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ABSTRAKT

Bakalaiska prace je zamétena na studium biokeramickych poréznich materialt.
Teoretickd Cast je Clenéna do tii ¢asti. Prvni ¢ast charakterizuje biomateridly,
jejich déleni a vyuziti v kostnim tkanovém inZenyrstvi. Druha ¢ast se vénuje
pozadavkliim biokeramickych podptrnych systémd, anglicky zvané ,,scaffolds®.
Ve tfeti Casti jsou popsany metody vyroby poréznich struktur. Snahou
praktické casti bylo pfipravit metodou piimého pénéni biokeramické porézni
materialy na bazi kalcium fosfatd. Byl studovan zejména vliv sloZeni suspenzi
na vysledné vlastnosti pfipravenych materidli. Rovnéz byla hodnocena
morfologie materiald pomoci rastrovaci elektronové mikroskopie. Z hlediska
biologickych vlastnosti byla testovana degradabilita materiali v simulované
télni tekuting.

Klicova slova

Biokompatibilita, biomaterialy, kalcium fosfaty, polyuretan, porézni keramika,
skafold.

ABSTRACT

Bachelor thesis is focused on the study of bioceramic porous materials. The
theoretical part is divided into three parts. The first part describes biomaterials,
their division and use in bone tissue engineering. The second part deals with
the requirements of bioceramic support systems (scaffolds). The third section
describes methods for the porous structures production. The effort of the
practical part was to prepare by method of direct foaming bioceramic porous
materials based on calcium phosphate. It studied mainly the affect of the
suspension composition on the final properties of the synthesized material.
Morphology of materials was also evaluated using scanning electron
microscopy. Degradability of materials in simulated body fluid was tested in
terms of biological properties.
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1 UVOD

Pohyb a funkce lidské kosterni soustavy jsou soucasti naseho kazdodenniho zivota. Uz
nasi predchidci v davnych dobach dokézali diky své manudlni zru€nosti vyrabét
pomocné a lovecké nastroje, které mély usnadnit preziti. Tato potieba se odrazi i do
dnes$ni moderni spole¢nosti, kdy je snahou ¢loveéka nejen omezit ndmahu, ale hlavné
nahradit a regenerovat ty ¢asti lidského téla, které se béhem Zivota opotiebovavaji nebo
jsou v duasledku urazu ¢i nemoci poskozeny.

Poskozené ¢asti lidského téla nahrazujeme tzv. implantaty. Ty musi spliiovat nezbytné
pozadavky. Dulezitou vlastnosti je mnapiiklad tzv. biokompatibilita s lidskym
organismem bez niz by nemohl implantat plnit svoji danou funkci. Prvni kostni ndhrady
pochazi jiz ze starého Egypta. Systematicky vyvoj biokompatibilnich materiala (dale
jen biomaterialit) zac¢al na pocatku 20. Stoleti [1]. Snahou vyvoje bylo co nejlépe
napodobit lidskou tkan. Dnes mezi nejpouzivanéjsi syntetické biomateridly patii kovy,
polymery, kompozity a keramika. Vyvoj biokeramiky, kterou se bude tato bakalaiska
prace zabyvat, udélal v poslednich ctyficeti letech nejvétsi pokrok a stal se tak
samostatnym védnim oborem [8]. Pouziti keramiky v medicinskych aplikacich zacalo
jejim vyuzitim ve stomatologii. V posledni dobé¢ je pfevazna ¢ast vyzkumu zamétena
na keramické podptrné systémy neboli tzv. pordzni leSeni (anglicky zvané ,,scaffolds®),
které maji obrovsky ptinos v chirurgickych aplikacich.

Pokrocilé keramické materialy se daji rozdélit na dva typy, keramika hutna a keramika
porézni. Hutnd keramika se v mediciné pouzivd pro nosné aplikace, napiiklad jak
nahrada kycelniho kloubu. Zatimco se hutnd keramika ve styku s tkani chova vétSinou
inertng, porézni keramika vykazuje i chovani bioaktivni, jak je vysvétleno v kapitole
2.1.2. Soucasny vyzkum je vice zaméfen na bioaktivni porézni keramické materidly,
které jsou zalozeny pfevazné na kalcium fosfatech (TCP, HA, aj.). Divodem je, ze
tvrdé tkang, napft. kosti a zuby, jsou tvofeny anorganickou slozkou na bazi apatitu, ktery
ma podobné vlastnosti jako HA. Ze SirSiho hlediska miizeme do oblasti keramik tadit
i uhlikové materialy a skla.

Bakalarské prace se bude veénovat biokeramickym poréznim materidlim, jejich
struktufe, vlastnostem a technologii vyroby. Prace je rozdélena na Cast teoretickou
a experimentalni. Teoretickd ¢ast popisuje v prvotni fazi biomateridly, dale se zamétuje
na biokeramické podplirné systémy, popisuje jejich chovani v biologickém prostredi,
pozadavky a metody vyroby. V experimentalni ¢asti je popsan technologicky postup
ptipravy poréznich biokeramik na bazi kalcium fosfatti pomoci metody pifimého pénéni
(in situ), stru¢né charakterizovany vstupni materialy a pouzité piistroje. V posledni ¢asti
experimentalni ¢asti jsou charakterizované vlastnosti pfipravenych materialti a popsany
jejich zavislosti.



2 TEORETICKA CAST

2.1 BIOMATERIALY

Ackoli je prace zaméfena na nahrady kosti, nejprve si definujme pojem biomaterial.
Véda zabyvajici se biomateridly vyuzivd poznatkli z chemie, biologie, mediciny, ¢i
z materidlovych véd.

2.1.1 Charakteristika biomateriala

Biomaterial lze definovat jako synteticky materidl, pouzivany k ndhradé ¢asti zivého
systému pro obnovu jeho funkce. Pfikladem miize byt nahrazeni ¢asti téla, kterd ztratila
v disledku nemoci nebo urazu svoji funkci. Rovnéz se biomaterialy vyuzivaji na pomoc
pti hojeni, ke zlepSeni vykonnosti, ¢i ke korekci abnormality. Syntetické biomateridly se
ptipravuji v laboratofich, pficemz se vyuziva né€kolik odlisSnych chemickych postup.
V soucasnosti jsou Siroce aplikovany implantaty a protézy z kovovych a nekovovych
materiald (naptfiklad z keramiky). Postupny vyzkum a vyvoj biomaterialli dnes
umoziuje nahrazeni podstatnych ¢asti lidského téla, jako jsou naptiklad kosti, tepny,
o¢ni ¢ocky a dokonce i srde¢ni chlopné [1, 2].

Za dilezitou podminku, z hlediska aplikace biomateridlu do lidského téla, musime
povazovat biokompatibilitu, tzv. sndSenlivost latek zejm. materiali v biologickém
prostiedi. Biokompatibilni materidl se posuzuje nejen podle vzajemného plisobeni
s prostfedim a podle vlivu na infek¢éni procesy, ale také podle rozsahu a kvality
biodegradace. Je velmi dutlezité, aby material neovliviioval napi. koagulace,
nevyvolaval zanétovou reakci, neuvolioval potencialné toxické latky. Material musi byt
netoxicky a zaroven nesmi plsobit mutagenné a karcinogenné. Také nesmi vyvolavat
zanétlivé a alergické reakce [3, 4]. Biokompatibilitu Ize tedy povazovat za nezbytnou
podminku, kterd zvySuje pravdépodobnost piijmuti nového materidlu organismem.
Existuje mnoho dal§ich pozadavkil na biomaterialy, jak je vysvétleno v kap. 2.2.

2.1.2 Déleni a vyuziti biomateriali

D¢leni biomateriali 1ze provést dvéma zpiisoby. Prvnim je déleni z hlediska interakce
s zivou tkani na bioinertni, bioaktivni a resorbovatelné. Druhym zplisobem délime dle
povahy materialu, naptiklad na kovy, keramiku, a;.



Déleni dle interakce s Zivou tkani

Bioinertni materidly jsou napiiklad TiO2, ZrO2 nebo a-ALOs3. Tyto materidly
s organismem chemicky nereaguji, pouze organismus reaguje na piitomnost ciziho
télesa. Dochazi k tvorbé fibrézniho tkaniva a vzniku vazivového pouzdra kolem
implantatu, aniz by zalezelo, zdali je implantat ve styku s mékkou nebo tvrdou (kostni)
tkani [2, 3, 4].

Biomaterialy, schopné vytvéiet pfimé a pevné vazby s Zivou tkani, nazyvame bioaktivni
materialy. V organismu pusobi trvale bez ptitomnosti fibroznich vaziv. Tvoii piechod
mezi inertnimi a resorbovatelnymi materialy. Pokud je materidl porézni, ptilehlé mékké
tkané vruastaji do pori, ¢imZ zajistuji nizkou pohyblivost implantatu. Mezi bioaktivni
materidly fadime bio-aktivni sklo-keramiku a nékteré typy bioskla, pripadné
anorganicko-organickych  kompoziti.  Nejvyznamnéj$i  anorganickou  slozkou
pouzivanych nahrad kosti je hydroxyapatit, ktery ma podobné vlastnosti jako porézni
kostni mineral apatit. Ten tvoifi pfevaznou ¢ast tramcité (spongiozni) kosti. Tramcita
kost je ptfirodni kompozit z kolagenovych vldken. Pfikladem organické slozky tedy
mize byt biodegradabilni kolagen. Zatimco bioskla, kvili své nizké mechanické
pevnosti, nemohou byt mechanicky zatézovana (nehodi se k nosnym aplikacim),
bioaktivni sklo-keramické materidly na bazi wollastonitu a apatitu maji vyrazné lepsi
mechanické vlastnosti. Diky tomu se vyuzivaji v neurochirurgii, ortopedii nebo
oblicejové chirurgii [3, 4, 5].

Posledni a nejzajimavéjsi skupinu biomaterialu nazyvame resorbovatelné (vstiebatelné)
materialy. Po jejich aplikaci maji jen omezenou dobu uc¢inku, protoze jsou biologickym
systémem postupné rozpouStény a vstiebany, coz je velmi zidouci. Rychlost
vstiebatelnosti pouzitych materiali by méla odpovidat rychlosti regenerace lidské kostni
tkang. Ta zavisi mimo jiné na stafi jedince a pohybuje se v rozmezi 3 - 6 meésict.
Naptiklad synteticky HA se v téle rozpousti velmi pomalu, zatimco trikalciumfosfat
(TCP, Ca3(PO4)2) naopak pfili§ rychle. Vhodnd je tedy kombinace obou dvou.
Z hlediska Hlavni funkci resorbovatelnych materiadlii je docasnd nahrada kosti pred
samotnou regeneraci kostni tkané (osifikace). Pii tomto procesu nedochdzi k tvorbé
fibrozniho rozhrani. Oproti béZznému metabolickému piisunu iontd implantaty vyrazné
zvysuji jejich tok dulezity pro tvorbu kostni tkdné. Pfikladem vhodnych materidli jsou
nékterd bioskla, dvoufazovy kalciumfosfat, vyrobeny z TCP a HA nebo nékteré
materialy na bazi vapenatych soli (sirany, uhli¢itany a fosforecnany) [2, 3, 5].
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Déleni dle materiialové povahy

Kovy se pouzivaji zejména kviili své vysoké mechanické odolnosti vii¢i opotiebeni
a ndraztim, pevnosti a houzevnatosti. Jejich obrovskou nevyhodou je koroze v kontaktu
s fyziologickym prostfedim, z ¢ehoz také plyne jejich nizkd biokompatibilita. Dal§imi
nevyhodami jsou odlisné mechanické vlastnosti oproti biologickym tkanim. Youngiv
modul pruznosti kovii (100 - 250 GPa) je mnohondsobné vétsi nez u lidské kosti (20
GPa). Prikladem kovovych biomaterialii jsou Au, Ag, Ti a jeho slitiny, nerezy a slitiny
Co-Cr. Kovy se aplikuji jako zubni implantaty, kloubni ndhrady a Srouby([6, 7].

Polymerni biomaterialy se vyuzivaji diky své nizké hustoté, elasticit¢ a snadné vyrobé.
Nevyhodou je, Ze se v disledku své nizké mechanické pevnosti a odolnosti s ¢asem
opotfebuji. K t€émto materidlim patii polyetylen, PCL, PLGA, PGA, fibrin, PLLA,
chitosan, kyselina hyaluronova nebo silikonova pryz. Na obrazku 2.1 jsou uvedeny
ptiklady jako zubni nebo prsni implantaty, stehy, usi, nosy, kycelni pouzdra a dokonce
i srde¢ni chlopné. [6, 7].

Casto vyuzivanym pfirodnim, polymernim materidlem je kolagen, ktery na nas
organismus pusobi velmi pozitivné diky jeho vlastnostem (netoxicky, biokompatibilni,
bioresorbovatelny, neni antigenni). Ziskdva se nejcastéji z veptové kize nebo kiize
skotu, protoze jsou fyziologicky stejné, jako je kolagen v lidském téle [8].

Keramické biomateridly jsou v soucasnosti velice popularni. Prvnim divodem je
skutecnost, ze podstatnou ¢ast kosti tvofi minerdlni faze. Druhym je vysoka
biokompatibilita. Hlavnimi nevyhodami keramiky jsou kiehkost, nizkd pevnost v tahu a
nizka elasticita. Nejcastéji se vyuziva kalciumfosfatova keramika pro ndhrady kostnich
tkani. Pro zubni a ortopedické implantaty vyhovuji oxid hlinity (AL,Os3) nebo oxid
zirkoniCity (ZrO,). Z keramiky se také vyrabi Iékai'ské nastroje a zatizeni [6, 7].

Kompozitni biomateridly kombinuji nejvhodnéjsi vlastnosti z kovovych, polymernich,
keramickych a pfirodnich materiald. Timto dosahnou pozadované vysoké
biokompatibility, pevnosti a odolnosti vii¢i korozi. Zna¢nou vyhodou u kompozitnich
biomateridlii je moznost jejich vyroby na miru. Pfikladem jsou uhlikové kompozity
nebo kostni cementy, vyuzivané pro kloubni a kolenni implantaty, zubni nahrady
a srde¢ni chlopné, viz. Obr. 2.1 [6, 7].
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Obr. 2.1 Priklady vyuziti riznych typl biomateriali na lidském téle [7].

Vzhledem k tématu této prace a k tomu, Ze maji keramické materidly nejpodobné;jsi
chemické slozeni a vlastnosti jako lidskd kost, se budeme dale zabyvat kostnimi
nahradami, zejména nahradam spongidzni (tramcité) kosti.
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2.2 KOSTNI TKANOVE INZENYRSTVI

Tkanové inZenyrstvi je novy obor zdravotnické technologie. Ke vzniku vedl
v poslednich dvou desetiletich nartist potteb, s cilem opravy, zachovani nebo vymény
poskozenych organi a tkani. Tkanové inZenyrstvi mize byt definovano jako
multidisciplinarni obor, vyuzivajici poznatkli inZenyrské a biologické védy, k vyvoji
biologickych ndhrad [9].

V soucasnosti se k nahrad¢ kosti nejCastéji vyuzivaji porézni leSeni, dale jen skafoldy
(z anglického"scaffolds"). U skafoldli se pfed aplikaci osadi jejich simulovany lidsky
matrix (tramecky) kostnimi bunikami in vitro, vysvétleno dale v kap. 2.3. Ty umoziiuji
simulovat lidsky extracelularni matrix. Diky tomu dochédzi k mnoZeni, migraci a rastu
tkanovych buné¢k. Podminkou je naprosta biokompatibilita a podpora bunécné adheze
a ristu. Casem dochazi k rozpadu resorbovatelného skafoldu, ktery je nahrazen vlastnim
bunéénym matrixem [8, 9].

Pro kostni tkanové inzenyrstvi se nejcastéji vyuzivaji materialy ziskané synteticky, které
obsahuji vapenatou a fosfore¢nanovou skupinu. V roce 1920 byly provedeny prvni
klinické pokusy k napravé kostnich defektdi, jenz vyuzily sloufeniny na bazi
fosforeCnanu véapenatého. Nasledné¢ bylo postupné v klinické mediciné uspésné
aplikovano mnoho keramickych slou€enin, jako jsou dikalcium fosfat dihydrat,
trikalcium fosfat, oktakalcium fosfat (OCP) nebo CaHPO42H,O (brasit). Tyto
slouceniny, pouzité pii vyrob¢, umozni skafoldu dosdhnout pérovité struktury, ktera je
nezbytna pro vristani kostni tkdné [7].

2.2.1 Pozadavky na biokeramické skafoldy

Biokeramické skafoldy maji v sou¢asné moderni mediciné velky vyznam pro ndhrady
poskozenych kosti, u kterych dochédzi vlivem stafi nebo nadorovych onemocnéni
k degradaci kostni tkan€. Tu je nezbytné odstranit. Pravé biokeramické skafoldy umozni
vzniklé vakantni misto nahradit, protoze poskytuji misto a prostor k proliferaci a ristu
novych bunék. Pti vyvoji skafoldu je kladen velky diiraz na jeho biologické vlastnosti
a vstfebatelnost, zminéné v kap. 2.1.1. [11].

Mezi dal$i nezbytné vlastnosti patii trojrozmérnd struktura skafoldu, podobna struktufe
kosti, jez umoziuje bufice piepravu kysliku a Zivin pro vaskularizaci tkani a kapilar.
Zasadni vliv ma na proliferaci (mnozeni) bun¢k a vaskularizaci tkané velikost port
v materidlu. Pory musi byt vzajemné propojené. Jejich velikost by méla v idedlnim
ptipadé dosahovat 150 az 500 pm. Zadouci je také mikroporozita skafoldu (<100 pm),
umoziujici prenos zivin, bunéénou adhezi a proliferaci bunék [10].
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Z hlediska mechanickych vlastnosti skafoldu je dilezité, aby pfi manipulaci s nim
nedoslo ke zborceni struktury. Rovnéz by mél vydrzet namahani béhem bézné fyzické
aktivity. Z téchto pozadavkl plyne, Ze by mechanické vlastnosti skafoldu mély idealné
odpovidat mechanickym vlastnostem hostitelské kosti [10, 12]. Youngiv modul kosti
odpovida 15 - 20 GPa, pevnost v tlaku 100 az 200 MPa. Dilezitd je i snadna
tvarovatelnost skafoldu, aby odpovidal tvaru defeku kosti [10].

Pfi vzristajicim objemu por v materidlu skafoldu kleséa jeho pevnost. Z toho diivodu je
tteba najit kompromis mezi obéma vlastnostmi, v zavislosti na aplikaci skafoldu.

2.3 CHARAKTERIZACE POREZNICH
BIOKERAMICKYCH MATERIALU

U poréznich biokeramickych materidli charakterizujeme jejich vlastnosti, které jsou
zadouci pro nasledné nahrazeni vyuziti v kostnim tkdnovém inZenyrstvi.

2.3.1 Testovani biologické kompatibility

Biologickou kompatibilitu implantat hodnotime laboratornimi testy. UZzivd se dvou
typl testovani:

- invitro

- invivo

Testovani vzorkd mimo Zivy organismus nazyvdme in vitro. Tato metoda probiha
v nadobé (sklo, plast), ve které je simulovdno fyziologické prostiedi, kterému je
zkoumany material vystaven. Timto zpisobem je studovana interakce bunck
s materidlem za definovanych fyziologickych podminek, jako jsou naptiklad teplota,
nebo mnozstvi CO,. In vitro lze piimo testovat reakci lidskych bunck na piidany typ
materialu, ackoliv je metoda oproti metod€ in vivo zna¢né zjednodusend. Diivodem je,
ze neni mozné zohlednit vlivy okolnich tkani a organti. Rovnéz metodou in vitro nelze
napodobit n¢které ¢innosti hormont, enzymd, ¢i jinych chemickych latek v lidském téle
[13, 14].

Vyznamnéj$i metoda, zvand in vivo, testuje materidl pfimo v zZivém organismu.
Pfi klinickych testech na lidském téle nedochazi k zanedbani Zadnych faktort, ale
s ohledem na bezpec€nost se pouziva pouze v kone¢né fazi vyzkumu. Proto se nejCastéji
testuje na zviratech, kdy jsou drobné vzorky materidlu aplikovany do kosti hostitele.
Po urcit¢ dobé se vyhodnocuji chemicko-fyzikalni interakce na rozhrani implantat-
kostni tkan. Z hlediska hodnoceni je velmi dtlezity postup vkladani i zpiisob zachdzeni
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s danym vzorkem. Reakce kostni tkdn¢ na implantdt se 1iSi v zavislosti na typu
materiadlu a také dle pacienta [13, 14]. Vyroba implantatu miize byt uskutecnéna az
po téchto testech.

2.3.2 Porozita a velikost poru

Porozita je definovana jako procento volného objemu v pevném materialu. Jednd se
o morfologickou vlastnost, tudiz neni zavisld na typu materidlu [15]. V kostnim
tkanovém inzenyrstvi délime porozitu z hlediska velikosti na makroporozitu (velikost
pori> 100 um) a mikroporozitu (velikost poru< 100 pum) [10]. Na obrazku 2.2 Ize
pozorovat srovnani makroporozity a mikroporozity HA skafoldu.

Obr. 2.2 Srovnani porit HA skafoldu, 1) makropory, 2) a 3) mikropdry v tramecku
skafoldu [12].

Vlivy porozity

Pokud chceme dosédhnout co nejrychlejSiho upevnéni implantatu v téle a docilit tak
rychlejsi regenerace kostni tkang, je zapotiebi nejen vysokd porozita implantatu, ale
hlavné dostatecna velikost pori. Pouze vysokou porozitou ve struktufe implantatu nelze
zajistit vrastani tkané do implantatu. Diky vhodné kombinaci téchto dvou aspektl
docilime vzniku zcela nové kostni tkdné€, jenz bude mit vlastnosti odpovidajici kosti
puvodni [11].

Primérné velikost osteont v lidském téle je pfiblizné 220 pm [15]. S ohledem na tuto
skutecnost se udava, ze optimalni velikost port ve skafoldech, pro dostatecné zajisténi
hloubky vristu kostni tkdn€ a jeji vaskularizaci, je alespont 300 pum, maximalné pak
I mm [10]. Mensi velikost pord mize vést k zaskrceni nové vzniklych cév, ¢imz
dochazi k tzv. hypoxii tkan€. Na vznik nové tkané ma vliv také geometrie pora. Jestlize
jsou pory pftili§ dlouhé nebo zaktivené, nove vznikajici tkan do implantatu Spatné vrista
[15].
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Spongidzni (tramcita) kost ma porozitu v rozmezi 30 az 90 % [10]. Proto je nutné
stanovit porozitu skafoldu, kterym chceme poskozenou kost nahradit.

Vypocet porozity
Pti urceni porozity se vyuziva n€kolika metod vypoctu. Pro vypocet celkové porozity I1
plati rovnice:

1 = 1 — Pscasfold (1)

Pmaterial

kde psatfold Vyjadiuje objemovou hustotu skafoldu méfenou jako jeho podil hmotnosti
a objemu, pmaterial J€ teoreticka hustota materialu, z néhoz je skafold zhotoven [15].

Dalsi metoda, uzivana k méfeni porozity i velikosti port, je zaloZend na intruzi rtuti.
Skafold se umisti do penetrometru, kde se do né&j pod tlakem vsttikuje rtut’. Takto
mohou byt zméteny pory o velikostech 3 nm — 1 mm [16]. Podle Washburnovy rovnice
polomér pért r, které mohou byt zaplnény, klesé s rostoucim tlakem P:

P = 20cosO/r (2)

kde o vyjadiuje povrchové napéti a 6 je kontaktni ithel. K vypoctu oteviené porozity
n slouzi vztah:

Vintrusion (3)
Vscaffo ld

T =

kde je Vintrusion celkovy objem pohlcené rtuti a Vesroia 0bjem skafoldu. Pomoci vztahti
(1) a (3) Ize odhadnout uzavienou porozitu o tak, ze:

w=I-m 4)

Pro urceni oteviené porozity © se také vyuziva metody presunutého objemu. Ta je dana
rovnici:

Vi—V3

mT=—— )

V2—V3

Naimpregnovany skafold je ponofen do latky, ve které se nerozpousti, o znamém
objemu V. Nasledny stiidavy cyklus ptetlaku a podtlaku donuti vtéct kapalinu do port.
Po dokonceni cyklovani se zjisti celkovy objem skafoldu a kapaliny, oznafeny V.
V posledni fazi se skafold vyjme z naddoby, v niz ziistane objem kapaliny V3 [15].
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2.3.3 Mechanické vlastnosti

Mechanické vlastnosti biokeramickych implantatii Gizce souvisi s vysi jejich porozity,
velikosti zrn, atd. S rostouci porozitou klesa (pfiblizné¢ exponencidln€¢) mechanicka
pevnost vtlaku. Tuto =zavislost popisuje napf. Barraleta a kol [17], kdy
u fosfore¢nanové keramiky klesla pevnost v tlaku z 37 MPa pii celkové porozité¢ 31 %
na 430 kPa pfi celkové porozité 63 %.

Dalsi mechanickd vlastnost, lomova houzevnatost, nepfesahuje u HA biokeramiky
hodnotu 1,2 MPa-m"? [19]. Divodem je chybgjici kolagen, ktery tvoii 85 az 90 %
organické ¢asti matrixu u lidské kosti [10]. Lidska houbovita kost ma 2 MPa-m'?, kost
hutnd 12 MPa'm'?. Obecné plati, ¢ se lomovd houZevnatost zvysuje s klesajici
velikosti zrn [19].

2.4 METODY PRiPRAVY POREZNICH BIOKERAMIK

Syntéza a technologicka ptiprava biokeramickych materiald patii z hlediska odbornosti
a potebnych praktickych zkuSenosti mezi naro¢né a detailn¢ propracované vyrobni
postupy. Na typu metody a technologickém postupu piipravy zavisi vysledna kvalita
a struktura vyrobeného biomaterialu [4]. Postup vyroby porézni biokeramiky, ktery plati
pro vSechny biomateridly, se obecné¢ skldda z vytvotfeni prvotni smési, ze které se
naslednym tvarovanim ziskavd poZadovand porézni struktura. Nasleduje vysouSeni,
odstranéni pojiv a slinovani [20]. Syntéza keramickych praska patii mezi dulezité
faktory ptipravy, proto se pozaduje jejich vysoka Cistota, kulovy tvar a monodispérznost

[4].

Byla navrzena Siroka S$kala metod pro vyrobu poréznich biokeramik. Tyto metody
umoziuji simulovat 3D strukturu kostni tkdn€ a jeji charakteristiky. Kazda metoda se
nejlépe hodi pro vyrobu urcitého rozsahu vzajemného propojeni a velikosti porta [21].
Propojeni a velikost porit souvisi s relativni hustotou materidlu, kterd ovliviluje
celkovou pevnost [22].

2.4.1 Replika¢ni metoda

Vétsina keramickych pén je v soucasnosti vyrabéna primyslove pomoci replikacni
techniky, kterd se pouziva od roku 1963 [22]. Jak je patrné z obr. 2.3 technika spociva
v impregnaci pruzného templatu (Sablony) v keramické suspenzi, jejiz piebytek se
z materidlu nasledn¢ odstrani, napt. lisovanim nebo odstfedénim. Aby bylo mozné
templat dobfe smacet, je zddouci minimalni velikost port ptiblizné 200 pm [22].
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Nasleduje suseni a vypaleni templatu pii teplotach 300 — 800 °C [18] a slinovani (1100 -
1700°C) [22]. Vypalovani musi byt provedeno dostatecné pomalou rychlosti, z divodu
zabranéni vytvafeni napéti a defekt v keramické struktute [22]. Ke zlepSeni odolnosti
vaci vzniku defekti ve struktufe jsou do keramické suspenze piidany pojiva
a zmckCovadla, naptiklad fosfore¢nan hlinity, draslik, aj. Slinovanim dojde ke zhutnéni
materialu a propojeni jednotlivych zrn [18].

Replika¢ni metoda

Suseni
Vypdleni teplatu
Impregnace
—ige —
Slinovani

synteticky nebo piirodni templdt Impregnovany templat
Obr. 2.3 Replika¢ni metoda [18]

Templatem je vétSinou polymerni péna na bazi polyuretanu, polyvinylchloridu ¢i
polystyrenu [22]. Dalsi alternativou je replikace pomoci ptirodnich materialdi, jako jsou
dfevo, rostlinné stonky, koraly, latex, celulosa a jiné [18]. Pfirodni péna musi mit
reprodukovatelné a vhodné vlastnosti jako jsou naptiklad schopnost ziskat zpét sviij tvar
po stlaeni, omezené tolerance pro velikost bun€k a jejich distribuci [22]. Také je
nezbytné jeji naprosté vyhoteni v pritbéhu spékani. Hlavni vyhodou pfirodnich Sablon je
jejich slozitd morfologie, kterou je obtizné ptfipravit uméle [10].

Na obrazku 2.4 jsou zobrazeny struktury polyuretanové houby a keramické pény.

Obr. 2.4 (a) mikrosnimek Sablony polyuretanové pény z rastrovaciho elektronového
mikroskopu; (b) keramicka sit’ (AL,O3); (c) detail duté keramické vzpéry [22].
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2.4.2 Metoda primého pénéni (in situ)

Zakladem metody pfimého pénéni je zaclenéni plynné faze do keramické suspenze, jako
je na obr. 2.5. Na mnozstvi obsazené¢ho plynu zavisi celkovd porozita [18]. Ta se
pohybuje v rozmezi 45 % az 95 % [10]. Nadouvadlem mutze byt tékava kapalina
s nizkou teplotou varu, pevna latka jako je naptiklad CaCOs prasek, ktery se rozklada
pfi zahfivani nebo plyn, vytvoreny in situ chemickymi reakcemi. Nukleace plynovych
bublin uvniti kapalné suspenze je ovlivnéna piitomnosti suspendovanych ¢astic, bubliny
maji zpocatku kulovity tvar a pozd¢ji rostou jako mnohosténné bunky [22].

Napénéniin-situ

N Stabifizace
Vmichani plynu sutemi
— - —i
o* _3:;'_ ¥  slinovani
AR
Koloidni suspenze O Plyn

Obr. 2.5 Pénéni in situ [18]

Vlhké pény podléhaji tzv. Oswaldovu zrani, z toho diivodu, ze jsou termodynamicky
nestabilni. To vede k nartistu velikosti pord. Z toho diivodu je smés nutné stabilizovat
[18].

Na rozdil od metody replika¢ni umoziuje metoda pénéni in situ vyrobu jak uzavienych,
tak i otevienych bunék (makropdrt) pény s Sirokou distribuci velikosti port mezi 10 pm
az nékolika milimetry. [10]. Zaroven jsou keramické vzpéry hustéjsi a maji omezené
mnozstvi defektli, coZz vede ke zlepSeni mechanické pevnosti. Pevnost v tlaku mtze
dosdhnout az 30 MPa pfii porozité 70 %. Naopak, je touto metodou obtiznéjsi vyrobit
material s tUzkou distribuci velikosti bunc¢k. Také z hlediska struktury dochézi
k nezéddouci anizotropii, zpiisobené rozdilnou expanzi ve sméru nartstu vici pticnému
sméru béhem peénéni [22]. Metoda rovné€z neni vhodnd pro velké rozméry vzork,
protoze u nich béhem slinovani dochazi k popraskani [10].

Jako pojivo a zarovei i jako pénidlo pro keramicky prasek, 1ze pouzit polyuretanové

(PU) pény. PU pény jsou rovnéz pénény in situ a proto se nabizi k vyrobé keramickych
pén [23, 24].
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POLYURETANY

Polyuretany jsou vyznamnou tfidou polymerl, pouzivanych pro velké mnozstvi
vyrobkl. Polyuretanové aplikace jako povlaky, vladkna, pény a elastomery demonstruji
flexibilitu uretanové chemie a tvofivost polymernich védcii. Experimenty pro vyrobu
polyuretant v laboratofi nejsou snadno dostupné. A to zejména pro polyuretanové pény
[23].

Polyuretanem je kazdy typ polymeru, ktery obsahuje uretanové vazby (-NH-CO-O-).
Primyslové se polyuretany vyrabi pomoci adiéni reakce mezi polyisokyanatem
a latkami, které maji aktivni atom vodiku, jako jsou naptiklad polyoly (polyalkoholy),
viz. obr. 2.6 [23].

OCN—R—NCO + HO—R—OH

polyisocyanate polyol

O H H O

polyurethane

Obr. 2.6 Reakéni rovnice polyuretanu [24]

Pro kompletni polymeraci musi byt stejné mnozstvi izokyanatu (NCO) a alkoholu (OH)
skupiny. V praxi se pouzivd maly piebytek izokyanatu ke kompenzaci vlhkosti (vody),
ktera je obvykle pfitomna v polyolech a rovnéz s izokyanaty reaguje. Tuto chemickou
reakci popisuje obr. 2.7. Miru poméru mezi mnozstvim NCO a OH skupin vyjadiuje
takzvany NCO index, pocitany dle vztahu [23]:

misoXNiso ( 6)

I =
NCO
[(Mu20X NH20+MpoLY XTpoLY )]

kde m jsou hmotnosti a n ekvivalentni ¢isla isokyanatu, vody a polyolu.

Naptiklad NCO index roven 1,05 vyjadtuje 5 % piebytek NCO skupin v molech, nez je
tteba k uplné reakci se skupinami OH [23].
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polyisocyanate water polyisocyanate
OCN—R—NCO + 2HOH + OCN—R—NCO

—N=H =N C=H—R—=N—C— =+ 20021
H H Il H H |l

o) o

polyurea carbon

dioxide

Obr. 2.7 Reakéni rovnice polyuretanu za pouziti H,O [24]

2.4.3 Metoda porotvorné latky

Zakladem této metody, jak je vidét na obr. 2.8, je vytvofeni kompozitu ze dvou fazi
(suspenze a obétované¢ faze) [18]. Prikladem je dvoufdzovy kompozit, slozeny
z keramického roztoku a pérotvorné prisady na bazi polymeru, grafitu nebo Skrobu.
Kompozit se zahieje na teplotu degradace rozptylené faze. Dispergovany material je
vypalen a jeho spaliny difunduji zdkladnim materidlem do okoli. Takto vznikne
keramicka struktura s pory v mistech, kde se plvodné nachdzely Céstice polymeru.
U této metody je velkou vyhodou odlévani suspenze do forem, diky ¢emuz nenastavaji
problémy s napénovanim a stabilizaci pény [18]. Porozita se u takto pfipravenych
biokeramik pohybuje mezi 20 - 90 %, velikost port v rozmezi 1 az 700 pm. Nevyhodou
metody poérotvorné latky je Spatna vzajemna propojitelnost port [10].

Metoda porotvorné latky

Vypadleni,
slinowani

—_—

Koloidni suspenze

Vmichadni vypalitelné faze
Obr. 2.8 Metoda porotvorné latky [18]

Zajimavou metodu piipravy porézni struktury popisuji ve své praci Yufei Tang a kol

[26]. Zékladem je tvorba smeési kulicek polymeru a faze NaCl, ktera je rozpustna
ve vodé. Vyslednd smés se prolije latkou na polymerni bazi a zajisti se tak slepeni
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kuli¢ek, viz obr. 2.9. Templat vznikne poté, kdy se ziskand struktura proplachne
deionizovanou vodou, ve které se NaCl rozpusti a odplavi. Templat se zalije
keramickou suspenzi
a necha se slinout. Diky vysoké teploté dochazi k vypaleni polymerni faze a vzniku
porézni struktury s otevienou porozitou [26].

Polymerni kulicky Rozpustna faze Adheze Templat
\ —— ! A

Templat zality suspenzi Vypaleni templat Oteviena porozita

\

2.4.4 Rapid prototyping

Metody rapid prototyping (také oznacované jako solid free-form fabrication, SFF)
umoziuji vyrabét 3D keramiku pfedem navrhnutou v CAD programech nebo pomoci
digitalnich dat z pocitacové tomografie ¢i magnetické rezonance. U téchto metod tedy
neni potfeba zaddnd forma pro polotovar, ten vznikne opakovanym nandSenim
jednotlivych vrstev [28]. Obrovskou vyhodou téchto metod je moznost vyroby slozitych
tvarii implantatu, s presnou velikosti pord a dalSimi rozméry [29]. To vede k vyrazné
lep$im mechanickym vlastnostem implantatu, nez u béznych metod [30].

Mezi nejCastéji pouzivané techniky patii 3D tisk, stereolitografie, robocasting,

selektivni laserové spékani (SLS) nebo tani (SLM) a tavici nandseni (FDC) [10].
Ptiklady ziskanych struktur pomoci metod rapid prototyping jsou ukézany na obr. 2.10.
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Obr. 2.10 Priklady struktur zhotovenych pomoci metod rapid prototyping. a) 3D tisk
skafoldu, b) struktura materidlu ziskana metodou robocasting, ¢) implantat pro lécbu
mozkovych kostnich defektli, d) vzor prostaty vytvoreny na kiemikovém podkladu
pomoci FDC [27].

ROBOCASTING

Metoda, zvana robocasting se vyuzivd zejména pro nandSeni suspenze s vysokym
obsahem keramickych ¢éastic a minimalnim obsahem organickych latek (~ 1 %).
Nanaseni se obvykle provadi v olejové 1azni, aby se zabranilo vysychadni suspenze. [29].
Aby byla suspenze schopna proudit ptes trysku, musi mit nizkou viskozitu. Vysokym
modulem pruznosti v klidu a vysokym napétim na mezi kluzu se zajisti tvarova stalost
pfi nanaseni [30].

3D TISK

3D tisk je velice vhodnou metodou k vyrobé implantati pro aplikaci do poskozenych
mist kosti, kde vzniknou nepravidelné tvary [31]. Za pomoci trysky se po malych
vrstvach nanasi granulovany keramicky prasek. Mezikrokem je piidani pojiva
(polymeru) mezi kazdou vrstvou. Po dokonceni 3D modelu nasleduje tepelné vytvrzeni
pojiva, jeho vypaleni a slinovani modelu [28].
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3 EXPERIMENTALNI CAST

3.1 CIL EXPERIMENTALNI CASTI

Cilem experimentélni ¢asti bylo pomoci zvolené metody ptipravit porézni biokeramické
materidly s pozadovanymi mechanickymi a biologickymi vlastnostmi, zminénymi
v kap. 2.2, které by mohly slouzit jako nahrada kostnich tkani.

3.2 MATERIAL, METODIKA

Zvolenou metodou k piipravé biokeramickych pén byla metoda pfimého pénéni (in
situ), popséana v kap. 2.3.2.

3.2.1 Pouzité materialy

Komeréni keramicky prasek beta-trikalciumfosfat (Fluka, Svycarsko); chemicky vzorec
Ca3(PO4),, 0 mérném povrchu 1,6 m*/g a stiedni velikosti aglomeratt 7,7 pm.

Ongronat® 2500 MDI (BorsodChem Zrt., Mad’arsko). MDI (2,2'/2,4' a 4,4'-
methylen-difenyldiisokyanat) je aromaticky isokyanat a kli¢ova polyuretanové surovina
s obsahem isokyanatovych funkénich skupin (NCO) 30,5%. Ongronat je vhodny
k vyrobé tuhych nebo konstrukénich pén a lepidel.

Polyol Stepanpol PS-2412 (Stepan Company, USA). Stepanpol PS-2412 je
modifikovany anhydrid kyseliny ftalové na bazi aromatického polyesterového polyolu,
uréeného pro pouziti v aplikacich s tvrdymi pénami. Hydroxylové ¢islo je 230-250 mg
KOH/g s obsahem vody maximalné 0,15 hm%.

3.2.2 Postup

Priprava vzorki

Pomoci reakei mezi diisokyanatem ONGRONAT 2500 a polyolem Stepanpol PS-2412
bylo ptipraveno 17 poréznich polyuretan/CaP kompozitnich vzorkl. Podrobné slozeni
ptipravenych vzorkil je uvedeno v Tab. 1, kde oznaceni vzorkl tvofi: izokyanatovy
index_mnozstvi vody vzhledem k polyolu (v hm%) hmotnost p-TCP v gramech. Stejné
oznaceni vzorkl je pouzito v celé¢ experimentalni ¢asti této bakalarské prace.
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Tab. 1 Hmotnostni sloZeni ptipravenych vzorkl

oznaceni vzorku  polyol [g] voda [mg]|  izokyandt [g] p-TCP [g]
1,05 0 4 3,09 0 1,91 4
1,05 2 4 2,55 51 2,40 4
1,05 4 4 2,17 87 2,74 4
0,9 0 4 3,27 0 1,73 4
0,9 05 3,27 0 1,73 5
0,9 0 6 3,27 0 1,73 6
0,9 0 7 3,27 0 1,73 7
0,9 0 8 3,27 0 1,73 8
09 2 4 2,74 55 2,21 4
09 2 6 2,74 55 2,21 6
09 2 8 2,74 55 2,21 8
0,9 4 4 2,36 94 2,55 4
09 45 2,36 94 2,55 5
09 4 6 2,36 94 2,55 6
0,75 0 4 3,47 0 1,53 4
0,75 2 4 2,96 59 1,98 4
0,75 4 4 2,58 103 2,32 4

Pozadované mnozstvi polyolu, deionizované vody a keramického prasku bylo béhem 5
minut peclivé smichano v tfeci misce. Poté se za ptidani izokyanatu hmota michala az
do dosazeni uplné homogenity smési (maximaln€ 1 minutu). Vysledna smés byla v co
nejkrats$i dobé umisténa do formy, kde se nechala po dobu 24 hodin. Béhem této doby
probihala reakce mezi kyanitovymi a hydroxylovymi skupinami, béhem niz se
uvolioval oxid uhli¢ity, ¢imZz doSlo k napénéni kompozitni smési. Po vytvrdnuti,
ukazka na obrazku 3.1, byly vzorky vyjmuty z forem, roziezany na pozadované tvary,
zvazeny a preméteny. Na obrazku 3.3a jsou ukdzany findlni tvary vzorkl pred tepelnym
zpracovanim.

Obr. 3.1 Ukézka vytvrzenych pén.
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Tepelné zpracovani

Polyuretanova cast vzorkid byla vypalena v peci pii 1050 °C; doba paleni 2 hodiny.
Nartst teploty byl zvolen 0,5 °C/min, aby nedo$lo vlivem rychlého nariistu teploty
k velké expanzi polyuretanu, coz by mohlo zptsobit destrukci makrostruktury. Poté byli
vzorky dany do zafizeni VITA Zyrcomat T (obr. 3.2) ke slinuti na 3 hodiny pfi teploté
1200 °C, s nartstem 5 °C/min (chlazeni pti poklesu 10 °C/min). Po slinuti (viz. Obr. 3.
3b) byly vzorky opét zvazeny a premereny.

R =

Obr. 3.2 Fotografie slinovaciho zafizeni VITA Zyrcomat T.

Obr. 3.3 Srovnani vzorka: a) pied, b) po tepelném zpracovani
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Vytvoreni keramografickych vybrusi

Vzorky byly zality epoxidovou pryskyfici (SpeciFix-20 Kit) za snizené¢ho tlaku pomoci
ptistroje Struers Epovac. Pied zalitim se nechaly vzorky vakuovat po dobu 30 minut.
Takto zalité vzorky se nechaly vytvrdit (minimalné 8 hodin).

Nasledovalo brouSeni vzorkii na zafizeni Struers TegraForce-5. Po odbrouseni
prebyteéné vrstvy epoxidové pryskyfice (70 minut) byly vzorky brouseny
nesouslednym brouSenim po dobu 20 minut, pfi 300 ot/min a pfitlacné sile 30 N.
Pti brouseni bylo nutné smaceni vodou. Pti lesténi byly postupné pouzity 3 kotouce, se
zrnitostmi 9, 3 a 1 um, ptitlanych sildch 25, 20, 15 N, a pfisluSnymi smacedly DiaPro.
Doba trvani lesténi byla 10 min u kazdého kotouce.

Stanoveni porozity a velikosti poru

Celkova porozita byla stanovena dvéma zpisoby. Prvnim zpisobem bylo vypocteni
porozity (po slinuti) za pouziti vztahu (1), viz. kapitola 2.2, pomoci geometrického
objemu, hmotnosti a teoretick¢é hustoty materidlu, z n€¢hoz byl skafold zhotoven.
Ve druhém piipad€¢ bylo vyuzito obrazové analyzy pomoci softwaru ImageJ. Snimky
kazdého vzorku byly ziskdny pomoci elektronového rastrovaciho mikroskopu (SEM).
Pro analyzu bylo tieba nejdiive pfevést snimek na bindrni zobrazeni pomoci prahovani.
Celkova porozita se poté stanovila jako procentudlni zastoupeni Cernych pixeld, které
predstavovaly péry. Velikost porti byla naméfena pomoci segmentace obrazu funkci
Watershed. Z naméfenych prafezii pord jsou vypoctem stanoveny pruméry port.
Analyticka data obrazu byla zaloZena jen na 2D ndhodnych fezech. Primérna velikost
poril je ve skutecnosti vétsi, nez bylo pomoci ImageJ stanoveno, protoze nejsou pory
vzdy tiznuty v ose. Pro korekci velikosti port byl puzit stereologicky korekéni faktor,
ktery mé hodnotu 0,785 [32]. Timto faktorem byly vypoctené priméry podéleny.

Testovani rozpustnosti v Tris-HCI pufru

Cilem testu bylo simulovat podminky in vivo a zjistit, zda jsou vzorky
biodegradovatelné, tedy dojde-li k rozpustnosti vtéle. Podminky in vivo byly
simulovany pomoci roztoku Tris-HCI, ktery ma pH srovnatelné s krevni plazmou [33].
Pro tento test byly vybrany 4 vzorky se subjektivné nejvEtsi pevnosti, aby se
eliminovalo nezadouci ovlivnéni hmotnosti pfipadnymi zlomenim trameckl, a dany
do roztoku Tris-HCL o teplot¢ 36,3 °C apH 7,21. Mnozstvi pouzit¢ho Tris-HCI,
ve kterém byl vzorek ponofen, zdviselo na hmotnosti zvorku. Na 100 mg hmotnosti
vzorku bylo pouzito 10 ml Tris-HCL. Takto se nechaly v inkubatoru, za neustalého
trepani,

na 7, 14, 21 a 35 dni, pfi konstantni teploté 37 °C. Po téchto tsecich byly vzorky vzdy
vyjmuty z roztoku, oplachnuty v deionizované vod¢ a suSeny na vzduchu pfi teploté 90
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°C, poté pti 150 °C. Po vysuseni byly vzorky pfevazeny a dany zpét do nového, Cistého
roztoku.

3.3 VYSLEDKY

3.3.1 Hmotnostni ubytek a smrsténi po tepelném zpracovani

Pripravené vzorky byly zvazeny a zméfeny pied a po tepelném zpracovani. Z téchto
hodnot jsem stanovil jednotlivé hmotnostni Ubytky, které jsou v tabulce Tab. 2
porovnany s teoretickym ubytkem hmotnosti. Teoreticky ubytek hmotnosti byl stanoven
jako hmotnost polyuretanu/hmotnost keramického prasku vynasobeno 100 %.

Tab. 2 Hmotnosti tibytky po tepelném zpracovani.

Naméieny Teoreticky Odchylka naméiené
Vzorek hmotnostni ubytek hmotnostni ubytek  od teoretické hodnoty

[%] [7%] [7%]
1,05 0 4 61,5 55,6 10,6
1,05 2 4 58,8 55,6 5,8
1,05 4 4 57,1 55,6 2,7
0,9 0 4 54,8 55,6 1,4
09 2 4 50,0 55,6 10,1
09 4 4 46,2 55,6 16,9
0,75 0 4 57,1 55,6 2,7
0,75 2 4 55,6 55,6 0,0
0,75 4 4 55,2 55,6 0,7
0,9 0 5 50,0 50,0 0,0
0,9 0 6 45,3 45,5 0,4
0,9 0 7 442 41,7 6,0
0,9 0 8 43,1 38,5 11,9
09 2 6 44,8 45,5 1,5
0,9 2 8 42,9 38,5 11,4
0,9 45 42,4 50,0 15,2
0,9 4 6 40,0 45,5 0,3

Z vyse uvedenych hodnot vyplyva, ze hmotnostni Ubytek po tepelném zpracovani zavisi
jednak na procentudlnim zastoupeni vody (0, 2, 4 % hmotnosti polyolu) a také hlavné
na mnozstvi keramického prasku B-TCP (4-8 g). V prvnich tfech c¢astich tabulky je
vidét, ze hmotnostni Ubytek klesa s rostoucim obsahem vody ve vzorku. Zavislost
na izokyanatovém indexu nebyla nalezena. Nejvétsi ubytky hmotnosti nastaly u vzorkt
s NCO indexem 1,05. Z posledni ¢asti tabulky vyplyva, ze ubytek hmotnosti klesa
s rostoucim mnozstvim pouzitého keramického prasku ve vzorku. To je zplsobeno
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rostoucim pomérem B-TCP viici polyuretanu, ktery se pii 1050 °C v peci vypalil.
Odchylky namétenych hodnot od hodnot teoretickych jsou pravdépodobné zplisobeny
chybou v méfeni nebo moznym odrolenim ¢asti pii manipulaci se vzorkem.

Smrsténi rozmérd vzorkdl vlivem tepelného zpracovani bylo stanoveno dle
vztahu (6) a (7). Primér vzorku se smrstil 0 25,5 + 4,1 %, vyska vzorku o 33,5 + 6,3 %.

Smrsténi vysky:
h=(1-:2x100 (6)
0

Smrs$téni prameéru:
d=(1—- %100 (7)
0

kde hy (do) vyjadiuji vysku (primér) pred tepelnym zpracovanim a h; (d;) po ném.
3.3.2 Porozita a velikost pori

Srovnani vypoctené a stanovené (obrazovad analyza) porozity jednotlivych vzorka je
shrnuto v tabulce Tab. 3. V poslednim sloupci tabulky jsou uvedeny ptislusné primerné

velikosti port, ziskané pomoci softwaru ImageJ.

Tab. 3 Srovnani vypoctené porozity a stanovené porozity pomoci obrazové analyzy.

Vzorek Celkova vypoctend Celkova stanovena Priumérna
porozita [%] porozita [%] velikost porii
1200 °C/2 h [um]
1,05 0 4 83,3 78,5 90,6
1,05 2 4 87,3 86,0 143,9
1,05 4 4 87,6 85,5 137,7
0,9 0 4 83,8 83,9 115,7
09 2 4 85,0 78,5 107,4
0,9 4 4 85,8 80,6 111,6
0,75 0 4 82,3 80,0 97,5
0,75 2 4 85,8 81,6 115,5
0,75 4 4 86,4 86,2 1443
0,9 05 79,6 X x
0,9 0 6 72,9 71,1 75,2
09 07 75,8 73,3 79,1
0,9 0 8 72,8 69,0 78,5
0926 79,2 78,5 116,4
09 2 8 79,3 80,0 108,1
0,9 45 78,9 83,9 117,9
0,9 46 73,8 84,8 130,2
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Vliv prasku g-TCP

Byl studovéan vliv keramického prasku B-TCP na strukturu a vlastnosti pfipravovaného
materialu.  Bylo  pfipraveno 5  vzorkGh  srliznymi  hmotnostmi  prasSku
(4-8 g) a izokyanatovym indexem 0,9, bez pfidani H,O. Po slinuti vzorky vykazovaly
velmi nizkou mechanickou pevnost a dochdzelo k vydrolovani trdmeckt po okrajich
vzorkll. Proto snimi byla dal$i manipulace velmi obtiznd, coz mohlo mit vliv
na neptfesné stanoveni porozity pomoci vypoctu z geometrického objemu, hmotnosti
a teoretické hustoty B-TCP. Nicméné by tato metoda stanoveni porozity méla byt
presnéjsi. Divodem je, ze pii ptiprave suspenze nebylo dosdhnuto tplné homogenity
a porozita zobrazové analyzy je dana pouze jednim fezem kazdého vzorku.
Z vypoctenych hodnot je patrna klesajici zavislost porozity i primérné velikosti pora se
vzristajicim plnénim keramického prasku B-TCP, s vyjimkou vzorku s plnénim 6 g.
Jednotlivé velikosti port a jejich distribuce jsou uvedeny na obrazku 3.4. Z obrazku je
vidét u vzorku s plnénim 5 g propojeni jednotlivych pord. Divodem je, ze béhem
experimentu doslo k naruSeni struktury a téméf k Gplnému rozpadnuti vzorku. Z toho
diivodu neni vzorku v tabulce Tab. 3 uvedena jak porozita, tak i primérna velikost pori
z obrazové analyzy.

iy,

Obr. 3.4 Ptehled prufezi vzorkl (Inco= 0,9; 0 % H,0) s plnivem 4 g (vlevo) az 8 g
(vpravo) B-TCP. Snimky potizené rastrovacim elektronovym mikroskopem.

g

Vliv pridané vody

Pro vyzkum vlivu mnozstvi vody na strukturu materialu byly pfipraveny vzorky
s riznym zastoupenim deionizované H,O v polyuretanu (0, 2 a 4 % hmotnosti polyolu).
Na obrazku 3.5 je vidét, Ze ptidana voda ma vliv na povrch materidlu. Vzorky s mirnym
obsahem vody maji oproti vzorkim bez vody hladsi povrch. Uz po vytvrzeni a
roziezani vzorkl, viz. obrazek 3.6, bylo mozné zpozorovat mirné¢ rostouci zavislost
porozity na mnozstvi pfidané vody.
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Obr. 3.5 Ukézka vytvrzenych vzorkl s plnivem 4 g B-TCP: z leva 0, 2, 4 % H,O; shora
INCO = 1,05; 0,9 a 0,75.

Obr. 3.6 Vzorky s Inco = 1,05 po roziezani: z leva 0, 2, 4 % H,O.

Z obrazku 3.6 je také patrnad zavislost velikosti pori na mnozstvi pridané vody.
Pfi vyneseni hodnot vypoctené porozity do grafu na obrazku 3.7, mizeme rovnéz
pozorovat zvySujici se porozitu s mnozstvim pfidané vody. Nejvét§i zména nastala
u izokyanatového indexu 1,05 a to mezi vzorkem bez ptidani vody a vzorkem s 2 %
vody. Tuto zavislost potvrzuji rovnéz snimky z rastrovaciho elektronového mikroskopu,
na obrazku 3.8, s vyjimkou prostfedni ¢asti, kde jsou vyobrazeny struktury vzorkl
S INCO = 0,9.
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Obr. 3.7 Graf zavislosti celkové porozity na mnozstvi ptidané H,O.

32



V prostfedni ¢éasti obrazku 3.8 je na hornim i dolnim snimku moZné pozorovat
popraskani vzorkl (¢erné oblasti) vlivem vnitiniho pnuti pfi brouseni materialu. To bylo
zapti¢inéno neliplnym zalitim vzorkl epoxidovou pryskyftici.

3.3.3 Vyhodnoceni degradability

Cilem tohoto testu bylo zjistit, zda jsou vyrobené materialy degradabilni. UZ po prvnich
7 dnech nastal nepatrny 0,25 % ubytek hmotnosti. Z naméfenych hodnot hmotnosti
po usecich 7, 14, 21 a 35 dni byly stanoveny jednotlivé hmotnostni ubytky pouzitych
vzorkil. V zavislosti na stejném chemickém slozeni vSech Ctyf vzorki, by méla jejich
rozpustnost probihat stejné rychle. Proto byly procentudlni ubytky hmotnosti za dany
Cas aritmeticky zprimérovany a zaneseny do grafu, zndzornéném na Obr. 3.9.
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Obr. 3.9 Hmotnostni tbytek materidlu v kontaktu s Tris-HCI.

Body grafu byly proloZeny kiivkou, kterd poukazuje na linearni zavislost. Degradabilita
materidlu sice byla dokdzana, avSak vzhledem k velmi pomalé tendenci by takovy
material pro kostni tkanové inzenyrstvi vhodny nebyl. Po péti tydnech doslo ptiblizné
k 1,12 % ubytku hmotnosti. V ptipad¢ stejné rychlé degradace materialu v lidském téle
by k Gplnému rozpusténi doslo za 3125 dni, tedy za ptiblizné 8,5 let.
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4 ZAVER

Prvnim cilem bakalaiské prace bylo sepsat literarni reSer§i zamétenou na biokeramické
porézni materialy, které¢ diky své struktufe umoznuji vrastani tkéni. Teoretickd cast
prace nejprve popisuje vlastnosti, déleni a aplikace biomateriald, s dirazem
na biokeramické podptrné systémy neboli skafoldy, které nachazi uplatnéni v kostnim
tkanovém inZenyrstvi. Zminény jsou pozadavky na vlastnosti biokeramického skafoldu
a popsany metody jejich vyroby.

Cilem experimentélni ¢asti bylo pomoci zvolené metody ptipravit porézni biokeramické
materialy a charakterizovat jejich vlastnosti. Pomoci metody pifimého pénéni (in situ)
bylo pfipraveno nékolik vzorkti s rlznymi poméry keramického prasku B-TCP
a polyuretanu (PU). Porovnadn byl hmotnostni Ubytek pfi slinuti materidlu vzhledem
k vypoctenym teoretickym hodnotdm a stanoveno smrsténi praméru (25,5 %) a vysky
(33,5 %) po slinuti. V zavislosti na mnozstvi B-TCP a pfidané vody v PU se docililo
riznych hodnot pozadované porozity (72 - 87 %), kterd byla nejdiive vypoctena
z hmotnosti, objemu a teoretické hustoty materialu. Poté byl material analyzovana SEM
a pomoci softwaru ImagelJ stanovena porozita v rozmezi 69 az 86 % i velikosti port 75
- 144 pm, kterda je pro ndhradu tramcité kosti pfili§ mald. Z hlediska pozadavku
biokeramického skafoldu na biodegradabilitu byly 4 vzorky testovany v roztoku
Tris-HCI, ktery simuluje podminky in vivo. Biodegradabilita byla potvrzena, avsak jeji
rychlost je ve srovnani s rychlostni regenerace kostni tkdn¢ mnohonasobné mensi.

Psani této bakalarské prace bylo pro mé velikym ptinosem. Rozsifil jsem svoje znalosti
a pronikl tak hloub¢ji do dané problematiky, nejen z teoretického, ale i z praktického
hlediska. Obecné se domnivam, Ze cile, které jsme si stanovili, se podatilo naplnit.
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