,2m] 2,5 um * 10 pm m]
B —02ms— 0 M oo
Taz = ™ 10 um = 10 um
E 0,2 507 pm 1
=  —_— =
Ty, = 0,21 50 um * 10 pm mJ
502 pm
Er,, = 02mJ = 0,5m)

100 um * 10 pm

Druha sada vybrani typu B bola vyrobena obdobnym spdsobom avsak pouzita pulzna
energia bola v tomto pripade 1 mJ. Hustota dodanej energie bola 5-krat vyssia ako v pripade

vzoriek typu A.

Vypocet odovzdanej energie pre druhu sadu vzoriek typu B s pulznou energiou Ep

rovnou 1 mJ:

_Ep _ 0,001]

E - = - -
DB ™ 1r2 T 11+ 0,00252 cm

= 50,929 ] x cm™2

Ep, =1 SCTkm___ 49
= * =
Te1 mJ 0,5 pum * 10 um mJ
Er =1 50 pm 25
= %) —— =
Ts2 mJ 10 um * 10 um mJ
E 1 50° pm 12,5
= * —————— =
Tes mJ 20 pm * 10 pm S m
Ep. =1 50° pm 5
= ¥ —— =
Tea mJ 50 um * 10 um mJ

Z vypocitanych hodndt mozno konstatovat’, Ze s narastajucou vzdialenostou laserovych
spotov v lateralnom smere Di. dochadza K znizeniu odovzdanej, resp. transferovanej energie Et

do obrabaného materialu.
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Po procese laserového mikroobrabania nasledovalo skiimanie drsnosti vyrobenych
povrchov. Posudzované boli niektoré vybrané parametre profilovej drsnosti, t.j. stredna
aritmetickd odchylka vyhodnocovaného profilu (Ra), strednd kvadratickd odchylka
posudzovaného povrchu (RQ), vyska najvicsieho vystupku profilu (Rp), hibka najvicsej
priehlbiny profilu (Rv), koeficient $picatosti posudzovaného profilu Rku, koeficient asymetrie

posudzovaného profilu (Rsk) a taktiez krivky nosného podielu.

NajpouzivanejSim parametrom drsnosti povrchu je stredna aritmetickd odchylka

vyhodnocovaného profilu Ra, ktord vSeobecne vyjadruje priemernt absolitnu hodnotu

odchylok, ktoré tvoria skimany profil. Ra je iba matematicky uréena hodnota a preto ju nie je
mozné zakdtovat’ na profile. Z tohto poznatku mozno konstatovat’, ze dva profily s rovnakou
hodnotou Ra mézu mat’ navzdjom odlisSny tvar aj vySkové parametre, tzn. nedava ziadne
informacie o tvare a nerovnostiach povrchu. Tento parameter je vSak vhodny na posudzovanie
neperiodickych povrchov, napr. po braseni, avSak nie je vhodny pri plochach s vysokou
absolutnou hodnotou Sikmosti t.j. Rsk viac ako + 2, pretoze takéto plochy st velI'mi asymetrické.
Parameter Ra v porovnani s Rq je znazorneny na obrazku 43 (Gordg, Samardziova 2016;
Metelkova 2014).

p(Z)
| g - R12O(2)
M N =0
1‘4&1\\1//1 mmwﬂ\ J TAK'W B
Stredna ciara Krivka hustoty
Ir pravdepodobnosti

Obr. 43 Zndzornenie parametrov drsnosti Ra a Rq (Havlik 2012)

Strednd kvadratickd odchylka posudzovaného profilu Rq je vel'mi podobna parametru

Ra, avsak je citlivejSia na vyskyt vystupkov a priehlbin, pretoZe vyskové hodnoty amplitid st
umocnené na druhu. Rq predstavuje Standardnu odchylku zo suradnic profilu a je vhodné na
posudzovanie jemnych obrobenych ploch (Havlik 2012; Metelkova 2014).

Pri merani drsnosti sa bezne pouziva tiez parameter Rp, Ktory predstavuje najvyssiu

vysku vystupku v rozsahu zakladnej dizky. Tento parameter slaZi na odhad predpokladanych

nosnych charakteristik vyrobenej plochy z hl'adiska trenia a opotrebenia, napr. nizka hodnota
Rp predpoveda nizke pociato¢né opotrebenie plochy. Naopak vysoka hodnota Rp napoveda
vyraznému rozdielu medzi poévodnou a mierne opotrebenou plochou, ¢o mdze negativne

ovplyvnit’ funkénost’ dotykovych ploch (Metelkova 2014).
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Hibka najviésej priehlbiny profilu Rv, charakterizuje podobnu situaciu ako Rp, aviak
V tomto pripade sa nejedna o pociato¢né opotrebenie ale o mnozstvo kvapaliny, ktoré dokaze
dana plocha zadrzat. Z hladiska dobrej zmacavosti povrchu su vhodné vyssie hodnoty Rv.
Avsak prili§ hlboké priehlbiny posobia ako koncentratory napéti, co moze viest' ku vzniku
trhlin. Sté¢tom Rp aRv moZno ziskat parametre Rz na zakladnej dizke Ir aRt na
vyhodnocovanej dizke In, ktoré definuja najvacsiu vysku profilu ako mozno vidiet’ na obrazku

44 (Gorog, Samardziova 2016; Metelkova 2014).

AN YA A
\/va \/ RZ‘ V\/V!ZVi V

Ir

Obr. 44 Grafické zndzornenie parametrov drsnosti Rp, Rv a Rz (Havlik 2012)

Rku predstavuje koeficient $picatosti posudzovaného profilu, resp. mieru $picatosti

hustoty rozdelenia odchylok profilu na zakladnej dizke Ir. V pripade vyskytu velkého mnoZstva
vysokych vrcholov a hlbokych priehlbin dosahuje parameter Rku hodnotu viac ako 3,
V opa¢nom pripade menej ako 3 ako mozno pozorovat’ na obrazku 45a (Havlik 2012; Metelkova
2014).

zA p(2)
IAM A A MM Rsk <0
W WWW |/ Yx -
i Rku>3
z A p(Z) Rsk >0
. D "
V/ W N/ |x
Ir Rku <3

a) b)
Obr. 45 Koeficient: a) Spicatosti Rku (Havlik 2012) b) Sikmosti Rsk (Duboust et al. 2016)

Koeficient asymetrie posudzovaného profilu Rsk, resp. miera asymetrie hustoty

rozdelenia odchylok profilu na zikladnej diZke Ir sluZi na postidenie §ikmosti posudzovaného
profilu a je znazornena na obrazku 45b. V pripade prevahy vic¢sich a ClenitejSich vrcholov
nadobuda parameter kladné hodnoty Rsk > 0, v pripade vyskytu mnozstva Clenitych priehlbin
naopak hodnoty zaporné Rsk < 0. Koeficient Sikmosti umoznuje rozlisit dva povrchy

s rovnakou hodnotou Ra, ale odlisnym tvarom profilu (Havlik 2012; Metelkova 2014).
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U materialov s vysokou porovitost'ou, resp. spekanych materidlov ako napr. titanovy
kompozit vyrobeny praSkovou metalurgiou dosahuje Sikmost’ vysoké namerané hodnoty.
V pripade vyskytu zdpornych hodnot Sikmosti Rsk mozno povazovat’ povrch za vhodnt nosnt
plochu, pretoze obsahuje malé mnozstvo vystupkov, ktoré sa v procese rychlo opotrebuju.
Povrchy s kladnou hodnotou $ikmosti obsahuji vdésie mnozstvo vystupkov, ktoré zvySuju
prilnavost, ¢o méze byt vhodné predovsetkym z hl'adiska nandSania povlakov (Havlik 2012).

Prostrednictvom parametrov Sikmosti a Spicatosti mozno vyjadrit odchylenie
vyskovych hodn6t nameraného profilu od idedlneho stavu, najCastejSie normalneho rozdelenia
¢im moZzno posudit’ symetriu profilu meranej plochy. Pre normélne rozdelenie je optimalne Rku

rovné 3 a Rsk rovné nule (Metelkova 2014).

Krivka materidlového podielu, resp. krivka nosného podielu predstavuje graficky

parameter reprezentujuci materidlovy podiel profilu v zévislosti od polohy, resp. vyjadruje
kumulativny sGéet rozloZenia odchylok profilu na dizke In. Vyznam tejto, taktieZ nazyvanej
Abbott-Firestoneovej krivky je pri predpovedani prvotného opotrebenia, vyvoja opotrebenia
a schopnosti zadrziavat’ kvapalné latky resp. maziva (Havlik 2012; Goroég, Samardziova 2016;

Metelkova 2014).

_ Plocha hrotov

@)

Obl ast’” hrotov (vystupkov) Krivka materialového

A B / podielu

Obhst y«dn ‘//
. Plocha ryh
\

W Bl Al
Obl%t ryh (priehlbin)

Cl1

Rpk

Rk

Rvk

V

1 L 1 1 1 1 | 1 L
0,
Mrt 4 60 yp %100
Materialovy podiel (Mr)

Obr. 46 Parametre nosnej krivky (Havlik 2012)

Parametre tejto krivky st odvodené z rozdelenia krivky na tri samostatné ¢asti, pricom
strednd oblast’ krivky je metddou najmensich Stvorcov aproximovana priamkou s minimalnym
sklonom, ktora prechadza 40% materialového podielu Mr. Rozdiel vyskovych suradnic jej

priese¢nikov A a A1 so suradnicami Mr pre 0% a 100% uréuji hibku jadra drsnosti Rk. Tieto

priese¢niky s povodnou krivkou nosného podielu urcuju materidlovy podiel Mrl a Mr2
v percentach (bod B a Bl). Parameter Rk definuje mnozstvo materialu, ktoré je mozné

efektivne opotrebit’ (Havlik 2012; Metelkova 2014).
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VSeobecne su preferované krivky plnsicho profilu s mensim sklonom nahradne;j
priamky, ktoré st odolnejsie voci opotrebeniu. Strmé krivky naznacuju pritomnost’ $tihlych
vystupkov, ¢o mé za nasledok vznik prvotného opotrebenia.

Parametre Rpk a Rvk st aproximované do tvaru pravouhlych trojuholnikov s obsahom

rovnakym ako je plocha vystupkov, resp. priechlbin. Redukovana vyska vystupkov Rpk
charakterizuje mnozstvo materialu, ktoré bude odstranené pociatoénym opotrebovanim v prvej

faze pouzivania. Nizsia hodnota Rvk sa spdja s vysSou rozmerovou a tvarovou presnostou.

Redukovand hibka priehlbin Rvk vyjadruje schopnost’ materidlu zadrziavat’ kvapalné latky,
povlaky alebo maziva. Povrchy s malou hodnotou Rvk nedobre absorbuju tekutinu, ¢im sa

zhorsuje celkova zmacatelnost’ povrchovej vrstvy (Havlik 2012; Metelkova 2014).

4.5 Meranie drsnosti povrchu

Parametre profilovej drsnosti

V tabul’kach 9, 10 a 11 su uvedené namerané hodnoty parametrov profilovej drsnosti
pre vSetkych osem vybrani. Meranie drsnosti povrchu bolo na kazdej ploske uskutonené 3krat,
pricom bola znameranych udajov uréena strednd hodnota, t.j. aritmeticky priemer AP,
smerodajna odchylka SO arozptyl. Namerané parametre drsnosti boli ziskané z
vyhodnocovacieho protokolu drsnomeru SJ-210 a nasledne zaznamenané do tabul’ky. Protokol
obsahoval grafické znazornenie vychodiskového profilu, t.j. profilogram a krivku nosného
podielu, pricom v spodnej Casti protokolu boli tabul’kovo zaznamenané hodnoty vsetkych
parametrov drsnosti. Podrobnejsie boli v tomto experimente posudzované parametre Ra, Rq,
Rp, Rv, Rsk a Rku, pricom nasledne bola uskuto¢nena analyza povrchu vychadzajuca zo

ziskanych kriviek nosné¢ho podielu.

Tab. 9 Zobrazenie vysledkov meranie parametrov drsnosti Ra a Rq

Ra Rq

ozn. 1 2 3 AP SO |Rozptyl 1 2 3 AP SO |Rozptyl
Al | 4,710 | 4,262 | 4,436 | 4,469 | 0,226 | 0,051 | 5,827 | 5,157 | 5,533 | 5,506 | 0,336 | 0,113
A2 | 2,183 | 1,962 | 2,390 | 2,178 | 0,214 | 0,046 | 2,682 | 2,460 | 3,375 | 2,839 | 0,477 | 0,228
A3 | 2,085 | 1,914 | 2,099 | 2,033 | 0,103 | 0,011 | 2,624 | 2,325 | 2,682 | 2,544 | 0,192 | 0,037
A4 | 2,095 | 2,178 | 2,624 | 2,299 | 0,285 | 0,081 | 2,588 | 2,692 | 3,263 | 2,848 | 0,363 | 0,132
B1 [10,768 | 9,377 |10,878 | 10,341 | 0,837 | 0,700 | 13,238 11,496 | 13,457 | 12,730 | 1,075 | 1,155
B2 | 2,764 | 3,270 | 2,718 | 2,917 | 0,306 | 0,094 | 3,634 | 4,263 | 3,609 | 3,835 | 0,371 | 0,137
B3 | 3,511 | 3,152 | 3,462 | 3,375 | 0,195 | 0,038 | 4,149 | 3,784 | 4,172 | 4,035 | 0,218 | 0,047
B4 | 2,446 | 2,216 | 2,174 | 2,279 | 0,146 | 0,021 | 3,040 | 2,841 | 2,702 | 2,861 | 0,170 | 0,029
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Tab. 10 Zobrazenie vysledkov meranie parametrov drsnosti Rp a Rv

Rp Rv
ozn. 1 2 3 AP SO |Rozptyl 1 2 3 AP SO |[Rozptyl
Al | 14,811 12,118 | 14,199 | 13,709 | 1,412 | 1,993 | 14,721 | 11,99 |16,041 | 14,251 | 2,066 | 4,269
A2 | 6,875 | 5570 | 6,793 | 6,413 | 0,731 | 0,534 | 7,710 | 7,335 | 11,522 | 8,856 | 2,317 | 5,367
A3 | 5,780 | 5,697 | 6,491 | 5,989 | 0,436 | 0,190 | 7,876 | 5984 | 8,734 | 7,531 | 1,407 | 1,980
A4 | 6,269 | 6,520 | 8,279 | 7,023 | 1,095 | 1,200 | 6,952 | 6,490 | 6,992 | 6,811 | 0,279 | 0,078
B1 | 25,693 | 21,227 | 24,738 | 23,886 | 2,352 | 5,531 | 38,480 30,788 | 38,69 |35,986 | 4,503 | 20,275
B2 | 8,672 | 8,678 | 8,544 | 8,631 | 0,076 | 0,006 (12,062 |13,285 |13,074 | 12,807 | 0,654 | 0,427
B3 | 8,406 | 8,198 | 8,706 | 8,437 | 0,255 | 0,065 | 9,237 | 8,941 | 9,549 | 9,242 | 0,304 | 0,092
B4 | 6911 | 7,182 | 6,429 | 6,841 | 0,381 | 0,145 | 9,244 | 8,709 | 7,439 | 8,464 | 0,927 | 0,860
Tab. 11 Zobrazenie vysledkov meranie parametrov drsnosti Rsk a Rku
Rsk Rku
ozn. 1 2 3 AP SO |Rozptyl 1 2 3 AP SO |Rozptyl
Al | 0,159 | -0,010 | -0,172 | -0,008 | 0,027 | 0,027 | 2,763 | 2,450 | 3,138 | 2,784 | 0,344 | 0,119
A2 |-0,080 | -0,218 | -0,519 | -0,272 | 0,050 | 0,050 | 2,754 | 2,847 | 4,618 | 3,406 | 1,050 | 1,103
A3 | -0,329 | -0,048 | -0,329 | -0,235 | 0,026 | 0,026 | 3,055 | 2,456 | 3,276 | 2,929 | 0,424 | 0,180
A4 | 0,026 | 0,139 | 0,216 | 0,127 | 0,009 | 0,009 | 2,664 | 2,719 | 2,762 | 2,715 | 0,049 | 0,002
B1 | -0,363 | -0,384 | -0,325 | -0,357 | 0,001 | 0,001 | 2,869 | 2,635 | 2,759 | 2,754 | 0,117 | 0,014
B2 |-0,165 | -0,318 | -0,577 | -0,353 | 0,043 | 0,043 | 4,080 | 3,413 | 4,863 | 4,119 | 0,726 | 0,527
B3 | -0,099 | 0,044 | -0,074 | -0,043 | 0,006 | 0,006 | 2,189 | 2,546 | 2,368 | 2,368 | 0,179 | 0,032
B4 | -0,185 | -0,266 | -0,068 | -0,173 | 0,010 | 0,010 | 2,938 | 3,366 | 2,803 | 3,036 | 0,294 | 0,086

Profilogramy a krivky nosného podielu

Okrem parametrov drsnosti bolo pre vysledok tohto experimentu nevyhnutné

vyhodnotit’ aj krivky nosného podielu, ktorych tvar je odvodeny priamo z tvaru nameraného

profilu, ktory je znazorneny pomocou profilogramu vo vyhodnocovacom protokole zariadenia

Mitutoyo. Vyhodnocovanim drsnosti kazdej vzorky 3krat bolo ziskanych celkovo 24

profilogramov a nosnych kriviek, ktoré boli posudzované na zaklade parametrov uvedenych

v metodike experimentu. Pre kazd( vzorku bola zvolena jedna z trojice kriviek, ktora najlepsie

odzrkadlovala tvar profilu pri pouzitych parametroch obrabania, resp. ta ktora najlepsie

aproximovala vlastnosti obrobeného povrchu do jednej krivky. Na obrazkoch 47, 48, 49 a 50

mozno pozorovat tvary vyhodnocovanych profilov spolu s krivkami nosného podielu pre

Stvoricu vybrani typu A obrabané pulznou energiou 0,2 mJ a hustotou energie 10,18 J.cm™. Na

obrazku 51 az 54 mozno pozorovat profilogramy spolu s nosnymi krivkami pre Stvoricu

vybrani typu B obrabané pulznou energiou 1 mJ a hustotou energie 50,92 J.cm™.

72




£ 200
15.0
10,0

5.0
0.0
5.0
-10.0

-15.0

-20.0

0.0 01 01 02

= 80
6.0
40
2.0
0.0

-4.0
-6,0
-8.0

-10.0

-12.0

E
= 3.0
6,0
40
20
0.0
-2.0
-4.0
-6.0
-8.0
-10.0
-12.0

[um]

10,0

8.0
60 r

4.0
20
0.0

4.0

60
80 -

-10,0

2 "MHI‘H”I””HV‘"] y!['* H!”U”ﬂ

Profilogram Al

KNPAL

.mll llll L “Illhl“h“l“ Illlill
i I ” f‘w” (R ”N [M

= T T T
s

=l

=

sl

o

a |

w

@ |

g

02 03 03

[mm]

20 mJ, Ra = 4,262 um

Obr. 47 Vzorka A1, meranie ¢.2, DL = 2,5 um, Ey =

Profilogram A2

KNPA2

[%]

ath NN ‘.ermLHk“m’l“m ‘| s, Al
,Hur’ | l”![" i l’ it

=
ba
2b
.
£+
@
2+
o
=k
-

0.0 0.1 0.1 02 02 03 03

[mm]

Obr. 48 Vzorka A2, meranie ¢.2, D = 10 um, Er =5 mJ, Ra = 1,962 um
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Obr. 49 Vzorka A3, meranie ¢.1, DL = 50 um, Er =1 mJ, Ra = 2,085 um
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Obr. 51 Vzorka Bl, meranie ¢.1, D = 0,5 um, Er = 500 mJ, Ra = 10,768 um
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Obr. 52 Vzorka B2, meranie ¢.3, DL = 10 um, Er =25 mJ, Ra = 2,718 um
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Obr. 53 Vzorka B3, meranie ¢.3, DL = 20 um, Er = 12,5 mJ, Ra = 3,462 um
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Obr. 54 Vzorka B4, meranie ¢.2, D. = 50 um, Er =5mJ, Ra = 2,216 um
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4.6 Porovnanie nameranych hodnot

Vysledna morfoldgia a drsnost’ povrchovej vrstvy experimentdlnej vzorky bola
ovplyvnena predovsetkym vstupnymi parametrami technologie laserového mikroobrabania, t.j.
pulznou frekvenciou f, skenovacou rychlostou vs, lateralnou vzdialenostou dopadajacich
laserovych pulzov D a transverzalnou vzdialenostou spotov Dt. Medzi d’alSie vyznamné
parametre ovplyviujlice proces mikroobrabania patria pulzna energia Ep, hustota energie Ep a
mnozstvo energie transferovanej do definovanej plochy Er.

Postupnou zmenou lateralnej vzdialenosti D bolo mozné priamo ovplyvnit mnozstvo
odovzdanej energie laserového zvizku Et v mieste jeho pOsobenia. Pri vyrobe prvej sady
vybrani typu A bola v pripade kazdej zo Stvorice vyrobenych povrchov pouzitd rovnaka
hodnota pulznej energie Ep = 0,2 mJ s ¢im priamo suvisi hustota dodanej energie Ep = 10,18
J.cm?. Zviagsenie laterdlnej vzdialenosti laserovych spotov spdsobilo znizenie mnozstva
dodanej energie, t.j. Erpre A1 =20 mJ, Erpre A2 =5mJ, Erpre A3=1mJ, Erpre A4 =0,5
mJ.

Rovnaky trend bolo mozné pozorovat’ pri vyrobe Stvorice ploch typu B, kedy bola
pouzita pulzn energia Ep = 1mJ a hustota dodanej energie Ep = 50,92 J.cm2. Mnozstvo dodanej
energie bolo v pripade vzoriek typu B nasledujuce: Erpre B1 =500 mJ, Erpre B2 =25 mJ, Er
pre B3 = 12,5 mJ, Er pre B4 =5 mJ. Pomocou grafu na obrazku 55 bolo mozné analyzovat

vplyv postupne sa meniaceho mnozstva dodanej energie na parametre drsnosti Ra a Rq.

14 :
13 L + BRa ORq
12 I &
11 : S
10 : ——
T |
= 8 |
27 '
8 |
5 6 %—I— |
< |
25| ¢ | ~ =
4 @ 0 g & ° S
3 — 8 N I N
N o~ I
o 12} < < | | N~ %) ™ ©
1 o o) o) o | o @ =} 53]
0 (9\] N N | — o <t N
0
Al A2 A3 Al Bl B2 B3 B4

Oznacenie vzorky

Obr. 55 Grafické zndzornenie meniacich sa parametrov drsnosti Ra a Rq
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Na zaklade grafického vyobrazenia meniacich sa parametrov drsnosti Ra a Rq mozno
konstatovat, ze znizovanim mnozstva dodanej energie dochadza k poklesu drsnosti povrchovej
vrstvy v pripade vzoriek typu A aj typu B. V pripade vzoriek typu A dosiahla prva vyrobena
vzorka Al maximalnu hodnotu drsnosti povrchu Ra = 4,469 pum, kedy boli laserové spoty od
seba vzdialené iba 2,5 um. Minimalnu hodnotu dosiahla vzorka A3 s drsnostou Ra=2,033 um
pri lateralnej vzdialenosti spotov 50 um. Na vzorke A4 mozno pozorovat, Ze jej namerané
parametre Ra Rq su vyssie ako tie na vzorke A3.

Na vzorkach typu B, ktoré boli obrabané vysSou pulznou energiou mozno pozorovat
porovnatel'ne vysSie hodnoty parametrov Ra aj Rq oproti vzorkam typu A. Maximalnu drsnost’
Vv tomto pripade dosiahla vzorka B1 s hodnotou Ra = 10,341 pm a vzdialenostou laserovych
pulzov 0,5 um. Tato vzorka bola obrabana pri maximalnom mnozstve dodanej energie 500 mlJ.
Minimélnu hodnotu parametrov drsnosti dosiahla vzorka B4 s Ra = 2,279. Této hodnota je
porovnatel'nd s tou na vzorke A2, kedze obe vzorky boli ovplyvnené priblizne rovnakym
mnozstvom dodaného tepla Et =5 mJ.

Z hladiska topografického rozdelenia povrchov boli vSetky merané plosky ohodnotené
ako vel'mi drsné, pretoZze namerana hodnota parametra Ra bola vo vSetkych pripadoch vyssia
ako 2 pm. Proces osseointegracie mozno podporit’ ak povrch implantatu dosahuje parameter
drsnosti Ra v intervale od 1 do 10 um. Ttto podmienku splnili vsetky vyrobené experimentalne
plosky. Vysokd drsnost’ povrchu vyrazne zvySuje fixdciu a dlhodobu stabilitu implantatu,
pretoze poskytuje vacsie mnozstvo kotviacich bodov, na ktorych moze vznikat’ a rast’ tvrdé
tkanivo, resp. kost. AvSak parameter Ra nie je zhladiska biokompatibility optimalny
ukazovatel' a preto by na overenie vhodnosti vyrobenych povrchov bolo nutné vykonat
dodatocné testy ako napr. test adhézie alebo test rastu zivych buniek.

Z hladiska optimalnej morfologie a biokompatibility povrchu implantatu bolo
nevyhnutné taktieZ pozorovat’ mnozstvo, ¢lenitost’, pravidelnost’ a tvar vzniknutych vystupkov
a prichlbin v povrchovej vrstve vyrobenych plosok. Z tohto dovodu boli vyhodnocované
parametre profilovej drsnosti Rp predstavujice najvyssiu vysku vystupku a parameter Rv,
predstavujuci najvaésiu hibku priehlbiny. V grafe 56 mozno pozorovat’ ako sa menili hodnoty
nameranych parametrov Rp a Rv v zavislosti od meniaceho sa mnoZstva dodaného tepla.

Z grafu bolo mozné na prvy pohl'ad konstatovat’, ze s klesajicim mnozstvom dodaného
tepla klesaju taktiez hodnoty parametrov Rp aj Rv v pripade vzoriek typu A aj B, resp. ze
drsnost’ povrchovej vrstvy sa zniZovala s rastlicou laterdlnou vzdialenost'ou spotov laserového

zvazku.
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Obr. 56 Grafické zndzornenie meniacich sa parametrov drsnosti Rp a Rv

V pripade vzoriek typu A bola maximalna vyska vystupku Rp = 13,709 um
zaznamenana na prvej vzorke Al vyrobenej pri maximalnom mnozstve dodanej energii 20 mJ.
Najmensia hodnota parametra Rp bola namerand na vzorke A3, t.j. Rp = 5,989 um, ¢o je
priblizne o cely mikrometer menej ako na poslednej vzorke A4. V pripade najvacsej hibky
prienlbiny Rv bola maximalna hodnota namerana taktiez na vzorke Al, t.j. Rv = 14,251 um.
Najmensia hodnota Rv = 6,811 pum bola zaznamenana na vzorke A4.

Medzi vzorkami typu B obrabanymi vys$Sou hodnotou pulznej energie, mozno
pozorovat, Ze maximalna namerand vyska vystupku bola v pripade plosky B1, Rp = 23,886
um, ¢o je priblizne o 10 mikronov viac ako v pripade vzorky A1l obrabanej menSou pulznou
energiou. Maximélna hibka priehlbiny bola namerana taktiez na vzorke B1, t.j. Rv = 35,986
um, ¢o predstavuje dvojnasobné prehibenie oproti vzorke A 1. Minimélne hodnoty Rp a Rv boli
zaznamenané na vzorke B4 vyrobenej pri najvacsej lateralnej vzdialenosti laserovych spotov.

Z grafického porovnania hodn6t moZno konStatovat,, Ze takmer na kazdej skiimanej
vzorke bola namerana hodnota parametra Rv vi&ia ako Rp, resp. Ze najvicsia hibka priehlbiny
presiahla vysku najvyssieho vystupku. Vynimkou je iba vzorka A4, kde su maximalna vyska
vystupku a maximalna hibka priehlbiny porovnatelnej velkosti. Z hladiska biokompatibility
zubnych implantatov st vhodnejSie povrchy s vacsimi hodnotami Rv, pretoze takéto povrchy

dokézu zadrzat’ vac¢Sie mnozstvo kvapaliny, ¢o pozitivne vplyva na rast buniek.
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Morfoldgia povrchovej vrstvy vyrobenych pléSok bola vyhodnocovana aj pomocou
parametra Sikmosti profilu Rsk, ¢o mozno vidiet' na obrazku 57 a parametra Spicatosti Rku
ktorého zmena v zavislosti od meniaceho sa mnozstva dodanej energie je graficky znazornena

na obrazku 58.
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Obr. 58 Grafické zndzornenie meniaceho sa koeficientu Spicatosti Rku
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Z grafu na obrazku 57 mozno konStatovat, ze vSetky namerané hodnoty koeficientu
asymetrie profilu Rsk dosiahli hodnotu niz$iu ako nula, ¢o predstavuje prevahu mnozstva
priehlbin nad vystupkami. Vynimkou je vzorka A4, ktord jedina z 6smych vyrobenych plosok
dosiahla kladni hodnotu tohto parametra. V tomto pripade na vzorke A4 prevladalo mnozstvo
vystupkov nad priehlbinami, ¢o je pravdepodobne spdsobené prili§ velkymi lateralnymi
vzdialenost'ami laserovych spotov DL = 100 um. Z nameranych hodnét nebolo mozné urcit
jednoznaény rastuci alebo klesajuci vyvoj parametra Rsk v zavislosti od mnozstva dodane;j
energie. V pripade vzoriek typu B, v8ak boli zaznamenané mens$ie hodnoty Sikmosti, ¢o bolo
pravdepodobne spdsobené pouzitim mensSich vzdialenosti spotov a vdcSej pulznej energie.
Z dévodu prevazného vyskytu priehlbin nad vystupkami bolo mozné povrchy z hl'adiska
morfologie a biokompatibility zubnych implantatov ohodnotit’ ako vyhovujuce.

Vyhodnotenie koeficientu Spicatosti Rku malo vyznam pri posudzovani morfologie
povrchu z hladiska ¢lenitosti vystupkov a priehlbin. V pripade vyskytu velkého mnoZstva
vysokych vrcholov a hlbokych priehlbin dosahuje parameter Spicatosti Rku hodnotu vacsiu ako
3. V pripade experimentalne skimanych vzoriek dosiahli iba tri vzorky hodnotu Rku viac ako
3, konkrétne vzorka A2, B2 a B4 zvyraznené Cervenou farbou. Z hl'adiska biokompatibility
mozno tieto vzorky povaZovat’ za vhodnejSie oproti ostatnym, pretoze povrch s vy$§im stupiiom
Clenitosti je vSeobecne pre implantat vyhodnejsi. Prili§ vysoké vystupky vSak nie s vhodné
z hladiska prvotného opotrebenia a priliS hlboké priehlbiny zase moézu pdsobit’ ako
koncentratory napétia. Z nameranych hodndt nebolo mozné stanovit' jednozna¢nt zavislost’

medzi vyvojom parametra RKku v zavislosti od mnozstva dodaného tepla.

V navéznosti na namerané hodnoty parametrov drsnosti bola morfologia povrchu
posudzovana taktiez pomocou profilogramov. Na obrazku 59 je moZzné pozorovat profilogram
pre vzorku B2, ktorej namerany koeficient Spicatosti Rku = 4,119 predstavuje najvyssiu

namerana hodnotu zo vSetkych 6smych posudzovanych profilov.

15,0
10,0

5,0

0.0
50
-10,0 F
-15,0
-20,0
=250
-30.0

[um]

0.0 0.1 0.1 0.2 0.2 0.3 0.3
[mm]

Obr. 59 Profilogram vzorky B2
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Z vyrazne zaporného nameraného koeficientu Sikmosti Rsk = -0,353 vyplyva prevaha
priehlbin nad vystupkami. V profilograme mozno pozorovat hlboké priehlbiny striedajuce
pravidelne sa opakujuce vystupky a priehlbiny porovnatel'nych rozmerov.

Na obrazku 60 je znazorneny profil vzorky A2, kde mozno pozorovat’ vyraznu ¢lenitost’
povrchu, ¢o potvrdzuje koeficient Spicatosti dosahujuci druhti najvyssiu hodnotu. Koeficient
Sikmosti profilu dosiahol najnizSiu hodnotu zo vsetkych vzoriek typu A, ¢ize bolo mozné
konstatovat' jednoznacnu prevahu priehlbin nad vystupkami. Na profilograme je mozné
pozorovat’ opakujice sa vystupky a priehlbiny bez vyraznejsich hibkovych alebo vyskovych

abnormalit v porovnani so vzorkou B2.
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Obr. 60 Profilogram vzorky A2

Z profilogramu na obrazku 61 vyhotovenom z plosky Bl bolo mozné konstatovat
mensiu Clenitost’” opakujuicich sa vystupkov a priehlbin o potvrdzuje koeficient Spicatosti
menej ako 3. Mnozstvo priehlbin je vyrazne vicsie ako mnozstvo vystupkov, ¢o potvrdzuje
koeficient Sikmosti menej ako 0. Profil vzorky Bl sa vyznacoval najvys$simi nameranymi

parametrami drsnosti, t.j. Ra = 10,341 um, Rp = 23,886 um a Rv = 35,986 um.
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Obr. 61 Profilogram vzorky B1
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Z profilogramu pre vzorku B3 na obrazku mozno konstatovat’, ze povrchova vrstva
vyrobenej plosky bola tvorena periodicky sa opakujucimi vystupkami a priehlbinami
porovnatel’nej velkosti. Spicatost’ povrchu bola v pripade vzorky B3 zaznamenana najniZsia zo
vsetkych 6smych vzoriek, z ¢oho vyplyva nizka ¢lenitost’ vystupkov a priehlbin. Parameter Rsk

=-0,043 v pripade tejto plosky znamenal mierny prebytok priehlbin nad vystupkami.
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Obr. 62 Profilogram vzorky B3

Morfologiu povrchu vyrobenych vzoriek bolo mozné pozorovat’ taktiez pomocou SEM
analyzy, ktorej priebeh bol detailne rozpracovany v §tadii Sugar a kolektiv 2019. Fotografie
posluzili na dokladnejSiu analyzu z hl'adiska morfologie vyrobenych povrchov. Pouzity bol
rastrovaci elektronovy mikroskop JEOL JSM 7600F. Snimky povrchov vzoriek typu A su
znazornené na obrazku 63a pri 50x zvac¢Seni a na obrazku 63b pri 3000 zvacseni. Obdobnym

spdsobom su na obrazku 64 znazornené snimky SEM pre sadu vybrani typu B.

A2

Do =.5 um | DL— 10 ;un L ,. um DL =100 pm

Obr. 63 SEM analyza povrchu sady vybrani typu A, Ep = 0,2 mJ: a) 50x b) 3000x zviicSenie (Sugdr a kol. 2019)
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Obr. 64 SEM analyza povrchu sady vybrani typu B, Ep = 1 mJ: a) 50x b) 3000x zvicSenie (Sugdr a kol. 2019)

Zo snimok vyrobenych povrchov bolo mozné konstatovat’, Ze v pripade vzoriek Al a B1
obrabanych najmens$im prekrytim laserovych pulzov bola vysledna plocha oproti ostatnym
vzorkdm vyrazne drsnejSia. Povrchova vrstva bola tvorend rychlo stuhnutou vrstvou
roztaveného materialu, pricom bolo mozné pozorovat’ nepravidelna vyrazne porovita Struktiru.
Na vzorke Bl boli zaznamenané najvacsie hodnoty Rp aj Rv spomedzi vSetkych 6smych
vybrani. V pripade vzorieck A2, A3, B2 a B4 bolo mozné na povrchu pozorovat jemnu
Stvorcovil textiru tvorenti mnozstvom malych opakujucich sa vystupkov. V pripade plosok A2
a A3 bola zaznamenana pravidelnejsia $truktara povrchu oproti vzorkam B2 a B4. Vzorky A2,
B2 a B4 boli na vyrazne ¢lenité ¢o potvrdil vo vSetkych troch pripadoch parameter Rku vacsi
ako 3. Na vzorkach A4 a B3 bolo mozné pozorovat’ drahy laserového zvizku tvoriace vyrazna
Stvorcovil Struktru v dosledku pouzitia obrabacej stratégie crosshatching. VVzorka A4 jedina
dosiahla kladnu hodnotu parametra Rsk kedy prevlada mnozstvo vystupkov nad priehlbinami.
Na zaklade SEM analyzy bolo skonstatované, ze na povrchu B1 vznikla povrchova $truktira
s najvyssou hodnotou profilovej drsnosti ¢o sa poklada za prospesné pre vznik a nasledny rast

kostného tkaniva (Sugar a kol. 2019).

Pomocou kriviek nosného podielu bolo néasledne mozné analyzovat' predpokladané
funk¢né vlastnosti vyrobenych povrchov z hl'adiska efektivneho opotrebenia, trecich vlastnosti
a celkovej schopnosti absorbovat’ kvapalinu, resp. zmac¢avosti povrchu. Pomocou obrazku 65a
boli vzajomne porovnané krivky nosného podielu vzoriek typu A. Graf na obrazku 65b posluzil

na porovnanie tvaru kriviek styroch vzoriek typu B.
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Obr. 65 Porovnanie kriviek nosného podielu: a) vzoriek typu A b) vzoriek typu B

Vseobecne plati, Ze krivka plochého tvaru S mensim sklonom ndhradnej priamky
predstavuje plnsi profil s pritomnost'ou mensieho mnozstva vysokych stihlych vystupkov, tzv.
peakov. Naopak strma krivka naznaCuje pritomnost mnozstva Stihlych vystupkov, co
nepriaznivo vplyva na vznik prvotného opotrebenia.

Tvar nosnych kriviek bol pre vSetky vzorky typu A pribliZzne rovnaky. V pripade vzorky
Al zobrazenej v obrazku 65a ¢ervenou farbou mozno pozorovat’ najstrmsi sklon nosnej krivky.
Na tejto vzorke bola namerana najvéac¢sia hodnota drsnosti povrchu Ra a tiez maximalna
hodnota Rp a Rv spomedzi vsetkych vzoriek obrabanych pulznou energiou 0,2 mJ. Prekrytie
laserovych spotov bolo v tomto pripade najmensie. Tento povrch bol tvoreny porovnatelnym
mnozstvom vystupkov a priehlbin.

Najplnsi profil zndzorneny na obrazku 65a fialovou ¢iarou bol zaznamenany na vzorke
A3. Na tejto vzorke bola zaznamena najmensia drsnost’ povrchu Ra a tiez najmensia hodnota
parametra Rp spomedzi vSetkych vyrobenych povrchov. Spomedzi Styroch kriviek
znazornenych v grafe ma krivka A3 najmensiu predpokladant hodnotu parametra redukovanej
vySky vystupkov Rpk. Nizka hodnota parametra Rpk znamend, ze v pripade prvotného
opotrebenia bude odstranené relativne malé mnoZstvo materidlu ¢o je zhladiska
biokompatibility vyhodné. Z krivky mozno naopak predpokladat’ vysoka hodnotu Rvk, ¢omu
napoveda taktiez zaporna hodnota parametra Rsk, tzn. profil vzorky A3 bol tvoreny prevaznym
mnozstvom hlbokych priehlbin. Vysoky obsah Rvk podporuje absorpciu a zadrziavanie tekutin,
o je pre vznik a rast buniek vyhodné. Na podrobnejsiu analyzu zmacavosti povrchu by bolo
potrebné vykonat' dodatocné testy, napr. meranie uhla zmécavosti, popripade meranie

povrchovej energie.
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Vzorka A2 oznacend v grafickom porovnani na obrazku 65 zelenou farbou ma tvar
krivky nosného podielu porovnatel'ného tvaru s fialovou krivkou pre vzorku A3.

V pripade vzoriek typu B mali krivky nosného podielu vzajomne vyrazne odlisny tvar,
pricom ploska B1, dosahujlica maximalne hodnoty parametrov Ra, Rp a Rv mala podobny
sklon ako vzorka A1 avSak profil bol v tomto pripade pInsi. Dovodom bola pritomnost” hlbsich
priehlbin, ¢o bolo potvrdené vysokou hodnotou parametra Rv a zapornou hodnotou parametra
Rsk. Podobny sklon nadobudla aj krivka materidlového podielu pre vzorku B3 oznacena
na obrazku 65b fialovou farbou. Sice bol sklon kriviek porovnatelny profil vzorky B3 bol
zaplneny menej. Predpokladané hodnoty Rpk a Rvk aj rozmery vystupkov a priehlbin boli
V tomto pripade porovnatel'né, ¢o mozno pozorovat v profilograme na obrazku 62.

Najplnsi profil bolo mozné pozorovat' u vzorky B2, pricom na tomto profile bola
zaznamena vyrazna prevaha priehlbin nad vystupkami, ¢o je mozné vidiet' z krivky nosného
podielu a aj z prislusného profilogramu (obrazok 59). Tento obzvlast ¢lenity profil bol tvoreny
velkym mnozstvom vystupkov a priehlbin porovnate'ného tvaru, ktorych pravidelnost’ bola
lokalne narusena pritomnost'ou hlbokej priehlbiny. Z krivky mozno pozorovat’ vyraznu vysoku
hodnotu parametra Rvk, ¢o z hl'adiska zmacavosti povrchu mozno zhodnotit’ ako optimalne.

Z hl'adiska biokompatibility povrchu boli vzorky typu B obrabané pulznou energiou
ImJ vyhodnotené ako vhodnejsie, pretoze z kriviek nosného podielu boli konStatované vyssie
hodnoty parametra Rvk oproti krivkdm nosného podielu pre Stvoricu vybrani typu A. Povrchy
typu B boli tvorené velkym mnoZstvom ¢lenitych priehlbin vyraznej hibky, ¢o potvrdili vysoké
hodnoty parametra Rp a tiez zaporné hodnoty koeficienta Sikmosti v pripade vSetkych styroch
vyrobenych vzoriek. Na zdklade porovnania tvaru nosnych kriviek nebol zaznamenany

jednoznaény trend vyvoja parametrov drsnosti v zavislosti od mnozZstva dodaného tepla.
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ZAVER

S trendom narastajiceho pouzivania telesnych implantatov rastie taktiez dopyt po
technologiach, ktoré zabezpecia optimalnu vyrobu a fungovanie tychto zdravotnickych
pomocok. Materidly na béaze titanu su povazované za najvhodnejSiu alternativu vyroby
implantatov, pretoze titdn sa vyznaCuje priaznivou kombinaciou kor6éznej odolnosti,
biokompatibility, modulu pruznosti a pevnosti pri svojej relativne nizkej hustote.

Ciel'om teoretickej ¢asti diplomovej prace preto bolo oboznamit’ Citatel'a s aktualnym
stavom biomedicinskych materidlov na baze titanu a poskytnit’ mu klucové informacie o
progresivnych technologiach modifikacie ich povrchovych vlastnosti, ktorymi mozno podporit’
integraciu implantdtu do kosti. Pozornost’” bola venovana predovSetkym charakteristike
a kategorizacii biomaterialov na baze Ti z hl'adiska chemického zloZenia, sposobu vyroby a ich
pouzitia. Z hl'adiska vyvoja a konstrukcie implantatov boli spomenuté Specifické materialové
poziadavky, ako su mechanické vlastnosti, predovsetkym pevnost’ alebo taznost’, biologicka
kompeatibilita, kor6ézna odolnost’, morfoldgia a drsnost’ povrchovej vrstvy. Praca sa podrobne
venuje tiez povrchovym tpravam dentalnych implantatov, ako je pieskovanie, chemické
leptanie, anodizacia, povlakovanie alebo fluoridacia, pricom zvySena pozornost’ bola venovana
mikroobrabaniu laserovym zvazkom.

Diplomové praca okrem literarneho prehl'adu obsahuje tieZ experimentalnu analyzu
vplyvu vybranych parametrov laserového zvézku na drsnost’ a morfoldgiu povrchovej vrstvy
titanového kompozitu. Experimentalny material CP HDH, vyrobeny praSkovou metalurgiou,
bol obrabany pomocou pulzného nanosekundového lasera vyuzitim laserového obrabacieho
stroja Lasertec 80 Shape. Na experimentalnej vzorke boli vyrobené dve Stvorice vybrani,
pouzitim odli$nej pulznej energie a pulzného prekrytia. Prave kombindciou tychto parametrov
bolo mozné ovplyvnit’ mnozstvo vnesenej energie do opracovaného materialu, ktora priamo
stvisi so zmenou morfologie a drsnosti povrchu. Na vyrobenych ploskach boli nasledne
pomocou drsnomeru SJ-210 vyhodnotené parametre profilovej drsnosti Ra, Rq, Rp, Rv, Rsk
a Rku. Z vyhodnocovacieho certifikatu bolo taktiez mozné ziskat zdznam nameraného profilu
a krivky nosného podielu, ktoré boli spolo¢ne so SEM analyzou povrchu vyrobenej vzorky
pouzité na podobnejsiu charakteristiku povrchovej vrstvy z hl'adiska morfolégie.

Na zaklade nameranych udajov boli zostrojené grafické zavislosti, ktoré odzrkadl'ovali
meniace sa parametre profilovej drsnosti v zavislosti od mnozstva dodanej energie, resp. od

meniacej sa lateralnej vzdialenosti spotov laserového zvazku.
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V pripade Styroch vzoriek typu A, obrabanych pouzitim mensej pulznej energie Ep =
0,2 mJ bolo mozné pozorovat’ vyrazne nizsie hodnoty parametra Ra a Rq oproti vzorkam typu
B obrabanych vysSou pulznou energiou Ep = 1 mJ. Najvyssie hodnoty tychto parametrov boli
namerané pri pouziti najmensSej lateralnej vzdialenosti. Zva¢Sovanim lateralnej vzdialenosti
pulzov bolo mozne pozorovat pokles parametrov drsnosti aj v pripade najvacsej vysky
vystupku Rp a najvi¢sej hibky priehlbiny Rv. V pripade vietkych skimanych plosok bola
dosiahnuta porovnatel'ne vacsia hodnota Rv oproti Rp a taktiez zaporny koeficient $picatosti
Rsk, znamenajtci prevahu priehlbin nad vystupkami, ¢o mozno z hl'adiska biokompatibility
hodnotit’ kladne. Vynimkou bola vzorka A3, na ktorej bola ako jedind zaznamenand mierna
prevaha vystupkov nad priehlbinami.

Pomocou profilogramov a SEM analyzy, ktora bola podobnejSie opisana v publikacii
Sugar a kol. 2019, boli vyrobené povrchy navzajom porovnané, na zéklade ¢oho bolo mozné
vizualne pozorovat’ vyrazne vys$$iu drsnost’ a ¢lenitost’ povrchovej vrstvy v pripade vzoriek
obrabanych va¢sim mnozstvom dodanej energie.

Pomocou tvaru kriviek nosného podielu boli nasledne analyzované funk¢né vlastnosti
vyrobenych povrchov, priCom nebol zaznamenany jednoznacny trend vyvoja parametrov
drsnosti v zavislosti od mnozstva dodanej energie. Z kriviek nosného podielu boli pre vybrania
typu B konStatované vysSie hodnoty parametra Rvk ¢o znamena lepSiu zmacavost’ povrchu
klaCovu pre vznik a rast buniek. Z hladiska biokompatibility povrchu boli vzorky typu B
obrabané pulznou energiou 1 mJ vyhodnotené ako vhodnejsie, pretoze boli tvorené vel'kym
mnoZstvom ¢lenitych priehlbin vyraznej hibky, ¢o potvrdili vysoké hodnoty parametra Rp a tiez

zaporné hodnoty koeficientu Sikmosti v pripade vSetkych Styroch vyrobenych vzoriek.
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