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Abstrakt

Cilem této diplomové prace byla piiprava poréznich biokeramickych skafoldt na bazi
kalcium fosfati a kalcium fosfath dopovanych oxidem kiemicitym, které budou vhodné pro
aplikace vkostnim tkanovém inzenyrstvi. K pfipravé keramickych pén byly vyuzity dvé
technologie ptipravy poréznich struktur, a to templatova metoda a metoda ptimého pénéni.
Prvni ¢ast diplomové prace je zaméiena na obecny popis kosterni soustavy, biomaterialii
a metod piipravy vysoce poréznich skafoldi s pfehledem aktudlnich publikovanych vysledki
vyzkumu poréznich kalcium fosfatovych keramik. Druhd ¢ast pak obsahuje popis a vysledky
experimentalni pfipravy skafoldi uvedenymi metodami. Postup piipravy metodou piimého
pénéni byl optimalizovan pro ziskani definované struktury. Skafoldy na bazi kalcium fosfatt
s 0-20 hm.% SiO; byly nasledné slinuty a studovany z hlediska materidlovych charakteristik
(fazové slozeni, velikost pori aporozita, studium mikrostruktury pomoci skenovaci
elektronové mikroskopie (SEM)), bioaktivniho chovani (testy interakce s SBF a testy
simulované degradace) a mechanickych vlastnosti scilem zhodnotit vliv dopovani oxidem
kfemicitym a metody piipravy na stanovené charakteristiky ptipravenych skafoldi. Obéma
metodami byly pfipraveny skafoldy slozené ze smési hydroxyapatitu a/nebo trikalcium fosfatu
a cristobalitu/wollastonitu se srovnatelnymi porozitami vrozmezi 80-88 %. Velikost pori
u skafoldt ptipravenych metodou ptimého pénéni dosahovala intervalu 5-250 um, u metody
templatové dosahovala velikost pori az 430 um. Testy interakce s SBF a testy simulované
degradace potvrdily bioaktivni chovani pfipravenych skafoldu a jejich schopnost degradovat
v simulovanych podminkach. Skafoldy ptipravené metodou ptimého pénéni vykazovaly lepsi
mechanické vlastnosti (pevnosti v tlaku az 1,8 MPa) nez skafoldy pfipravené templatovou
metodou. Stanovené charakteristiky ukazaly, ze ptipravené skafoldy jsou vhodné a perspektivni
pro potencialni aplikace v kostnim tkanovém inzenyrstvi.

Kli¢ova slova

porézni keramika, kalcium fosfaty, oxid kfemicity, metoda pfimého pénéni, mechanické
vlastnosti

Abstract

The aim of this diploma thesis was to prepare porous bioceramic scaffolds based on
calcium phosphates and calcium phosphates doped with silica. Scaffolds are intended to be used
in bone tissue engineering. Two main preparation methods were used for the creation of
scaffolds — replica method and direct foaming method. Theoretical part of the diploma thesis is
focused on a general description of the skeletal system, biomaterials and methods of preparation
of highly porous calcium phosphate ceramics. Experimental part contains a description and the
results of prepared scaffolds by above mentioned methods. The preparation process by the
direct foaming method was optimized to obtain a defined structure. Calcium phosphate
scaffolds containing 0-20 wt.% SiO> were sintered and studied in terms of material
characteristics (phase composition, pore size and porosity, microstructural study by scanning
electron microscopy (SEM)), bioactive properties (simulated body fluid (SBF) interaction tests
and tests of simulated degradation) and mechanical properties in order to evaluate the effect of



silica doping. Scaffolds prepared by both methods were composed of a mixture of
hydroxyapatite and/or tricalcium phosphate and cristobalite and wollastonite with comparable
porosity in the range of 80—88 %. The pore size of the scaffolds prepared by the direct foaming
method reached the interval of 5-250 um opposite to template method reached the pore size up
to 430 um. The SBF interaction tests and tests of the simulated degradation confirmed the
bioactive behavior of the prepared scaffolds and their ability to degrade under the simulated
conditions. The scaffolds prepared by the direct foaming method showed better mechanical
properties (compressive strength up to 1,8 MPa) than the scaffolds prepared by the template
method. The results showed that the prepared scaffolds are suitable and promising for potential
applications in bone tissue engineering.
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1 Uvod

Keramické materialy jsou fazeny mezi anorganické, polykrystalické materidly, na které se
upina pozornost diky jejich specifickym vlastnostem, jako je zejména zaruvzdornost, chemicka
stabilita v agresivnich prostiedi a vysoka biokompatibilita. Keramické materialy jsou diky
témto vyjimeénym vlastnostem pouzivany v mnoha aplikacich, napf. v automobilovém
prumyslu, elektronice, energetice nebo v medicing€. Ty, které jsou pouzivany ve zdravotnictvi,
jsou oznacovany pojmem ,biokeramika‘ [1]. Mezi pouzivané materiadly patii polykrystalické
keramiky, skla, sklokeramika a bioaktivni kompozity plnéné keramickymi materidly. VSechny
uvedené materialy mohou byt pfipraveny v porézni nebo hutné formé.

Keramické materidly a skla jsou vyuzivany ve zdravotnictvi jiz del$i dobu na vyrobu
riznych typt diagnostickych nastrojii, teplomérti, kultivacnich nédobek, dioptrickych bryli
a optickych vldken, jez jsou soucasti endoskopt [1]. V poslednich desetiletich doslo
k vyznamnému pokroku ve vyvoji biomedicinskych materialli, véetné keramickych materialt
vyuzivanych k rekonstrukci pohybového aparatu. Pro materialy, které maji byt pouzivany
v biomedicinskych aplikacich pro kostni nahrady (vypln¢ kostnich defektii, nenosné implantaty
nebo fixatory), je nezbytné, aby implantovany material mél vlastnosti velmi blizké vlastnostem
kostni tkdné. Zejména by mél materidl odoldvat pisobeni biomechanickych sil. Kromé
mechanickych vlastnosti je neméné diilezita vhodna porozita a biokompatibilita, ke které se
vaze 1 vyS$$i odolnost vii¢i korozi a opotiebeni. Dale jsou biokeramiky Siroce vyuzivany ve
stomatologii (dentdlni implantity, augmentace dasni), otolaryngologii, kardiologii (umélé
srdeéni chlopné, kardiostimulatory) [2]. Jejich pouziti je vS§ak omezeno pouze na nenosné
aplikace, a to z divodu vysoké kiehkosti keramickych materiald, a tim padem i jejich nizké
pevnosti. Biokompatibilni keramické materialy jsou také Casto aplikovany ve formé povlaki
nosnych kovovych implantéti, ptipadné nosica 1€ka [2].

Velmi vyznamnou skupinou keramik jsou kalcium fosfaty, které jsou diky své chemické
podobnosti s anorganickou slozkou kostnich tkani podrobné zkoumany. Do této skupiny je
fazen 1 vSeobecné znamy zastupce hydroxyapatit, ktery mé vynikajici biologické vlastnosti
(osteokonduktivita, biokompatibilita), av§ak nizkou lomovou houzevnatost, a tedy vysokou
kiehkost. Hydroxyapatit je vyuzivan bud’ Cisty (povlaky, vyplné defekti), nebo v kombinaci
S jinym materidlem, ktery pomiiZe zlepSit jeho mechanické vlastnosti [1].

Tato diplomova prace, zaméfena na ptipravu poréznich biokeramik na bazi kalcium fosfatd
pro ndhradu pevnych tkéani, je rozdélena do tii st€Zejnich Casti. Teoreticka ¢ast je vénovana
popisu kostni tkané, od chemického slozeni, po stavbu kostni tkang, a z toho vyplyvajicich
mechanickych vlastnosti. Na tuto kapitolu navazuje teoreticky rozbor vSech skupin
biomateridll a nadale 1 nejvice pouzivané metody piipravy poréznich materiald.
V experimentalni ¢asti této diplomové prace jsou shrnuty postupy piipravy poréznich materiald
pomoci templatové metody a metody ptimého pénéni. V kapitole Vysledky a diskuse jsou
ucelené shrnuty vSechny ziskané vysledky z experimentt s cilem posoudit vliv obsahu oxidu
kfemicitého v hydroxyapatitu na mechanické a biologické vlastnosti pfipravenych skafoldd.



2 Cile prace
Cilem prace je priprava poréznich skafoldii na bazi kalcium fosfatti a charakterizace
jejich chemickych a fyzikalnich vlastnosti. Dil¢imi cili prace jsou:

- Literarni piehled na téma kalcium fosfatové materialy, jejich vlastnosti
a pfiprava poréznich struktur.

- Priprava skafoldii na bazi kalcium fosfati dopovanych kifemikem metodou
pfimého pénéni a jejich materidlova charakterizace.

- Piiprava skafoldl na bazi kalcium fosfatti dopovanych kiemikem templatovou
metodou a jejich materialova charakterizace.

- Stanoveni bioaktivnich vlastnosti pfipravenych skafolda.

- Stanoveni mechanickych vlastnosti pfipravenych skafoldu.

- Srovnani vlivu metody piipravy na stanovené charakteristiky skafoldi.



3 Teoreticka Cast

3.1 Kosterni soustava

Jelikoz se tato diplomova prace zabyva piipravou materiali vhodnych pro nédhradu
pevnych tkani, je dulezité objasnit zakladni sloZeni, strukturu a vlastnosti kosti. Kostni tkan je
pojivo, které obsahuje mezibuné¢nou hmotu a kostitvorné buiiky (osteocyty). Mezibuné¢na
hmota je slozena z organické a anorganické slozky, jez budou popsany nize [3]. Soubor kosti
v lidském téle se nazyva kosterni soustava, kterd spolecné s vazivovymi spoji tvoii pasivni
pohybovy aparat. Kosterni soustava ma mnoho funkci v organismu:

- funkci ochrannou anosnou — ochrana organi a mékkych tkani pfed mechanickym
poskozenim, opora téla, udrzeni orgadnti na ur¢itém miste,

- funkci syntetickou (krvetvornou) — v kostni dieni dochazi ke tvorbé krevnich bunék —
cervenych krvinek, bilych krvinek a krevnich desticek,

- funkci metabolickou — ukladani mineralti (zejména vapniku a fosforu) a tuku [4].

3.1.1 Chemické sloZeni kostni tkané

Jak jiZz bylo zminéno, kostni tkai je sloZena z mezibunééné hmoty a osteocytu.
Netstrojna (neboli anorganicka, mineralni) ¢ast kostni tkané tvoti dvé tretiny stavby kosti. Soli
jsou v anorganické slozce zastoupeny v poméru: 85 % kalcium fosfata (CaP) — z néhoz
pfevaznou vétSinu Cini hydroxyapatit (HAp), 10 % uhlicitanu vapenatého (CaCO3) a zbytek
ostatnich soli, napf. fosfore¢nan hofeénaty (Mgs(POas)2), fluorid vapenaty (CaF»), chlorid
vapenaty (CaCly) a stopy soli s obsahem sodiku a drasliku [3]. Soli nejsou v kosti pfimo vazany,
maji schopnost mobilizace a je mozné je doplnit [3]. Anorganické slozky tvoii kost pevnou,
tvrdou, ale kiehkou [4]. Kichkost mineralni slozky kosti potlacuje slozka tstrojna (organicka,
také nazyvana ossein). Ta je tvofena kolagennimi vlakny uspofadanymi do svazk, které jsou
stmeleny amorfni hmotou. Do osseinu se postupné uklada mineralni slozka ve formé krystalt
soli, nejprve na jejich povrchu, pozdé&ji i uvniti vlaken [3]. Diky vysokému obsahu kolagennich
vlaken (ptiblizné 90 %) je kost do jisté miry pruzna a houzevnata. Organickou slozku mimo
kolagenni vlakna cini také nekolagenni molekuly, napt. osteokalcin, osteopontin a dalsi [4].
Slozeni kostni tkané je rozdilné v zavislosti na typu kostni tkang, na misté odbéru kostni tkané,
pohlavi a v€ku jedince [4]. Béhem zivota se pomér mezi organickou a anorganickou slozkou
méni, mineralnich soli postupné pfibyva, a z tohoto divodu jsou kosti ve stari kieh¢i [3].

Aby mohla vzniknout kostni tkan, je nutna pfitomnost kostitvornych bunék (osteocytt)
v mezibunécné hmoté. Kost vznika ¢innosti bunék, které se nazyvaji osteoblasty, ty vznikaji
diferenciaci kmenovych bun€k v kostni dfeni (osteoprogenitortl). Osteoblasty produkuji
organické prekurzory pro syntézu kostni matrix tim, Ze do svého okoli vylucuji kolagen typu L.
a dalsi latky na bazi glykoproteini [5]. Po pIném obklopeni vylou¢enymi latkami se méni
osteoblast na osteocyt. Ty se aktivné podileji na metabolismu uvoliiovani minerald z kosti, ¢cimz
vyznamné ovlivituji regulaci vapniku v téle. Osteocyty jsou oplosténé, podlouhlé buiiky, které
se v ptipad¢ potfeby mohou aktivovat zpét na osteoblasty nebo transformovat na retikuldrni
bunky [3]. Poslednim typem kostnich bunék jsou osteoklasty. Ty jsou na rozdil od ostatnich
bunék volné pohyblivé s Cetnymi vybézky na povrchu a nachazi se na povrchu kostni tkdné.
Maji opacnou funkci nez osteoblasty, kostni tkan odbouravaji. Osteoklasty obsahuji acidofilni
plazmu a do okoli vylucuji kyselé proteolytické enzymy (fosfatdza, kolagenaza aj.), které
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pusobi na kostni matrix a uvoliluji zmineralizovanou zakladni tkan [5]. Osteoklasty se také
podileji na odstraniovani produktii vzniklych pfi resorpci kosti [5].

3.1.2 Stavba kostni tkané

Kostni tkan se v lidském téle vyskytuje ve dvou variantach, v primarni (nezralé, ¢i
vlaknité) a sekundarni (zralé, ¢i lamel6zni). Varianta primarni se vyskytuje predev§im béhem
embryondlniho vyvoje a pozd¢ji pfi reparacnich procesech. Je od sekundéarniho typu odlisna
nahodilym uspofadanim kolagennich vlaken a niz§im obsahem minerali. U dospélych jedinct
je pak primarni varianta z velké ¢asti nahrazena tou sekundarni [3, 5]. Po ontogenezi je vlaknita
kostni tkan pfitomna u $vi lebecnich kosti a v mistech Gpond svalt a vazi [3]. Schématické
modely obou variant kostni tkan¢ je vyobrazeno na Obr. 1 [3].

A) B)

Obr. 1 Schématické modely A) vlaknité a B) lamel6zni kostni tkané. U obou typt kostni
tkan¢ jsou piitomné osteocyty (1). V lameldzni tkani jsou dale pfitomny lakuny — §térbiny, ve
kterych jsou umistény osteocyty (2), canaliculi ossium — kanalky, do nichz vstupuji vybézky
osteocytl (3), Haverstiv kandlek osteonu (4), koncentrické lamely osteonu (5) a povrchové
(neboli plastové) lamely kosti (6), (H) Haverstv systém lamel (neboli osteon) [3].

Mikrostruktura kosti je velmi komplikovana, a z tohoto divodu je délena na nékolik
urovni dle velikosti popisovaného celku. Nejmensi jednotkou, tzv. molekularni, o velikosti
60 nm, kostni tkan¢ jsou apatitové krystaly a tropokolagenové molekuly [4]. Nad molekularni
urovni je uroven ultrastrukturalni, v niz dochézi k spojeni apatitovych krystali s kolagennimi
vlakny do mikrofibril, které se dale usporadavaji do lamel, jeZ maji tlouStku pfiblizn€ 3—7 pm
[4, 5]. Lamely se dale organizuji. Pokud nahodné, vznika fibrilarni kostni tkan, ktera se
vyskytuje, jak jiz bylo zminéno vySe, napt. pii hojeni kosti U zlomenin. Pokud se vSak lamely
organizuji a usporadavaji do soustfednych skupin, tvoii osteony, v jejichz stfedu se nachazi
Haversiv kandlek, jenZ obsahuje nervova vldkna, cévy a fidké vazivo. Tato Uroven je
mikroskopicka a typicka velikost osteonil pro tuto troven je v prameru 200 um. Haversovy
kanalky jsou obklopené depozity amorfniho materialu, ktery je tvofen mineralizovanou matrix
s mensim poc¢tem kolagennich vldken — cementova substance [5]. Pfitomnost osteonil v kostni
tkani je nezbytna, privadi totiz do kortikalni kosti Ziviny. Ziviny jsou pak mezi povrchem kosti
(periost) a jejim stfedem (diefiova dutina) rozvedeny prostfednictvim Volkmannovych kanalkd.
Na Obr. 2 je zachycen osteon v¢etné mineralni slozky ¢asti lamelozni kostni tkané [2].



Obr. 2 Snimek ze skenovaciho elektronového mikroskopu, na kterém je zachycen osten
véetné mineralni slozky ¢asti lamel6zni kostni tkané [2].

Mimo organizace lamel je dulezité rozliSovat také strukturu kosti — zda je Kkost
spongiozni (tramcitd), nebo kortikalni (kompaktni). Kortikdlni kostni tkan je vysoce
organizovany systém orientovanych osteonti, z toho divodu je kortikdlni tkan velmi hutnd,
kompaktni, vyskytuje se tedy pfevazné ve stfednich ¢astech dlouhych kosti, které maji nosnou
funkci. Oproti tomu je spongidzni kostni tkan vyznamné poréznéjsi, méné organizovana
a nachazi se obvykle na koncich dlouhych kosti [4]. Makrostrukturalni ‘irovni se uz rozumi
kost, ktera je tvofena vSemi vySe uvedenymi urovnémi. Jednotlivé urovné popisu hierarchie
usporadani kostni tkané€ shrnuje Obr. 3 [4].

Minerdin! krystaly
(200 - 400 A)
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Obr. 3 Hierarchické uspofadani vnitinich struktur lidské stehenni kosti [4].

Z hlediska tvarovych typi je nutné rozeznavat kosti dlouhé, kratké a ploché, které se
kromé tvaru od sebe lisi i prib&hem tvorby a ristem. Pro dlouhé kosti je typické, ze maji dlouhé
valcovité télo (diafyza) s charakteristicky odliSnymi rozSitenymi kloubnimi konci na obou
stranach (epifyzy). Jsou tvofeny hutnym plastém kompaktni kosti a uvnitt jsou duté. Duté ¢asti
dlouhych kosti, v€etné dutin spongiozni tkané vyplituje kostni dfent dvojiho typu (Cervena, ktera
se podili na tvorbé krvinek a zluta, ktera obsahuje ptedevsim tukové buriky) [3, 5]. Kloubni



konce dlouhych kosti jsou tvofeny spongidzni kosti, ktera je charakteristicky funkéné
uspofadana. Na povrchu kloubnich konct se nachazi tenka vrstva kompaktni kosti [3]. Vrstva
tenké kompaktni kosti je ptfitomna i u kratkych kosti. Na rozdil od dlouhych kosti je pod
povrchem kratkych kosti spongidzni kost hustsi. Ploché kosti jsou tvofeny vrstvou spongiozni
kostni tkani, ktera je obklopena dvéma lamelami kompakty [3, 5].

3.1.3 Osifikace a remodelace kostni tkané

Béhem prenatalniho vyvoje lidského téla je zasadnim procesem tvorba kosti (osifikace).
Osifikace zacina béhem prenatalniho vyvoje a pokrac¢uje béhem détstvi a dospivani. Kost ma
schopnost se i remodelovat, coz je klicové pti hojeni zlomenin. Remodelace kosti je neustale

probihajici proces, ktery se sklada z odbouravani staré kosti (resorpce) a tvorby nové kosti
(osifikace) [6].

Osifikace kostni tkané muze probihat dvéma mechanismy, budto endochondralné
nebo intramembrandzné. Intramembranozni osifikace je pfitomna pii tvorbé plochych kosti
Vv lebce (kosti ¢elni, temenni, tylni a spankové). Pocate¢ni bod osifikace je nazyvan jako
primarni osifikacni centrum. Proces intramembrandzni osifikace zaclind diferenciaci
kmenovych bunék v osteoblasty. Poté vzniké osteoid, coZ je nezmineralizovand kostni matrix,
ktera nasledné mineralizuje, a vysledkem je opouzdieni ¢asti osteoblasttl, jez se nasledné méni
na osteocyty. Opouzdiené osteoblasty tvoii ostrivky kostni tkané (spikula). Spikuly se tvofi
V primarnim osifikaénim centru a jejich splynutim vznika kost, kterd mé houbovitou strukturu.
Zbyvajicim vazivem, které se nachazi uvnitt houbovité kosti, prorasta krevni zdsobeni a nachazi
se vném i nediferencované bunky, jez jsou zdrojem bun¢k kostni diené¢ [5]. Po povrSich
plochych kosti pak pfevlada tvorba nové kosti nad jejim odbouravanim. Diky tomuto procesu
na vnéj$im i vnitinim povrchu vznika lamelarni kompakta [5].

Endochondrélni proces osifikace se uplatiiuje pii tvorbé dlouhych a kratkych kosti.
Samotna osifikace ma dvé faze a probiha uvnitf hyalinnich chrupavek, které slouzi jako
miniaturni pfedloha budouci kosti. V pocatecni fazi dochazi ke zbytnéni a naslednému zaniku
bunék vyskytujicich se v chrupavce (chondrocyty). Zaniklé chondrocyty po sobé nechévaji
rozsiten¢ lakuny, které jsou od sebe oddéleny zmineralizovanou chrupavkovou matrix, kterd je
oznacovana jako pocateéni misto osifikace [5]. Primarni osifika¢ni misto se nachazi uprostied
budouci kosti. V nasledujici fazi do prostor, které opustily chondrocyty, pronikaji
osteoprogenitorové bunky a krevni kapilary, které prorustaji do dutin matrice [5].
Osteoprogenitorové buniky se diferencuji na osteoblasty a na pozlstatcich zmineralizované
chrupavky, ktera slouzi jako podpirna struktura, tvofi kostni matrix s tram¢itou strukturou.
V pribéhu téchto d&jii osteoklasty rozkladaji houbovitou kost, jezZ se nachdzi uprostied,
a vytvarti tak dfeniovou dutinu, kterd obsahuje kostni dfefl. Zpocatku je mineralizovana matrice
kolagenovych vldken uklddana v ndhodnych smérech, vznikd tzv. primdrni kost. Ta se
Vv pritbéhu Casu uspotfadava a méni na usporadanou lamelarni kost, kterd je mnohem pevnéjsi
nez kost primarni. V mistech, kde je potieba, aby struktura kosti méla vyssi hustotu, dochézi
k dalsimu ukladani osteoidu. Pti postnatalnim vyvoji kosti se v epifyzach objevuji sekundarni
osifikacni centra. Mezi primarnim centrem a sekundarnimi centry se nachazi chrupavcita
epifyzalni ploténka, ktera dale stimuluje rast nové kosti. Chrupavcita ristova ploténka zanika
po plném nahrazeni kosti a kost dale neroste [5, 6]. Schématicky postup osifikace dlouhé kosti
je vyobrazen na Obr. 4 [3].
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Obr. 4 Schématicky postup osifikace dlouhé kosti [3].

Osifikacni procesy jsou kromé vyvoje kosti nezbytné i pii jeji prestavbe. Kost je neustéle
adaptujici se tkani lidského téla, ktera je schopna ptizpisobit se zménam plisobeni vnéjsiho
zatizeni, ale také je schopna opravovat mikrodefekty vzniklé kazdodennim zatézovanim. Kostni
metabolismus je neustale probihajici proces, ktery udrzuje rovnovahu mezi procesem tvorby
nové kostni tkang a resorpci staré kostni tkané [4]. Samotnd remodelace kostni tkan€ ma nékolik
fazi: klidova, aktivace osteoklastl, resorpni, aktivace osteoblasti, tvorba kostni matrix
a zahajeni mineralizace, dokonceni mineralizace a remodelace [4]. Jednotlivé faze remodelace
znazoriuje schéma na Obr. 5 [4].

osteoklast odstranéna stara kost
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Obr. 5 Schématické zobrazeni jednotlivych fazi kostni remodelace [4].

V klidové fazi se na povrchu kosti nachdzi neaktivni osteoblasty. Pokud nastane
remodelace, dojde béhem aktivac¢ni faze ke shromazd’ovani osteoklasti na povrchu kosti.
Osteoklasty se shromazd’uji v malych prohloubeninach, které vznikaji jejich ptisobenim,
tzv. Howshipovy lakuny. Pfi resorpéni fazi osteoklasty odstranuji starou kostni tkan, jejich
pusobenim dochdzi k rozruSeni mineralni matrice a rozkladu kolagennich vldken. AZ proces



resorpce staré kosti skonci, osteoklasty jsou nahrazeny osteoblasty (aktivacni faze osteoblastl).
Osteoblasty nejprve vytvari kolagenovou matrici, kterou pozdéji mineralizuji, a tvofi tim novou
kost. Noveé vytvorena kost se vrati do svého klidového stavu [6]. Na cyklus remodelace ma
vyznamny vliv mechanické namahani kostni tkané, pfedevsim doba a mira zatizeni. Pokud
velikost zatizeni odpovidd turovni fyziologického =zatizeni, pak jsou procesy resorpce
a novotvorby kostni tkané v rovnovaze. Pokud vSak dojde ke snizeni mechanického zatizeni,
kostni tkan na to reaguje resorpci a dochazi k Gtlumu tvorby nové kostni tkané. Je-1i vSak kostni
tkan trvale pfetéZovana, reaguje na tento nové vznikly stav svym zbytnénim, pfevazuje proces
novotvorby kostni tkan€. V extrémnich piipadech dochazi k trvalému poskozeni tvrdych tkéani
[4]. Popsany mechanismus remodelace tkané je zasadni pro adaptaci kostni tkané na
mechanické zatizeni [4].

3.1.4 Mechanické vlastnosti kosti

Z materialového hlediska je kost dokonalym piikladem kompozitniho materialu. Kostni
tkan je sloZzena z anorganické slozky, které ¢ini kost tuhou, tvrdou, a z toho divodu kiehkou,
ale také je zaroven tvotena i slozkou organickou, kterd ptispiva k jeji pruznosti, a tim padem
i K jeji houzevnatosti [4]. Z funkéniho hlediska je nejdulezitéj$i mechanicka vlastnost, a to
pevnost kostni tkané. I prestoze je kost pevnou tkani v lidském téle, je oproti ostatnim
technickym materialim poddajnd. Je potiebné brat na védomi i moZznost uspotradani kostni
tkané, tj. jeji strukturu. Oba typy usporadani (spongiozni a lameldzni) maji rlizné materidlové
vlastnosti, z tohoto divodu byl zaveden pojem zdanlivé hustoty pa [4]. Zdanliva hustota
vyjadiuje zastoupeni kostni tkdn¢ v méfeném objemu kosti [4]. Je obecné platné, ze kortikalni
kost dokaze vydrzet vétsi napéti nez kost spongidzni, kdezto spongidzni kost vydrzi mnohem
vyssi deformace (az 75 %), jelikoz ma mnohem vétsi kapacitu pro uchovani energie [4].

Kost je ze své podstaty materidl nehomogenni a anizotropni (ma vlastnosti siln¢ zavislé
na sméru zatizeni). JelikoZ je kost v lidském téle namahana komplexné, predevsim dynamicky,
je tteba kost povazovat i1 za viskoelasticky materidl. Pokud dojde k rychlé zméné zatéznych sil,
zméni se 1 odezva viskoelastického materidlu. V ptipadé kosti jde o zvySeni tuhosti, zvySeni
meze kluzu a Youngova modulu vzhledem ke zvySeni rychlosti zatizeni [2]. Vysledné
mechanické vlastnosti jsou pozorovany pii zatizeni celku, ovlivnéné jsou jak vlastnostmi kostni
tkan€ (uspofadanosti, orientaci kostni tkdné, hustotou tkdn€ a zdanlivou hustotou), tak
| parametry a zpusobem zatiZzeni (smér a rozsah zatiZeni, rychlost a frekvence) [4]. Na kost
mohou pisobit sily a dvojice sil (momenty) vV riznych smérech, a tim vyvijet zatizeni: tahem,
tlakem, krutem, smykem, ohybem nebo jejich kombinaci [4].

Nejjednodussim zplisobem namdhani je tah (tlak) a ten nastdva tehdy, pokud v ose
soucasti puisobi dvé sily o stejné velikosti. Pti tahovém zatizeni dochdzi k prodluzovani télesa
a zuzovani jeho prifezu. Naopak pii tlakovém zatizeni dochdzi ke zkracovani télesa
a K rozsifovani prifezu v ose zatizeni [4]. Kosti maji schopnost adaptovat se na externi zatizeni,
pii tahovém zatizeni se kost osifikuje ve sméru ptisobeni sil, kdezto pti tlakovém plisobeni se
kost resorbuje [5]. Obecné plati, ze kostni tkan 1épe snasi tlakové zatizeni (to kompenzuje stav
klidové napjatosti, ktera je zpusobena kontrakci svalt) [4]. Klinickymi disledky tohoto typu
zatizeni jsou kompresni zlomeniny obratlli nebo utrzeni Gpont svalit od kosti [4]. Shrnuti

rozdilnych mechanickych vlastnosti kortikalni kosti shrnuji grafy na Obr. 6 [4].
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Obr. 6 A) Piiklad rozdilnych mechanickych vlastnosti kortikalni kosti pti tahovém
zatiZzeni v zavislosti na jeji orientaci vici zatizeni. B) Zména mechanickych vlastnosti kostni
tkan¢ v dusledku zmén rychlosti zatéZovani [4].

Nejvice nebezpecné pro kostni tkan je smykové zatizeni. To vznika v disledku pisobeni
dvou paralelnich sil, které ptisobi proti sobé Vv blizkych rovinach. Hodnota mezniho napéti ve
smyku pro kortikéalni kost je ptiblizn¢ 70 MPa. Pro toto zatiZeni je typické stfizné poranéni
obratll, napf. pfi autonehodach [4]. Pokud na kost ptsobi kroutici moment, ktery indukuje
vznik smykového napéti, dochazi k torznimu namahani (naméhani krutem). Jelikoz kost neni
schopna ptenaset takovy zpusob zatizeni, jsou typickymi nasledky po pfetizeni torznim
namahanim slozité téistivé zlomeniny [4]. Ve vétSiné piipadi jsou vSak kosti lidského téla
vystaveny kombinovanému namdahéni, tj. kombinaci vice druht zatizeni. Jednotlivé hodnoty
mechanickych vlastnosti kosti jsou shrnuty v Tabulce 1.

Tabulka 1 Srovnani jednotlivych mechanickych vlastnosti kosti [2, 6].

Smér Youngv modul Pevnost v tahu Pevnost
zatizeni pruznosti [GPa] [MPa] v tlaku [MPa]
o podélny 11,00-21,00 60,00-70,00  70,00-280,00
Kortikdlni kost pHeny 5,00-13,00 ~ 50,00 ~ 50,00
Kost stehenni (Femur) podélny 17,20 121,00 167,00
Kost holenni (Tibia) podélny 18,10 140,00 159,00
Kost lytkova (Fibula) podélny 18,60 146,00 123,00
Kr¢ni obratel podélny 0,23 3,10 10,00
Bederni obratel podélny 0,16 3,70 5,00
Spongidzni kostni tkan v
V obratlich podélny 0,09 1,20 1,90

Kromé¢ vyse zminénych pevnostnich charakteristik je dulezité pfi volbé materialu vhodného
k implantovani do lidského téla zhodnotit i Youngiv modul pruznosti. Kost Ize povazovat diky
obsahu anorganické matrice a kolagennich vlaken za vlaknovy kompozitni material. Younguv
modul Ize vypocitat dle sméSovaci rovnice (1, 2) platné pro vlaknové kompozity [6]:

- rovnice pro vypocet Youngova modulu pro rovnobézny smér zatizeni kolagennich
vlaken:



Eaxszf+(1_f)Em (1)

kde Eax je Youngiv modul kompozitniho materialu zatizeného v podélném sméru, En je
Y oungliv modul matrice, Ef je Youngtv modul vlaken a f je objemovy podil vlaken v matrici.

- rovnice pro vypocet Youngova modulu pro kolmy smér zatizeni kolagennich vlaken:

f.oa=5n

Eirans = [Ef E, ]_1 (2)

kde Etrans je Youngtiv modul kompozitniho materialu zatizeného v pficném sméru.

Z odvozenych vzorcti pak vyplyva, Zze kompozitni material, tedy kost, bude tuzsi
V podélném (axidlnim) sméru nez ve sméru piicném. Kortikdlni kost tedy bude mit vyssi
hodnoty pevnosti ve sméru rovnobézném s osteony. Ve skutecnosti je vsak patrny rozdil pii
srovnani vypocitanych a experimentalnich hodnot. Rozdil hodnot je zptisoben velmi
zjednoduSenou aproximaci, ve skutecnosti nejsou kolagenni vldkna uspofaddna s osteony
a anorganicka matrice neni spojita [6].

Na rozdil od zjisténych hodnot pevnosti v tahu, tlaku a modulu pruznosti jsou hodnoty
cementovych ¢ar v mikrostruktufe kostni tkané. Cementové ¢ary jsou uzké oblasti, které
odd¢luji koncentrické lamely osteonu, a jsou povazovany za nejslabsi slozku v kosti. Pravé
cementovymi ¢arami se muze trhlina §ifit snadnéji v paralelnim sméru s osteony, coz vyrazné
snizuje lomovou houzevnatost kortikalni kosti v podélném sméru. Pokud se vSak trhlina §ifi
kolmo vii€i osteontim, po dosazeni cementacni ¢ary dojde ke zmén€ sméru Sifeni trhliny
a otupent jejiho Cela [6]. Ackoliv je kost klasifikovana jako kiehky materidl, jeji houzevnatost
je diky pfitomnosti kolagennich vldken vynikajici. Tento fakt dokazuje i hodnota lomové
energie (Gc) kosti, ktera dosahuje 1,5 kJ/m? a je obdobna hodnotam naméfenym u oceli [6].

3.2 Biomaterialy

Biomaterialy jsou Vv soucasné dobé hojné vyuzivany ve tkanovém inzenyrstvi pfi
transplantacich. Druhou, ve svété nejCastéji transplantovanou tkadni je kost s vice nez ¢tyfmi
miliony operaci rocné [7]. Biomateridly maji za ukol pfi transplantaci nahradit poskozenou
nebo zcela chybgjici tkan vhodnym implantatem. Obvykle jsou pouzivany syntetické
implantaty, které sniZuji pienos patogenli a riziko infekce, predchdzi imunologickému
odmitnuti a rozdilné kvalité kosti od darce [7]. Jako biomaterialy 1ze oznacit v§echny materialy,
které pii ndhradé spolehlivé plni funkei chybéjici tkané a pii styku s tkdnémi lidského téla poté
nevyvolavaji alergickou reakci, neprodukuji pro télo toxické latky — kovové, polymerni,
keramické a kompozitni materialy [2].

Pted samotnym rozdélenim materidll je nutné definovat pojmy, které jsou uzce spjaty
S biomaterialy:

Biokompatibilita (biologicka snadsenlivost) — je definovana jako schopnost ptfijmout
umély implantat okolnimi tkanémi bez toho, aniz by do$lo k vylouceni implantatu. Pied
implantaci nesmi byt biomaterial degradovan a kontaminovan produkty vylu¢ovanymi
organismem. Nasledn€ nesmi pfitomnost syntetického materidlu v téle posSkozovat hostitelské
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tkan¢€, organy. Pokud je material z degradabilniho materidlu, pak i produkty degradace nesmi
poskozovat organy a tkané [2].

Déle je mozné biomateridly rozd€lovat dle urovné interakce s tkdnémi na materidly
bioinertni a bioaktivni. Bioaktivni materidly se dale déli do dvou skupin na materidly
resorbovatelné a neresorbovatelné [8].

Bioinertni materialy vyvolavaji minimalni odezvu hostitelské tkané, do niz je implantat
vpraven [8, 9]. Po urcité dob&é dochazi k vytvoreni tenké vazivové vlaknité vrstvy, ktera pfilne
k povrchu implantatu, bez ohledu na to, zda je implantat za¢lenén mezi mékkou, ¢i tvrdou tkan

[8].

U bioaktivnich materialu dochéazi, na rozdil od vySe zminéné skupiny bioinertnich
materialli, k vyvolani specifické odezvy organismu. Na rozhrani mezi hostitelskou tkani
a implantatem dochézi k vytvotfeni pfimé adhezni vazby a nedochazi ke vzniku fibrézniho
vaziva okolo implantatu [8, 9]. Neékteré bioaktivni materialy disponuji schopnosti rozpoustét
se v organismu, jedna se 0 resorbovatelné materidly. UZivaji se obvykle ve formé vyplni
kostnich defektli nebo jako opora pfi osifikacnich procesech. Jelikoz se tyto materidly postupné
po zaclenéni v organismu vstiebavaji, dochdzi k uvoliiovani iontd materidlu do okoli, cozZ je
proces podporujici regeneraci pevnych tkani.

Krom¢ vySe uvedené biokompatibility je nutné, aby implantaty vykazovaly dalsi
specifické vlastnosti, které jsou pro né nezbytné. Jedna se zejména o chemickou stabilitu, do
niz je zahrnuta nejen biokompatibilita, ale také farmakologicka akceptovatelnost (coz znamena,
7e material Vv téle nevyvolava toxicitu, alergickou reakeci, neni karcinogenni a nevyvolava
imunogenni procesy — télo nevytvaii protilatky a nevyvolava se odpovéd’ imunitniho systému).
Krom biologickych vlastnosti je nutné piihlizet i k mechanickym vlastnostem danych
biomaterialti. Materidlové charakteristiky musi byt adekvatni a pfiméfené tkanim, do kterych
bude implantat vloZzen. Dle tcelu aplikace je nutné zvolit odpovidajici hustotu materialu (zda
bude vyrobek porézni nebo hutny), s ¢imz tizce souvisi i hmotnost implantatu [2]. V Tabulce 2
jsou shrnuty vyhody a nevyhody hlavnich skupin materidli pouZzivanych ve tkanovém
inZenyrstvi.

Tabulka 2 Prehled materialovych skupin pouzivanych ve tkanovém inzenyrstvi [2, 10].

Materialy Vyhody Nevyhody Priklady pouziti
Kovové materialy (titanové N mohou korodovat, maji 'kloubnl’ 1mp1antaty,'flejntalvn1
houzevnatost, implantaty (nahrazujici kofen

a kobaltové slitiny, stiibro,
zlato, nerezavéjici ocel)

taznost, pevnost

vysokou hustotu, tézko
pripravitelné

zubu), kostni desky a srouby,
Sici dréaty

Polymerni materialy
(chitosan, polyethylen,

pruznost, snadna

nizka pevnost,
schopnost deformace,

stehy, nahrady cév, nosni

polykaprolakton, _ vyroba degradace a u$ni implantaty aj.
polypropylen, kolagen aj.)
Keramické materialy (oxid kompatibilni, . , — dentalni a ortopedické
o e . L Spatné mechanické . , 1
hlinity, zirkonicity, kalcium  osteokonduktivni, . implantaty, skafoldy, vyplné
\ O . S vlastnosti, , ,
fosfaty, véetné osteoinduktivni, . . . kostnich defekti, povlaky
. . ktehkolomové chovani . . -1
hydroxyapatitu) resorbovatelné inertnich materiala
Kompozity pevné, fizena obtizné piipravitelné plomby, kostni cementy,

vyroba dle aplikace

stenty, skafoldy
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3.2.1 Kovové biomaterialy

Cisté kovy a jejich slitiny jsou nejrozsifen&jsimi a nejdéle pouzivanymi biomaterialy se
Sirokym spektrem aplikaci, jako jsou napf. chirurgické nastroje, nosné ndhrady — ¢aste¢né nebo
totalni nahrady kloubt, fixace zlomenin atd. [2, 11]. Mezi nejpouzivanéjsi kovové biomaterialy
1ze zatadit korozivzdorné oceli, titanové slitiny (Ti6Al4V), chrom-kobaltové slitiny, ¢isté zlato
a jeho slitiny nebo také slitiny na bazi hotéiku [11]. Dle interakce s hostitelskou tkani tyto
materialy fadime do skupiny bioinertnich materiali. V hostitelské tkdni maji kovové materialy
sklon ke korozi. Nadmérné uvolnovani kovovych iontii z implantatu do téla je toxické, coz
obvykle vede knaslednym reoperacim implantatu. Koroze je i pro samotny implantat
nezddouci, jelikoz béhem tohoto procesu ztrdci pozadované vlastnosti. Hotcikové slitiny
(systémy s obsahem vapniku, zinku) predstavuji zajimavou skupinu, nebot’ vykazuji nejlepsi
biokompatibilitu z tradi¢nich kovovych materiall a maji zdkladni materidlové vlastnosti
podobné kostem (hustotu, pevnost v tahu a Younglv modul pruznosti). Ve fyziologickém
prostiedi vykazuji biodegradabilni chovani — maji schopnost rozpoustét se beze zbytku
v organismu. Nevyhodou téchto slitin je, ze v agresivnim prostiedi lidského téla podléhaji
korozi, z téchto divodu jsou tyto slitiny Casto pouzivany jako jednorazové nebo docasné
implantaty — Srouby, draty, stenty aj. [12, 13].

3.2.2 Polymerni biomaterialy

V medicinskych aplikacich je vyuzivano Siroké spektrum polymernich biomateriali.
Polymery jsou dé¢leny do dvou skupin — syntetické a pfirodni polymery. Mezi hlavni zastupce
syntetickych polymert patii: polykaprolakton (PCL), kyselina polymlé¢na (PLA), kopolymer
kyseliny mlééné a glykolové (PLGA) a polyetheretherketon (PEEK), polypropylen (PP),
polyethylen (PE) a dalsi. Do skupiny ptirodnich polymeri se fadi polymery, které se vyskytuji
v zivych organismech: proteiny (kolagen, zelatina), polysacharidy (celul6za, amyléza, kyselina
hyaluronova a chitosan) nebo polynukleotidy (DNA a RNA) [7]. Vyhodou téchto materiali
jsou dobré mechanické a fyzikalni vlastnosti (vysoké elasticita a nizkd specificka hmotnost),
snadnd opracovatelnost a finan¢ni dostupnost. Ve fyziologickém prostfedi maji n¢které druhy
polymert schopnost degradovat. Pfirodni polymery na bdzi nukleotidli vykazuji vyS$si
osteoinduktivitu nez syntetické polymery z divodu podobnosti s extracelularni matrix [7].
Nevyhodou je nizkd mechanicka pevnost, proto jsou jejich aplikace omezené na nenosné
implantaty (po vyztuZeni keramickymi nebo kovovymi vlakny lze polymerni materialy pouzit
1 na ndhrady kloubil a kosti). PouZivaji se jako materidly vhodné pro transplantaci mékkych
tkani: ndhrady cév, srdecnich chlopni, ¢asti orgdnli nebo jako kultiva¢ni nosi¢ kozniho krytu.
V medicinskych aplikacich také nachazi uplatnéni ve formé katetri, Sicich materidll,
injek¢nich stiikacek nebo také kultivanich nadob. Biodegradabilni polymery lze také vyuzit
jako prostfedky pro transport 1é¢iv (cytostatika, antibiotika, hormony) v organismu K cilenému
mistu pisobeni [10].

3.2.3 Keramické biomaterialy

Keramické materidly pfedstavuji vyznamnou skupinu materiald, které se ve tkanovém
inZenyrstvi vyuzivaji od konce 60. let minulého stoleti. Nejprve byly biokeramické materialy
vyuzivany jako alternativa ke kovovym materialiim, a to za Gcelem zvyseni biokompatibility.
V soucasné dobé je biokeramika samostatnou a perspektivni skupinou materidld pro
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biomedicinské aplikace. Dle interakce ve fyziologickém prostiedi se biokeramika dé€li na tii
zakladni skupiny: bioinertni, bioaktivni (povrchové aktivni keramiku) a bioresorbovatelnou
keramiku [14].

Bioinertni keramika

Bioinertni keramika ve fyziologickém prostfedi je chemicky stabilni, pfi implantaci do
lidského téla si zachovava své mechanické a fyzikalni vlastnosti. Typickymi zastupci
bioinertnich oxidovych keramik jsou oxid hlinity a oxid zirkonicity (¢astecné stabilizovany),
z neoxidovych keramik to jsou pak uhlikové ¢i nitridové keramiky [14, 15].

e Oxid hlinity (Al203)

Oxid hlinity byl zkouméan jako alternativa ke kovovym slitinam, které byly pouzivany
k vyrobé nosnych ortopedickych implantati (kycelnich protéz) nebo k vyrobé zubnich
implantati. Pfednosti oxidu hlinitého oproti kovovym slitindm je lepSi biokompatibilita
s okolnimi tkdnémi a odolnost vii¢i korozi ve fyziologickém prostfedi. Obecné je vyuzivan
v biomedicinskych aplikacich vysoce Ccisty AlO3z (>99,5 %). Vysledné materidlové
charakteristiky oxidu hlinitého jsou zavislé na Cistoté prekurzora a na technologii zpracovani.
Obecné je oxid hlinity tvrdy material, odolny viici plsobeni silnych anorganickych kyselin
(kyselina fluorovodikova, kyselina orthofosfore¢na). Mechanické vlastnosti souvisi s velikosti
zrna a mirou porovitosti materidlu. Obvykle je do oxidu hlinitého pfiddvano malé mnozstvi
oxidu hote¢natého nebo vapenatého tak, aby mohl byt oxid hlinity slinovan pfi teplotach nizSich
nez 1600 °C, a bylo tak zabranéno nechténému ristu zrna [14, 15]. Zakladni mechanické
vlastnosti oxidu hlinitého jsou srovnany s ostatnimi bioinertnimi keramickymi materidly
v Tabulce 3.

Poprvé byl pouzit Al2O3 v oboru ortopedie jako material pro vyrobu totalni nahrady
kycelniho kloubu vroce 1971 [14]. Obvykle je tedy pouzivan ve formé nahrady hlavice
stehenni kosti v kombinaci s nizkotlakym vysokomolekularnim polyethylenem (UHMWPE),
ktery se pouzivd ve formé artikulacni vlozky — nédhrada jamky kycelniho kloubu. Ve
stomatologii je Al:Os pouzivan piedev§im na zubni implantaty, $rouby. Casto je Al2Os3
pouzivan k vyrobé nanokompozitii v kombinaci s titanem nebo hydroxyapatitem. Vytvoiené
nanokompozity jsou po vytvoieni zkoumany z hlediska cytokompatibilniho a biomechanického
chovani [14, 15].

Tabulka 3 Srovnani mechanickych a fyzikalnich vlastnosti zakladnich zastupct bioinertnich
keramik [14, 15].

Mez

M? dul ) Pevnost pevnosti Lf) mova Tvrdost  Hustota Velikost
pruznosti v tlaku v tahu houzevnatost [HV] [gem®]  zrna [um]
[GPa]  [MPa] [MPa/m'?] g K
[MPa]
Al,Os 300 4500 380 56 2300 3,93-3,94 3,00-6,00
TZP 150 2000 500 7-8 1200 6,05-6,09 0,20-0,40
Mg-
PS7 208 1850 - ~8 1120 5,72 0,42
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e Oxid zirkoniéity (ZrOz)

Oxid zirkoni€ity je vhodnou alternativou k oxidu hlinitému. Hlavni vyhodou oxidu
zirkonicitého, oproti oxidu hlinitému, je jeho vyssi lomova houZevnatost. Oxid zirkonicity je
alotropni oxid, coz znamend, Ze V zavislosti na teplot¢ krystalizuje ve tfech krystalografickych
modifikacich, a to: v monoklinické, tetragonalni a kubické. Pfi atmosférickém tlaku a soucasné
do teploty 1170 °C je struktura monoklinickd. Mezi teplotami 1170 °C az 2370 °C se nachazi
oxid zirkonicity v tetragonalni symetrii. Pti teploté nad 2370 °C dochazi k fazové pfeméné na
strukturu kubickou [15]. Transformace tetragonalni faze na fazi monoklinickou je doprovazena
zvétSenim objemu materidlu (o pfiblizné 4,5 %), coz muze zpusobit jeho popraskani. Pfidanim
oxida vapniku, hoiciku, cesia a yttria dochdzi ke stabilizaci (plné, nebo ¢astecné) tetragonalni
faze pii pokojové teploté. Tim je mozné kontrolovat fazovou transformaci zptisobenou vnéjSim
napétim. Prostfednictvim této transformace dochazi k efektivnimu zastaveni Sifeni trhlin, a tim
padem ke zvyseni lomové houzevnatosti [14, 15]. Ve fyziologickém prostiedi vSak neni tak
inertni jako oxid hlinity, s postupem ¢asu degraduje, coz je zptisobeno fazovou ptreménou [15].
Mechanické vlastnosti zavisi na tepelném zpracovani, kde je dilezité nalézt kompromis mezi
velikosti zrna a hodnotou hustoty télesa.

Kromé aplikaci v ortopedii nachazi oxid zirkoni€ity uplatnéni ve stomatologii (korunky,
mustky, fazety a ortodontické zamky), at’ uz pro své mechanické vlastnosti nebo také pro své
estetické vlastnosti. Jeho barva totiz odpovida odstinu pfirozenych zubt. Oxid zirkonicity se
tedy pouziva stabilizovany, ¢aste¢n¢ stabilizovany nebo spolecné s jinym materidlem ve formé
kompozitniho materialu, obvykle v kombinaci s oxidem hlinitym nebo oxidem titani¢itym.
Kombinace posledni zminéné dvojice materiali vede ke zlepSeni biologické odpovédi
organismu a zvySeni adheze implantatu ke kostni tkani [15].

Bioaktivni a resorbovatelna keramika

Bioaktivni chovani keramickych materiald bylo objeveno na konci 60. let minulého
stoleti profesorem Henchem a spol. Materialy této skupiny po implantaci do lidského téla
neindukuji tvorbu vazivové blany, nybrZz se s okolni kostni tkdni vdZou extrémné pevnou
chemickou vazbou — osteokonduktivitni chovani. Tyto materialy byly vyvinuty za ucelem
eliminace pohybu na rozhrani implantat/kost, ke kterému dochazi po implantaci bioinertnich
materiald. Nejbéznéji pouzivané materialy této skupinou jsou: biosklo, bioaktivni sklokeramika
a keramika na bazi kalcium fosfata [14, 15].

e Bioaktivni skla

Bé&hem 60. let minulého stoleti Larry Hench predstavil bioaktivni skla. Jedna se o druh
bioaktivnich keramik s amorfni strukturou [7, 8]. Jsou oznacovéna jako biokompatibilni
a cytokompatibilni materialy. SloZeni bioskla komeréné oznacovaného jako Bioglass® je
nasledujici (hm. %): 45 % SiO2, 24,5 % CaO, 24,5 % Na.O a 6 % P»0s. Strukturu a vlastnosti
bioaktivnich skel je pomérné jednoduché ovlivnit zménou poméri mezi oxidy nebo piidavkem
sklotvornych oxidid, coZ mé vliv na chemické, fyzikalni a biologické vlastnosti. Amorfni
struktura skla, kterd je zaloZena na sklotvorném oxidu kfemicitém, je izce spjata s bioaktivnim
chovanim a schopnosti interagovat s okolnimi tkanémi za vzniku vrstvy karbonitovaného
hydroxyapatitu (HCA). Krom¢ osteokonduktivnich vlastnosti vykazuji bioskla také
osteoinduktivni chovani, spocivajici v uvolilovani iontl z bioaktivnich skel podporujicich rist
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novych kostnich bunék. Bioskla vSak diky svym nevhodnym mechanickym vlastnostem,
predevsim diky své kiehkosti a nizké lomové houzevnatosti, nemohou byt pouzita na vyrobu
ortopedickych nosnych implantati. Bioskla jsou tedy pouzivana piedevSim v tkanovém
inZenyrstvi, stomatologii a ortopedii jako vyplné kostnich defekti a ve formé povlakovani
inertnich implantata atd. [7, 8].

e Bioaktivni sklo-keramika

Bioaktivni sklo-keramika vznikd vhodnym tepelnym zpracovanim, a to fizenou
krystalizaci skel pii vhodné teploté. Vétsina bioaktivni sklo-keramiky je zalozena na obdobném
chemickém slozeni jako bioskla, 1isi se vSak pritomnosti krystalické faze. Biosklo-keramika
vykazuje lepsi mechanické vlastnosti (vyssi hodnota pevnosti v ohybu, nez ma kortikalni kost),
aviak horsi bioaktivni chovani nez biosklo [8]. Komeréné dostupna sklo-keramika Cerabone®
na bazi apatitu (38 hm.%) a wollastonitu (kfemicitan vapenaty, CaSiO3, 34 hm.%) se zbytkem
skelné faze (28 hm.%) je pouzivana na vyrobu umélych obratlii, na vyplné kostnich defekti
nebo jako povlak pro inertni titanové slitiny. Wollastonit pfitomny ve struktufe zlepsi
mechanické a biologické vlastnosti, ma vSak schopnost rychle se rozpoustét ve fyziologickém
prostfedi. Vhodnd kombinace ptfitomnych fazi ve struktufe tedy umoznuje splnit Siroké
spektrum pozadovanych vlastnosti pro aplikaci bioaktivnich sklo-keramik ve tkanovém
inzenyrstvi [2, 8].

e Kalcium fosfatové keramiky

Skupina kalcium fosfatovych keramik je jedna z nejvice zkoumanych a pouZivanych
biokeramik ve tkafiovém inZenyrstvi [7]. Sirokému spektru pouziti kalcium fosfatovych
keramik pfispiva jejich chemicka podobnost s mineralni slozkou tvrdych tkéni lidského téla.
V téle tudiz nejsou toxické, do zivych tkani se zacleiuji stejnymi procesy jako pii remodelaci
kostni tkdné, coz vede k pevné fyzikaln¢ chemické vazbé mezi implantitem a Kkosti
(osteointegrace) [9]. Piehled hlavnich zastupci kalcium fosfatovych keramik je uveden
v Tabulce 4.

Tabulka 4 Ptehled hlavnich zastupcii kalcium fosfatovych keramik [9, 15, 16].

. Ca/P pomér Hustota
Sloucenina Vzorec Zkratka
[] [g/cm?] [15]
D1hydrogenfosforecn’an vapenaty Ca(HoPO4)Ho0 MCPM 0,50 2,33
monohydrat
Hydrogenfosfore¢nan vapenaty CaHPO4 DCPA 1,00 —
Hydrogenfos.forecrrlan vapenaty CaHPO4-2H,0 DCPD 1,00 232
dihydrat
a-fosfore¢nan trivapenaty a-Caz(PO4): a-TCP 1,50 2,86
B-fosfore¢nan trivapenaty B-Ca3(POs)2 B-TCP 1,50 3,08
7 v , , CaxHy(Po4)an2o, n=3'
Amorfni fosfore¢nan vapenaty 4.5 15-20% H,0 ACP 1,20-2,20 —
. . o Ca0-x(HPO4)x(PO4)s-
Hydroxyapatit s deficitem vapniku (OH)». (0<x<1) CDHA 1,50-1,67 —
Hydroxyapatit Cai0(PO4)s(OH): HA (HAp) 1,67 3,16
Fluorapatit Caio(PO.)sF2 FA (FAp) 1,67 3,20
Bisfosfore¢nan-oxid tetravapenaty Cay(P04)20 TTCP 2,00 3,05
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Dle aplikace a funkce implantatu pouzivaného ve tkanovém inzenyrstvi je dulezité, pti
vybéru vhodného materidlu, sledovat jeho rychlost degradace. Biodegradace (neboli
rozpustnost) je odhadovana pomoci testd rozpustnosti, kdy je testovany material ponechan
v kyselém pufru (pH=5) a je sledovano uvoliiovani Ca®" iontii v ¢ase. Samotna degradace
jednotlivych zastupct kalcium fosfatovych keramik zavisi na jejich chemickém slozeni,
porozité, velikosti ¢astic, krystalinité (odrazi velikost krystall) a podminkach piipravy [9]. Dle
experimentalnich vysledkt publikovanych ve studiich [9, 14, 17] jsou sefazeni zastupci CaP
keramik v sestupném poiadi dle nasledujici posloupnosti (3):

BCP (dvoufazovy kalcium fosfat) > a —TCP > [ —TCP »>> HA 3)

Jak jiz bylo vySe zminéno, rozdilna krystalograficka soustava kazdé modifikace ma vliv
na jejich rozdilné chemické a biologické vlastnosti, predevS§im na biodegradabilitu
a rozpustnost. V citovaném ¢lanku [18] byla porovnavana rozpustnost jednotlivych zastupct
kalcium fosfatovych keramik pfi teplotdch 25 °C a 37 °C ve fyziologickém prostiedi pfi
hodnotach pH = 7,2-7,4. Vysledky jsou shrnuty v Tabulce 5.

Tabulka 5 Srovnani rozpustnosti jednotlivych zastupct kalcium fosfatovych keramik [18].

y -log Kops Rozpustnost [mg/l]
Ca/P pomér 5o 37°C 25°C 37°C
CaHPO4:2H20 1,00 6,59 6,73 87,00 74
CaHPO4 1,00 6,90 7,04 48,00 41
a-Casz(POa4):2 1,50 25,50 28,50 0,97 0,24
B-Caz(POa4)2 1,50 28,90 29,60 0,20 0,15
Ca10(PO4)s(OH)2 1,67 116,80 117,20 0,0001 0,000096
Cas(PO4)20 2,00 38,00-44,00 37,00-42,00 0,28-0,038 0,39-0,075

Hodnoty v Tabulce 5 dokladaji miru stability popsanou posloupnosti (3). Pti danych
podminkach je nejvice stabilni HA, a zarovei v téchto podminkéch pti rozpoustécich procesech
muze precipitovat z HA a-TCP. Tato predikce je termodynamickym zékladem kalcium
fosfatovych kostnich cementti odvozenych od a-TCP dle nasledujici rovnice (4) [16].

3a — Ca3(P0O,), + H,0 — Cag(HPO,)(PO,)5(OH) (4)

Rychlost rozpousténi a-TCP ve formé praSku lze ovlivnit modifikaci povrchu (aktivaci
nebo pasivaci), pouzitim inhibitorti rozpousténi nebo popiipadé zménou rozpousténi v roztoku
(zména kontaktni plochy mezi praskem a roztokem, zména nasyceni atd.) [18].

V ptipadé dvoufazovych kalcium fosfatovych keramik (BCP) zavisi rychlost degradace
(kinetika) na poméru mezi HA/TCP. Cim je pomé&r mezi hydroxyapatitem a trikalcium fosfatem
iontl do struktury, napt. ionty CO3s?", Mg?* a Sr?* podpofi rychlost degradace HA, naopak F-
u HA nebo Mg?" u TCP tento proces zpomaluji [9, 14]. Obecné je uvedeno, Ze kinetika
degradace biodegradovatelného materidlu musi odpovidat kinetice rtistu nové tkané. Nize
budou popsany nejpouzivanéjsi a nejstudovanéjsi materialy kalcium fosfatovych biokeramik,
a to: hydroxyapatit, a-TCP a -TCP.
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o Hydroxyapatit

Hydroxyapatit je nejvice pouzivanym materidlem ve tkanovém inZenyrstvi, z davodu
jeho chemické podobnosti s apatitem vyskytujicim se v mineralni slozce kosti. Jednd se
0 nejstabilnéjsiho zastupce kalcium fosfatovych keramik pti pokojové teploté a pH =4,2. HA se
svym stechiometrickym vzorcem Caig(PO4)s(OH)2 (krystalograficka jednotka HA obsahuje dvé
molekuly) a Ca/P pomérem 1,67 obvykle krystalizuje v hexagonalni soustavé, méné Castéji pak
v monoklinické soustavé, a to dle orientace hydroxylovych skupin [16, 19]. Rozdilné
krystalografické struktury umoziuji HA dopovat jinymi ionty, a tim padem ovlivnit jeho
chemickou kompozici a dale pak ovlivnit jeho fyzikalni, mechanické a biologické vlastnosti.
Dopovani Zn?* a (SiO4*) ionty zlepsuje biokompatibilitu, piitomnost Ag® iontli poskytuje
antibakterialni vlastnosti HA. Obecné dopovani Mg?*, Sr?* a Mn?" vyznamné& pfispiva
k podobnosti lidské kosti z hlediska biochemie a struktury a rovnéz i k angiogenezi [16, 20].

HA 1ze syntetizovat mnoha technikami, které I1ze rozdélit do Sesti skupin. Tyto skupiny
jsou blize specifikovany v nasledujici Tabulce 6. VSechny zminéné metody syntéz HA maji
rizné procesni podminky a charakteristiky, které ovliviiuji morfologii syntetizovanych castic.
Ziskana morfologie (mikroskopicky tvar, velikost a distribuce ¢astic) totiz nasledné ovliviiuje
technologické procesy, biologické vlastnosti (biokompatibilita a bioaktivita) a mechanické
vlastnosti. Z téchto diivodd je tedy nutné morfologii pii syntéze fidit a kontrolovat [16].

Tabulka 6 Metody vyuzivané k syntéze HA [14, 16].

, Teplota  Morfologie . N Velikost
Metoda Typ syntézy [°C] Castic Cistota Ca/P pomér astic
Suché Reakce v tuhé fazi ~ 1000 smiSena nizka variabilni um
Mechanochemické  ~ 1000 smiSena nizka nestechiometricky nm
Chemicka 100-1300  smiSena  variabilni nestechiometricky P e o 0¢
precipitace nm
Mokré Hydrolyza ~900 smiSena vysoka stechiometricky  variabilni
Sol-gel 500-1300  STSM yariabilni - stechiometricky nm
vlakna
Hydrotermalni ~120 'sfe‘rlcka},’ vysoka stechiometricky nm nebo
jehlicovita pm
Hydrotermdlni Emulzni ~25 . sfe‘rlcka'l, . variabilni  nestechiometricky nm
jehlicovita
Sonochemicka 600-1000 smisena vysoka variabilni nm
Vysokoteploni Pyrolyza ~ 600 smiSena variabilni stechiometricky nmu?sbo
Biogenni zdroje - smiSend vysoka variabilni variabilni
Kombinace metod - smisena variabilni stechiometricky prer\]/ra:]zne

HA je pro lidské télo netoxicky material (pokud neni dopovan ionty, které mohou
vyvolat alergickou reakci, napt Er®*, Cd?* a Pd*"), jelikoz obsahuje hydroxylové,
fosfore¢nanové aniony a vapenaté kationy, které se ptirozené vyskytuji v lidském téle. HA je
znacn¢ zkoumanym materidlem pro tkanové inzenyrstvi (at’ uz jako ndhrada kostnich Stépi
nebo jako substitu¢ni material) z hlediska jeho biologickych vlastnosti: je biokompatibilni,
bioaktivni, osteokonduktivni a pfi uréitych podminkach také osteoinduktivni [19, 20]. Po
implantovani HA do fyziologického prostiedi lidského téla dochézi na rozhrani povrchu
implantatu/kosti k tvorbé uhlikem nasycené apatitové vrstvy s deficitem vapniku (CDHA), na
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kterou se vaze nové formovana kost. Tvorba apatitové vrstvy aktivuje proces uchyceni kosti
pfimo na povrch implantatu. Pfi testech in vitro dochazi ke tvorbé amorfniho nebo
hydroxylovymi skupinami nasycené¢ho kalcium fosfatu v apatitové vrstvé. Apatitova vrstva
vzniké ¢asteCnym rozpousténim HA a vymeénou iontli mezi SBF a povrchem implantatu z HA
a zahrnuje dil¢i procesy, a to: nukleaci, rist a krystalizaci [9, 13, 16, 17]. Dil¢i procesy tvorby
apatitové vrstvy zavisi na koncentraci Ca?* a (PO4>) iontf, pH prostiedi, teploté a vlastnostech
povrchu implantatu. Prokazani ptitomnosti apatitové vrstvy na povrchu implantétt se tedy stalo
hlavnim kritériem pfi hodnoceni bioaktivity, pfestoze z definice bioaktivity vyplyva jiny zavér,
a to ten, ze bioaktivni materidly po implantaci do lidského téla vyvolaji specifickou odezvu
organismu na novy material tim, ze se na rozhrani mezi implantatem a okolni tkani vytvofi
adhezni pevna vazba [8, 9, 17].

Obecné vykazuji biokeramické materidly nevhodné mechanické vlastnosti, které
neumoznuji je pouzivat v ortopedii na nosné implantaty [9]. Lomova houZevnatost HA
neptesahuje 1 MPa/m*?2 kdezto u kosti dosahuje lomova houZevnatost hodnot od 2 do
12 MPa/m*? (diky obsahu kolagenovych vlaken) [9]. Hodnotu lomové houZevnatosti lze
pozitivné ovlivnit zmensenim velikosti zrna. Naopak, ¢im vice bude material porézni, tim bude
klesat hodnota lomové houZevnatosti s téméf linearni zavislosti [9]. Weibulliv modul je nizky,
vypovida tedy o kiehkolomovém chovani keramik, z ¢ehoz vyplyva i nizka spolehlivost
implantatu.

Tabulka 7 Srovnani mechanickych vlastnosti HA v hutné a porézni formé [9].

Modul Tvrdost dle  Pevnost Pevnost Pevnost Lomova

Material — pruznosti ~ Vickerse v tahu v tlaku v ohybu houzevnatost Weibullav
[GPa] [GPa]  [MPa]  [MPa] [MPa] [MPa/m®?] modul [-]
hutny 35-120 3-7 38-300 120-900 38-250 0,6-1 5-12
HA 40-120 B 3 300-600 60-115 B -
[16] [16] [16]
porezni
HA 3,1 - ~3 2-100 2-11 — -

Velké rozpéti hodnot uvedenych v Tabulce 7 u porézni formy HA je zplsobeno
statistickym charakterem rozlozeni pevnosti — vliv na rozptyl hodnot ma piedevsim porozita,
ale také i velikost zrna, necistoty nebo piitomna (v nékterych piipadech i1 zbytkova)
mikroporozita materialu [9]. Hodnota pevnosti zavisi i na mife porozity materialu, pevnost
klesa témét exponencialné s rostouci porovitosti. Nezanedbatelny vliv ma i Ca/P pomér, do
hodnoty 1,67 (pomér stechiometrického HA) pevnost roste, nad 1,67 pak nahle klesa. Porézni
HA ma také mnohem nizsi odolnost vii¢i inavé nez hutny HA [9].

Vzhledem k vysoké kiehkosti HA, ktera je spojena s nizkou odolnosti viéi Sifeni trhlin,
je aplikace HA omezena na vyrobu nenosnych implantati (oblast chirurgie stfedniho ucha,
celistni a ortopedicka chirurgie a vyplné kostnich defektit) [9]. HA muze byt také vyuzivan ve
formé povlakti implantati, kostnich $tépi a skafoldi (podplirné trojrozmérné porézni systémy)
v tkanovém inZenyrstvi [16]. Nejéastéji jsou povlakovany bioinerni materidly, predevs§im
titanové slitiny, které nevykazuji pfili§ dobré biokompatibilni a osteointegracni vlastnosti.
Povlak HA musi mit adekvatni tloustku, ten¢i povlaky vykazuji lepSi mechanické vlastnosti,
avSak v prvnich mésicich po implantaci ¢asto dochazi k jejich castecnému rozpousténi.
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Povlaky, jejichz tloustka se pohybuje v rozmezi od 100 do 150 um, jsou nachylné na tnavové
poskozeni pti tahovém zatizeni [16]. Ve tkdnovém inzenyrstvi je HA pouzivan jako vypli
kostnich defektii (v porézni forme¢), které jsou zplisobeny zavaznymi urazy, zanéty nebo
onkologickymi onemocnénimi. Pouziti biokompatibilnich skafoldt je alternativou pii 1é¢bé
kostnich defektt, kdy slouzi jako podpora pro adhezi bun€k, podporuji jejich zivotaschopnost
a diferenciaci tak, aby byla podpofena tvorba nové kosti. Makroporézni skafoldy umoznuji
tvorbu a mineralizaci nové kosti, podporuji migraci osteoblastl a osteoprogenitorovych bunék,
zatimco mikropory pritomné ve struktufe podporuji vaskularizaci a difizi Zivin béhem
regeneraniho procesu [16]. Navic se HA pouziva jako tzv. nosi¢ léCiv s kontrolovanym
uvolovanim jejich riznych typu (antibiotika pro kostni tkan, 1éky pouzivané k terapii

-----

vitaminy, ristové hormony atd.) nebo proteinti.
o Trikalcium fosfaty (TCP)

Trikalcium fosfat je polymorfni materidl ze skupiny kalcium fosfatovych keramik
vyskytujici se ve tfech modifikacich: nizkoteplotni B-TCP a vysokoteplotni formy o-TCP
aa‘- TCP, jenz existuje pouze pii teplotach vysSich nez ~ 1430 °C a pii ochlazeni pod
transformacni teplotu se ihned vraci na vysokoteplotni modifikaci a-TCP. Modifikace B-TCP
je pii pokojové teploté stabilni a postupné se transformuje pii ~ 1125 °C na a-TCP [18]. Vyse
transformacnich teplot je ve struktufe TCP urcena pfitomnosti necistot, které maji ptvod
Vv syntézach.

Vsechny tfi modifikace maji stejné stechiometrické chemické slozeni se vzorcem
(Ca3(P0O4)2), pticemz krystalizuji v odlisnych krystalografickych —strukturach: [-TCP
(rhomboedricka) — a-TCP (monoklinickd) — a‘-TCP (hexagonalni). Z toho plynou odlisné
fyzikalni, chemické vlastnosti a nésledné aplikace. B-TCP je pouzivan pfedevsim pro ptipravu
biodegradabilnich hutnych nebo makroporéznich blokli a granuli, kdeZzto vice reaktivni
a rozpustnéjsi a-TCP je vyuzivan ve formé jemného prasku pii ptipraveé kostnich cementti na
bazi kalcium fosfat. Obé modifikace TCP jsou pouzivany pfi klinickych aplikacich u 1é¢by
kostnich defektli nebo pfi remodelaci kostni tkané, jelikoZ vykazuji osteoinduktivni
a osteokonduktivni vlastnosti [18].

a-TCP je syntetizovan méné castéji neZ HA, v laboratofich je pracovano obvykle
S komeréné dostupnym praSkem. Syntéza o-TCP probihd pomoci tepelné transformace
prekurzori s molarnim pomérem Ca/P = 1,5, coz odpovida nasledujicim prekurzorim: HA
S deficitem vapniku, amorfnimu fosfore¢nanu vapenatému nebo B-trikalcium fosfatu. Dalsi
mozny zpusob syntézy a-TCP je tuhofazova reakce prekurzori za vyssich teplot [18].

B-TCP muze byt syntetizovan obdobné jako a-TCP tuhofdzovou reakci vhodnych
prekurzori bohatych na véapnik (uhliitan vapenaty, hydroxid vépenaty), vcetné¢ HA
a prekurzort bohatych na fosfor (hydrogenfosfore€nan vapenaty nebo jeho dihydrat aj.) pii
vysSich teplotach. Stejné jako pii syntéze a-TCP je dilezité, aby prekurzory mély molarni
Ca/P pomeér = 1,5. Tuhofazova reakce obvykle vede k syntéze vysoce aglomerovanych ¢astic
B-TCP. Dalsi, pomém¢ béznd metoda ptipravy B-TCP, je teplotni transformace amorfniho
kalcium fosfatu nebo hydroxyapatitu s deficitem vapniku pii teplotach nad 650-750 °C [21].
Ptehled rozdilnych morfologii ¢astic B-TCP je na Obr. 7.

19



Obr. 7 Ptehled rozdilnych morfologii ¢astic B-TCP: (a, b, ¢) Morfologie B-TCP ¢astic
precipitovanych z ethylenglykolu, (d) Amorfni kalcium fosfat (ACP) v praskové forme
ziskany pomoci sprejové pyrolyzy, (e) ACP praSek po transformaci na -TCP pii 800 °C,
(f) Morfologie komeréné dostupného B-TCP prasku (Aldrich, Art No 20218),
(9) Hydroxyapatit s deficitem vapniku (CDHA) — prasek, (h) B-TCP ziskany kalcinovanim
CDHA prasku, (h) pti 850 °C, (i) B-TCP vlakna [21].

Dle publikované literatury jsou aplikace a-TCP omezeny na jeho pouziti pti vyrobé
kostnich cementi. Cementy na bazi o-TCP jsou pouzivany v zubnim Iékaistvi, pfi
kraniofacialnich a maxillofacidlnich operacich a dale v ortopedii pii rekonstrukénich operacich,
tykajicich se patefnich obratli [18]. B-TCP je casto aplikovan v regenerativni mediciné
spole¢né s HA, spole¢né tvoti dvoufazovy kalcium fosfat (BCP). BCP keramika je rovnéz
vyuzivana k transportu 1é¢iv nebo také jako vypln komplexnich a rozsahlych kostnich defektt
[15].

3.24 Kompozitni biomaterialy

Kompozitni materidly jsou sloZzeny ze dvou, ¢i vice zdkladnich materialfi, které maji
rozdilné fyzikalni, chemické nebo mechanické vlastnosti. Charakteristické vlastnosti
kompozitt zavisi na vlastnostech jednotlivych slozek a jejich objemovém podilu, tvaru, ale také
I pevnosti na rozhrani mezi disperzni fazi (vyztuzi) a spojitou fazi (matrici). Disperzni faze
muZe mit tvar ¢astice, vlakna nebo desticky a ma obvykle za ukol zlep$it mechanické nebo
biologické vlastnosti. Z koncepcniho hlediska 1ze kompozity rozlisit dle tvaru vyztuZze na
Casticové, vlaknové nebo vrstevnaté (laminaty) [2, 22].

Pouziti kompozitnich biomaterialii ve zdravotnictvi je rozsahlé. Jsou pouzivany pfi
diagnostice a 1é¢b¢ zranéni nebo mohou byt pouzity jako ptimé nahrady poSkozenych tkani.
V kardiochirurgii jsou kompozitni biomateridly uzivany pti chirurgickém zakroku znamém
jako angioplastika. Pfi angioplastice Se do kardiovaskularniho systému zavadi stent. Ten
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udrzuje prichodnost zuZenych, nebo dokonce uzavienych cév. Bézné pouzivanymi materialy
na vyrobu stentli jsou titanové slitiny, slitiny hof¢iku, slitiny kobaltu a Zzeleza. Vhodnou
alternativou jsou kompozitni materidly na bazi kombinace kovovych materidlli a polymerni
matrice. Tato kombinace je cenové vyhodna a vhodna diky biologické rozlozitelnosti
a vyrobitelnosti. Ve stomatologii jsou naopak uzivany materialy, které maji obdobné slozeni
jako sklovina a dentin (fosforeCnan vapenaty v kombinaci s kolagenem). Pouzivaji se
kompozitni materidly s polymerni matrici, které slouzi k vyplni defektd tkéni, k opravé
zlomenych zubii nebo piimo k vyrob¢ dentalnich implantatt. Tyto materialy jsou mnohem vice
biokompatibilni nez konvencné pouzivané kovové biomaterialy. Stfibrno-rtutové amalgdmové
vyplné jsou toxické a akrylové pryskyfice maji nizkou mechanickou pevnost. Nékteré zubni
nahrady se vyrabi z vysoce korozivzdorného polykarbondtu vyztuzeného sklem. Nedavné
studie uvedly, Ze methakrylatova matrice vyztuzena vlakny a anorganickymi ¢asticemi ma lepsi
mechanické a estetické vlastnosti nez konvencni kompozity s polymerni matrici. Kompozitni
biomateridly nachazi uplatnéni také v ortopedii. Kombinaci polyhydroxyethylmetakrylatu
(PHEMA) a syntetickych vldken polyethylentereftalatu (PET) vznikd biomateridl, ktery je
pouzivan pii ndhradé chrupavky. Dalsi alternativou k tomuto kompozitu je hydroxyapatit, ktery
je povlakovan ultravysokomolekuldrnim polyethylenem. Tento kompozit se pouziva pii
nahradé kloubnich chrupavek, intervertebralnich vazivovych chrupavek nebo meniskda.
Kompozitni biomateridly se aplikuji i pti 1é¢be zlomenin kosti. Kombinace vhodnych materiala
na bazi kalcium fosfati a polymerd pfispiva k vysoké biokompatibilité, osteokonduktivé
a mohou poskytnout oporu pro hojeni kostni tkané. Pokud je kostni tkaf naruSena a obsahuje
defekty, jako vypln téchto defektli se pouzivaji kostni cementy nebo porézni skafoldy.
Kombinaci polyuretanové matrice s polyesterovymi nebo sklolaminatovymi vlakny je vytvoren
kompozit, ktery je pevnéjsi nez konvencni materialy [22].

3.2.5 Vlastnosti skafoldi vhodnych pro pouZiti ve tkafiovém inZenyrstvi

Skafoldy jsou pouzivany ve tkanovém inzenyrstvi pti nahradach a vyplnich kostnich
defektl, které vznikaji v disledku urazii, onkologickych nebo degenerativnich onemocnéni.
Idealni skafold je vyroben z biokompatibilniho, biologicky odbouratelného materialu, ktery je
svymi mechanickymi vlastnosti podobny vlastnostem tkéné¢, do které bude implantovan [23].
Tyto podplrné systémy nejsou urceny jako trvalé implantaty, postupem Casu by mély byt
nahrazeny tkani, do které byl systém implantovan. Materialy, z nichZ se skafoldy vyrabi, musi
byt biokompatibilni a ¢astecné nebo zcela degradabilni. Chemické slozeni produkti rozkladu
ptvodniho materialu nesmi vykazovat cytotoxické chovani a nesmi byt biologicky zavadné.
Rychlost degradace skafoldu musi odpovidat rychlosti tvorby nové tkané. Pokud degradace
podpirného systému probihd rychleji nez novotvorba tkdn€, mlze nastat mechanické selhani
skafoldu [23].

Povrch podpirnych systémt je uzplsoben tak, aby se hostitelské buiiky na povrch
snadno uchytily a mohly se dale d¢lit a diferencovat. Kromé povrchu méa na uspéSnou
proliferaci vliv 1 velikost porti materidlu. Vzajemné propojeni pori podporuje také prortstani
tkani a vaskularizaci podplrného systému. Podili se rovnéZ na difuzi kysliku a Zivin dovnitf
skafoldu a odvodu odpadnich produktt pry¢. Porovitost také podporuje migraci bunék do
skafoldu a zvySuje specificky povrch pro vazbu mezi bunkami a skeletem a jejich interakci
S okolnimi tkdnémi. Dulezitym faktorem posuzovéani vhodnosti podplirného systému je také

21



velikost port. Je obecné platné, ze velikost porii vyznamné ovlivituje uchyt bunék a jejich rust.
Pokud jsou pory pfili§ malé, buiitky mohou mit problém s migraci skrz skafold.

Podptrné systémy proto musi byt navrzeny pfesné¢ na parametry tkdni a bunck, do
kterych budou implantovany. Ukazalo se, ze skafoldy s primérnou velikosti pora blizkou
300 um, které jsou implantovany in vivo, podporuji osteogenezi diky vysSi permeabilité
a potencialu pro vaskularizaci [23]. Kdezto skafoldy, jejichz velikost pori se blizi velikosti
100 um, jsou ptiznivéjsi pro procesy chondrogeneze (vyvoj chrupavky). Podpiirné systémy pro
tkanové inzenyrstvi proto musi obsahovat makropdry, které umoziuji proristani bunék
a osteont in Vvivo, a také musi obsahovat mikropory, které podporuji interakci mezi bunikami

a skafoldem [23].

Aby byla zaruCena urita mira poérovitosti, je dilezité brat v avahu i1 pokles
mechanickych charakteristik, zejména pevnosti v tlaku. Dalsi dilezitou materidlovou
charakteristikou je tuhost. Voleny material by mé¢l mit hodnotu tuhosti obdobnou jako kost.
Docili se tim lepsiho pienosu fyziologického zatizeni skafoldu. Dal§imi zvazovanymi
vlastnostmi pfi volbé materidlu vhodného pro podplirné systémy jsou Younglv modul
pruznosti, pevnost v tlaku a inavova pevnost. Ideélni skafold by m¢l mit mechanické a fyzikalni
vlastnosti shrnuty v Tabulce 8 [23]. V soucasné dob¢ je vsak stale obtizné najit vhodny material
nebo kombinaci materialt tak, aby byla nalezena rovnovéha mezi pozadovanymi vlastnostmi,
kladenymi na vhodné skafoldy [23].

Tabulka 8 Shrnuti idealnich fyzikalnich a mechanickych vlastnosti skafoldu, implantovaného
do tvrdych tkani [23].

Pevnost v tlaku . , . Primérna

(podélny smér) Youngiiv modul Pevnost Porovitost clikost poril

p [Mga] [GPa] v tahu [MPa] %] [Mm]p
Slﬁ;i‘érllé 100-230 7-30 50151 6090 100

3.3 Metody pripravy poréznich materiali

Vysoce porézni (makroporézni) materialy nachazi uplatnéni v mnoha pramyslovych
odvétvich pii technologickych procesech. Tyto materidly vykazuji specialni vlastnosti, napf.
nizkou hustotu, vysokou porozitu, velky mérny povrch a dobrou odolnost vici opotiebeni [24,
25, 26], které zavisi na fizené porozité vyrobku, a proto neni mozné té€chto vlastnosti dosdhnout
pomoci konven¢nich metod [25]. Casto jsou tyto materidly vyuZzivany v extrémnich
podminkach: ve vysokych teplotach, koroznim prostfedi nebo v prostiedi ndroéném na
opotiebeni (napf. filtrace tavenin, ¢astic z plynd, biomedicinské aplikace, bioreaktory aj.) [25,
27]. Vyznamny vliv na vlastnosti materialu ma velikost pord, jejich distribuce, morfologie
atyp, zda jde o otevienou, ¢i uzavienou porovitost. VSechny tyto mikrostrukturni vlastnosti
jsou uzce spojeny se zvolenym technologickym postupem (viz. Tabulka 9), ktery je vhodny pro
danou aplikaci [25].
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Tabulka 9 Srovnani mikrostrukturnich vlastnosti dle zvolené metody piipravy [25, 27].

Metoda Pramér péra [um]  Porozita [%] Vyhody metody Nevyhody metody
velikost port je
. 2-5krat §i nez . limitové
Castecné Skra menstnez jednoduchost, uzka mitovana ,
o, velikost <50 . . slinovatelnosti
slinovani distribuce port X .
prekurzoru prekurzort, porozita
dosahuje max. 50 %
Metoda definovany tvar a
obétni 1-700 2090 ovany , nizké propojenost port
y velikost pora
Sablony
Replikacni vysoce porézni struktura  limitované mechanické
n?e toda 200-3000 40-95 S otevienymi, vlastnosti, velky rozmér
propojenymi pory poéra
Metoda vysoce porézni struktura
piimého 10-300 45-90 S uzavienymi nebo heterogenita pora
pénéni propojenymi pory

Jelikoz je tato diplomova prace orientovand na piipravu makroporéznich materiald
vhodnych pro aplikace ve tkanovém inzenyrstvi, je dilezité definovat vhodnou velikost pora.
Idedlni primér porid makroporéznich struktur by mél byt vétsi nez 100 um, optimélni je vSak
interval od 300 do 500 pum, jenz je vhodny pro vrust tkan¢ do implantatu, véetné cévniho
zasobeni a vyzivy nové tkané. Dulezité jsou také mikropory ve struktute, které zveétsuji mérny
povrch implantatu, coz umoziuje absorpci proteint,, a také mozné uchyceni a naslednou
proliferaci bunck [28]. Poérovitost musi byt propojend z divodu prichodnosti cév na
zabezpeceni vyzivy tkani a odvodu odpadnich latek [29].

3.3.1 Metoda ¢aste¢ného slinovani (partial sintering)

Technologicky nejjednodussi metodou ptipravy porézni keramiky je metoda ¢astecného
slinovani. Princip metody je zaloZen na slinovani zhutnénych keramickych praski nebo jejich
smési, avSak cyklus tepelného zpracovani je ukoncen pted plnym zhutnénim materidlu. Mezi
jednotlivymi casticemi dojde k vytvoteni vazby, tzv. kréku, mechanismem povrchové difuze
nebo pomoci procesu vypafovani/kondenzace souvisejiciho se zahfivanim materialu [30].
Vyslednou strukturu télesa (porozitu a velikost port) lze tidit velikosti castic keramického
prasku, kterd by méla byt 2 az Skrat vyssi, neZ je pozadovand velikost porl, nebo také
podminkami tepelného zpracovani (vyse slinovaci teploty, tlak a atmosféra) [26, 30]. Touto
metodou lze vytvotit pomérné hutné materialy s porozitou nizsi nez 60 % [25], homogenni
strukturou a nahodile, pficemz rovnomérné, rozmisténymi pory. Mechanické vlastnosti jsou
ovlivnény mirou vytvoreni kr€ku mezi ¢asticemi, coz piimo souvisi i S vyslednou porozitou
materidlu. Nevyhodou této metody pii pouziti v tkdflovém inZenyrstvi je uzaviend nepropojena
porozita. Schéma technologie metody ¢aste¢ného slinovani je vyobrazeno na Obr. 8 [31].
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Obr. 8 Technologické schéma metody ¢asteéného slinovani [31].

3.3.2 Templatova metoda (replika¢ni, replica method)

Pomoci replika¢ni metody Ize dosahnout pravidelné, velmi porézni sitové struktury
S propojenymi otevienymi pory a definovanou velikosti od 200 pm do 3 mm [25]. Keramicka
suspenze je nanesena na templat (Sablonu) s pfedem definovanou geometrii (s porézni
strukturou), vysledna struktura skafoldu pifimo odpovida replice Sablony (pozitivni replika).
Technologicky je metoda jednoduse proveditelnd, variabilni a diky moZznosti replikace
definované struktury také vhodna pro aplikaci ve tkdniovém inZenyrstvi.

Principem replika¢ni metody je ponofeni templatu do keramické suspenze, ve které je
templat ponechan do plného nasaknuti (do doby pIného zaplnéni vnitinich poért suspenzi) dle
schématu na Obr. 9. Nasaknuty templat je po vyjmuti ze suspenze stlacen valci natolik, aby
doSlo k odstranéni piebyte¢ného materidlu z pori templatu a vytvoftil se okolo tramecki tenky
keramicky film. Keramicky povlak je po odstranéni piebytku suspenze suSen a pied findlnim
tepelnym zpracovanim pyrolyzovan. Pyrolyza se zarazuje pted slinovani, jelikoz by mohlo pfi
slinovani dojit k popraskani a dekompozici struktury pfi vypalovani Sablony. To je hlavni
nevyhoda této metody, jelikoz velmi negativné ovliviluje mechanické vlastnosti findlniho
vyrobku (z hlediska vyskytu dutych vzpér po tplném odstranéni Sablony, které ptsobi jako
koncentratory napéti viz. Obr. 10 [25, 26]). Pyrolyza je tedy pozvolna, vzorek je ohiivan
maximalni rychlosti 1 °C/min na teplotu Vv intervalu od 300-800 °C dle materialu $ablony. Po
pyrolyze je vyrobek finaln¢ slinovan na teploty od 1100 °C do teploty taveni dle druhu
keramického materialu [25].
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Obr. 9 Schéma templatové metody [31].

Keramické suspenze, vyuzivané pii templidtové metod¢, musi spliiovat mnoho
parametrll. Suspenze musi byt dostatecné fidka, aby doSlo k dokonalé impregnaci templatu.
Také musi byt dostatecné viskozni, aby pii odstranéni piebytku suspenze zistal na st€énach pény
keramicky film. Je zfejmé, ze parametry popisujici viskozni chovani jsou jiné pro rtizné
velikosti porti [25]. Do suspenzi jsou také piidavana aditiva, kterd podpoii vySe zminéné
parametry — zahustovadla nebo latky podporujici tixotropni chovani, jako jsou napft.: jily,
koloidni oxid kiemicity, karboxylmethylcelu6za nebo polyethylen glykol v kombinaci
s konven¢nimi disertanty [25]. Dale jsou kromé vySe zminénych aditiv do suspenzi pfidavana
pojiva — koloidni oxid kiemicity, kfemicitan sodny, hydrogenfosfore¢nan draselny aj., aby tak
do jisté miry zabranila strukturnim defektim [25, 32].

e o

b

Obr. 10 a) Snimek ze SEM polyuretanového pénového templatu. b) Struktura po naneseni
keramické suspenze s obsahem Al>Os. ¢) Snimek ze SEM duté vzpéry po vypaleni templatu
[32].
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Dle puvodu materialu lze templaty rozdélit na syntetické a ptirodni. Primyslové jsou
pouzivany predevSim syntetické templaty, obvykle polymerni pény (polyuretanové,
polyvinylchloridové a polystyrenové) [32]. Pii pouzivani pfirodnich templatd je nutné vybrat
takovy material, ktery bude mit béhem zpracovani schopnost vratit se do piivodniho stavu po
stlaceni, bude mit rozmérovou a strukturni stalost. Dale je nutné, aby ptirodni templat béhem
pyrolyzy vyhotel beze zbytku z materidlu. Pfedni vyhodou pfirodnich templati je slozitost
mikrostruktury a morfologie port, nejcastéji vyuzivanymi prirodnimi templaty jsou celuloza,
latex, koral nebo dievo [25, 32].

3.3.3 Technika obétni Sablony (sacrificial template method)

Technika zahrnuje tvorbu dvoufazového kompozitniho materialu slozeného
z keramického prekurzoru nebo keramické suspenze (kontinudlni matrice) a tzv. obétniho
poérotvorného materialu, ktery je dispergovan v matrici. Obétni materidl je tepelnym
zpracovanim (pyrolyzou) dle typu materidlu odstranén, a vznikne negativni replika struktury
[25], ktera je nasledné slinovana dle schématu na Obr. 11. Mezi ptednosti této techniky lze
zaradit fizenou distribuci a velikost port, tim padem také morfologii pora [4, 25]. Velikost port
se lisi dle pouziti obétni faze, péry mohou dosahovat velikosti v rozmezi 1-700 um [25].

Technika obétni Sablony

keramick;\"-" prekurzor
(%) tvarovam :

pyrolyza

obétni disperzni faze (odstranéni
obétni faze)

8 =

keramicka péna

Obr. 11 Schéma techniky obétni Sablony [31].

Podobné¢ jako u templatové metody miiZze byt dispergovana faze synteticka (syntetické
organické latky — polystyrenové, polyvinylchloridové kuli¢ky, polymerni gely, nylon nebo také
olejové emulze, nikl, ¢astice a vldkna oxidu kiemicitého aj.) nebo pfirodni (Zelatina, vosk,
Skrob) [25, 26]. Nevyhodou této metody je vSak delsi tepelné zpracovani (pyrolyza) pfi
teplotach v rozmezi 200600 °C. Pii pouziti organickych materiald pifi pyrolyze vznikaji
vyhotivanim vedlej$i plynné produkty. Doba trvani pyrolyzy zdvisi na zplisobu zaclenéni
porotvorného materidlu, po pyrolyze nasleduje slinovani finalni podoby vyrobku.
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3.3.4 Metoda primého pénéni

Pti pouziti metody piimého pénéni neni potieba, na rozdil od ostatnich vySe zminénych
metod, pouzivat templat. Porézni struktura vznikd vhanénim plynné faze do keramické
suspenze nebo pifimou chemickou reakci jednotlivych komponent tak, aby byla vytvoiena
porézni struktura. Ustdlend porézni struktura je nasledné vysokoteplotné zpracovana
(slinovana), pricemz je dosazeno vysoce porézni a vysoce pevné struktury. Schéma metody
piimého pénéni s jednotlivymi stadii je vyobrazeno na Obr. 12 [31].

Metoda pfimého pénéni

vhanéni plynné

faze :

termodynamicka
nestabilita

uspofadavani,

suSeni
: s&ovém’

»

keramicka péna

Obr. 12 Schéma metody ptimého pénéni [31].

Vysledna porozita pény je pfimo imérna mnozstvi plynné faze, které je vhanéno do
kapalné faze (obvykle keramické suspenze), vznikla struktura pény je homogenni. Pény, které
nejsou vysusené, se nazyvaji ,mokré‘ pény, ty nejsou termodynamicky stabilni a podléhaji
destabiliza¢nim procestim, které snizi celkovou energii systému — tj. koalescenci a Ostwaldovo
hrubnuti. Termodynamické nestabilita mokrych pén je nezaddouci jev, ktery nasledné negativné
ovliviiyje strukturu vysledného materialu, zejména pak zvétsuje velikost port. Tyto mokré pény
je nutné stabilizovat pomoci povrchové aktivnich latek nebo pomoci ¢astic [25].

Stabilizace pén pomoci povrchové aktivnich latek (surfaktantii)

Amfoterni molekuly nebo biomolekuly (lipidy a proteiny) jsou pomoci svych dlouhych
fetézcli adsorbovany na povrch plynné faze a redukuji povrchovou energii na rozhrani dvou
fazi (mezifdzovou energii). Povrchové aktivni molekuly po adsorpci na povrchu zabratuji
destabilizaénim procesiim, nicméné ucinek tohoto typu stabilizace neni dlouhodoby, jelikoz
adsorp¢ni energie povrchove aktivnich latek je nizka. Destabilizace po ukonceni pénéni nastava
béhem néekolika minut, pokud je systém stabilizovan proteiny, destabilizace nastava pozdéji,
zpravidla béhem né¢kolika hodin [25].
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Stabilizace casticemi

Jelikoz mezifazové rozhrani plynna faze — kapalna faze je velmi energeticky naroc¢né,
jsou tyto vlhké pény (systémy) stabilizovany pomoci lyofobnich koloidnich ¢astic, které jsou
adsorbovany na rozhrani plynnd faze — kapalna faze, a vytvoii tim energeticky vyhodné&jsi
rozhrani pevna faze — kapalna faze (nebo plynna faze). Pény stabilizované koloidnimi ¢asticemi
jsou mnohem déle stabilni, tj. v fddech dni, nez pény stabilizované pomoci povrchové aktivnich
latek. Velikost porti u pén stabilizovanych ¢asticemi je Ctyfikrat az pétkrat nizs$i nez u pén
stabilizovanych pomoci surfaktantdi, pory maji velikost v rozmezi od 10-300 um a celkova
porozita se pohybuje od 40 do 93 % [25].

Polyuretanové pény — metoda primého pénéni

Polymerni materialy ze skupiny polyuretanti jsou hojné vyuzivanymi materialy, at’ uz
ve form¢ vlaken, pén nebo povlakll, a uplatnéni nachazi v mnoha odvétvich, ve stavebnictvi,
automobilovém primyslu, textilnim pramyslu aj. [33]. Polyuretanové pény vznikaji polyadi¢ni
reakci polyola (polyalkoholil) s izokyanaty (latek s izokyanatovou funkéni skupinou) za vzniku
charakteristické uretanové vazby (oznaceno ¢ervenym kruhem na Obr. 13.).
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Obr. 13 Reakéni schéma vzniku polyuretanu [33].

Pti vyrobé polyuretanovych pén je pfidavana do reakce mezi diisokyanatem a diolem
také voda. Ta reaguje s diisokyanatovymi skupinami za vzniku oxidu uhli¢it¢ho dle reakce
zobrazené na Obr. 14.

isokyanat voda

R—NCO() + ,-Os 0 —=

0
|
R—N—C  — R—NH () + CO,g)
YoH amin oxid uhliity
leyselina kargamové ’ﬁ
R—MNCO(l) + R—NHx(l) —= Fi—rld—C—I'rl—Fr

H . H
mocovina

Obr. 14 Reak¢ni schéma isokyanatu s vodou [33].

Oxid uhlicity, ktery vznikl jako vedlejSi produkt reakce mezi izokyanatem a vodou,

......

strukturu (pénu). Pii in situ reakci jsou keramické Castice zacClenény piimo do systému, ze
kterého reakcemi vznikd polyuretanova péna. Aby polymerace monomert (polyolil
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a polyisokyanatti) probéhla uplné, musi byt mnozstvi funkénich skupin (NCO a OH) stejné.
V praxi, pfi uvazovani pritomnosti vody v polyolech, se pouziva maly ptebytek NCO skupin,
aby kompenzovaly piebytek OH skupin v polyolech. Takzvany NCO index (Inco) je mirou
pomeéru mezi mnozstvim NCO skupin ku mnozstvi OH skupin. Napiiklad NCO index = 1,05
znamena, Ze pii navazce bylo pocitano s 5 % molarnim pfebytkem NCO skupin, nez je potieba
k Gplné reakci s OH skupinami [33]. Obecné plati, Ze vys$si NCO index zptsobi silné zesiténi
struktury, vznikld polyuretanova pé€na bude mit vyssi pevnost v tahu a lepsi chemickou
odolnost. Pro zvySeni pevnosti alifatickych izokyanatl je mozné je kombinovat s cyklickymi
izokyanuraty, které podporuji sitovani a pevnost polymerni struktury [34, 35].

U metod pfimého pénéni tedy nedochédzi k vytvoteni dutych vzpér pii vypaleni
polymerni pény tak, jako je obvyklé u templatové metody, viz Obr. 15 [25].

Obr. 15 Snimky ze SEM a) HA péna piipravena metodou gel-casting. b) Hutna vzpéra
skafoldu po pyrolyze. ¢) Mikrostrukuta SiC pény pfipravené metodou obétni Sablony [32].

3.3.5 Aditivni technologie (rapid prototyping, solid free-form fabrication — SFF)

Ttidimenzionalni struktury lze vyrabét fizené ,vrstvu po vrstvé‘, pomoci metod rapid
prototyping, kde jednotlivé 2D vrstvy jsou nandSeny postupné, dokud neni vytvofen finalni
vyrobek. Strukturu a tvar polotovaru je moZné navrhnout pomoci poc¢itac¢ového programu CAD,
neni tedy potieba pouzivat formu nebo Sablonu. Vyhodou téchto metod je zisk tvarové slozitych
struktur s piesné definovanou slozitou geometrii a rozmérovou piesnosti, které by bylo obtizné
doséhnout pomoci konvencnich vySe zminénych metod. Nevyhodou je ¢asovd narocnost
a vysoké finan¢ni naklady na pofizeni vyrobniho zafizeni, materidli pouZitelnych pro
jednotlivé technologie. Jelikoz je cely proces designu soucasti automatizovan a probiha
v programu CAD, je mozné pii navrhu implantatu vyuzit i data z pocitacové tomografie (CT)
nebo magnetické rezonance. Do skupiny technologii rapid prototyping se fadi stereolitografie
(SL), robocasting, 3D tisk a selektivni laserové tani (SLM) nebo spékani (SLS) [36].

3.4 Soucasny stav studované problematiky

Téma piipravy vysoce poréznich biokeramickych materiall je rozsahle studovano jiz vice
nez deset let. Vliv teploty kalcinace HA nanoprasku na morfologii ¢astic, a nasledné i na
mechanické vlastnosti vysoce poréznich skafoldti zkoumal Scalera et. al. [37]. Byl zkouman
vliv Ctyt kalcinacnich teplot (600, 700, 800 a 900 °C) na charakteristiku prasku a nasledny vliv
na vlastnosti pfipraveného skafoldu. Porovnavané skafoldy byly pfipraveny pomoci replikaéni
metody, byly impregnovany syntetické polymerni pény s velikosti portt 25 ppi. Vysledkem
tohoto experimentu je, Ze kalcinace HA nanoprasku neindukovala zadnou fazovou
transformaci, doslo také ke zvySeni primérné velikosti ¢astic (z 52 nm pii 600 °C na 220 nm
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pii 900 °C) a zmenSeni specifického mérného povrchu. XRD analyza prokazala, ze kalcinované
prasky jsou stabilni do slinovaci teploty 1300 °C, neni pfitomnd zadna sekundarni faze
a krystalinita dosahla hodnoty 94 %. VSechny slinované skafoldy mély vysoce porézni
strukturu, pory byly propojené a jejich primérna velikost dosahovala 400-500 um. V zavéru
této studie byl posouzen vliv kalcinacni teploty na mechanické vlastnosti, zejména na pevnost
prasku kalcinovaného na 600 °C, a to 0,18+0,10 MPa pii porozité¢ 79+1 %. Nejvyssi hodnoty
pevnosti v tlaku byly naméfeny u skafoldu piipraveného z HA prasku pii 900 °C, a to 0,48+0,08
MPa pfti porozité 8942 %.

Vhodnou alternativni metodou pfipravy vysoce poréznich skafoldi k replikacni metode¢ je
metoda pfimého pénéni. Novotna et. al. se ve své praci vénovala ptipravé dvoufazovych
kalcium fosfatovych skafoldl s kontrolovanou distribuci a velikosti pord metodou ptimého
pénéni [29]. K piipravé skafoldi byla pouZita pfimo pénéna polyuretanova péna, ktera vznikla
reakcemi mezi izokyanatovymi skupinami se skupinami polyolu a vodou. Do polyuretanové
pény byl pred pénénim zapracovan HA prasek. Vznikem oxidu uhli¢itého (vznikl jako vedlejsi
produkt reakci) doslo k napénéni struktury, tj. ke vzniku porézni struktury s viceuroviiovou
velikosti pora, které jsou mezi sebou propojeny. Pfitomnost vody ve smési ovlivnila velikost
port, kterd dosahovala rozmezi 150-1000 pum. Celkova porozita skafoldii byla fizena
hmotnostnim pomérem HA/PU a bylo dosazeno porozit v rozmezi 76-95 %. Bylo také zjisténo,
ze optimalni pomér mezi HA/PU je roven 1 s optimalni porozitou okolo 85 % S dostate¢nym
propojenim pori a dostate¢nou pevnosti. Pfi testech bioaktivity v simulované télni tekuting se
formovala apatitovd vrstva pouze u vzorkli obsahujicich o-TCP. Ptipravené dvoufdzové
skafoldy podporovaly adhezi a zivotaschopnost kmenovych bunék.

Kunjalukkal a spol. ve své praci pifipravoval kompozitni biokeramické skafoldy na bazi
kalcium fosfati a kalcium silikati. Kompozitni skafoldy byly poté porovnavany z hlediska
mechanickych, bioaktivnich a biodegradabilnich vlastnosti [38]. K pfipravé biokeramickych
pén byla vyuZita replikatni metoda, jako templat slouzila mekka polyuretanova péna.
Kompozity byly pfipraveny o nasledovnych slozenich: 0, 25, 50, 75 a 100 hm.% wollastonitu
(ddle WS) v poméru ku HA. VSechny slinuté skafoldy vykazovaly porozitu vyssi nez 90 %
s velikosti pora >500 um. P#i obsahu 25 a 50 hm.% WS bylo dosaZzeno maximalnich hodnot
pevnosti v tlaku z 0,51+0,14 MPa u ¢istého HA na 0,62+0,11, eventualné na 1,02+0,16 MPa,
kde pii vyssim obsahu WS doslo k poklesu pevnosti v tlaku. Kompozitni skafoldy pfi testech
bioaktivity vykazovaly vlastnosti siln¢ zavislé na obsahu WS. Je tedy patrné, ze pfitomnost WS
ve struktuie HA silné ovliviiuje bioaktivni chovani a zlepSuje mechanické vlastnosti.

HA skafoldy s porozitou vyssi nez 90 % jsou extrémné kiehké [38]. Pouziti ¢istého
a vysoce porézniho HA bez aditiv je pro nosné implantaty pro regeneraci kosti témét nemozné
Z diivodu nizké pevnosti. Mechanické vlastnosti mohou byt zlepSeny piiddnim nebo kombinaci
HA s pevnéjsi a tvrdsi fazi s cilem vytvofit kompozitni material. Ze studie [39] vyplyva, Ze
pritomnost WS faze podporuje predevsim bioaktivni vlastnosti. Tento fakt ma na svédomi
pritomnost kiemiku ve struktufe. Kiemik hraje nezanedbatelnou roli pii metabolickych
procesech, které indukuji tvorbu nové kosti, podili se na sitovani ECM a podporuji precipitaci
HA a mineralizaci kosti. Pfitomnost kiemiku pii vysokoteplotnim zpracovani TCP podporuje
tvorbu a-TCP pied tvorbou B-TCP. Z ¢lanka [38, 39] také vyplyva, ze do ur¢itého obsahu
kfemicité taze po vysokoteplotnim zpracovani dochazi ke zlepSeni mechanickych vlastnosti.
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Pfitomnost kiemiku lze tedy optimalné zajistit pfidanim koloidniho SiO2 do pfipravovanych
suspenzi, které se pouzivaji pii replika¢ni metod¢€, kam je mimo jiné pfidavan i jako aditivum.
Obdobny princip plati i pii stabilizaci pfimo pénénych polyuretanovych pén.

Vyse uvedené informace shromazduji zékladni teoretické poznatky, ale také nejnové;jsi
trendy v oblasti metodiky piipravy, charakterizace a aplikace kalcium fosfatovych keramik
a poukazuji na potencial téchto materiala pro pouziti v biomedicinskych aplikacich ve formeé
skafold. Jak bylo zminéno, fyzikalné-chemicka optimalizace kalcium fosfatl pfidavkem oxidu
ktemicitého je perspektivni cesta, a tato prace je proto vénovana studiu vlivu oxidu kiemicitého
na strukturu a mechanické vlastnosti kalcium fostatovych poréznich skafoldt pfipravenych
rozdilnymi technikami.
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4

Experimentalni ¢ast

V experimentalni ¢asti jsou popsany metody, které byly pouzity pro ptipravu a hodnoceni

keramickych pén na bazi kalcium fosfatt a oxidu kiemicitého. Porézni struktury byly vytvoieny
pomoci dvou metod, a to pomoci templatové metody a pomoci metody piimého pénéni.
Struktury piipravené vyse zminénymi metodami budou porovnavany z pohledu fazového
slozeni, mikrostruktury, bioaktivniho chovani, a také mechanickych vlastnosti.

4.1 Pouzité materialy

4.1.1 Materialy pro metodu primého pénéni

Hydroxyapatit (Cas(PO4)3OH, HA, Nanografi, Turecko, >99,5 %), laboratorné
kalcinovany pti 1000 °C/3 h

Polyol (STEPHANOL PS-2412, Chemin Jongkind, Francie)
Difenylmethan-4,4’-diisokyanat, izomer (MDI, Lupranat® M 70 R, BASF Polyurethanes
GmbH, Némecko), tato izokyanatova slozka pro piimé pénéni jiz byla z vyroby (Kingspan
Hradec Kralové a.s.) namichdna vcetné¢ polyizokyanuratové slozky (bez zvefejnéné
specifikace a mnozstvi) pro zvySeni pevnosti PU pény a s doporu¢enym reakénim indexem
Inco = 3.,5.

Oxid kfemicity ptipraveny vysusenim 50 hm.% koloidniho roztoku (Ludox TM50, Sigma-
Aldrich, Némecko)

Deionizovana voda (laboratorni)

4.1.2 Materialy pro templatovou metodu

Sablona — polymerni péna na bazi polyuretanu s otevienou porézni strukturou (Bulpren
S 31062, Eurofoam, Ceska republika), primérna velikost bunék 520-720 um, 75 ppi.
Hydroxyapatit (Cas(PO4)sOH, HA, Nanografi, Turecko, >99,5 %), laboratorné
kalcinovany pfi 1000 °C/3 h

Polyvinylalkohol (PVA, Mw 89000-98000, stupen hydrolyzy 99 mol%, Sigma-Aldrich,
Némecko)

50 hm.% koloidni roztok oxidu kiemicitého (Ludox TM50, Sigma-Aldrich, Némecko)
2-oktanol (CgH1g0, Fluka, Némecko)

Glycerol (C3HgO3, Merck, Némecko)

Deionizovana voda (laboratorni)

4.2 Metodika

4.2.1 Metoda primého pénéni

Priiprava kompozitnich smési

Pti ptipravé kompozitnich smési na bazi polyuretanu (dale PU) a HA (popfipadé€ i na

bazi Si07) byla nejprve vénovana pozornost optimalizaci procesu piipravy. Byl studovan vliv
reak¢nich parametri na vyslednou mikrostrukturu ptipraveného skafoldu:

ptitomnost vody v hm.% ku polyolu (0, 2, 4 a 6 hm.%),
Inco pomér (0,95; 1,05; 2; 3,5),
pomeér plnéni v hm.% mezi PU pénou a HA (45, 50, 55 hm.% HA ku PU),
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- reakeni Cas.

Vysledna struktura ve stavu green body byla pozorovana pomoci stereolupy a porozita byla
stanovena pomoci geometrické metody. Na zdkladé téchto experimenti, jejichz vysledky
shrnuji Tabulky 13 a 14 v ¢asti Vysledka a diskuse, byly vybrany reakcéni parametry pro
piipravu skafoldd s optimalni velikosti port a porozitou. Optimalizované navazky shrnuje
Tabulka 10 a priprava skafold s 0-20 hm.% SiO: je detailn¢ popsana v nasledujicim postupu.

Tabulka 10 Slozeni kompozitnich smési pro ptipravu skafoldi metodou ptimého pénéni.

Polyol ~ Deioniz. MDI  HA  SiO; Sum HAPU SiO;  HO Inco
[0l vodafg] [g] [o] [o] PU[g] [hm.%] [hm.%] [hm%] []
HA0SIO; 259 00518 236 500 000 50018 5000 000 200 105
HA5SI0, 259 00518 236 475 025 50018 5000 500 200 1,05
HA10SiO, 259 00518 236 450 050 50018 50,00 1000 200 1,05
HA20SiO, 259 00518 236 400 100 50018 50,00 2000 200 105

Vzorek

Pro pfipravu reakénich smési byly nejdiive smési praski (HA a SiO2) dikladné
homogenizovany promichavanim pomoci mlecich kulicek z oxidu zirkonicitého
v tfidimenzionalnim misi¢i (Willy A. Bachofen AG, Svycarsko) po dobu 1 hodiny rychlosti
30 ot/min. Dale bylo ptedepsané mnozstvi polyolu, prasku (HA, HA + SiO) a deionizované
vody smichdno ve tfeci misce po dobu 2 minut do Uplné homogenizace prekurzort. Poté bylo
pfiddno pozadované mnozstvi izokyanatu. Vytvofend smés byla ve tfeci misce
homogenizovana dalsi dvé minuty. Po homogenizaci byla kompozitni smés plnéna do forem
valcového tvaru (¢ = 12,5 mm a h = 60 mm), kde byla ponechana minimaln¢ 24 hodin, pfi¢emz
dochézelo k pénéni a vytvrzovani kompozitni smési. Béhem 24 hodin ve formé& probihaly
reakce dle reak¢nich schémat na Obr. 13 a 14 mezi izokyanatovymi a hydroxylovymi skupinami
a jako vedlejsi produkt reakci se uvolnoval oxid uhli¢ity, ktery vytvofil porézni strukturu. Po
vytvrzeni byly kompozitni polyuretanové pény vyjmuty z formy a nafezany na pozadované
rozméry (o =12,5 mm a h =20 mm).

Tepelné zpracovani

Vytvrzené vzorky byly nasledné vyzihdny v muflové peci za ucelem odstranéni
polymernich prekurzorti a organickych latek z ptipraveného vzorku [40]. Vyzihané vzorky byly
findln€ slinovany ve vysokoteplotni peci pii teplot€¢ 1250 °C zvolené dle ptedchozich
publikovanych experimenti [41]. Podrobny popis tepelného zpracovéni je popsan
v Tabulce 11.

Tabulka 11 Rezim tepelného zpracovani vysuSenych skafolda.

Ohfev Prodleva Chladnuti
oo 20-600 °C; 1 °C/min o o 10y O
Zihani 600-1050 °C; 5 °C/min 1050 °C/2 h 1050-500 °C; 10 °C/min
Slinovani  20-1250 °C; 10 °C/min 1250 °C/2 h 1250-500 °C; 10 °C/min
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4.2.2 Templatova metoda

Priprava suspenzi pro skafoldy na bazi kalcium fosfatii

Polymerni pojivo (PVA) 0,25 g bylo rozpousténo v 7 ¢ deionizované vody pfi
teploté 75 °C na elektromagnetické michacce s rychlosti otacek 450 ot/min po dobu 2 hodin.
Do vzniklého roztoku byly piidany organické latky — 0,01 g oktanolu a 0,02 g glycerolu. Po
smiseni roztoku byl HA postupné piidavan do dosazeni optimalni hustoty tak, aby mohla byt
suspenze efektivné nanaSena na polyuretanovy templat. Navazené mnozstvi HA slouzici
k efektivnimu nanaseni suspenze odpovidalo 5,5 g. Vysledna suspenze byla finalné
homogenizovana ultrazvukovou sondou (Bandelin Sonopuls HD 2070, Némecko) po dobu
1 minuty. Polyuretanové templaty o rozmérech =7 mm, h=10 mm, popt. =15 mm, h=10 mm
byly ponofeny do homogenni suspenze do plného nasaknuti. Prebytecna suspenze byla
Z templatl odstranéna stlacenim vzorku mezi dalsi PU pény a dale pak i stlacenym vzduchem.
Oznaceni suspenze vychazi z nasledujiciho usporadani: T (templatova metoda) HA (pouzity
keramicky prasek), tedy T_HA.

Priprava suspenzi pro skafoldy na bazi kalcium fosfatii dopovanych oxidem ki'emicitym

Pro suspenze na bazi kalcium fosfatl dopovanych oxidem kiemiéitym (dale SiO2) byl
ptipraven roztok, ktery obsahoval 4 g deionizované vody a 1,09 g koloidniho roztoku oxidu
kfemicitého. Vznikly roztok byl homogenizovan pomoci elektromagnetické michacky po dobu
5 minut rychlosti 200 ot/min. Mnozstvi pfidavaného HA prasku v poméru ku SiO> bylo fizeno
pomérem 90 hm.% ku 10 hm.%. HA prasek (5 g) byl ptidavan postupné, pii pfidani polovic¢ni
hmotnosti navazky keramického prasku byla suspenze homogenizovana pomoci ultrazvukové
sondy po dobu 30 sekund. Po homogenizaci byla postupné ptidana druha polovina hmotnosti
navazky keramického prasku a cyklus homogenizace pomoci ultrazvukové sondy se opakoval.
NanaSeni homogenni suspenze na templat bylo obdobn¢, jako u skafoldi na bazi kalcium
fosfatd. Oznaceni suspenze vychazi z nasledovného usporadani T (templatova metoda) HA

(pouzity keramicky prasek) 10SiO2 (10 hm.% SiO2), tedy T_HA10SiOs..
Suseni a tepelné zpracovani skafoldii

Po naneseni suspenze na polymerni pénu byly vzorky umistény do klimatiza¢ni komory
(Weiss, WK3-180/40, Némecko), kde probihalo fizené suseni. Teplota v klimatiza¢ni komote
byla nastavena na 20 °C po cely cyklus. Rizena byla relativni vlhkost, v podate¢ni fazi byla
nastavena relativni vlhkost na 98 %, a to po dobu 24 hodin. V druhé fazi cyklu byla relativni
vlhkost snizena na 90 %, kde pfi této vlhkosti vzorky vysychaly 48 hodin. Ve finalnim kroku
byly ponechany vzorky pfi relativni vlhkosti 80 % poslednich 24 hodin v klimatiza¢ni komofe.
Po ukonceni cyklu byly vloZeny do exikatoru, kde vzorky dosychaly v podminkach laboratote
(teplota a vlhkost).

VysuSené vzorky byly nasledné Zihdny a slinovany v identickych cyklech jako skafoldy
ptipravené metodou piimého pénéni. Podrobny popis tepelnych cykla je uveden v Tabulce 11,
kapitola 4.2.1.
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4.3 Charakterizace skafoldi a pouzité analytické metody

4.3.1 Analyza fazového sloZeni

Fazové slozeni slinutych skafoldid bylo analyzovano pomoci RTG difrakéni analyzy
(SmartLab 3 kW, Rigaku, Japonsko). Vyhodnoceni bylo provedeno pomoci Rietveldovy
analyzy.

4.3.2 Analyza mikrostruktury

Stanoveni porozity pomoci geometrické metody

Jelikoz vybranymi metodami byla pfipravena télesa S definovanymi rozméry, byla
porozita keramické pény stanovena z geometrického objemu vzorku, hmotnosti a teoretické
hustoty dle nasledujici rovnice [42]:

Pt — Pp
Pt

P =

* 100 [%] (5)

kde pt [g/cm?] je teoretickd hustota zkoumaného materialu, pp [g/cm®] je geometricka

objemova hustota, vypoctena dle nasledujici rovnice:
mpr1r 9
=— |—% 6
=y ol ©

kde mp [g] je hmotnost suchého (slinutého) vzorku a Vp [cm®] je geometricky stanoveny
objem télesa (vypocteno ze ziskanych rozmért télesa valcovitého tvaru), ktery je sumou objemu
pevného materidlu a objemt otevienych/uzavienych pori.

Teoretickd hustota jednotlivych skafoldl byla vypocitana na zakladé fazového sloZeni
Z jednotlivych teoretickych hustot, ty byly zvoleny nésledujici: pre=3,16 g/cm® pro HA [15],
prei=3,08 g/cm® pro Si-B-TCP [15], prei=2,82 g/cm?® pro wollastonit [43] a prei=2,17 g/cm? pro
cristobalit [44].

Stanoveni porozity pomoci metody nasdkavosti dle Archimeda (CSN EN 623-2)

K ovéfeni hodnot porozit ziskanych pomoci geometrické metody, je metoda stanoveni
nasakavosti dle Archimeda vhodnou alternativou. Zpocatku je zvaZzen suchy vzorek (vzorek
vysuSeny v suSarn€¢ na 120 °C/ 2 h), ten je poté ponechan nasaknout smaceci kapalinou
(deionizovana voda s pifidavkem smacedla) ve vakuu. Zvazenim nasaknutého vzorku, ktery je
ponofen do stejné smaceci kapaliny, je stanovena jeho zdanlivdA hmotnost. Nasledné je
nasaknuty vzorek, zbaveny prebytecné kapaliny, zvazen na vzduchu. Z téchto tii hmotnosti byla
urena relativni hustota prer dle nasledujici rovnice [45]:

Proy =222 = 4100 [%]  (7)

Pteor mz—m;

kde pr2o [g/cm?] je hustota vody pii aktudlni teploté méfeni, preor [g/cM?] je teoretickd
hustota materialu, m1 [g] je hmotnost suchého vzorku, m2 [g] je zdanliva hmotnost a m3 je
hmotnost vzorku nasyceného kapalinou. Vypocet porozity 1ze pak odvodit dle rovnice 7:
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Prot =1— pre [%] (8)

kde Pre [%] je relativni porozita méfené¢ho télesa. VSechna méfeni probihala v souladu
s normou CSN EN 623-2.

4.3.3 Svételna mikroskopie

Morfologie skafoldt byla pozorovana pomoci digitalni kamery DinoLite AM4115ZTL
(DinoL.ite, Holandsko), s mens$im nez stonasobnym zvétSenim.

4.3.4 Skenovaci elektronova mikroskopie

Distribuce a velikost poru, ale také mikrostruktura pied a po testech bioaktivity byly
pozorovany pomoci skenovaciho elektronového mikroskopu Verios 5XHR SEM
(ThermoFischer Scientific, Ceska republika).

4.3.5 Priprava vybrusu a obrazova analyza morfologie pori

Aby mohla byt morfologie skafoldli hodnocena pomoci SEM, a poté také 1 hodnocena
pomoci obrazové analyzy, bylo nutné pfipravit keramografické vybrusy. Skafoldy byly zality
do dvoufazové epoxidové pryskyftice (SpeciFix 20, Struers, Dansko) pii snizeném tlaku. Zalité
skafoldy byly nejprve brouseny na nejhrub$im kotouc¢i 80 MD piano (Struers, Dansko)
s ptitlacnou silou 30 N a rychlosti otd¢ek 300 ot/min, dokud nebyla odstranéna zalévaci
pryskyfice natolik, ze bylo mozné na vybrusu pozorovat vlastni vzorek. Tyto cykly byly
opakovany i sjemnéjsimi kotou¢i — 120, 220 MD piano (Struers, Dansko), pfi stejnych
podminkach. Na finalni lesténi vzorkl byly pouzity kotouc¢e MD largo/MD dac (Struers,
Dénsko) spole¢né s diamantovou pastou o piisluSné velikosti ¢astic 9, 3 a 1 um k danému
kotouci (DiaPro, Struers, Dansko). Jelikoz pti brouSeni a lesténi vybrusti keramickych pén
dochazi k ¢astému uvoliovani ¢astic, které znehodnoti povrch vybrusu, byla pouZita nizsi
pritlacna sila — 15 N, pficemz rychlost otacek byla snizena na 150 ot/min. Délka cykla byla
konstantni, trvala vzdy 5 min.

Obrazova analyza byla pouzita pro stanoveni velikosti pori u skafoldt pfipravenych
metodou piimého pénéni. Velikost porii byla stanovena na zakladé minimalné dvou snimku
keramografickych vybrust danych vzorkil ziskanych pomoci SEM. Analyza obrazu byla
provedena softwarem ImageJ (Narodni institut zdravi, Spojené staty americké). Aby mohl byt
obraz analyzovan, bylo nutné jej prahovanim pievést na binarni (ptehled procesu obrazové
analyzy je uveden na Obr.16). Celkova porozita byla urena poctem pixeld, které
reprezentovaly pory (tj. cerné pixely). Tvar port definoval pouzity algoritmus ,watershed’,
ktery slouzi k segmentaci obrazu. Plochy port ziskanych pomoci algoritmu byly zméfeny
a k nim nasledné dopocitany patticné pruméry (véetné zahrnuti tvarového korekéniho faktoru
(0,785) do vypoctu prumeru dle rovnice (9) [46]).

Arruzmice
dkoute = o785 1,27 * dirusnice  (9)

kde dwoule Stanovuje skute¢ny primér péri ve 3D, diuzmice predstavuje primérnou

hodnotu priiméru poru sférického tvaru.
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Hodnoceny byly vSechny poéry s primérem vyS$im nez 5 um z divodu eliminace
artefaktli, nepropojenych porti nebo nedostate¢né segmentace obrazu v pribéhu obrazové
analyzy. Pro ptehlednost byly ur¢eny intervaly velikostnich tfid praméra pord v rozmezi 25 um
a byla stanovena celkova plocha, kterou dana velikostni tfida zaujima. Tato zavislost byla
vynesena do histogramu.

Obr. 16 Ptehled procesu obrazové analyzy, a) SEM snimek keramografického vybrusu,
b) naprahovany (binarni) obraz, c) segmentace obrazu algoritmem ,watershed®,
d) identifikované pory [29].

4.3.6 Testy bioaktivity v simulované télni tekutiné

Simulovana télni tekutina (SBF) byla pfipravena dle postupu uvedeného v publikovaném
¢lanku Kokuba [47]. Do deionizované vody, ohfaté na 36,5 = 1,5 °C, byly postupné piidavany
reaktanty dle pofadi uvedeného v publikaci. Pii ptidavani poslednich dvou reaktantd — Tris
(C4H11NOs, 2-amino-2-2hydroxymethyl-propan-1,3diol, pufr, Lach-Ner, Ceska republika)
alM kyseliny chlorovodikové (HCI, Penta, Ceska republika) bylo priib&zné méfeno pH
ptipravované simulované télni tekutiny. Hodnota pH pfi pfiddvani Tris pufru nesméla lezet
mimo interval hodnot 7,4-7,45. Pokud se pH této hodnoté blizilo, bylo do roztoku ptidano malé
mnozstvi 1 M HCI. Tento postup se opakoval do vyCerpani reaktantli. Srovnani koncentraci
jednotlivych iontu, které se nachazi v simulované télni tekuting a v krevni plazmé, je uvedeno
v Tabulce 12.

Tabulka 12 Srovnani koncentraci jednotlivych iontl, které jsou obsazeny v SBF a krevni
plazmé [47].

lont Na* K* Mg* Ca* Crl HCOs  HPOs SO pH
lontova __SBF 1420 50 15 25 1478 42 10 05 14
koncentrace  Krevni 4,50 50 15 25 1030 270 10 05 7274
[mM] plazma

Jednotlivé vzorky byly pied testovanim vysuSeny V susarné (120 °C/1 h) a zvaZeny. Kazdy
skafold byl umistény samostatn¢ do uzaviratelné plastové 1ékovky a byl zalit simulovanou télni
tekutinou v poméru 1:50 (hmotnost vzorku: hmotnosti SBF). Kultivace vzorkll probihala
Vv inkubatoru pii konstantni teplot¢ 36,5 °C. Pii vyjmuti z SBF byly vzorky promyty
deionizovanou vodou afadné vysuseny v susarné (120 °C/1 h). VysuSené skafoldy byly
zvazeny po sedmi, ¢trnacti a dvaceti osmi dnech. V prabéhu testii byla SBF ménéna kazdé dva
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dny. Sledovanym parametrem byl pfirtstek hmotnosti vzorkd po kultivaci a tvorba nové
krystalické apatitové vrstvy na vzorku.

4.3.7 Testy simulované biodegradace

Schopnost biodegradace skafoldi byla testovana v mirné¢ kyselém roztoku, tzv.
Mcllvainove pufru. Pufr byl pfipraven dle publikovaného ¢lanku [48] smichdnim 0,1 M roztoku
monohydratu kyseliny citronové (H20-CsHsO7, p.a., Lach-Ner, Ceska republika) a 0,2 M
roztoku hydrogenfosfore¢nanu sodného (NaxHPOs, Lachema, Ceska republika) tak, aby
vysledny pufr mél hodnotu pH=5,5. Jednotlivé skafoldy byly pfed stanovenim pocatecni
hmotnosti vysuSeny (v susarné€ na 120 °C/1 h) a zvazeny. Kazdy vzorek byl umistén zvlast do
uzaviratelné plastové Iékovky a byl zalit Mcllvainovym pufrem v poméru 50 grami pufru na
1 gram vzorku. Takto pfipravené vzorky byly umistény do inkubatoru, ktery udrzoval
konstantni teplotu 36,5 °C. Degradace skafoldu byla sledovana po dvou dnech, a dale po sedmi
a ¢trnacti dnech. Po vyjmuti z pufru byly vzorky jemné omyty deionizovanou vodou a byly
vlozeny do suSarny, kde byly suseny pfi stejnych podminkéch, jako na zac¢atku testii. V pribéhu
testd byl kazdé dva dny ménén pufr a byla sledovana jeho hodnota pH. Sledovanym parametrem
byl ubytek hmotnosti keramickych pén a zéroven zména hodnoty pH pufru. Ubytek hmotnosti
keramickych pén byl stanoven dle nasledujici rovnice (10) [49]:

_ Wp—Wg

w, + 100 [%)] (10)

p

kde W [%] ptedstavuje hmotnostni zménu po degradaci, Wp [g] je pocate¢ni hmotnost
testovaného skafoldu, Wk [g] je kone¢na hmotnost po degradaci skafoldu.

4.3.8 Mechanické vlastnosti

Z mechanickych vlastnosti byla uréovana pevnost poréznich struktur v tlaku. Valcova
télesa byla testovana pomoci zkuSebniho stroje Instron 8862 (Instron, USA). K méfeni sily byl
pouzit silomér HBM U9C o kapacité 100 N. Vzorky byly vloZzeny mezi pfitlacné desky. Mezi
pfitla¢nou desku a vzorek byl vlozen platek silikonového materialu o tloustce 1 mm tak, aby
byl zajistén pienos aplikovaného zatiZeni na vzorek. Ve vSech testech byla pouZita rychlost
zatézovani (rychlost pohybu pti¢niku) 0,5 mm/min. Béhem testl byla zaznamenéavana zavislost
mezi aplikovanou tlakovou silou a posuvem pficniku. Zdznamy sily a posuvu pii¢niku byly
pfepocitany na napéti a deformaci. Ziskané hodnoty byly vyneseny do grafii zavislosti napéti
na deformaci vzorku. Z téchto grafi byly nasledné uréeny hodnoty napéti odpovidajici prvnimu
vyznamnému poskozeni struktury pény (jako kritérium byl stanoven pokles napéti o 10 %). Na
zakladé vysledkl z téchto testll byly porovnany mechanické vlastnosti pén piipravovanych
pomoci metody templatové a metody pifimého pénéni. Dalsim sledovanym parametrem byla
zména pevnosti v tlaku po piidani oxidu kifemicitého do struktury hydroxyapatitu.
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5 Vysledky a diskuse
5.1 Metoda primého pénéni

5.1.1 Optimalizace pripravy kompozitnich smési

Pfi optimalizaci postupu pfipravy kompozitnich smési byl sledovan vliv reakénich
parametrii (Inco pomér, pfitomnost vody v hm.% ku polyolu, pomér plnéni mezi PU/HA
v hm.% a technologie ¢asu nanaseni) na vyslednou strukturu, porozitu a manipula¢ni pevnost
skafolda.

V prvni Casti optimalizace postupu piipravy byl studovan vliv poméru izokyanatovych
a hydroxylovych skupin na pfipravu skafoldd s zadanou porozitou Vrozmezi 80-85 %,
velikosti portt >100 pm a dostate¢nou manipulaéni pevnosti. Byly zkoumany Ctyfi typy Inco
poméri: 0,95; 1,05; 2,0 a 3,5 v kombinaci s pfidavkem nebo bez ptidavku deionizované vody.
Ptehled provedenych experimentt a vysledné porozity skafoldt shrnuje Tabulka 13.

Tabulka 13 Vzorky pfipravené v ramci optimalizace Inco poméru a jejich vysledné porozity.

Polyol Deioniz.  MDI  HA Sum HA  H.O/polyol Inco Porozita

Voorek1ql voda[mg] [l [0l PULQ [%]  [hm%] [ [%]
EV1 3,24 0,00 1,76 5,00 5,00 50,00 0,00 0,95 83
EV2 3,13 0,00 1,87 5,00 5,00 50,00 0,00 1,05 86
EV3 2,34 0,00 2,66 5,00 5,00 50,00 0,00 2,00 84
EV4 1,67 0,00 3,33 5,00 5,00 50,00 0,00 3,00 85
EV5 2,71 54,20 2,23 5,00 4,99 50,00 2,00 0,95 90
EV6 2,59 51,80 2,36 5,00 5,00 50,00 2,00 1,05 86
EV7 1,82 36,30 3,15 5,00 5,01 50,00 2,00 2,00 88
EVS8 1,23 24,70 3,74 5,00 4,99 50,00 2,00 3,50 85

Na zéklad¢ vizudlniho hodnoceni struktury a vypocitané porozity pfipravenych vzorka
byl jako optimalni vyhodnocen pomér 1,05. V systému se nachazi piebytek 5 % —NCO skupin,
aby doSlo k Gplnému zreagovéani se vSemi hydoxylovymi skupinami prekurzort. Pfi tomto
pomeéru je teoreticky dosazeno rovnovahy pii zesit'ujicich reakcich [50] a Ize oc¢ekavat idealni
porézni strukturu s Uplnymi pory. Piedpoklad se potvrdil a po slinuti vznikla pevna, dobie
délitelnd péna s relativné pravidelnymi kulovymi pory a podrovitosti kolem 86 %. Pii
izokyanatovém indexu 0,95 nedoslo k plnému zreagovani —OH skupin a ptebytek polyolu
V systému zpusobil, Ze nepln¢ zesit'ovana péna $la snadno natfezat na pozadované rozméry. Pory
vsak nebyly dokonale vyvinuty a byla okem patrna nehomogenita vysledné slinuté struktury
(porozita 83-90 %). Naopak piebytek —NCO skupin pfi vyssich Inco indexech (2; 3,5) zptsobil
vysSi stupen zesiténi polymernich fetézcii. Po vytvrzeni tyto plnéné polyuretanové pény byly
pevné a velmi kiehké, coZ komplikovalo pénu nafezat na poZadované rozméry. Rozhodujicim
parametrem pii volbé vhodného izokyandtového indexu byla také manipulacni pevnost po
slinovani. Pti zvySeni NCO indexu nad 1,05 doslo po slinuti k vyznamnému sniZeni mechanické
pevnosti vzorkli v disledku nerovnovahy mezi tzv. tvrdymi (segmenty vzniklé reakci
izokyanatu s extendery — prodluzovaci fetézct) a mékkymi segmenty (vytvorenymi reakci mezi
izokyanaty a makroglykoly) vzniklé polyuretanové pény [51, 52].
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V druhém kroku optimalizace byl hledan optimalni hmotnostni pomér mezi
polyuretanovou pénou a plnivem. Mnozstvi plniva v polyuretanovém systému ovliviluje
schopnost kompozitni smési dosahnout specifického objemu a napénéni struktury. Pfi
experimentech byly porovnavany tii poméry mezi HA/PU: 45/55, 50/50 a 55/45 (EV9 — EV11)
Vv hm.% (coZz odpovidalo 4,1 — 6,1 g HA). Pomér mezi polymernimi prekurzory a plnivem mél
vyznamny vliv na viskozitu p¥ipravované kompozitni smési. Cim vyssi byl pomér mezi plnivem
a polymernimi latkami, tim vice byla kompozitni smés visk6ézn€j§i a plnivo se hife
zpusobilo nizkou porozitu (78 %). Po vizudlnim vyhodnoceni pfipravenych struktur
a vyhodnoceni porozity po slinuti bylo konstatovano, ze optimalni pomér mezi polymernimi
latkami a plnivem je HA/PU 50:50. Takto pfipraveny skafold mél porozitu okolo 86 %. Tato
porozita odpovida porozité trabekularni kostni tkané [53].

Ve tfetim kroku optimalizace byl zkouman vliv mnozstvi pfidané deionizované vody do
smési. Byly hodnoceny ¢tyti sady vzorki se zvySujicim se mnozstvim pfiddvané vody v poméry
vici polyolu: 0, 2, 4 a 6 hm.%. Pfi volbé vhodného poméru vody ku polyolu byl kladen diraz
na vyslednou porozitu slinutého skafoldu a velikost port. Tabulka 14 shrnuje navazky vsech
experimentl provedenych ve tieti ¢asti optimalizace.

Tabulka 14 Vzorky piipravené v ramci optimalizace piidavku vody a jejich porozita

Nizev Polyol Deioniz. MD  HA Sum HA H.O/polyol  Inco  Porozita
[a] voda[mg] I[g] [g] PU[d] [%] [hm.%] [-] [%]
EV12 3,13 0,00 1,87 5,00 5,0000 50,00 0,00 1,05 86
EV13" 2,59 51,80 2,36 500 5,0018 50,00 2,00 1,05 86
EV14 2,21 88,50 2,70 500 4,9100 50,00 4,00 1,05 84
EV15 1,93 115,70 296 500 50057 50,00 6,00 1,05 88

“vzorek shodny s EV 6 (viz. Tabulka 13)

Ptidéani vody do systému polyuretanovych prekurzori béhem zpracovani vyznamné
ovlivituje velikost porit a miru porovitosti vysledné pény. Voda se Ui¢astni reakci a reaguje
s funkénimi skupinami izokyanatu za vzniku nestabilni kyseliny karbamové, ktera se okamzité
rozklada na amin a oxid uhli¢ity, ktery napénuje dany systém (viz Obr. 14). Z Tabulky 14 je
vSak patrné, Ze rozdil v piidavku vody Vv systému nemél vyznamny vliv celkovou porozitu
slinutych skafolda tak, jak se pfepokladalo. Hodnota vysledné porozity je ovliviiovana vice
parametry, které jsou na sob¢ zavislé. Pfi vizualnim hodnoceni jednotlivych vzorki byla tedy
zohlednéna zejména morfologie struktury a velikost port. Vzorky, které obsahovaly vyssi
piidavky vody (4 a 6 hm.%) vykazovaly po slinuti nedostatecnou manipula¢ni pevnost
a skafoldy se drolily, tudiZz byly vylouceny z hodnoceni. Pfi porovnani mikrostruktur vzorka
bez vody a s 2 hm.% vody byl patrny rozdil v morfologii. Mikrostruktura kompozitni smési,
ktera obsahovala 2 hm.%, byla mnohem homogennéjsi, pory byly pravidelné, sférického tvaru.
Z tohoto diivodu byl nasledné vybran pro dalsi experimenty pomér piidavku vody vici polyolu
2 hm.%.

V poslednim kroku optimaliza¢niho procesu byl proveden casovy experiment, ktery mél
zhodnotit vliv ¢asu homogenizace kompozitni smési a nasledné nanaseni smési do formy.
Po homogenizaci, kterd byla stanovena na 2 minuty (optimalni ¢as na plné promiseni
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kompozitni smési) byla vytvofena homogenni smés ponechana v misce a po 30 sekundach bylo
stejné mnozstvi smesi nanaseno do forem. Prehled struktur vytvrzenych pén je na Obr. 17. Pro
prehlednost budou popsany struktury casovym tdajem (t='2+X’), kde 2 znaci ¢as homogenizace
(tzn. dvé minuty), x = 30, 60, 90, 120 cas plnéni do forem v sekundich od uplynuti
homogenizace.

Obr. 17 Struktury vytvrzenych pén ve stavu ,green body*. A) t="2+0', B) t="2+60",
C) t="2+120', D) t="2+180", E) t="2+240".

Pti vyhodnoceni porozity a struktury bylo zjiSténo, Ze vzorky, které byly plnény nejdiive
(v case t="2+0'"), mély homogenni strukturu, péry nebyly sférického tvaru a mély vyssi porozitu
ve stavu green body ~ 90 %. Vzorky, které byly plnény pozdéji (v Case t = '2+240'), mély
strukturu také homogenni, poéry mély sféricky tvar a porozita mirné¢ klesala na ~ 83 %.
Optimalni ¢as vhodny k plnéni materidlu do formy po plné homogenizaci byl zvolen
120 sekund.

Na zakladé uvedenych optimalizaénich postupii byla ziskana finalni kompozice
prekurzori pro ptipravu skafoldii na bazi kalcium fosfata. Jelikoz cilem této préce je posoudit
vliv oxidu kiemicitého na materidlové charakteristiky, biologické a mechanické vlastnosti, bylo
dale stanoveno mnozstvi nahrady hydroxyapatitu oxidem kiemiéitym v hm.% jako plniva
v systému. Byly pfipraveny Ctyfi sady kompozitnich skafoldd s 0, 5, 10 a 20 hm.% SiO»,
podrobné slozeni skafoldl a navazky jsou uvedeny v Tabulce 10 v kapitole 4.2.1.
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5.1.2 Materialové charakteristiky

Analyza fazového sloZeni

Skafoldy ptipravené na zakladé optimalizovaného postupu a ozna¢ené HAxSiO2 (x=0,
5, 10, 20) byly po slinovani studovany z hlediska fazového slozeni pomoci rentgenové difrakéni
analyzy. Fazové slozeni hydroxyapatitového prekurzoru a skafoldd pfipravenych metodou
ptimého pénéni z HA, popiipadé z HA/SIO: prekurzoru je uvedeno v Tabulce 15. Kvantitativni
vyhodnoceni bylo vzhledem ke slozitosti spekter stanoveno s pfesnosti + 5 %. Hlavnimi
sledovanymi fdzemi byl hydroxyapatit a kiemikem substituovany B-trikalcium fosfat (dale psan
Si-B-TCP). Ostatni menSinové faze SiO» (cristobalit) a CaSiOs (wollastonit) byly pro
kvantitativni stanoveni zahrnuty vzhledem k piesnosti méfeni do jedné skupiny.

Tabulka 15 Analyza fazového slozeni skafoldi pfipravenych metodou ptimého pénéni.

Vzorek HA [%]  Si-B-TCP [%] SiO; + CaSiOs [%] prel [g/cm?]
Hydrc.)xyapaﬁlt 100 i i 316
(kalcinovany)

HAO0SIO> 100 - - 3,16
HA5SIO; 35 65 - 3,10
HA10SiO; 5 85 10 3,00
HA20SiO- - 80 20 2,93

Z vysledki shrnutych v Tabulce 15 je patrné, Ze ¢isty hydroxyapatit byl stabilni az do
teploty 1250 °C. Nedoslo tedy v prubéhu tepelného zpracovani k fazové transformaci, tak jak
by mohlo byt dle dostupnych zdrojt [9] ofekavano. Tento fakt Ize vysvétlit vysokou Cistotou
kalcinovaného hydroxyapatitového prasku (>99,5 %), pouzitého jako prekurzor. Je obecné
znamo, 7e chemické Cistota prekurzoru a pfitomnost necistot ovliviiuje pribéh slinovani
a snizuje transformacni teploty [1, 40, 54, 55]. Skafoldy bez obsahu oxidu kiemicitého byly
tedy Cisté hydroxyapatitové. V piitomnosti SiO2 doslo pii teploté do 1250 °C v apatitové
struktufe k substituci kiemikem a nasledné k rozkladu apatitu na Si-p-TCP tak, jak popisuje
literatura [56, 57]. Dale byly v materialech, které obsahovaly vice nez 10 hm.% SiOo,
identifikovany tyto faze: SiO2 a CaSiOz ve formé cristobalitu a wollastonitu. Jejich vzrustajici
mnozstvi odpovidalo zvétSujicimu se ptidavku SiO2 do keramického prasku a také ve zvySujici
se mife degradace hydroxyapatitu a uvolnéni vapenatych iontti. U HA5SIO> byl zjistén stopovy
obsah fazi na bazi kiemiku a z divodu ptesnosti méteni £5 % byl povazovan za zanedbatelny.
V Tabulce 15 je uveden jako nulovy.

Porozita a velikost pori

Parametry ovliviiujici miru pérovitosti pfipravovanych skafoldi byly optimalizovany
tak, aby porozita slinutych skafoldi odpovidala rozmezi 80-85 %. Tabulka 16 shrnuje
experimentalné zjiSténé porozity piipravenych skafoldil. K ovéteni stanovenych hodnot porozit
pomoci geometrické metody byla pouzita metoda dle Archimeda, porovnavané hodnoty jsou
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srovnatelné. Z naméfenych hodnot porozit 1ze vidét, Ze byly piipraveny skafoldy s porozitou
v rozmezi ~ 80-88 %, coz odpovida ptivodnimu zdméru.

Tabulka 16 Specifikace porozity skafoldi ptipravenych metodou pfimého pénéni.

Vzorek Porozita
Geometricka metoda [%] Metoda dle Archimeda [%)]
HAOQSIO2 86+1 85+2
HA5SIO> 83+1 83+3
HA10SiO; 84+3 80+1
HA20SiO. 88+1 87+1

Distribuce velikosti porti, mira porozity, tvar a spojitost pért byla ovlivnéna procesnimi
parametry vcetné objemového smrsténi pii tepelném zpracovani. Pti slinovani doslo u vSech
sad vzorkl k pfiblizné srovnatelnému smrsténi jak ve sméru osy x (primér), tak ve sméru osy
z (vyska), a to primérné o 20 %. Zmény objemu, které jsou spojovany se zménou fazového
slozeni, nebyly diky minimalnim rozdilim v hustotach jednotlivych fazi (viz. Tabulka 15)
zaznamenany. Smrsténi tak lze povazovat za izometrické a srovnatelné pro vsechny studované
materialy.

Na zékladé uvedeného popisu V experimentalni ¢asti byly stanoveny pruméry port
Vv zavislosti na procentu plochy, kterou zaujimaji. Pro vétsi ptehlednost jednotlivych velikosti
portt byly naméfené priméry shrnuty do jednotlivych intervalli hodnot o velikosti 25 pm
(velikostni tfida). Zavislost téchto parametrd je vynesena do histogramu vyobrazeného na
Obr. 18.
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Obr. 18 Histogram popisujici distribuci velikosti pora skafoldt ptipravenych metodou
pfimého pénéni.
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Jak je mozné z histogramu (Obr. 18) pozorovat, distribuce velikosti port vzorku lezely
od 5 um do 250 um. Nejvice pora bylo zjisténo v rozmezi primérd 25 um — 100 pm.
HA skafoldy mély ve struktufe nejvice pord vrozmezi 50 um — 75 pum. U skafoldl
dopovanych oxidem kifemicitym se zvétSovala primérnd velikost pord se zvySujicim se
obsahem SiOz. Nejvétsi pory dosahovaly velikosti mezi 75 um a 100 um, a to u HA20SiO,. Ze
snimkd mikrostruktury je patrné, Ze pory maji ve vSech piipadech srovnatelny charakter, jsou
sférické a propojené (viz Obr. 19).

Kromé péri vzniklych uvolnovanim oxidu uhli¢itého pfi reakcei patii v nasi struktuie do
kategorie nejmensich pora (do 25 um) také pory vzniklé mezi zrny kalcium fosfatl pii slinovani
tak, jak ukazuji detaily mikrostruktur na Obr. 19. Tato ,,mikroporozita“ je pro bioaktivni
chovani materialu pfinosna. Zvétsuje specificky povrch skafoldu, a hraje tak velmi dilezitou
roli pii kostni indukci, adsorpci proteinti, ale také pii vyméné iontl (pii niz dochazi k tvorbé
kostniho apatitu rozpousténim materialu a naslednym srazenim) [42]. Navic se podili na
zvySeni drsnosti povrchu implantatu, tudiz zlepSuje pfilnavost bunék, které jsou nasledné
stimulovany k proliferaci a diferenciaci [42, 49].

Obr. 19 SEM snimky mikrostruktury skafoldi ptipravenych metodou pfimého pénéni.
A) HAO0SiO, B) HA5SIO, C) HA10SiO2 a D) HA20SiO..

e S 2

Pro migraci bun¢k pii novotvorbé cévni a kostni tkané jsou vsak pory s velikosti >50 pm

vvvvv

S nejvetsim mnozstvim port v rozmezi 25 pm — 100 pm, coZ naplituje zakladni pozadavky pro
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biologickou interakci s Zivym organismem. Pro zlep$eni kontaktu povrchu s t€lnimi tekutinami
vedouci k urychleni angiogeneze a osteogeneze je optimalni vétsi rozmezi velikosti port az do
500 pm [59]. Dalsi studium piipravy skafold metodou pfimého pénéni bude proto zaméfeno
na zvétSeni port modifikacemi reakénich parametrii (napt. zvySeni reakéni teploty, sniZeni
tlaku nebo pouziti pentanu jako nadouvadla misto deionizované vody).

5.1.3 Bioaktivni chovani

Testy interakce s SBF

Bioaktivni chovani pfipravenych sad vzorki bylo testovano v prostiedi simulované télni
tekutiny, kde byly pfipravené sady skafoldt ponechany po dobu sedmi, ¢trnacti a dvaceti osmi
dnt. V prubéhu testd bioaktivniho chovani byly pozorovany povrchy piipravenych skafoldu,
zda dojde v pribéhu testti k formovani nové apatitové vrstvy [47]. Tato vrstva vykrystalizovana
v podminkach in vivo pfedurcuje bioaktivni vlastnosti pfipravenych materiald, tzn. schopnost
tvofit pevnou vazbu mezi kosti a materialem. Na Obr. 20 se nachazi snimky povrchi skafoldt
po testech bioaktivniho chovani.

Obr. 20 SE

B) HA5SIO,, C) HA10SiO2 a D) HA20SiOs.
U skafoldi dopovanych kiemikem (5 a 10 hm.%) byla po sedmi dnech testovani patrna

nova krystalickd struktura, ktera po porovnani s literaturou [40] odpovidala vzniku nové
apatitové vrstvy. U HA20SiO2 nedoslo ani po ¢tyfech tydnech k vytvoieni celistvé vrstvy, nové
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krystalické utvary se vytvaiely pouze lokalné. Duvodem mohlo byt vy$§i mnozstvi CaSiOs
(okolo 10 hm.%), ktery je nerozpustny a snizoval celkovou rozpustnost materialu a nasycenost
kapalného média, coz vedlo ke zpomaleni rekrystalizace.

Krystalizace apatitové vrstvy na povrchu implantatu obecné potvrzuje bioaktivni
chovani pfipravenych skafoldt [47]. PtestoZe je Cisty hydroxyapatit povazovan za bioaktivni
material, po ¢tvrtém tydnu testovani v SBF nebyla pfitomna nova apatitova vrstva na povrchu
hydroxyapatitovych skafoldd, a ke vzniku novych krystalickych utvari dochazelo pouze
lokalng. Provedené testy tedy potvrdily, ze kalcium fosfatové skafoldy dopované oxidem
kifemicitym jsou vice bioaktivni nez skafoldy Cisté hydroxyapatitové. To je dano zejména
pritomnosti ve vodném prostiedi rozpustnéjsich fazi, nez je HA.

Testy simulované degradace

Cilem testii simulované degradace bylo zjistit, zda jsou vytvorené skafoldy rozpustné
v mirné kyselém prosttedi Mcllvanova pufru s pocate¢nim pH=5,5. Ten ma simulovat
podminky pii resorpci kostni tkdné osteoklasty v prostiedi lidského téla. Pozorovanymi
parametry, jez popisuji fyzikdln¢ chemické zmény béhem degradace materidlu, byly zména
hmotnosti skafoldii doprovazend zménou pH testovaného prostifedi nebo ztrata mechanické
pevnosti [49]. Testovany byly vSechny piipravené sady skafoldi po dobu ¢trnacti dni. Z grafu
na Obr. 21 je patrna zavislost hmotnostnich zmén testovanych sad na Case.
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Obr. 21 Zavislost hmotnostni zmény na ¢asovém pribéhu degradace skafoldu pfipravenych
metodou ptimého pénéni (hodnoty namétené po sedmi dnech u sad HA10Si02 a HA20SiO> se

prekryvaji).
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Provedené testy simulované degradace potvrdily zvySenou rozpustnost skafold
dopovanych oxidem kiemicitym. Jak je mozné vidét na grafu zavislosti hmotnostni zmény na
Case, degradace u HA0SiO> téméf neprobihala. Po dvou tydnech kultivace doslo u této sady
skafoldii pouze k 1,7 % tbytku hmotnosti. Naméfeny ubytek hmotnosti u HAO0SIO2 odpovida
jiz publikovanym vysledkiim Gua et. al, kde hmotnostni ubytek hydroxyapatitového skafoldu
ponechaného v Tris-HCI pufru byl roven 10 % po 12 tydnech testovani [49]. Hydroxyapatitové
skafoldy si i po testech degradace zachovaly mechanickou pevnost, jelikoz maji omezenou
rozpustnost v imerznich médii [49]. U sad, které byly dopovany SiOz, byly hmotnostni tibytky
linearné zavislé na piidaném mnozstvi SiO». V piipadé sady HA10SiO, byl zaznamenan
hmotnostni tbytek vyssi nez 44 % po ukonceni testovani. U sady HA20SiO> neni definovan
hmotnosti tbytek po 14 dnech, jelikoz skafold degradoval natolik, Ze jej nebylo mozné zvazit.
Zvysena rozpustnost sad dopovanych SiO2 souvisi s fazovym slozenim. Sada HAOSIO:> je po
tepelném zpracovani jednofazova, obsahuje pouze HA. Sady dopované SiOz obsahuji vice
rozpustnou fazi Si-p-TCP. Zaporné hodnoty ubytkt hmotnosti byly po dvou dnech testovani
u HA10SiO2 a HA20SiO- pravdépodobné spojeny se vznikem nové krystalické vrstvy, ktera se
vytvofila Vv ramci piesyceni diky uvolilujicim se iontim z nejvice rozpustnych fazi. Diky
opakované vyméné testovaciho pufru doslo ke sniZzeni koncentrace rozpousSténych ionti
a dochazelo pak postupné ke zpétnému rozpousténi rekrystalizované vrstvy (viz. Obr. 22).

oy ; A 4Ny { . - e £
Obr. 22 SEM snimky krystalické vrstvy vzniklé diky piesyceni uvoliujicich se iontl
u HA20SiO». A) HA20SiO2 po prvnim tydnu testovani, B) HA20SiO2 po dvou tydnech
testovani.

S trendem rozpousténi koreluje i zavislost hodnoty pH méfeného v pribeéhu kultivace
skafoldt (viz. Obr. 23). U c¢isté hydroxyapatitovych skafoldii doSlo po prvnich dvou dnech
Kk nepatrnému zvyseni z pH=5,5 na pH=5,7; to se pak v priub¢hu kultivace ustalilo na hodnoté
pH ~5,57. U sad dopovanych SiO2 v§ak doslo uz po prvnich dvou dnech testovani k vyraznému
zvySeni pH. Rychlé rozpousténi skafoldii vedlo ke zvysenému uvoliiovani vépenatych,
kfemicitych a fosfore€nanovych ionti, coz vedlo k lokalnimu zvySeni pH testovaciho roztoku.
Prostfedi bohaté na tyto ionty vytvafi vhodné podminky pro stimulaci bunééné proliferace
a diferenciace [49]. U sady HA20SiOz, kde byly zaznamenany nejvyssi ubytky hmotnosti, byla
naméfena nejvyssi hodnota pH=6,1. U sad HA5SiO; a HA10SiO> byla hodnota pH nepatrné
niz§i (pH=5,9; resp. pH=6,01). U vSech skafoldd dopovanych SiO2 vSak doslo
k postupnému snizovani pH az k tiplnému ustaleni hodnoty na ~ 5,6; a to z divodu pravidelné
vymeény testovaciho pufru.
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Obr. 23 Zavislost pH na ¢asovém prubéhu degradace.

5.1.4 Mechanické vlastnosti

Pti stanovovani pevnosti v tlaku byl posuzovan vliv pfitomnosti krystalickych fazi na
bazi kitemiku (tj. cristobalitu a wollastonitu) na mechanické vlastnosti. Pro zkousky
mechanickych vlastnosti byly ptipraveny skafoldy o porozitach, které odpovidaly rozmezi
~80-90 %. Vysledky méfeni jsou shrnuty v Obr. 24 a 25, kde je uvedena zavislost pevnosti
vtlaku cistych hydroxyapatitovych skafoldi (HA0SiO2) a skafoldi dopovanych SiO»
(HA5SIO2, HA10SiO2 a HA20Si02) na jejich porozitg.
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Obr. 24 Zavislost pevnosti v tlaku na porozité skafoldl ptipravenych metodou ptimého
pénéni.
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Vzhledem ke skute¢nosti, ze pevnost v tlaku u poréznich struktur je zavisla na porozite,
byla namétena data prolozena ktivkou tak, aby bylo mozné porovnat hodnoty pevnosti v tlaku
jednotlivych sad vzorki s rozdilnou porozitou. Jednou z nejjednodussich metod, jak popsat tuto
zavislost je publikovany pfistup [60] popisujici aproximaci exponencialni funkci (rovnice 11):

o = g, exp(—bp), (11)

kde oo je hodnota pevnosti v tlaku pfi nulové porozité, o odpovida hodnoté pevnosti
Vv tlaku pfi porozité p a veli¢ina b pfimo odpovida charakteristice pori [60].

Z Obr. 24 je patrné, ze v daném rozmezi porozit (§80-90 %) mirné klesa pevnost v tlaku
se zvySujicim se obsahem SiO». Jak jiz bylo uvedeno v kapitole 5.1.2 v Tabulce 15, pfitomnost
Si0; ve struktufe ma vliv na fazové slozeni slinutych skafoldi. Se zvysujicim se obsahem SiO»
dochazi ke zvySovani podilu Si-B-TCP na tkor HA ve struktuie, od obsahu 10 hm.% SiO; se
navic ve struktufe objevuji i kieh¢i faze bohaté na kiemik. Pokles pevnosti v tlaku u sad
dopovanych SiO> byl tedy pravdépodobné zpiisoben pfitomnosti méné pevnych fazi: p-TCP,
SiO; a CaSiO». Vzhledem k tomu, Ze cisty B-TCP dosahuje vyrazné nizsich hodnot pevnosti
v tlaku nez HA [54, 61], lze konstatovat, Zze dopovani oxidem kiemiéitym do jisté miry
kompenzuje piedpoklddany pokles pevnosti zpisobeny teplotnim rozkladem cistého
hydroxyapatitu.

Jelikoz u pripravenych sad bylo obtizné porovnat pevnosti vzhledem k velkému
rozptylu porozit, byly namétené hodnoty shrnuty do primérnych hodnot, véetné smérodatnych
odchylek. (viz. Obr. 25). U sady HAOSIO2 (modré body na Obr. 24), kde byl po tepelném
zpracovani pfitomny pouze hydroxyapatit, byla naméfena primérna pevnost v tlaku ~ 0,9 MPa
pfi primérné porozité ~ 85 %. Tyto naméfené hodnoty jsou ve shod¢ s jiz publikovanymi
vysledky [7].
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Obr. 25 Ptehled primérnych hodnot pevnosti v tlaku a porozit v zavislosti na pfidavku oxidu
kfemicitého.
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Nejvy$si primérna hodnota pevnosti v tlaku byla dosazena u sady HA5SIO», a to

Cvwr

cvwr

usecek u pevnosti vtlaku je dan statistickou povahou kiehkosti poréznich keramickych
materialti (Weibullovou teorii nejslabsiho mista) [9]. Z hlediska tohoto ne pfili§ spolehlivého
chovani keramickych skafoldu je pti aplikaci nutné pocitat s nejnizs§i namétenou hodnotou
pevnosti v tlaku u dané sady.

5.2 Skafoldy pripravené templatovou metodou

Skafoldy pfipravené templatovou metodou byly vytvotfeny ovétenym postupem [40] pro
zakladni srovnani mikrostruktury, faizového slozeni, biologickych a mechanickych vlastnosti se
skafoldy pfipravenymi metodou pitimého pénéni. Ta vytvaii teoreticky pevnéjsi porézni
strukturu pii srovnatelnych parametrech porozity nez struktury pfipravené templatovou
metodou [25, 26].

5.2.1 Materialové charakteristiky

Analyza fazového sloZeni
Piehled fazového slozeni skafold pfipravenych templatovou metodou z HA nebo
HA+SiO; prekurzori slinutych na 1250 °C je uvedeno v Tabulce 17. Kvalitativni vyhodnoceni

bylo vzhledem ke slozZitosti spekter stanoveno s pfesnosti +5 % stejné jako u skafoldd
ptipravenych metodou pifimého pénéni.

Tabulka 17 Fazové slozeni skafoldu pfipravenych templatovou metodou.

Vzorek HA[%] Si-B-TCP[%] SiO2 + CaSiO3 [%] prel [g/cm?]
T HA 100 - - 3,16
T _HA10SIO; - 90 10 3,00

Z vysledkid shrnutych v Tabulce 17 je patrné, ze HA zustal pii teploté 1250 °C stabilni
a skafold obsahoval pouze jedinou fazi — hydroxyapatit, stejn¢ jako u skafoldl pfipravenych
metodou piimého pénéni. Srovnatelné sloZeni bylo zjisténo také u skafoldd dopovanych 10 %
SiO2, kdy vétsinu tvotila nova faze: kiemikem dopovany B-TCP a faze bohaté na kiemik,
tj. cristobalit a wollastonit (SiOz a CaSiO3).

Mikrostruktura (velikost porit a porozita)

Templatova metoda vedla k pfipravé skafoldt s porozitou vrozmezi 80-85 %.
Tabulka 18 shrnuje experimentalné zjisténé porozity pripravenych skafoldt. Z udaju je videt,
ze byly pripraveny skafoldy s porozitou v intervalu od 82 do 87 %, coz odpovidalo ptivodnimu
zaméru. Stejné jako u metody pfimého pénéni byla pouzita k oveéfeni hodnot porozit
stanovenych geometrickou metodou metoda zaloZend na jiném fyzikélnim principu (metoda dle
Archimeda).
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Tabulka 18 Parametry mikrostruktury a porozity skafoldu pfipravenych templatovou metodou.

Vzorek Mikrostruktura Porozita
Primér pora Velikost Geometricka Metoda dle
[um] tramcd [pum] metoda [%] Archimeda [%]
T HA 440+£97 3448 85+3 85+4
T_HA10SiO: 428+71 40+17 81+7 82+2

Velikost poru slinutych skafoldu se odviji od intervalu velikosti pora pouzité polymerni
pény, velikosti tramci a smr$téni v pribéhu slinovani. Jak je z Tabulky 18 patrné, tak primérna
velikost port dosahovala asi 430 um u obou sad pripravenych skafoldi. Tloustka tramct
odpovidala intervalu od 30—40 pum. Makropoéry pfitomné ve struktuie mély sféricky tvar a ze
snimki vyobrazenych na Obr. 26 je viditelné i jejich vzajemné propojeni. Makrostruktury obou
sad piipravenych skafoldi jsou, jak je patrné z Obr. 26 B) a D), srovnatelné. Velikost
makropori je vhodnd k proristani kostni tkan€ vcetné prorlstani vaskularni sit€¢ dovnitf
skafoldu [42, 59].

30 pm

Obr. 26 SEM snimky mikrostruktury A) detail T HA, B) T _HA, C) detail T HA10SiO»,
D) T_HA10SiOx.

Detailni snimky (Obr. 26 A) a C)) vsak poukazuji na rozdil v charakteru mikrostruktur
po tepelném zpracovani. I ptestoze byly obé sady skafoldl slinovéany pii stejné teploté, u T _HA
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je patrna charakteristicka vice porézni struktura, nez je u T _HA10SiO,. Ta, jak jiz bylo
zminéno, je U skafoldi pfipravenych metodou ptimého pénéni zadouci. Kromé zvétSeni
specifického povrchu skafoldu pozitivné ovliviiuje i jeho clenitost. Mensi porozita
mikrostruktury viditelna na detailnim snimku Obr. 26 C) je zplisobena patrné piitomnosti
kifemikovych fazi, které se v systému vytvoftily v pritbéhu tepelného zpracovani.

5.2.2 Bioaktivni chovani

Testy interakce s SBF

Bioaktivni chovani skafoldi pfipravenych templatovou metodou bylo testovano
ponechanim skafoldtt v SBF po dobu az ¢tyt tydnu pii stejnych podminkach jako skafoldy
ptipravené metodou ptimého pénéni. Na Obr. 27 se nachazi detailni snimky mikrostruktur
skafoldli po testech bioaktivniho chovani ze skenovaciho elektronového mikroskopu.

Obr. 27 SEM snimky detailu mikrostruktury skafoldd po 28 dnech kultivace v SBF,
A) T_HA aB) T_HA10SiO.

Uz po sedmi dnech byly na povrchu skafoldii dopovanych kiemikem viditelné nové
krystalické struktury, které stejné jako u skafoldd pfipravenych pfimym pénénim potvrzuje
bioaktivni chovani materialu [40, 47]. Stejné jako v ptedchozim piipadé na povrchu cisté
hydroxyapatitového skafoldu nova souvisla krystalickd vrstva nevznikla. Z pohledu
bioaktivniho chovani se skafoldy pfipravené rozdilnymi technikami chovaji srovnatelné, coz je
disledkem srovnatelného fdzového slozeni, a je mozné konstatovat, Ze dopovani kfemikem
urychluje jejich bioaktivni odezvu v ptitomnosti SBF.

Testy simulované degradace

Testy rozpustnosti, probihajici pii obdobnych podminkach jako u skafoldt pfipravenych
metodou pfimého pénéni, pfipravenych materidlti potvrdily zvySenou rozpustnost skafolda
dopovanych SiO». Jak je vidét z grafu zavislosti hmotnostnich zmén na ¢ase (viz. Obr. 28),
degradace u T _HA byla mirna a za ¢trnact dni byl zaznamenam ubytek pouze 4,5 hm.%.
V piipadé T_HASIO: byl tbytek vétsi, a to 24 hm.%.
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Obr. 28 Zavislost hmotnostni zmény na ¢asovém priabéhu degradace skafoldu pfipravenych
metodou piimého pénéni.

ZvySend rozpustnost je opét dana pritomnosti rozpustnéjSich fazi Si-B-TCP, nez je
samotny HA. Opacny trend zvySovani hmotnosti u skafoldti dopovanych Si v prvnim stadiu
rozpousténi ma shodny ptivod jako u skafoldil pfipravenych ptimym pénénim. V prvnich dnech
totiz doslo k doCasnému piesyceni ionty testovaciho media a K nasledné rekrystalizaci novych
slozek na bazi kalcium fosfatt (Obr. 29).

Obr. 29 SEM snimky krystalické vrstvy vzniklé diky piesyceni uvoliujicich se iontl
uT_HA_10SiO.. A) T_HA10SIiO2 po 1. tydnu testovani, B) T_HA10SiO> po dvou tydnech
testovani.

S trendem rozpousténi koreluje také zavislost pH méfeného s ¢asem (viz Obr. 30).
V ptipad¢ T HAL10SiO,, kdy dochazelo nejprve K intenzivnimu rozpousténi nejvice
rozpustnych fazi. Uvolnéné vapenaté a fosfore¢nanové ionty zvysily pH roztoku v prvnich dvou
dnech z pH=5,5 az na pH=6, dale pH mirn¢ klesalo o po prvnim tydnu se drzelo na hodnoté
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okolo 5,6. T HA zvysil pH po dvou dnech jen nepatrné na pH=5,55 a tato hodnota byla
ptiblizné konstantni celou dobu testovani.
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=58
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Obr. 30 Zavislost pH na ¢asovém prubéhu degradace.

5.2.3 Mechanické vlastnosti

Pfi stanovovani mechanickych vlastnosti byl posuzovan vliv metody piipravy vysoce
poréznich materiali na vyslednou pevnost v tlaku. Dale pak byl posuzovan vliv pfitomnosti
kfemicitych fazi ve struktufe kalcium fosfatl na pevnost v tlaku (obdobné jako u metody
ptimého pénéni). Pro zkousky mechanickych vlastnosti byly pfipraveny skafoldy v rozmezi
porozit ~ 70-90 %. Vysledky méfeni jsou shrnuty v Obr. 31, kde je uvedena zavislost pevnosti
v tlaku cistych hydroxyapatitovych skafoldi (T_HA) askafoldd dopovanych SiO>
(T_HA10SiO) na jejich porozité.
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Obr. 31 Graf zavislosti pevnosti v tlaku na porozité.
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Ze ziskanych vysledkti na Obr. 31 je patrné, ze u sady T HA10SiO» existuje
exponencialni zavislost mezi rostouci pevnosti v tlaku a klesajici porozitou, kdezto u sady
T HA se tato zavislost jevi byt konstantni (na rozdil od publikovanych vysledki [60]). Prestoze
porozita hydroxyapatitovych skafoldi klesala, pfitomnost pravdépodobnych defekti ve
struktufe vzniklych b&éhem piipravy vzorki ovlivnila pevnost v tlaku natolik, Ze nedoslo
k jejimu narustu se snizujici se porozitou (jak by se dalo pfedpokladat). Pfedpokladané defekty
ve struktufe mohly byt zplisobeny nerovnomérnym nanaSenim HA suspenze (nerovnomeérna
velikost tramct, pfili§ tenké tramce) nebo popraskanim tramcii v disledku suseni, tepelného
zpracovani Vviz. Obr. 32 B). Suspenze pro piipravu skafoldii na bazi HA navic obsahovaly
odlisny systém pojeni (polymerni polyvinylalkohol) nez suspenze ptipravené¢ T HA10SiOo,
kde jako pojivo byl pouzit koloidni oxid kiemicity.

Obr. 32 A) Detail duté vzpéry T _HA, B) Detail defekti v tramci T _HA.

Primérna hodnota pevnosti v tlaku u skafoldi sady T HA dosahovala ~ 0,3 MPa pii
pramérné porozité 8443 %. Naopak skafoldy dopované SiO2 uz potvrzuji (Cervené body)
exponencialni zavislost. Stejnych hodnot pevnosti v tlaku (~ 0,3 MPa) dosahovaly i skafoldy
T_HAL0SIO; pii mirné vyssich hodnotach porozity (~ 88 %). S klesajici porozitou pevnost
vzrostla az k 1,36 MPa pii porozit¢ 72 %. Vysledky tedy ukazuji, ze v piipadé templatové
metody maji skafoldy obsahujici SiO2 vys$si pevnost oproti HA skafoldtim.
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5.3 Porovnani vlastnosti skafoldi pripravenych templitovou metodou
a metodou primého pénéni

Templatovou metodou a metodou piimého pénéni byly pfipraveny skafoldy na bazi
kalcium fosfati dopovanych oxidem kfemicitym. Metoda pfimého pénéni umoznila ptipravit
struktury s porozitou v rozsahu 80-88 % a distribuci velikosti porti v rozmezi od 5 um do
250 um, sférického tvaru mezi sebou propojenymi. Fazové slozeni pfipravenych skafoldt se
skladalo ze smési HA, HA+TCP nebo TCP+kiemicité slouceniny podle mnozstvi piidaného
oxidu kfemicitého. Skafoldy s obsahem TCP a kfemicitych sloucenin vykazovaly lepsi
interakci se simulovanou t€lni tekutinou, kdy doslo po dvaceti osmi dnech testovani k vytvoreni
krystalické vrstvy na povrchu. Skafoldy s obsahem SiO2 jsou tedy vice bioaktivni nez skafoldy
Cisté hydroxyapatitové.

Skafoldy ptipravené templatovou metodou mély porozitu vV rozmezi 82-87 % a velikost
port odpovidala velikosti porti pouzité polymerni pény, tedy piiblizn€ 430 um. Pory sférického
tvaru vykazovaly vzajemnou propojenost. Fazové slozeni bylo v rozmezi stejného mnozstvi
ptidaného SiO; srovnatelné se skafoldy pfipravenymi pfimym pénénim. Jejich bioaktivni
chovani v SBF atrend rozpousténi lze také povazovat za srovnatelné. Vyssi rozpustnost
skafoldii pfipravenych pifimym pénénim nez u templatovych skafoldi (44 hm.%, resp.
24 hm.%) je mozné ptisoudit v&tSimu poctu mensich port, a tim vétsimu povrchu piistupnému
pro rozpousténi.

Aby mohl byt posouzen vliv metody ptipravy skafoldu na pevnost v tlaku, byly srovnany
sady pfipravené pomoci templatové metody (T_HA a T_HA10SiO) se sadami piipravenymi
pomoci metody pifimého pénéni (HAO0SIO2 a HA10SiO2). Na Obr. 33 jsou vyneseny ziskané
hodnoty pevnosti skafoldii pfipravenych obéma metodami.

Z vynesenych dat je patrné, Ze ob¢ sady skafoldii pfipravenych metodou pitimého pénéni
maji obecné vyssi hodnoty pevnosti v tlaku. Napt. u sady HA0SiO2 bylo pfi stejné porozité
(~ 87 %) dosazeno az dvakrat vyssi hodnoty pevnosti v tlaku (0,71 MPa oproti 0,36 MPa
naméfenych u T _HA). U skafoldl dopovanych SiO2neni tento jev az tak patrny, avSak stejnych
hodnot pevnosti v tlaku (1,4 MPa) bylo dosazeno u sady HA10SiO2 pii vyrazné vyssich
porozitach (80 %) nezu T_HAL10SiO2 (~ 72 %). Rozdil ve vysledné pevnosti v tlaku je tmérny
mnozstvi defektl pfitomnych ve strukture. Templatova metoda se od ostatnich metod piipravy
li$i charakterem tramct (vzpér). Po tepelném zpracovani, kdy dochazi k vypaleni templatu,
zustanou tramce duté (viz Obr. 32 A)), zatimco u metody piimého pénéni jsou po odstranéni
tramce plné (viz. Obr. 10C) a 15¢)). Duté trdmce maji trojuhelnikovity tvar dutiny, coz plsobi,
ze vrozich trojuhelnikll se vyskytuji koncentratory napéti, které snizuji celkovou pevnost
tramct [26]. Pokud jsou navic trdmce tenké, miize dojit ke vzniku defektt pii tepelném
Zpracovani [32].
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Obr.33 Hodnoceni vlivu metody pfipravy na mechanické vlastnosti.

Jednim z pfednich pozadavkd kladenych na materidly pouzivanych ve tkanovém
inzenyrstvi je podobnost mechanickych vlastnosti s okolnimi tkanémi, do kterych bude material
implantovan. Jelikoz byly skafoldy pfipravovany s cilem nahrazeni kostnich defektd v oblasti
patefe, bylo dalezité, aby jejich pevnost v tlaku byla podobna pevnosti trabekularni kostni tkané
obratll, tj. ~ 1,9 MPa (viz. Tabulka 1). Jako optiméalni kompromis mezi mirou porozity
a dosazenou pevnosti v tlaku pro skafoldy pouzivané ve tkanovém inzenyrstvi se proto jevi
struktura skafoldu s ptidavkem 5 hm.% SiO> pfipravena optimalizovanym postupem metody
piimého pénéni.

57



6 Zavér

Pomoci metody pfimého pénéni a metody templatové byly piipraveny biokeramické
porézni materialy na bazi kalcium fosfath nebo kalcium fosfati dopovanych oxidem
kfemic¢itym (s 5; 10 a 20 hm.% SiO2 u metody piimého pénéni, a s 10 hm.% SiO2 u templatové
metody).

Postup ptipravy poréznich skafoldi metodou pifimého pénéni byl optimalizovany
modifikaci reakénich parametrii. Jako optimalni byl zjistén Inco pomér 1,05; ptidavek vody
2 hm.% ku polyolu, plnéni hydroxyapatitem 50:50, s optimalnim ¢asem plnéni smési do forem
po uplynuti 2 minut po homogenizaci. Tyto parametry byly pouzity pro pfipravu kiemikem
dopovanych skafoldi. U metody templatové byl zvolen postup ptipravy keramickych skafoldi
dle dfive ovétenych experiment.

Metodou piimého pénéni a slinutim byly pfipraveny kalcium fosfatové skafoldy slozené
ze sm&si HA a/nebo TCP a SiO,/CaSiOz s porozitou v rozmezi 80-88 % a velikosti pora
vintervalu od 5 do 250 um. Skafoldy piipravené templatovou metodou byly po strance
fazového slozeni, porozity, ale také bioaktivniho chovani srovnatelné, avSak s vyznamnym
rozdilem ve velikosti port. Pory piipravené templatovou metodou mély primérnou velikost
430 pm. Zvétseni poru struktur pfipravenych ptimym pénénim, které by bylo pfinosné pro
proces osteogeneze nebo angiogeneze, bude ptedmétem dalsiho studia. Skafoldy pfipravené
metodou pfimého pénéni vykazovaly vyssi pevnost v tlaku az 1,8 MPa. Lepsi mechanické
vlastnosti byly patrné ovlivnény pevnéjsi a méné defektni strukturou v porovnani se strukturou
piipravenou templatovou metodou. Skafoldy jsou diky svym vlastnostem (bioaktivni chovani,
rozpustnost ve fyziologickém prostiedi a pevnost v tlaku) perspektivni pro potencialni aplikace
Vv kostnim tkanovém inzenyrstvi.
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8 Seznam pouzitych zkratek a symboli
ZKratky

1M — jednomolarni

2D — dvoudimenzionalni

3D — tfidimenzionalni

a-Caz(PO4)2 (a-TCP) — a-fosfore¢nan trivapenaty
a’-Caz(PO4)2 (a'-TCP) — a'-fosfore¢nan trivapenaty
B-Caz(PO4)2 (B-TCP) — B-fosfore¢nan trivapenaty

um — mikrometr

pa — zdanliva hustota

Ag" — stiibrny kation

aj. —a jiné

Al>03 — oxid hlinity

BCP — dvoufazovy kalcium fosfat

Ca — vapnik

Ca?* — vapenaty kation

CaCOs — uhlicitan vapenaty

CaCly — chlorid vapenaty

CAD - pocitacem podporované projektovani

CaF; — fluorid vapenaty

CaHPO4 (DCPA) — hydrogenfosforeénan vapenaty (monetit)
CaHPO4+2H,0 (DCPD) — hydrogenfosfore¢nan vapenaty dihydrat (brushite)
Ca(H2P04)2¢H20 (MCPM) — dihydrogenfosforeénan vapenaty monohydrat
CaxHy(POs),*nH20, n=3-4,5; 15-20% H>0 (ACP) — amorfni fosfore¢nan vapenaty
Cag(HPO4)(POa4)s5(OH) — apatitova faze

Ca10(POs)eF2 (FA) — fluorapatit

Cas(PO4)20 (TTCP) — bisfosfore¢nan-oxid tetravapenaty
CaO — oxid vapenaty

CaP — kalcium fosfaty

CaSiOs — kiemicitan sodny (wollastonit)

Cd?" — kademnaty kation

CI" — chlorny anion

COs% — uhligitanovy antion

CT — pocitatova tomografie

DNA — deoxyribonukleova kyselina

ECM — extracelularni matrix

Er3* — kation erbidia (erbidity kation)

F — fluoridovy anion

g —gram
GPa — giga pascal
h —hodina

HA — Cas(OH)(PQOa4)3 — hydroxyapatit
HCA — uhlikem nasyceny (karbonatovany) hydroxyapatit
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HCOz3™ — hydrogenuhli¢itanovy anion
hm.% — hmotnostni procento

H20 — voda

HPO4? — hydrogenfosfore¢nanovy anion
K" — draselny kation

Mg?* — hote¢naty kation

min — minuta

Mn?* — manganaty kation

mm — milimetr

MPa — mega pascal

Mg3(POs), — fosforeénan hofeénaty
Mg-PSZ — ¢astecné stabilizovany oxid zirkonicity hotcikem
Na* — sodny kation

Na2O — oxid sodny

nM — nanometr

OH — hydroxylova skupina

ot/min — otacek za minutu

P — fosfor

PCL — polykaprolakton

Pd* — palladigity kation

PE — polyethylen

PEEK — polyetheretherketon

PET — polyethylentereftalat

PHEMA — polyhydroxyethylmetakrylat
PLA — kyselina polymlé¢na

PLGA — kopolymer kyseliny mlé¢né a glykolové
P20s — oxid fosforecny

(PO4*) — fosforeénanovy anion

PP — polypropylen

ppi — pocet port na palec

PVA — polyvinylalkohol

PU — polyuretan

RNA — ribonukleova kyselina

SBF — simulovana télni tekutina

SEM - rastrovaci elektronovy mikroskop
Si-B-TCP — kiemikem dopovany beta trikalcium fosfat
SiC — karbid kiemiku

SiO2 — oxid kiemicity (vysokoteplotni forma cristobalit)
(SiOs*) — kifemigitanovy anion

SL — stereolitografie

SLM — selektivni laserové tani

SLS — spékani

SO4% — siranovy antion

Sr2* — strontnaty kation
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TCP — trikalcium fosfat

Ti6Al4V — titanova slitina s 6 hm.% hliniku a se 4 hm.% vanadu
tj. — to jest

TZP — tetragonalni polykrystalicky oxid zirkonicity

tzv. — tak zvané

UHMWPE - polyetylen s ultra vysokou molekularni hmotnosti
WS — wollastonit

XRD - rentgenovéa analyza

Zn?* — zine¢naty kation

ZrO; — oxid zirkoni¢ity
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Symboly

~ — priblizné

o [mm] — primér

pabs [9/cm®] — absolutni hustota

pb [0/cm®] — objemova geometricka hustota

prel [0/cm®] — relativni hustota

pt (preor) [0/cm®] — teoreticka hustota

o [MPa] — hodnota pevnosti v tlaku pii porozité P

oo [MPa] — hodnota pevnosti v tlaku pfi nulové porozité
oc [MPa] — pevnost v tlaku

opt [MPa] — mez pevnosti v tahu

b [-] — koeficient popisujici charakteristiku port

Ca/P [-] — Ca/P pomér

d [um] — velikost zrna

E [GPa] — Youngtiv modul pruznosti v tahu

Eax [GPa] — Younglv modul pruznosti kompozitu zatizeného v podélném sméru
Ef [GPa] — Youngtiv modul pruznosti vlaken

Em [GPa] — Youngtiv modul pruznosti matrice

Etrans [GPa] — Youngliv modul pruznosti kompozitu zatizeného v pficném sméru
f [-; %] — objemovy podil vlaken obsazenych v kompozitu
F [N] — pfitla¢na sila

Gc [kJ/m?] — lomova energie

h [mm] — vyska

HV [Pa] — tvrdost podle Vickerse

Inco [-] = NCO index, pomér mezi NCO a OH skupinami
Kc [MPa/m*?] — lomova houZevnatost

Kps [Mmg/I] — rozpustnost

m1 [g] — hmotnost suchého slinutého vzorku

m2 [g] — zdanliva hmotnost

m3 [g] — hmotnost vzorku nasyceného kapalinou

mp [g] — hmotnost suchého slinutého vzorku

Mw [-] — molarni hmotnost

P [%] — porozita

Vp [cm?] — geometricky stanoveny objem télesa

Wi [g] — koncova hmotnost po degradaci

W, [%] — hmotnostni zména po degradaci

W, [g] — pocate¢ni hmotnost testovaného skafoldu
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9 Seznam obrazku

Obr. 1 Schématické modely A) vlaknité a B) lamel6zni kostni tkané. U obou typu kostni tkané
jsou pritomné osteocyty (1). V lamelosni tkéni jsou dale pfitomny lakuny — §térbiny, ve kterych
jsou umistény osteocyty (2), canaliculi ossium — kanalky, do nichZ vstupuji vybézky osteocytii
(3), Haverstiv kanalek osteonu (4), koncentrické¢ lamely osteonu (5) a povrchové (neboli
plastové) lamely kosti (6), (H) Haverstiv systém lamel (neboli osteon).

Obr. 2 Snimek ze skenovaciho elektronového mikroskopu, na kterém je zachycen osten véetné
mineralni slozky casti lameldzni kostni tkan€.

Obr. 3 Hierarchické uspotfadani vnitinich struktur lidské stehenni kosti.
Obr. 4 Schématicky postup osifikace dlouhé kosti.
Obr. 5 Schématické zobrazeni jednotlivych fazi kostni remodelace.
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