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ABSTRAKT 

Tato bakalářská práce se zabývá problematikou individuálních kloubních náhrad. Práce 

obsahuje souhrn soudobých moderních materiálů pro výrobu umělých kloubních náhrad, 

zaměřuje se však především na plastovou femoro-tibiální část implantátu vyráběnou běžně z 

ultra vysokomolekulárního polyetylénu. Tento materiál je aktuálně volbou číslo jedna pro 

výrobu artikulačních povrchů kloubních náhrad. Pozornost je v práci věnována úpravě 

polyetylénovému povrchu, jelikož kvalita povrchu ovlivňuje opotřebení plastu, což je kritické 

pro životnost implantátu. Práce se věnuje i analýze koeficientu tření UHMWPE v kontaktu 

s titanovou femorální komponentou. Součástí práce je také analýza opotřebení vyřazených 

tibiálních vložek a mechanismů degradace UHMWPE.  

Klíčová slova 

UHMWPE, kolenní kloub, implantát, struktura povrchu, frézování, kulová fréza, biomateriály, 

tření, opotřebení 

 

ABSTRACT 

This bachelor’s thesis is dealing with the problematics of individual joint replacements. The 

thesis summarizes the modern materials used for making artificial joint replacements, but it 

concentrates mainly on the plastic femoro-tibial part of the implant, usually manufactured from 

ultra-high molecular weight polyethylene. This material is the best choice when manufacturing 

the articulating surface of the joint replacement at the moment. The thesis pays attention to the 

polyethylene surface treatment, as the quality of the surface affects the wear of the plastic, 

which is critical for the implant lifespan. The thesis also focuses on analysis of the coefficient 

of friction of UHMWPE in contact with the titanium femoral component. Another part of this 

thesis is also a wear analysis of used tibial inserts made of UHMWPE and the mechanisms of 

wear. 

Key words 

UHMWPE, knee joint, implant, surface structure, milling, ball end mill, biomaterials, friction, 

wear 
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ÚVOD 

Věda a technika se neustále snaží zlepšit a zkvalitnit lidský život. Dle Světové zdravotnické 

organizace se mezi lety 2000 až 2019 předpokládaná délka lidského života prodloužila o více 

než 6 let, a to z 66,8 let na 73,4 let [1]. S neustálým prodlužováním délky života však přichází 

i zdravotní komplikace, jelikož lidské tělo není na tak dlouhé časové úseky uzpůsobeno. Lidské 

tělo se setkává s problémy na mnoha úrovních, velmi často se však jedná o problémy spojené 

s dlouhodobým opotřebením lidských tkání, především pak kloubů. Nejčastěji se pak 

tyto problémy vyskytují ve spojitosti s velkými klouby, tedy zejména se jedná o klouby kyčelní 

a kolenní.  

V medicínských aplikacích se dodržují přísné normy na kvalitu i samotné zpracování materiálů. 

Materiály musí být zcela bezzávadné a musí být především biokompatibilní.  Z těchto důvodů 

se pak spíše, než hledají jiné materiály, vyvíjí snaha o zlepšeních stávajících, již ověřených, 

biokompatibilních materiálů. To dokazuje například skutečnost využívání ultra 

vysokomolekulárního polyetylénu už od roku 1962 [2]. Existuje okolo 300 rozdílných designů 

kolenních implantátů dostupných na světě a UHMWPE je použit jako materiál k výrobě tibiální 

vložky skoro ve všech případech [3]. Vědecká komunita však vyvíjí značné úsilí vlastnosti 

materiálu neustále vylepšovat, a tak během let prošel značnými změnami. Současné implantáty 

jsou schopny sloužit více než patnáct let, pokud jsou dobře navrženy a implantovány do těla 

pacienta [4]. Ačkoliv je UHMWPE aktuálně primární volbou pro výrobu třecích komponent 

v kloubech, má i své limity – a to v podobě silné oxidace a opotřebení.  V literatuře [5] bylo 

publikováno mnoho případů selhání kolenního implantátu kvůli UHMWPE, a proto je důležité 

se tímto problémem zabývat.  
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1 TEORETICKÝ ROZBOR PROBLÉMU 

1.1 Anatomie kolenního kloubu 

 

Obr.  1: Anatomie kolenního kloubu [6]. 

1.1.1 Kost 

Kostí se rozumí mineralizovaná pojivová tkáň tvořená procesem kostnatění neboli osifikace. 

Kostní matrix je složen ze dvou částí v poměru 1:2 – organické a minerální, lze o ní tedy 

uvažovat jako o kompozitním materiálu. Organická část se nazývá ossein, který je tvořen z 95 

% kolagenem typu 1, na který se pak vážou submikroskopické krystaly fosforečnanu 

vápenatého a hydroxyapatitu. Organická složka dodává kosti houževnatost a minerální složka 

naopak pevnost a tvrdost, spolu pak vytváří vhodnou kombinaci pro správné fungování kosti, 

jelikož se vzájemně kompletují. Tyto složky ovlivňují pružnost a další mechanické vlastnosti 

kosti [7,8]. 

Kostní tkáň je nehomogenní a anizotropní, tudíž je závislost vlastností silně závislá na směru 

vnějšího zatížení. Kost má při namáhání v podélném směru až 10krát vyšší mez pevnosti než 

při zatížení v radiálním a tangenciálním směru. Kost je však při pohybu zatěžována v různých 

směrech různými typy napětí – podléhá tedy kombinovanému namáhání. [9] 

Biomechanické vlastnosti se však mohou u jednotlivých jedinců lišit v závislosti na genetice, 

výživě, zátěži organismu atd. Důležitým faktorem je také věk, s nímž nepřímo úměrně klesá 

pevnost kosti.  
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Obr.  2: Mechanické vlastnosti kosti [10] 

1.1.2 Kloubní pouzdro 

Kloubní pouzdro je tvořeno fibrózní neboli vazivovou pojivovou tkání a je upnuto ke kosti. 

Jeho funkcí je zajišťovat ochranu, pasivní stabilitu kolenního kloubu a pomáhat jej vyživovat. 

Kloubní pouzdro tak tvoří dvě membrány – vnější, pevná vazivová membrána a vnitřní 

synoviální membrána, která je obklopena vazivovou částí, a tak v sobě uzamyká synoviální 

tekutinu, která je zásadní pro výživu chrupavky. Mezi těmito dvěma membránami se nachází 

tukový polštář, který zaplňuje prostor a pomáhá tlumit nárazy, jedná se o tzv. Hoffovo těleso. 

[11,12] 

1.1.3 Chrupavka 

Chrupavka je pevná a zároveň pružná hmota sloužící jako pojivo kostní tkáně. Jelikož je 

většinou avaskulární (bez cév), její výživu zajišťuje perichondrium či synoviální tekutina. 

Chrupavka se skládá z chondrocytů a mezibuněčné hmoty.  Dle složení se dělí na tři základní 

druhy, a to na chrupavku hyalinní, elastickou a vazivovou. [7]  

V kloubech se vyskytuje hyalinní chrupavka, která je vyživována synoviální tekutinou ze 

synoviální membrány, jelikož postrádá perichondrium. Její mezibuněčnou hmotu tvoří 

proteoglykany, glykoproteiny a kolagen typu 2. Vlákna kolagenu a elastinu společně tvoří 

pórovitou strukturu prostoupenou tekutinou, která tvoří okolo 60 % celkové hmotnosti 

chrupavky. Chrupavka je stěžejní pro bezbolestné a hladké fungování kolenního kloubu, jelikož 

tlumí otřesy a tlakové zatížení kostí v kloubu. Při zátěži v tlaku nejprve chrupavka vytlačuje 

tekutinu a následně se zpevňuje její vlastní matrice. Především však snižuje koeficient tření 

styčných ploch v kloubu. Mechanické vlastnosti chrupavky záleží na uspořádání jejích vláken 

a tekutiny mezibuněčné hmoty, dokáže totiž měnit svůj objem díky své pórovité struktuře, která 

jí umožňuje pojmout či uvolnit tekutinu. [13,14] 

1.1.4 Menisky 

Kolenní kloub je inkongruentní, tedy styčné plochy femuru a tibie do sebe nezapadají. Tato 

skutečnost je vyrovnána menisky, mediálním a laterálním. Na menisky bylo zpočátku nahlíženo 

jako na nefunkční pozůstatky svalu [15], což bylo však brzy vyvráceno – existuje mnoho studií, 

které zdůrazňují důležitost menisků v kolenním kloubu, jak už v absorpci šoků, nosnosti kolene 

či jeho stabilizaci (statické) [16,17,18]. Menisky jsou tvořeny vazivovou chrupavkou, jsou 

pevné a pružné. Meniskus je silně hydratován, je tvořen až ze 72 % vodou a zbytek tvoří 
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organická hmota. Ta sestává z mezibuněčné hmoty (ECM) a buněk, tedy většinově z kolagenu, 

glykosaminoglykanů (GAG), DNA, glykoproteinů a elastinu. Poměry těchto látek v menisku 

se liší v závislosti na věku, úrazech či jiných patologických jevech [19,20,21]. Menisky jsou 

nehomogenní a anizotropní, stejně jako kostní tkáň, Youngův modul pružnosti se pohybuje 

v rozmezí 100–300 MPa a modul pružnosti ve smyku je okolo 120kPa. [21] 

Jako u všech tkání je i zde důležitá výživa. Vaskularizace menisků má klesající tendenci v čase. 

Ihned po narození je meniskus plně vaskularizovanou tkání, ale už po 10 letech života jsou cévy 

a nervy přítomny jen v 10–30 % tkáně menisku a v dospělosti tento poměr klesá o dalších 5 % 

[22]. Jelikož se vaskularizace omezuje na periferní části menisku, lze menisky rozdělit na dvě 

části – červenou (vaskularizovanou) a bílou. Regenerační procesy pak probíhají pouze 

v červené části, i když velmi omezeně, a tak jsou degradační procesy a porušení bílé části trvalé 

a nevratné [23]. 

 

Obr.  3 : Menisky kolenního kloubu [24]. 

1.1.5 Šlachy, vazy a svaly 

Vazy i šlachy jsou pojivové tkáně. Vazy spojují jednotlivé kosti, šlachy pak upínají svaly ke 

kostem. Šlachy přenáší sílu svalů na kost a ukládají elastickou energii. Kolenní kloub disponuje 

nejsložitějším a nejmohutnějším vazivovým aparátem. Ten zajišťuje jeho stabilitu, omezuje 

některé pohyby a zpevňuje kloubní pouzdro. Slouží jako statický stabilizátor. Vazivový aparát 

tvoří vazy kloubního pouzdra – vnitřní postranní vaz, zevní postranní vaz a vazy nitrokloubní 

– přední zkřížený vaz, zadní zkřížený vaz. Postranní vazy jsou stěžejní pro stabilitu kolene, 

jelikož jsou při jeho extenzi zcela napnuty. Zkřížené vazy jsou největšími stabilizátory kolene. 

Postranně zpevňují kolenní kloub a ať už v extenzi či ve flexi – část z nich je vždy napjata. 

Navíjením na sebe také omezují rotační pohyb kloubu a limitují jej tak jen na únosnou mez. 

[11,25] 

Svaly jsou zdrojem pohybu kolenního kloubu, zároveň však slouží jako jeho dynamický 

stabilizátor. Svaly se aktivně zapojují do stabilizace a výkonu pohybu kolene, můžeme je dělit 

na dvě skupiny, a to na flexory a extenzory. Flexory vedou obvykle i rotační pohyb kloubu. 

[26] Ustálení kloubu však závisí především na tonusu neboli napětí svalů, což je řízeno centrální 

nervovou soustavou [27,28]. Svalový tonus je definován jako klidové napětí svalů, které je 

nutné pro motoriku a správné držení těla. Dá se také chápat jako odpor svalu vůči napínání.  
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1.1.6  Biomechanika 

Ke vhodnému popisu kinematiky kolenního kloubu je nejprve nutné zavést základní roviny 

lidského těla – sagitální, frontální a transversální (viz obr. 4). I když často pohyb probíhá ve 

všech třech rovinách současně, v jedné je tak velký, že je tato jeho složka považována za hlavní, 

a tak za jediný uvažovaný pohyb. 

 

Obr.  4: Roviny v lidském těle 1) transversální 2) sagitální 3) frontální [29]. 

Kolenní kloub má tři stupně volnosti, a tak tři hlavní pohyby v každé z těchto rovin. Jedná se o 

tři rotační pohyby.  

V rovině sagitální je to flexe a zpětná extenze, plný rozsah pohybu je až do 140°. Pohyb flexe 

a extenze nedisponuje univerzální osou pohybu, nýbrž proměnnou osou v závislosti na stupni 

flexe. Jedná se tedy o tzv. okamžitý střed rotace pohybu. Tyto středy tvoří spirálu.  

 

 

Obr.  5: Okamžité středy rotace [30]. 
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Mechanismus flexního pohybu tvoří 3 složky [31]:  

a) Počáteční flexe  

Počáteční flexe probíhá do 5° flexe a je doprovázena tzv. iniciální rotací, která odemyká 

kolenní kloub, jelikož uvolňuje zkřížené vazy v koleni.  Zevní kondyl femuru se otáčí a 

vnitřní se kotálí po tibii.  

b) Valivý pohyb 

Při valivém pohybu se kondyly femuru valí po tibii a po obou meniscích. Tento pohyb 

je dominantní při flexi v rozsahu 10° až 20°.  

c) Klouzavý pohyb 

Pro zbytek flexního/extenzního pohybu (20°–140°) je převažující klouzavý pohyb 

neboli posuv.  

 

Extenze kolenního kloubu probíhá recipročně, uzamyká finální rotací koleno a zamezuje všem 

ostatním pohybům, jsou při ní totiž napnuty téměř všechny stabilizátory (statické i dynamické) 

a styčné plochy jsou v plošném kontaktu. [32] 

V transversální rovině se hovoří o vnitřní a vnější rotaci. Tato rotace je závislá na pohybu 

v sagitální rovině čili na poloze kloubu v této rovině. Běžné hodnoty rotace jsou 17° pro vnitřní 

rotaci a 21° pro vnější, maximální rotaci pozorujeme při flexi 90°, při větší flexi schopnost 

rotace klesá. Rotace je téměř nemožná při plné extenzi kolene. [11,26] 

Posledním pohybem je abdukce a addukce (přitažení a odtažení), který se odehrává ve frontální 

rovině. Je rovněž vázaný na pohyb v sagitální rovině, při flexi 30° je abdukce a addukce 

maximální (jednotky stupňů), nad 30° tento rozsah pohybu opět klesá a při plné extenzi je plně 

blokován.   

 

Obr.  6: Pohyby kolenního kloubu [33] 

1.2 Kolenní implantáty 

Oblast endoprotetiky zažívá velký rozmach už od 80. let minulého století, a tak společně 

s technickým pokrokem trend počtu provedených operací stále stoupá. [34,35]. U totálních 

endoprotéz kolenního kloubu lze pozorovat mnohem silněji stoupající trend než u ostatních 

endoprotetických operací. [36] 



ÚST FSI VUT V BRNĚ 
 

15 

 

Obr.  7: Počet implantačních operací v zemích patřících do OECD [37]. 

Nejčastějšími příčinami bývají už zmiňované nemoci, poúrazová artróza, nádorová onemocnění 

či nitrokloubní fraktury. Artroplastika je velmi úspěšnou a efektivní operací, jenž pacienty vrací 

do aktivního života a je právě jimi hodnocena velice kladně. [38] Dnes se stala jednou 

z rutinních chirurgických operací, která však vyžaduje předoperační péči k vyloučení možných 

kontraindikací – například ateroskleróza tepen CNS či jakákoliv infekce. Ortoped musí podle 

četných kritérií dobře zvolit vhodný implantát pro pacienta a spolehlivě jej fixovat ke kosti. Po 

samotné operaci je nutná rehabilitace sloužící k co nejrychlejšímu obnovení funkce kloubu a 

návratu pacienta do života. Pacient je monitorován kvůli možným pooperačním komplikacím 

a nadále i kvůli opotřebení implantátu či kosti.  

Kolenní implantát je obvykle složen ze čtyř komponent, které jsou z biomateriálů (kovy, plasty, 

keramika atd.).  
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Obr.  8: Kolenní implantát vyrobený firmou Beznoska [39]. 

Jedná se o:  

• femorální část, 

• tibiální část, 

• plastovou část – tibiální vložka,  

• patelární část. 

Femorální a tibiální část je zpravidla celokovová, případně keramická, přičemž se velmi často 

využívá technologie EBM se síťovou strukturou, která umožňuje lepší srůst s kostní tkání. 

Plastová část je ve většině případů tvořena polyetylénem, konkrétně UHMWPE. Patelární část 

je tvořena buď výhradně z plastu, případně kombinací plastu a kovu.  

1.3 Polymerní materiály 

Vzhledem k zaměření této práce na polymerní materiály budou v následující podkapitole blíže 

představeny materiálové charakteristiky této skupiny materiálů. 

1.3.1 Struktura polymerů 

Polymery jsou tvořeny makromolekulami, které jsou sestaveny z mnoha monomerů. Vlastnosti 

polymerů závisí především na chemické struktuře makromolekul, ale i na jejich molekulové 

struktuře a nadmolekulární struktuře. Nejprve se polymery dělí dle tvaru makromolekul na tři 

základní typy [40] (viz obr.9):  

• Lineární 

• Rozvětvené 

• Síťované 
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Obr.  9: Dělení polymerů dle makromolekul [41] 

Polymery ovlivňuje i uspořádání atomů v makromolekulárním řetězci. Substituenty se 

uspořádávají v okolí hlavního řetězce s různou mírou pravidelnosti či nepravidelnosti. Existují 

tak polymery [42]:  

• Izotaktické: pravidelné, pouze na jedné straně hlavního řetězce 

• Syndiotaktické: pravidelné střídavé uspořádání z obou stran 

• Ataktické: aleatorní uspořádání na obou stranách řetězce 

 

Obr.  10: Struktura polymerů dle takticity [43] 

Poměr takticity ovlivňuje vlastnosti, a to především hustotu, pevnost a tuhost polymeru. 

Polypropylen je například polymer, který může být jak izotaktický, syndiotaktický, tak i 

ataktický. V tab. 1 jsou uvedeny vlastnosti izotaktického polypropylenu. Ataktický 

polypropylen by oproti němu měl nižší hustotu, nižší mez kluzu a postrádal by teplotu tání (je 

amorfní) [42]. 

Dalším důležitým faktorem je velikost makromolekul polymeru. V chemii je vyjadřována skrze 

veličinu, která se nazývá molární hmotnost. Její hodnoty, resp. hodnoty relativní atomových 

hmotností prvků, jsou tabelované. U polymerů je pak důležitý počet jednotek tvořících jeho 

makromolekuly. Tento počet určuje tzv. polymerační stupeň [40]. Molární hmotnost polymeru 

pak lze vypočítat pomocí vztahu:  

𝑀𝑃 = 𝑀𝑜 · 𝑛      (1.3.1.1)
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Ve vztahu 1.3.1.1. představuje Mo molární hmotnost jedné jednotky tvořící makromolekulu 

v jednotkách mol/kg a n polymerizační stupeň, který je bezrozměrný. 

Polymerní řetězce téže makromolekulární látky (makromolekuly) mají různé délky čili 

hmotnosti. Tento jev se nazývá polydisperzita polymeru. Polydisperzita vyjadřuje míru 

neuniformity polymeru vzhledem k rozložení molekulových hmotností [44].  

Nadmolekulová struktura polymerů neboli morfologie studuje míru uspořádanosti polymeru. 

Vazby mezi atomy hlavního řetězce vzájemně tvoří úhel 109°. Při zvýšení teploty může dojít 

k rotaci jednotlivých částí makromolekuly. V tavenině tak vzniká tzv. klubko, což je označení 

pro neuspořádaný tvar, který je tvořen stočenou lineární makromolekulou. [45] Dle 

uspořádanosti se polymery dělí do dvou skupin:  

• Amorfní: zcela náhodné, velmi nepravidelné 

• Krystalické / Semikrystalické: plně / částečně uspořádané struktury 

Krystalické polymery vznikají při procesu tzv. krystalizace, kdy dochází k ochlazování 

z tekutého neuspořádaného stavu (z taveniny), do stavu pevného. Makromolekuly se 

uspořádávají do tzv. krystalitů. Podíl těchto uspořádaných makromolekul se nazývá stupeň 

krystalinity polymeru [45].  

Amorfní polymery naopak zůstávají v neuspořádaném stavu i po ochlazení. Krystalinita 

polymeru silně ovlivňuje jeho vlastnosti. Přímo úměrně s krystalinitou stoupá hustota, pevnost, 

tvrdost a modul pružnosti, naopak nepřímo úměrný vztah s krystalinitou má tažnost a rázová 

houževnatost [46]. Tyto vlastnosti se mění, jelikož v krystalické fázi polymeru se nachází 

makromolekuly v mnohem těsnějším uspořádání. S krystalinitou také polymery ztrácí 

průhlednost, tudíž amorfní polymery jsou čiré (například PMMA).  

1.3.2 Vazby v polymerech 

Jednotlivé monomery tvořící polymer jsou vázány tzv. primárními vazbami, v tomto případě 

vazbami kovalentními, které většinou působí právě na atomy uhlíku přítomny v jednotlivých 

řetězcích, či výjimečně mohou působit i mezi řetězci a vytvářet tak síťovaný polymer. 

Sekundární vazby působí mezi jednotlivými makromolekulami a drží je pohromadě, proto jsou 

někdy nazývány vazbami intermolekulárními. Mezi tyto vazby patří vodíkové můstky a Van 

der Waalsovy síly. Vyskytují se mezi jednotlivými řetězci a určují tuhost polymeru. [40] 

1.3.3 Přechodové teploty polymerů 

Teplota je jeden z důležitých faktorů ovlivňujících vlastnosti materiálů. Přechodové teploty 

definují oblasti, kde se mění postupně či skokově stav polymeru. U polymerů rozlišujeme tři 

stavy, ve kterých se můžou v závislosti na teplotě pohybovat – sklovitý, kaučukovitý a tavenina. 

Je důležité si uvědomit, že hodnoty teplot jsou spíše střední hodnoty oblastí přechodu mezi 

jednotlivými stavy polymeru, tento fakt je dán polydisperzitou polymerů.  

Amorfní plasty 

Amorfní termoplasty jsou definovány pomocí teploty skelného přechodu Tg a teploty tečení Tf. 

U těchto plastů lze pozorovat největší změny vlastností v oblasti skelného přechodu, zde se 

mění polymer z tvrdého na houževnatý. Modul pružnosti klesá cca o tři řády. V okolí Tf klesá 

modul pružnosti na nulu a polymer se stává viskózním tokem neboli taveninou. U amorfních 

termoplastů se hovoří o Tg jako o teoretické hranici použitelnosti, jelikož nad teplotou Tg se 

začíná polymer samovolně deformovat a nedrží svůj tvar ani vlastnosti.  
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Semikrystalické plasty 

Pro semikrystalické plasty je také charakteristická teplota skelného přehodu Tg, avšak druhou 

charakteristickou teplotou je teplota tání Tm. U semikrystalických plastů je velmi důležitá 

teplota tání, jelikož je to teplota rozpadu krystalitů (čili přechodu v taveninu). V oblasti teploty 

skelného přechodu nemusí být změny vlastností markantní, jelikož své vlastnosti mění pouze 

amorfní složka. Z toho plyne, že čím vyšší stupeň krystalinity polymer vykazuje, tím menší 

budou změny okolo Tg.  

1.3.4 Navlhavost polymeru 

Navlhavost je jednoduše schopnost polymeru absorbovat z okolního prostředí vlhkost. 

Absorpce vlhkosti probíhá až do naplnění rovnovážného stavu mezi vlhkostí polymeru a jeho 

okolím. Tato vlastnost úzce souvisí s chemickou strukturou polymerů, a především pak s jejich 

polaritou. Polymery obsahující ve svých řetězcích silně elektronegativní prvky podléhají silné 

navlhavosti. Naopak pak polymery s nepolární strukturou (PE, PP) nenavlhají téměř vůbec.  

Navlhavost polymeru ovlivňuje jeho vlastnosti, a to jak mechanické, tak teplotní. Projevuje se 

poklesem pevnosti a modulu pružnosti, takže se zvyšuje houževnatost a tažnost materiálu. 

Zároveň klesá schopnost materiálu odolávat vyšším teplotám. [47]  

Mezi vlastnostmi suchých a navlhlých polymerů je velký rozdíl. Bezprostředně po výrobě se 

polymer chová jako v suchém stavu, jeho vlastnosti při každodenním požívání však budou jiné. 

Z těchto důvodů se využívá kondicionování. Kondicionace je proces na bázi difúze vody, kdy 

se těleso umístí do speciální komory s kontrolovanou atmosférou až do dosažení rovnovážného 

stavu. V důsledku absorpce vody polymer mění své rozměry. [48] 

1.3.5 Mechanické vlastnosti polymerů v tahové zkoušce 

S ohledem na rozsah práce a zaměření se tato kapitola omezuje pouze na mechanické vlastnosti 

polymerů plynoucí z tahové zkoušky. Existuje samozřejmě celá další mechanických vlastností 

polymerů.  

Mez pevnosti v tahu 

Mez pevnosti v tahu je maximální napětí, které bylo naměřeno během zkoušky tahem. Není to 

však většinou místo, kde dojde k přetržení vzorku. Skutečná pevnost polymeru je menši než ta 

teoretická, jelikož se v materiálu nachází nejrůznější nečistoty či defekty, což znamená, že mají 

jiné vlastnosti než zbytek materiálu. V takových místech pak může být napětí nutné k iniciaci 

trhlin v materiálu mnohem nižší než jinde v materiálu. 

Tažnost  

Tažnost určuje schopnost materiálu podléhat plastické neboli trvalé, deformaci při tahovém 

napětí. Tažnost určuje maximální protažení materiálu před jeho přetržením. Vyjadřuje se v 

procentech, jako procentuální změna délky vzorku vzhledem k počátečnímu stavu. 

Modul pružnosti 

Modul pružnosti neboli Youngův modul vyjadřuje tuhost materiálu. Určuje se pomocí 

deformačních křivek nebo pomocí Hookova zákona. Pro popis deformačního chování polymerů 

se využívá lineární i nelineární regrese. 
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Obr.  11: Deformační křivky různých typů polymerů [49] 

 

 

 

1.4 Přehled biokompatibilních polymerních materiálů 

1.4.1 Polyetheretherketon 

Polyetheretherketon (PEEK) je bezbarvý polymer ze skupiny termoplastů (což jsou 

opakovatelně tavitelné polymery). Zachovává si výborné mechanické vlastnosti, a to i při 

vysokých teplotách. Mluví se o něm jako o možné náhradě dnes dominujícího ultra 

vysokomolekulárního polyetylénu jako materiálu vhodného k výrobě implantátů, jelikož 

vykazuje výbornou odolnost vůči otěru. [50] Taky je oproti UHMWPE odolný proti 

ionizujícímu záření, které se někdy využívá ke sterilizaci implantátů či úpravě vlastností 

materiálu. Jeho slabinou je však bioaktivita, jelikož se velmi špatně pojí s kostí – je tak 

v podstatě inertní.  

PEEK implantáty jsou často aplikovány v chirurgii, například při přední krční diskektomii [51] 

či spondylochirurgii [52]. Jeho výhodou je fakt, že na rozdíl od titanu není RTG kontrastní. 

Často je využíván, stejně jako implantáty z PMMA, jako kraniální implantát nebo jako dentální 

implantát díky již zmiňovaným vlastnostem podobných kosti. [53,54,55,56,57] 

1.4.2 Polymethylmethakrylát 

Polymethylmethakrylát neboli PMMA je polymer rovněž patřící do skupiny termoplastů. Jeho 

chemický vzorec je (C5O2H8)n. [58] Díky jeho vhodné tvrdosti se běžně využívá v ortopedii, 

především jako kraniální implantát. [59,60,61] V dnešní době se také hojně využívá v zubním 

lékařství jako nová varianta dentálního implantátu namísto titanu [62,63]. PMMA je v čistém 

stavu průhledný, a tak se využívá i jako orbitální implantát po enukleaci očního bulbu. [64,65] 
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1.4.3 Polyuretan 

Polyuretany (PUR) jsou biokompatibilní polymery charakteristické uretanovou vazbou. 

Vynikají především skvělou adhezí ke tkáni. V závislosti na příměsích mohou vykazovat 

vlastnosti termosetů i termoplastů. Mohou být biostabilní ale i biodegradovatelné. Polyuretany 

mají vysokou hydrolytickou stabilitu a biostabilitu. To znamená, že odolávají degradaci in vivo, 

čehož se využívá pro různé typy medicínských aplikací, jako například umělá srdeční chlopeň 

[66], umělý ušní bubínek [67], cévní štěpy [68] nebo různé stenty [69,70]. 

Polyuretany se často modifikují tak, aby byly výsledkem bioresorbovatelné materiály k využití 

v tkáňovém inženýrství, jelikož se pak dovedou vstřebat či vyloučit z těla pacienta v rámci 

měsíců bez nutnosti chirurgického zákroku. [71] Pokud jsou do polymeru přidány estery, 

zrychlí se jeho degradace, což vede k vývoji zcela nových materiálů určených například k 

regeneraci kosti, chrupavky, či menisků [72,73,74]. Modifikované polyuretany jsou dále 

využívány jako nosné struktury (tzv. skafold) – umělá kůže, nervy  [75], nebo léčiva 

s postupným uvolňováním [76,77]. 

1.4.4 Polypropylen 

Polypropylen (PP) je polymer vznikající polymerací za vysokého tlaku a teplot, chová se jako 

termoplast. Je obecně tvrdý a pružný, má dobrou chemickou odolnost a odolnost proti únavě. 

Z polypropylenu se nejčastěji vyrábějí síťky na podporu tkáně, která vyhřezává. Využívá se 

například při léčbě kýly, kde se ukazuje jako mnohem efektivnější než obyčejné šití [78]. 

V oblastní dentální chirurgie se uvažuje o používání propylenu na membrány sloužící ke 

kontrolovanému hojení kosti a tkáně [79]. Zároveň se o polypropylenu uvažuje jako o dalším 

možném materiálu určenému k 3D tisku kraniálních implantátů [80]. 

1.4.5 Polyetylén 

Polyethylen (PE) je dnes nejrozšířenějším plastem na světě. Obvykle patří k termoplastům, 

někdy však může být upraven na termoset. Je tvořen polymerací ethenu a podle způsobu výroby 

je rozlišován na mnoho typů, a to podle množství molekul v řetězci. Může tak být polyethylen 

s vysokou hustotou (High-density polyethylene – HDPE) či polyethylen s nízkou hustotou 

(Low-density polyethylene – LDPE) a mnoho dalších. Mezi ty nejvýznamnější patří právě 

HDPE, LDPE a UHMWPE.  

UHMWPE 

UHMWPE neboli ultra vysoko molekulární polyethylen patří mezi tzv. lineární plasty, což 

znamená, že jeho řetězce jsou přímé a nerozvětvené. Řetězce UHMWPE jsou extrémně dlouhé, 

v řádu 105 monomerů. Jednotlivé monomery jsou spojeny kovalentními vazbami, řetězce pak 

pojí Van der Wallsovy síly.  

UHMWPE je vyráběn americkou společností Celanese, respektive její dceřinou společností 

Ticona, ve dvou provedeních – GUR® 1020 (Typ 1) and GUR® 1050 (Typ 2). Výroba 

UHMWPE ve formě prášku podléhá normám ISO 5834-1 [81] a ASTM F648 [82]. Tento 

prášek je nutné konsolidovat za vysokého tlaku a teploty během určitého času využitím 

nejčastěji extruze či lisování.  Takto upravený UHMWPE může být dále obráběn do 

požadované formy. [83] 
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Obr.  12: Etapy zpracování UHMWPE (A) prášek UHMWPE (B) konsolidovaný polotovar (C) 

obrábění UHMWPE (D) finální produkt [83] 

UHMWPE má nízký koeficient tření, vysokou odolnost proti otěru a vysokou pevnost a je 

zároveň bioinertní. Vysokomolekulární polyetylén zůstává nejvyužívanějším polymerem 

kloubních náhrad především díky jeho nízkému koeficientu tření, ten se pohybuje kolem 

hodnoty 0,1 až 0,2.  

 

Tab.  1: Přehled mechanických vlastnosti plastů využívaných v medicínských aplikacích 

[3,46,83,84,85,86,87]. 

 PMMA PEEK PUR PP UHMWPE 

Molární 

hmotnost [g/mol] 
13·103 – 220·103 14,3·103 – 100·103 7·103 – 12·103 100·103– 600·103 3·106– 6·106 

Hustota [kg/m3] 1180 1320 15 – 600 900 – 910 941 – 965 

Krystalinita [%] 0 16 – 47 0 – 13 60 – 75 39 – 75 

Tf [°C] 1,6 334 141-150 176 135 

Tg [°C] 105 143 -50 -18 -150 

Youngův modul 

[GPa] 
4,5 3-4 0,02 0,7 1 

Pevnost v tahu 

[MPa] 
70 90 – 100 18 – 47 300 – 400 21 

Tažnost [%] 4,5 0,3 – 1,5 310 – 870 120 – 700 400 

Absorbce vody 

[%] 
0,3  – 0,4 0,001 0 0,1 0 

 

1.5 Biomateriály  

Austenitické korozivzdorné oceli byly používány dříve, avšak s ohledem na své vlastnosti již 

byly nahrazeny modernějšími materiály, které budou prezentovány v této kapitole.  
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1.5.1 Titanové slitiny 

Titan se během posledních let stal nejvýznačnějším materiálem na poli medicíny. To je 

zapříčiněno především jeho vysokou biokompatibilitou. Titan není toxický, karcinogenní a ani 

nepůsobí jako alergen. Tyto jeho vlastnosti jsou dány tím, že titan na svém povrchu vytváří tzv. 

pasivační vrstvu, která je tvořena stabilními oxidy (TiO, TiO2) [88]. Díky této vrstvě je titan 

biologicky neaktivní. Další významnou výhodou titanu je to, že k němu kost po určitém časem 

většinou přilne – kost se regeneruje a roste přímo na povrchu kovu [89]. Jedná se o tzv. 

osteogenezi či osteointegraci [90].  Na svou relativně nízkou hustotu je velmi pevný. Využívá 

se především k výrobě implantátů v ortopedii, ale i v dentální protetice. Další jeho zajímavou 

aplikací jsou titanové povlaky, ty se využívají k povlakování nejrůznějších implantátů, 

například při výrobě umělé srdeční chlopně [91].  

1.5.2 Kobaltové slitiny (Co-Cr) 

Kobaltové slitiny jsou využívány především díky své odolnosti proti korozi, mechanickým 

vlastnostem a nízkému koeficientu tření. Jejich největší předností je však odolnosti proti otěru 

[92]. Korozivzdornost je opět dána tvorbou pasivační vrstvy, která je tvořena oxidy chromu.  

Slitiny kobaltu využívány pro kloubní náhrady obsahují okolo 30 % chromu a 5–7 % 

molybdenu, někdy se do kobaltových slitin přidává i nikl. Kobalt, chrom i nikl jsou však 

považovány za alergenní prvky.  

1.5.3 Hořčíkové slitiny 

Hořčík se aktuálně jeví jako velmi perspektivní materiál pro biologicky odbouratelné 

implantáty [93]. Jedná se o dočasné implantáty, které se využívají například při hojení 

zlomenin. Klasické implantáty je nutné po zahojení tkáně vyjmout z těla, tudíž je nutná další 

operace. Hořčík tzv. biokoroduje, tedy se v těle pacienta rozpustí bez jakéhokoliv rizika – je 

biokompatibilní [94]. Je velmi důležitý pro správnou funkci metabolismu [95] a ionty magnesia 

usnadňují hojení tkání [96]. Pokud je v těle nadbytek hořčíku, tělo ho bez problémů vyloučí 

v moči [97].  

Vhodnou aplikací jsou biodegradabilní dráty, sloužící k fixací kostí. Například u sternotomie, 

kdy se chirurg potřebuje dostat k srdci musí rozřezat hrudní kost, provést operaci a srdce a pak 

opět sternum spojit [98]. Další aplikací jsou cévní stenty [94].  

1.5.4 Keramika 

Keramických materiálů, které se používají v medicínských aplikacích, je mnoho. Keramika má 

mnoho aplikací – například jako implantáty středního ucha [99], ale i při náhradě kloubů [100] 

[101], nebo dentálních implantátů [102].  Je to především díky dobré biokompatibilitě keramiky 

a lidského organismu. Může být bioinertní i bioaktivní. Nejčastěji využívaná bioinertní 

keramika je oxid hlinitý (základ Al2O3) či oxid zirkoničitý, mezi bioaktivní keramiky patří 

hydroxyapatitová keramika s Ca10(PO4)6(OH)2, fosforečnany vápenité (CaP) a bioaktivní sklo-

keramika, jako například Bioglass® 4S5S [103]. Bioaktivní sklo 4S5S je svým chemickým 

složením příbuzné lidské kosti, a tak s ní tvoří pevný srůst, který nelze rozdělit jinak než 

poškozením kosti [104]. 

Slibným moderním keramickým materiálem je také BIOLOX®delta, tvořen kombinací oxidů 

zirkoničitých a hlinitých, který se využívá k výrobě femorálních komponent kolenního 

implantátu [105]. Jeho hlavní předností je velmi nízký koeficient tření. 
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Obr.  13: Kolenní implantát s femorální hlavicí z keramiky BIOLOX®delta [105] 

1.5.5 Tantal 

Tantal patři mezi bioinertní materiály, je biokompatibilní a nepostrádá ani schopnost 

oseointegrace. Korozní odolnost tantalu zajišťuje vrstva oxidů Ta2O5, která zároveň i zlepšuje 

jeho adhezi k tkáni [106]. Z pohledu mechanických vlastností jej však limituje nízká tvrdost, 

ale naopak jeho modul pružnosti je velmi blízký kosti.  

Tantal se může vyrábět jako vysoce porézní materiál s 75–85 % porozity, takovýto materiál je 

velmi podobný svým vlastnostem trabekulární kosti [107] (tkáň kosti nacházející se pod 

povrchem kosti). Využívá se v ortopedii k výrobě implantátů kolenního [108] a kyčelního 

kloubu [109], ale i na výrobu dentálních implantátů [106].  

 

 

V následující tabulce je uvedeno srovnání biomateriálů, ze kterých se vytváří náhrady 

femorálních a tibálních části. Z tabulky lze pozorovat velké odchylky modulů pružnosti 

jednotlivých materiálů od modulu pružnosti kosti.  

Tab.  2: Srovnání modulů pružnosti vybraných materiálů [84, 107]. 

Materiál Modul pružnosti [GPa] 

korozivzdorná ocel 230 

Ti6Al4V 110 

slitina Co-Cr 210 

tantal 2,5–3,9 

keramika 200–380 

Bioglass® 75 

kostní tkáň  12–18 

trabekulární kost 0,1–0,5 
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1.6 Polyetylénová kolenní vložka z UHMWPE 

Femoro-tibiální vložka je nejkritičtější částí celého implantátu. Je to právě ona, která limituje 

životnost celého implantátu kvůli své degradaci. Zajišťuje však správné dosednutí kovových 

částí a tlumí nárazy.  

1.6.1 Design  

Design náhrady kolenního kloubu by měl odpovídat tvaru přirozeného kloubu. Je potřeba 

zajistit správné dosednutí funkčních ploch, jelikož v případě umělé kloubní náhrady nejsou 

k dispozici menisky k vyrovnávání jakýchkoliv nerovností, a zároveň je nutné zachovat 

všechny mechanické vlastnosti kolene. Během operace pacient ztrácí přetnutím vazy, a tak je 

koleno méně stabilizováno (podle operačního přístupu). 

Přirozený kolenní kloub je asymetrický a inkongruentní. Podle stávajících postupů je povrch 

obvykle diagnosticky nasnímán, digitálně upraven pro vytvoření co nejdokonalejšího 

kinematického uspořádání, a k němu je následně vytvořen funkční protikus. Tibiální kovová 

část implantátu už pak pro mechanismus pohybu kloubu není příliš důležitá, neboť slouží jako 

podpora pro tibiální vložku, po které femorální kovová část implantátu vykonává svůj pohyb.  

K zaručení co nejlepšího kontaktního pnutí je třeba, aby byly plochy v neustálém kontaktu. 

Z tohoto důvodu je vhodné nejprve analyzovat již vytvořenou femorální hlavici a následně díky 

její geometrii určit geometrii tibiální vložky. Experimentální metody potvrzují, že je vhodné 

využívat kružnic (viz následující obrázky), jelikož dobře kopírují reálnou geometrii implantátu. 

Jedná se o dvojitou interpolaci ve dvou směrech, jak v podélném, tak ve svislém.  

Následující obrázky potvrzují, že se dá vhodně prokládat plochy implantátu kružnicemi, na 

obrázcích číslo 14, 16 a 18 lze vidět naskenovaný model femorální hlavice implantátu 

proložený rovinou řezu. Na obrázku č. 13 je proložen ve směru podélném a v obrázcích ř. 15 a 

17 je proložen ve směru svislém. Na obrázcích č. 15, 17 a 19 lze pozorovat řez implantátem 

(obrys modré barvy). Kružnice věrohodně kopírují tvar implantátu ve všech třech případech a 

umožňují tak využití této skutečnosti při výrobě protikusu v podobě plastové tibiální 

komponenty. Toto měření bylo provedeno na přístroji Alicona IF G5.  

 

 Obr.  14: Proložení implantátu rovinou řezu v podélném směru.  

 

Obr.  15: Interpolace kontaktních ploch implantátu kružnicemi. 
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Obr.  16: Proložení implantátu rovinou řezu ve svislém směru. 

 

 

Obr.  17: Interpolace kontaktní plochy implantátu kružnicí. 

 

Obr.  18: Proložení implantátu rovinou řezu ve svislém směru. 

 

Obr.  19: Interpolace kontaktní plochy implantátu kružnicí. 



ÚST FSI VUT V BRNĚ 
 

27 

Pro výrobu/obrábění tibiální vložky s danou geometrií se nabízí jako vhodná technologie 

frézování. Je nutné vytvářet velmi komplikovaný tvarový povrch, a tak je vhodné používat 

kulovou stopkovou frézu.  

1.6.2 Obrábění UHMWPE 

Zdravotnický sektor má velmi vysoké nároky na kvalitu produktů. Objem výroby ve 

zdravotnickém sektoru neustále roste, početní roční růst je odhadován na 7–12 % [110]. 

Implantáty jsou vyráběny z těch nejkvalitnějších biokompatibilních materiálu, jako je titan, 

keramika, Co–Cr slitiny, či polymery. 

Polymery jsou obecně klasifikovány jako těžce obrobitelné materiály [111], z čehož UHMWPE 

není žádnou výjimkou. Je to především kvůli jeho viskoelastickému chování, které ovlivňuje 

formování třísky. Nízký Youngův modul vede k vysokým elastickým deformacím. Při obrábění 

při normálních podmínkách (nad Tg) jsou velmi důležité řezné podmínky obrábění, především 

geometrie nástroje, jeho ostrost a úhel sklonu, řezná rychlost. Řezná rychlost a stav opotřebení 

nástroje ovlivňuje finální kvalitu povrchu nejméně z předešlých parametrů. [112] Úhel sklonu 

silně ovlivňuje výslednou kvalitu povrchu [112]. Na obr. 20 je znázorněna kvalita povrchu ultra 

vysokomolekulárního polyetylénu v závislosti na poloměru zaoblení ostří nástroje. Na obr. 21 

je vidět vliv této ostrosti břitu nástroje na deformaci obrobku. Ostrost břitu nástroje je 

pozorovatelná v jeho zaoblení – čím je větší, tím nástroj hůře proniká do materiálu a obrobek 

vykazuje větší plastickou deformaci v povrchové vrstvě po obrobení. 

 

Obr.  20: Kvalita povrchu UHMWPE v závislosti na ostrosti břitu nástroje [112], a) ostrý nástroj, b) 

opotřebený nástroj, c) silně opotřebený nástroj.   
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Obr.  21: Vliv ostrosti břitu nástroje na plastickou deformaci obrobku při obrábění [112], a) ostrý 

nástroj, b) opotřebený nástroj, c) silně opotřebený nástroj.  

Tvorba třísky 

Při obrábění polymerů je nejspíše největší potíž v odlišném utváření třísky. Komplexní 

reologické chování polymerů neumožňuje přesný matematický popis plastického toku třísky, 

jako je tomu například u kovů, které jsou dobře popsány řadou metod. Problém představuje již 

stanovení přesné meze kluzu a přechodu mezi elastickým a plastickým chováním materiálů. 

Vysoká tvárnost těchto plastů rovněž komplikuje odvod třísky, neboť třísky mají tendenci 

navíjet se na řezný nástroj a vtahovat se do řezu. 

Obecně je doporučená tvorba tvárné, plynulé třísky, neboť krátké třísky a drobivé třísky jsou 

zpravidla spojeny s větší drsností povrchu obrobené plochy. Plynulé a dlouhé třísky pomáhají 

více odvádět teplo z místa řezu než třísky krátké, ale jejich tloušťka je srovnatelná s tloušťkou 

odebírané vrstvy materiálu, neboť materiál nevykazuje tendenci k plastickému zpevnění, ale 

naopak odpevnění (změknutí) v průběhu řezání a tvorby třísky [112] .  

 

Chlazení 

Obrábění UHMWPE pro medicínské aplikace je velmi specifické, jelikož materiál nesmí přijít 

do styku s čímkoliv, co by jej mohlo kontaminovat či by narušilo jeho strukturu. Porozita 

UHMWPE ztěžuje používání běžných chladicích kapalin, jelikož by jejich následná evakuace 

nebyla snadná. Ke zlepšení kvality povrchu při obrábění se tedy obecně nevyužívají chladicí 

média, avšak lze využít přímo teploty. Při měnící se teplotě na rozhraní nástroj-obrobek se silně 

mění mechanické vlastnosti polymeru, což pak ovlivňuje jeho odezvu při obrábění [113].   

 

Obr.  22: Vliv mechanických vlastností UHMWPE na své teplotě [114]. 

 

Zmrazením obrobku na kryogenické teploty (<-123,15 °C) se zvyšuje pevnost povrchu a pak i 

následná kvalita povrchu po obrábění [113] .Obrábění za kryogenních teplot se ukazuje jako 

velmi efektivní metoda zlepšení kvality povrchu materiálu, jelikož vede ke snížení drsnosti 

povrchu až o 61 % [114]. Další možností je ochlazení prostředí, ve kterém se obrábí, což také 

zvyšuje kvalitu povrchu, i když méně než snížení teploty obrobku [113]. 
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Aktuálním předmětem studií je chlazení polymerů pomocí oxidu uhličitého, který se nachází 

v tzv. superkritickém stavu, kdy se chová jako plyn i kapalina. 

 

 

Obr.  23: Fázový diagram tlak-teplota pro oxid uhličitý  [115] 

Superkritický CO2 je čistým chladícím médiem, který se někdy využívá stejně jako etylenoxid 

při sterilizaci zdravotnických produktů [116], což dobře ilustruje jeho biokompatibilitu. 

Mechanismus chlazení je velmi odlišný od toho klasického, scCO2 se ochlazuje na principu 

Joule-Thomsonova jevu [117]. Jakmile je scCO2 uvolněn do určeného místa, tak v důsledku 

okamžitého poklesu tlaku se mění tekutina na plyn a pevnou část. Tato fázová změna přitahuje 

velké množství energie z okolí, což vede k poklesu teploty až na –72°C. [118] Chlazení oxidem 

uhličitým v superkritickém stavu vykazuje stejné či lepší výsledky obrábění [118]. 

Soustružení 

UHMWPE vykazuje z pohledu řezných sil dobrou obrobitelnost. Standardní dosažitelná 

drsnost povrchu (vyjádřená pomocí Ra) se pohybuje okolo 3μm, z toho nejmenší drsnost 

povrchu vzniká při nejmenších posuvových rychlostech [119]. Nicméně pro výrobu kolenních 

implantátů, kterými se zabývá tato práce, se tato technologie nepoužívá.  

Frézování 

Frézování je snad nejvariabilnějším způsobem obrábění součástí, v závislosti na typu frézy lze 

obrábět nejrůznější tvarové povrchy, zvláště s aplikací kulových nebo toroidních fréz. 

1.6.3 Dokončovací úpravy 

Omílání  

Pro dokončovací operace, vyžadující vysokou výslednou kvalitu povrchu, se využívá například 

omílání různými abrazivními prostředky. Omílání je mechanický proces, který využívá 

vzájemný pohyb obrobku a abrazivních těles. Obrobek koná planetární či pouze rotační pohyb. 

Pro výslednou kvalitu povrchu je kritická volba abrazivního média a technologické režimy 

(otáčky, výdrže), což se určuje na základě materiálu obrobku, požadavků na kvalitu atd.  
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Termomechanické opracování  

V této práci je termomechanickým opracováním uvažováno povrchové zahřátí povrchu 

materiálu pomocí ohřátého nástroje při aplikaci určitého tlaku za účelem snížení povrchové 

drsnosti, zlepšení nosného podílu povrchu a eliminace uvolňování otěrových částic z místa 

tribologického kontaktu. 

 

1.6.4 Sterilizace UHMWPE 

Sterilizace je souhrn činností, které vedou k plné eliminaci živých mikroorganismů. Některé 

sterilizační procesy je nutno pro in vivo aplikace vyřadit kvůli vlastnostem materiálu či toxicitě 

(elektronový paprsek, formaldehyd atd.). 

Několik typů sterilizace využívaných pro implantáty z UHMWPE:  

• plazmou 

• etylenoxidem (EO) 

• zářením 

Při sterilizaci plazmou a EO jsou implantáty v propustném obalu, aby se k němu mohly dostat 

sterilizační látky. Naopak při ozařování gamma paprsky je materiál uložen ve vzduchotěsném 

obalu [83].  

 

Sterilizace zářením 

Ionizující záření má tu výhodu, že nevyužívá tepla. Využívá se k němu 60Co vyzařující fotony, 

které pronikají velmi hluboko do materiálu. Obvyklá dávka radiace je v rozmezí 25–40 kGy 

[83].  

I když byla sterilizace gamma paprsky po dlouhou dobu volbou číslo jedna pro sterilizaci 

implantátů, mnoho studií potvrzuje, že ozáření materiálu provokuje změny jeho chemických a 

mechanických vlastností [120]. Oxidativní změny vedou ke zvýšení hustoty a krystalinity 

materiálu [121,122]. Implantáty byly nejprve baleny do prodyšných obalů, u kterých se 

potvrdila spojitost mezi druhem sterilizace a následnou degradací. Ta byla pravděpodobně 

vyvolána volnými makroradikály, které provokují řetězovou reakci v polymeru, která následně 

vede k oxidaci materiálu [120,123]. 

Za účelem snížení oxidace po ozáření materiálu se začalo využívat vzduchotěsných obalů. Ty 

jsou naplněny inertním plynem jako je například argon, dusík, helium či oxid uhličitý. Avšak 

studie poukázaly, že gamma sterilizace zvyšuje krystalinitu polymeru bez ohledu na balení 

[124]. Krystalinita je pak jeden z faktorů, které podporují mechanismy abraze v materiálu.  

Sterilizace ethylen oxidem 

Etylenoxid je sám o sobě toxický, karcinogenní a velmi reaktivní plyn. Díky jeho reaktivitě 

tvoří EO ireverzibilní chemické reakce s patogeny, čímž je efektivně ničí. Parametry ovlivňující 

proces jsou vlhkost, čas, teplota a koncentrace plynu [83,125].Výhodou sterilizace EO je to, že 

materiál není vystaven vysokým teplotám a vlhkosti, ale především není ozařován. 

Proces se odehrává v plynové komoře a má tři etapy – příprava materiálu, vystavení plynu pod 

tlakem a provzdušňování [126]. Po odvětrání by nemělo zůstat žádné riziko pro zdraví pacienta, 

proto je tento krok velmi důležitý.  
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UHMWPE je vhodným adeptem ke sterilizaci pomocí EO, jelikož je vzhledem k němu inertní 

a dle mnohých studií etylenoxid neovlivňuje jeho mechanické ani chemické vlastnosti. [127] 

[128] Podle mnohých studií UHMWPE po sterilizaci EO nepodléhá takové oxidaci, jako 

například při ozařováním gamma paprsky. [129]  Nevýhodou je však doba procesu, která trvá 

řádově desítky hodin [126].   

Sterilizace plazmou 

Tento proces využívá plazmy neboli ionizovaného plynu k ničení patogenních mikroorganismů 

[125]. Plazma je složena z kladně a záporně nabitých částic. Je prováděna při teplotách nižších 

než 50 °C. Sterilizaci je prováděna plazmou v kombinaci a) s peroxidem vodíku b) s kyselinou 

peroctovou. Oproti ostatním sterilizacím je u sterilizace plazmou nesporná výhoda úspora času 

(není nutné následné provětrávání materiálu). V případě za a) trvá celý proces 3–4 hodiny a za 

b) jen 75 minut [83].  

Proces sterilizace není předmětem této práce, a tak se v ní neřeší výběr vhodné metody.  

Nicméně metoda sterilizace významně ovlivňuje konečné vlastnosti materiálu a jeho následnou 

degradaci.  

1.6.5 Degradace UHMWPE 

Jak už bylo zmíněno, degradace UHMWPE omezuje životnost implantátu na jednotky let. Z 

řady prací a dle konzultací s ortopedy vyplývá, že existují převážně tři dominantní mechanismy, 

které jsou zodpovědné za opotřebení UHMWPE – abraze, adheze, a únava materiálu.  

Každodenní mechanický pohyb v kloubu způsobuje abrazi UHMWPE za vzniku 

mikroskopických částic s rozměry nejčastěji v rozmezí 0,1 μm až 10 μm [130], dle studií však 

mohou být i menší [131] či větší [132]. Množství těchto částic je pak v rozmezí 0,85·109 až 

141,85·109, se střední hodnotou 26,84·109 [133]. Ty se pak lokálně uvolňují v okolí implantátu 

a následně kolují tělem pacienta, či jsou pohlceny makrofágy (fagocytóza) [134]. Mohou pak 

způsobit závažné komplikace, jako například infekci, osteolýzu či mrtvici. [135,136,137] 

Formy opotřebení materiálu:  

a) Abraze 

Abrazivní opotřebení je definováno jako oddělování částic materiálu tělesa vlivem tření 

vyvolaným pohybem jiného tělesa s tvrdším a drsnějším povrchem (případně 

abrazivními částicemi) [138]. Rozlišují se tedy dva mechanismy abraze, a to opotřebení 

vlivem tření funkční plochy o částice či o jinou plochu (tzv. two-body wear, dvou-

tělesové opotřebení) nebo opotřebení vlivem mikročástic, které se nacházejí mezi dvěmi 

funkčními plochami (tzv. three-body wear) [139]. U polymerů je abrazivní 

mechanismus velmi složitý, jelikož se často ve studiích objevují protichůdné výsledky 

[140].  

b) Adheze  

Adhezivní opotřebení nastává mezi dvěma povrchy, které jsou vůči sobě v pohybu a 

jsou přitlačovány určitou silou. Jelikož tyto povrchy disponují různou mírou 

mikroskopických nerovností, styk obou ploch se pak uskutečňuje pouze v těchto malých 

oblastech. Ty se pak vlivem tření plasticky a elasticky deformují a vytváří adhezní spoje, 

které se následným pohybem opět porušují.  

Adheze ovlivňuje drsnost povrchu obou materiálů, jelikož UHMWPE vytváří auto-

lubrikační vrstvu i na povrchu kovové komponenty. Adheze zpravidla není závislá na 

drsnosti povrchu, objevuje se na hladkých površích stejně tak jako na jemných. [141] 

Adhezivní degradace je v artikulačních kloubech dominující. [142] 
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c) Delaminace 

Delaminace neboli oddělování jednotlivých vrstev materiálu vzniká vlivem plošného 

zatížení materiálu. Je úzce spojena s procesem únavy materiálu. Mechanismus 

delaminace sestává ze čtyř etap, a to nejprve z plastické deformace namáhaného 

povrchu, která provokuje podpovrchové mikrotrhliny, jenž se následně šíří paralelně 

s povrchem. Při dosažení kritické délky se trhlina propaguje směrem k povrchu, po 

čemž následuje oddělení tenké vrstvy materiálu, u plastů se setkáváme typicky s vrstvou 

materiálu, která má vločkovitý tvar a zvrásněný povrch striacemi. [141,143,144] 

Oddělené částice způsobené procesem delaminace dosahují velkých rozměrů – 50 μm 

až několik milimetrů. [145,146] 

d) Mechanická únava 

Mechanická únava se projevuje při cyklickém mechanickém zatěžování, kdy je zatížení 

menší než mez pevnosti materiálu, a dokonce většinou i menší než jeho mez kluzu. Při 

vystavení materiálu takovému zatížení se postupně kumuluje poškození materiálu ve 

formě jeho plastické deformace. Projevuje se vznikem mikroskopických trhlin a jejich 

šířením v materiálu. Pokud se trhlina stane nestabilní, začne se rychle zvětšovat a 

rozšiřovat až do makroskopických rozměrů, což vede až k únavovému lomu. [147] 

[143] Existují dva typy únavy, nízkocyklová únava a vysokocyklová únava. Hranice 

mezi nimi se uvádí okolo 10 000 cyklů [148].  

 

Průběh poškození materiálu mechanickou únavou se dělí na tři stádia:  

1) Změna mechanických a fyzikálních vlastností materiálu 

2) Iniciace únavové trhliny (nukleace): pro plasty je toto stádium velmi krátké ve 

srovnání se třetím stádiem 

3) Šíření únavové trhliny 

 

Obr.  24: Stádia únavového procesu [149] 
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1) Změna mechanických a fyzikálních vlastností materiálu vzniká v důsledku 

dislokačních procesů v materiálu. Ty pak ovlivňují mikrostrukturu materiálu 

a mění tak jeho mechanické i fyzikální vlastnosti. Intenzita změn vlastností 

je zpočátku procesu nejintenzivnější a s přibývajícími cykly klesá, až skoro 

ustane, tento stav se nazývá saturace. Materiál klade cyklickému zatížení 

proměnlivý odpor, který může v čase stoupat, tzn. cyklicky zpevňovat nebo 

klesat tzn. cyklicky odpevňovat či změkčovat. U polymerů je pozorováno 

pouze cyklické odpevňování [150]. 

2) Iniciace únavové trhliny (nukleace) je pro plasty velmi krátké stadium ve 

srovnání s etapou 3. Vznik únavové trhliny neboli tzv. iniciace bývá 

zapříčiněna [87]:  

▪ cyklickým zatížením, 

▪ nerovnostmi materiálu, 

▪ termickými šoky, 

▪ korozí, 

▪ vnitřními koncentrátory napětí.  

 

3) Šíření únavové trhliny následuje ihned po její iniciaci v důsledku 

pokračujícího cyklického zatěžování. Únavová trhlina se šíří až do dosažení 

tzv. kritické délky, po čemž následuje lom. Únavová trhlina se vlivem 

cyklického zatěžování uzavírá a opět otevírá, což na povrchu tvoří zvrásnění 

neboli tzv. striace. Pomocí jejich rozteče lze zjistit lokální rychlost šíření 

trhliny. Lom materiálu se dělí na křehký a houževnatý, přičemž 

houževnatému lomu předchází plastická deformace materiálu. [87]  

 

Obr.  25: Únava UHMWPE na povrchu a pod povrchem, při různých podmínkách: (a,e) -P = 60 N, 

V=0.3 m/s; (b,f) -P = 60 N, V = 0.5 m/s; (c,g) -P = 140 N, V = 0.3 m/s; (d,h) -P = 140 N, V = 0.5 m/s 

[151] 

e) Oxidace 

Reakce probíhající v polymerech respektují zákonitosti nízkomolekulárních látek, 

polyetylén tedy následuje oxidační mechanismus nízkomolekulárních uhlovodíků, který 

se nazývá Bollandův cyklus [152]. V tomto mechanismu je prvním krokem tzv. iniciace, 

kdy vznikají makroradikály, které následně reagují s kyslíkem za vzniku peroxidového 

radikálu, který reaguje s jinou makromolekulou za vzniku nového radikálu a 

hydroperoxidu. Nový radikál pak opakuje cyklus, což neustále provokuje pokračování 

(propagaci) oxidační reakce. [153] V případě UHMWPE je iniciace cyklu zapříčiněna 
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vnějším faktorem dodávajícím dostatečnou energii pro rozštěpení vazby atomů kyslíku 

peroxidu či hydroperoxidu, jedná se o homolytickou reakci. Peroxid či hydroperoxid 

vznikají při konsolidaci polymerního prášku UHMWPE či při následném zpracování, 

jelikož je prakticky nemožné obdržet polymer zcela bez kyslíku. Energie pro iniciaci 

cyklu může být dodána mnoha způsoby, například světlem (fotooxidace), napětím 

(mechanická oxidace), teplem (termooxidace) či ionizujícím gamma zářením (viz 

gamma sterilizace). [83] 

Oxidace UHMWPE je skoro vždy doprovázena změnou barvy materiálu – materiál 

zbělá až zežloutne. Tento jev je zapříčiněn rozpadem lisovaného materiálu na jeho 

původní částice, což souvisí se špatnou konsolidací materiálu.  Prvním stádiem oxidace 

je zbělení materiálu, po kterém následuje zvýšení krystalinity a nakonec probíhá 

samotná oxidace. Oxidaci UHMWPE lze pozorovat i u nepoužitých vzorků, což vede 

k závěru, že tento jev je spojen se zpracováním a výrobou UHMWPE, případně s jeho 

sterilizací, nikoliv však s jeho namáháním. [154,155] 

K omezení degradačního procesu oxidace se využívá stabilizace UHMWPE, která 

spočívá v eliminaci zbytkových radikálů, jelikož jsou to právě tyto částice, které 

následně provokují oxidační reakci v materiálu. [156] Většinou se tak využívá tepelných 

úprav, a to žíhání (tzv. annealing) nebo žíhání s překrystalizací (tzv. remelting). Obě 

tyto metody sestávají v ohřevu materiálu, v případě annealingu těsně pod teplotu tání, u 

remeltingu pak těsně nad teplotu tání. Výsledkem je zánik většiny zbytkových radikálů 

v případě annealingu či v případě remeltingu všech zbytkových radikálů přítomných 

v materiálu. I přes to, že v destrukci volných radikálů je remelting efektivnější, 

využívanějším je annealing, a to proto, že díky nižším teplotám zachovává 

mikrostrukturu a mechanické vlastnosti UHMWPE. [83,157,158] Nejnovější metodou 

stabilizace UHMWPE je přidání syntetického antioxidantu -tokoferolu (neboli 

vitaminu E), který jej pak chrání před volnými radikály. Vitamin E se přimíchá do 

práškového polyetylénu v tekuté formě v koncentraci okolo 1000 ppm a míchání pak 

probíhá v tavenině. [83,159] Stabilizace tepelnými úpravami v materiálu provokuje 

změny mechanických vlastností a dle studií se jeví stabilizace vitaminem E jako 

vhodnější alternativa [160,161]. Tím, že vitamin E efektivně stabilizuje UHMWPE a 

snižuje tak jeho oxidaci, snižuje s ní přímo úměrně i množství uvolněných otěrových 

částic. [161,163] Tuto metodu pak upravuje americká norma ASTM F 2695-07 [164]. 

f) Tečení materiálu 

Creep neboli tečení materiálu je proces, při kterém se objevují plastické deformace 

během času i pod mezí kluzu materiálu. Je závislý na provozní teplotě materiálu, která 

je však většinou konstantní. Na tečení materiálu je možné nahlížet jako na proces, který 

vzniká nárůstem trvalé deformace při konstantním tlaku a teplotě.  Přetvoření materiálu 

je rozděleno do tří stádií:  

1) Primární (přechodné): vyznačuje se poklesem rychlosti tečení materiálu 

2) Sekundární (ustálené): jedná se o nejdelší stádium, které se taky nazývá 

oblast ustáleného creepu, jelikož se rychlost tečení ustálí na konstantní 

hodnotě 

3) Terciální (nestabilní): v tomto stádiu rychlost tečení začíná opět stoupat 

vlivem změn ve struktuře materiálu, vzniku vnitřních trhlin, či se stoupajícím 

napětím, je zakončeno lomem součásti 
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Obr.  26: Typická creepová křívka pro viskoelastický materiál 1. primární, 2. sekundární, 3. terciální 

stádium [165]. 

UHMWPE podléhá creepu, ale jak už z principu creepu vyplývá, míra tečení materiálu 

je nejintenzivnější první měsíce po implantaci. [166] Dále míra degradace materiálu 

tečením klesá, až se stane během prvních 12-18 měsíců po operaci zanedbatelná 

[167,168]. 

g) Plastická deformace 

Proces plastické deformace je způsoben vysokým namáháním za mezí kluzu, za tímto 

bodem dochází k velkým deformacím, které jsou již trvalé. Podstatou mechanismu na 

mikroskopické bázi je pohyb a přesun atomů v krystalické mřížce, který je vynucen 

aplikovaným napětím. Tyto deformace navíc již nejsou přímo úměrné zatížení, jak je 

tomu při elastické deformaci (Hookův zákon). [169] 

1.6.6 Kontroly  

Kontroly implantátů jsou zpočátku intenzivnější, aby se co nejrychleji předešlo případným 

komplikacím a aby se mohlo sledovat správné uchycení implantátu. Během několika měsíců 

po operaci klesá hustota kosti až o 23 %, to je způsobeno operačním postupem, zánětem a 

změnou struktury v kosti, kterou provokuje změna na ni vyvíjeného zatížení. [170] 

Kontroly po TEP (totální endoprotéza neboli totální náhrada kloubu), jsou velmi důležité pro 

včasné zachycení komplikací. První kontrola obvykle probíhá nejpozději 3 měsíce po operaci, 

pak za 1 rok a později obvykle po 1–2 letech. Při kontrolách implantátů se hojně využívá 

radiologických technologií, jako magnetické rezonance (MR), výpočetní tomografie (CT) a 

pozitronové emisní tomografie (PET) či případně ultrazvuku. [171,172] 

1.6.7 Výměna 

Doposud probíhala výměna kolenního implantátu tak, že se po posouzení lékařů přistupovalo 

k výměně implantátu v celém rozsahu.  

Nový koncept kolenních implantátů z ÚST FSI VUT předpokládá výměnu pouze plastové 

vložky, jelikož je ona tím limitujícím prvkem v celé sestavě. Tento postup je méně invazivní, a 

tak by měl vést k rychlejší rekonvalescenci pacienta a usnadnění práce chirurgů.  
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2 EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST – FRÉZOVÁNÍ 

Experimentální část této práce se zaměřuje na studium kvality povrchu vzorků z UHMWPE po 

frézování s různými parametry. Konkrétně se jedná o posuvovou rychlost, rychlost řezu a síly 

působící na obrobek.  

2.1 Výroba vzorků 

Materiál byl zakoupen od britské firmy Orthoplastics, byl nejprve extrudován z jemných 

granulí GUR® 2024 vyrobených firmou Celanese. Modul pružnosti materiálu je přibližně 830 

MPa a jeho hustota 930 kg/m3 [173]. Polotovar měl tvar hranolu s rozměry 80x100-500 mm 

(obr. 27). Materiál byl nařezán pomocí pásové pily BOMBAR Brno, pilovým pásem PILANA 

1640x13x0,65/10z C125 W STANDARD na vzorky ve tvaru desek řeznou rychlostí 20 m/min 

a posuvovou rychlostí 50 mm/min bez chlazení. Výsledná tříska po obrábění je souvislá a vinutá 

a lze vidět na obr. 28.  

Destičky byly dále obrobeny čelní frézou Octomil VBD OFEX05T305FN-M05 PCD20 

D125mm od firmy SECO Tools. Použité řezné parametry byly 300 m/min pro řeznou rychlost 

a 315 mm/min pro posuvovou rychlost při hloubce řezu 1 mm, rovněž bez chlazení. Destičky 

byly následně rozděleny na 4 oblasti (viz obr. 29). Každá ze tří destiček s označením A, B či C 

bude určena pro jednu posuvovou rychlost a každá ze čtyř částí destičky (například pro destičku 

A: A1, A2, A3, A4) bude určena pro jinou řeznou rychlost. V tab. 3 je shrnutí označení vzorků 

a použitých řezných parametrů k analýze frézování. 

 

Obr.  27: Polotovar UHMWPE. 

 

Obr.  28: Třísky po rozřezání hranolu UHMWPE na destičky pomocí pásové pily. 
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Obr.  29: Zhotovená deska se čtyřmi oblastmi pro analýzu vlivu tloušťky třísky a řezné rychlosti. 

 

Tab.  3: Tabulka shrnující popis vzorků a řezných podmínek. 

Destička Otáčky [1/min] Řezná rychlost 

[m/min] 

Posuvová 

rychlost 

[mm/min] 

Posuv na zub 

[mm] 

 

 

A 

1 1120 70,3 315 0,047 

2 1800 113 315 0,029 

3 2800 175,8 315 0,019 

4 4500 282,6 315 0,012 

 

 

B 

1 1120 70,3 450 0,067 

2 1800 113 450 0,042 

3 2800 175,8 450 0,027 

4 4500 282,6 450 0,017 

 

 

C 

1 1120 70,3 630 0,094 

2 1800 113 630 0,058 

3 2800 175,8 630 0,038 

4 4500 282,6 630 0,023 
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2.2 Nástroj a upínání obrobku 

K frézování byla využita nová (ostrá) šestibřitá kulová fréza od firmy SECO s označením 

JS730200D3B.3Z6-HXT, vyrobená ze slinutých karbidů a povlakovaná vrstvou (Al, Ti)N. 

Fréza má poloměr DMM=20 mm, celkovou délkou OAL =121 mm (viz obrázky č. 30, 31). Na 

obrázcích je vidět celý nástroj a detaily ostří na čele frézy. Fréza vyniká vysokou ostrostí břitu 

vzhledem ke sklonu šroubovice a speciálnímu výbrusu (poloměr zaoblení ostří v ortogonální 

rovině je nižší než 13 m, pozitivní úhel čela přibližně 12°) po celé délce ostří, hladký výbrus 

s Ra <0,8 m. 

 

Obr.  30: Kulová fréza SECO JS730200D3B.3Z6-HXT, a) celkový pohled, b) čelní pohled, c) analýza 

břitu v ortogonální rovině. 

 

Obr.  31: Kulová fréza, DMM=20 mm, OAL =121 mm, APMXS=62 mm, DC=20 mm, Z=6, a) 

celkový přehled, b) analýza drsnosti čelní plochy v ortogonální rovině. 
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Jistý problém představovalo upínání vzorku – jelikož je materiál houževnatý s nízkým 

modulem pružnosti, začal se obrobek po upnutí při použití vyšších sil prohýbat. Toto prohnutí 

bylo nutné eliminovat metrologickým měřením rovinnosti povrchu, aby byly limitovány 

profilové nerovnosti. Obráběcím strojem byla frézka FNK25, upnutí frézy bylo pomocí systému 

Weldon.  

 

Obr.  32: Frézka s upnutým zkušebním vzorkem a snímačem Kistler 9257 B. 
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2.3 Analýza drsnosti povrchu 

K analýze drsnosti povrchu bylo využito zařízení Alicona Infinity Focus G5 na bázi světelné 

mikroskopie a k optickému pozorování i další světelné mikroskopy. Dále v práci byla využita 

i elektronová mikroskopie.  

 

Obr.  33: Snímky struktury povrchu po frézování s posuvovou rychlostí 315 mm/min a) A1 b) A2 c) 

A3 d) A4. 
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Obr.  34: Snímky struktury povrchu po frézování s posuvovou rychlostí 450 mm/min a) B1 b) B2 c) 

B3 d) B4. 

 

 

Obr.  35: Snímky struktury povrchu po frézování s posuvovou rychlostí 630 mm/min a) C1 b) C2 c) 

C3 d) C4. 
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Tab.  4: Shrnutí dosažených drsností povrchů vzorků. 

Vzorek  Dosažená Ra [μm] 

A1 3,055 

A2 4,119 

A3 4,764 

A4 6,106 

B1 4,390 

B2 4,483 

B3 4,664 

B4 4,769 

C1 5,163 

C2 5,454 

C3 5,400 

C4 5,135 

 

 

 

Obr.  36: Závislost průměrné aritmetické úchylky na řezné rychlosti vzorku A, tedy při posuvové 

rychlosti 315 mm/min. 
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Obr.  37: Závislost průměrné aritmetické úchylky na řezné rychlosti vzorku B, tedy při posuvové 

rychlosti 450 mm/min. 

 

Obr.  38: Závislost průměrné aritmetické úchylky na řezné rychlosti vzorku C, tedy při posuvové 

rychlosti 630 mm/min 

 

Obr.  39: Graf závislosti drsnosti povrchu na posuvové rychlosti. 
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Snímky povrchu po frézování ukazují, že na povrchu zůstává výrazná stopa po břitu frézy 

(například obr. 35 b)) a z mikroskopických obrázků je též patrné tečení materiálu (obr. 33 d)), 

které je způsobeno silným ohřevem v místě obrábění a sníženého odvodu tepla z místa řezu.  

Z grafů závislosti průměrné aritmetické úchylky na řezné rychlosti pro každou posuvovou 

rychlost vyplývá sice, že ji ovlivňuje, a to nejsilněji při nejnižší posuvové rychlosti, avšak tento 

vliv není tak signifikantní jako vliv posuvové rychlosti na drsnost povrchu. V tomto případě je 

stoupající trend závislosti zřejmý, i když u nejnižší posuvové rychlosti je opravdu velká 

směrodatná odchylka. Kvůli této odchylce se dá předpokládat, že je trend opravdu silně 

stoupající vzhledem k následujícím dvěma bodům grafu. Kvůli vysokému rozptylu hodnot u 

vzorku A by bylo vhodné pro tuto posuvovou rychlost měření opakovat, aby se toto tvrzení 

dalo potvrdit s vyšší jistotou. 

 

Obr.  40: 3D graf závislosti drsnosti povrchu na řezné a posuvové rychlosti. 

Z celkového srovnání všech 12 vzorků (viz obr. 40) jasně vyplývá, že nejlepší kvalita povrchu 

(Ra 3,055) je dosažena při nejnižší posuvové rychlosti a nejnižší řezné rychlosti. Tento fakt je 

způsoben tím, že při vyšších řezných a posuvových rychlostech se materiál více zahřívá, a tudíž 

dochází k větší deformaci. Nicméně žádná z dosažených drsností povrchů není uspokojivá. Pro 

co nejdelší životnost implantátu je nutné dosáhnout co nejlepší kvality povrchu, aby se zamezilo 

případným koncentrátorům napětí v materiálu. Podobné výsledky obdrželi Kousuke Shintoku 

a Hirohisha Narita ve své studii o frézování s kulovou frézou na nakloněných rovinách [174]. 

Ve své studii obdrželi obdobné stopy po frézování na povrchu materiálu a nejlepší výsledky 

obrábění obdrželi při posuvové rychlosti v rozmezí 120-240 mm/min a řezné rychlosti 50 

m/min, což je srovnatelné s parametry při frézování použitých v této bakalářské práci (315 

mm/min, 70 m/min). Obdrželi však nižší drsnost povrchu, což je způsobeno skoro dvounásobně 

nižší posuvovou rychlostí. Zároveň se jejich studie rovněž shoduje v tom, že posuvová rychlost 

má na výslednou kvalitu mnohem vyšší dopad než řezná rychlost.  
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2.4 Analýza povrchu a třísek na elektronovém mikroskopu 

Analýza povrchu byla provedena pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu vyrobeného 

firmou TESCAN typu MIRA 3. Povrch materiálu bylo nejprve nutné naprášit vrstvou 20nm 

AuPd pomocí zařízení Quorum Q150R ES PLUS k zajištění vodivosti vzorku a jeho vyčištění 

(obr. 41). Analýza byla prováděna na destičce po frézování s označením B, konkrétně pak na 

povrchu B1 a B4 (parametry viz tab. 3 a tab. 4).  

   

 

Obr.  41: Naprašování povrchu vzorku, a) proces naprašování, b) naprášená destička UHMWPE 

s vrstvou 20 nm AuPd. 

 

Obr.  42: Morfologie obrobeného povrchu. (a) přehledový snímek, (b), (c) detaily zbytkových částic. 
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Na snímcích lze pozorovat výslednou texturu povrchu po frézování. Materiál se při tvorbě třísky 

deformuje a při oddělování materiálu zanechává na obrobeném povrchu výrazná rezidua 

materiálu v oblasti po terciální plastické deformaci – obr. 42 a tvorbě určitých „šupin“.  Tato 

místa se podílí na materiálových podílech (Rmr1), které se v případném zatížení mohou snadno 

deformovat a separovat z povrchových vrstev, což je u kloubních aplikací zcela nežádoucí jev, 

zejména při první fázi zatěžování tribologické dvojice (záběhu).   

2.5 Analýza morfologie třísek  

Z analýzy morfologie třísek pro frézování v testovaném rozsahu řezných podmínek vyplývá, že 

rostoucí řezná rychlost a čas obrábění sice zvyšuje drobivost třísek, ale zhoršuje kvalitu 

opracování – obr. 43–45. Třísky na začátku obrábění podléhají intenzivní plastické deformaci 

v primární, sekundární i terciální oblasti tvorby třísek. Jejich textura prakticky kopíruje 

mikronerovnosti ostří nástroje – viz obr. 46, ale po několika sekundách dochází k adhezivnímu 

ulpívání částic na břitu nástroje, jejich natavování a zhoršování kvality povrchu – obr. 47. To 

může způsobit i geometrické odchylku interagujících povrchů. Tento jev je způsoben 

akumulací tepla v zóně řezu a zhoršenými podmínkami odvádění tepla z místa řezu jak 

materiálem obrobku, tak povlakovaným řezným nástrojem. 

 

Obr.  43: Účinek řezné rychlosti a času na morfologii třísek pro destičku A frézovanou s posuvovou 

rychlost 315 mm/min, a) A1M, b) A1P, c) A2M, d) A2P, e) A3M, f) A3P, g) A4M, h) A4P.  
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Obr.  44: Účinek řezné rychlosti a času na morfologii třísek pro destičku B frézovanou s posuvovou 

rychlost 450 mm/min, a) B1M, b) B1P, c) B2M, d) B2P, e) B3M, f) B3P, g) B4M, h) B4P. 
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Obr.  45: Účinek řezné rychlosti a času na morfologii třísek pro destičku C frézovanou s posuvovou 

rychlost 630 mm/min, a) C1M, b) C1P, c) C2M, d) C2P, e) C3M, f) C3P, g) C4M, h) C4P. 
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Obr.  46: Obr. XX2 Morfologie třísek na začátku obrábění. 

 

 

Obr.  47: Obr. XX3 Morfologie třísek po 1 sekundě obrábění. 
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Obr.  48: Pěchování třísky při obrábění během 10 s. 

 

2.6 Shrnutí 

V části frézování byla prokázána závislost drsnosti povrchu materiálu na posuvové rychlosti při 

frézování. Žádný z povrchů však nedosahuje uspokojivých výsledků obrábění. Z analýzy 

morfologie třísek také vyplývá nutnost optimalizace procesu, jelikož se třísky a následně i 

povrchu natavují a deformují vlivem tepla v místě řezu. Pro další studie v tomto odvětví by 

bylo vhodné prozkoumat vliv teploty na tvorbu třísky a kvalitu povrchu. Jak již bylo zmíněno 

v teoretickém rozboru problematiky, kvalita povrchu by se zlepšila, ale studium formování 

třísek by pomohlo lépe popsat celý proces frézování a optimalizovat jej.  
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3 EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST – ZKUŠEBNÍ METODY ZLEPŠENÍ 

KVALITY POVRCHU  

3.1 Omílání 

3.1.1 Přístroj 

Přístroj využívaný k omílání vzorků je vyráběn německou společností OTEC (obr. 49), jedná 

se konkrétně o výrobní řadu DF. Využití stroje pro tento experiment bylo umožněno společností 

Astra Motor v Brně. Rotor se otáčel rychlostí 30 1/min a aparát držící vzorky se otáčel rychlostí 

120 1/min. Hloubka ponoru vzorku do omílacího média byla vždy okolo 150 mm.  

 

Obr.  49: Vlečné omílací zařízení ze série DF firmy OTEC [175]. 

3.1.2 Abraziva 

Jako první zkušební abrazivum (hrubé abrazivum) byl použit tzv. granulát TZS válečkovitého 

tvaru z polyuretanu s SiC abrazivními částicemi. Používá se především pro zaoblování hran 

řezných nástrojů. Má velmi silný brusný účinek, vysokou drsnost, válcovitá velikost činila 

4/L5 mm – viz obr. 50. 

 

Obr.  50: Abrazivní částice TZS. 
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Druhým abrazivem (jemným abrazivem) byl granulát z drcených ze skořápek vlašských ořechů 

H4. Velikost zrna tohoto granulátu činí 0,2–0,5mm a je naimpregnovaný diamantovým lešticím 

práškem PP 02 H4/400 (označení firmy OTEC) o velikostech cca 3–5 m – obr. 51–52. 

 

Obr.  51: Abrazivní částice H4 (ořechové nosiče). 

 

Obr.  52: Detail diamantové částice v ořechovém nosiči H4. 

3.1.3 Vzorky  

Pro experimentální vyzkoušení metody omílání byla vytvořena další destička se 4 plochami, 

které byly všechny obrobeny shodnými řeznými podmínkami (viz kapitola 2.1) čelní frézou 

Octomil VBD OFEX05T305FN-M05 PCD20 D125mm od firmy SECO Tools, aby byly 

výchozí podmínky stejné pro následující měření.  V tomto případě však byla destička rozřezána 

na 4 části (kvůli upínání) pro zkoumání různých způsobů omílání. Tyto čtyři části jsou 

následující 4 analyzované vzorky.  
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Obr.  53: Snímek výchozí struktury povrchu destičky po frézování. 

Dosažená drsnost povrchu po frézování byla Ra = 2,514 μm, což je tedy výchozí drsností pro 

následující experimenty – snímek výchozího povrchu na obr. 53. Otáčky hlavního rotoru byly 

30 [1/s], otáčky držáku se vzorkem 120 [1/s], s periodou reverzace 12 s pro všechny vzorky. 

 

Tab.  5: Parametry omílání pro dané vzorky. 

Vzorek Abrazivo Doba omílání [min] 

1 Jemné 10 

2 Hrubé 10 

3 Hrubé 15 

4 Hrubé + následně jemné 15 + 15 

 

 

3.1.4 Analýza  

Vzorek 1 

 

Obr.  54: Snímek povrchu vzorku 1. 

 

Obr.  55: Černobílý snímek povrchu prvního vzorku s rozdělením do tří oblastí – S1, S2, S3. 
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Na obr. 54 lze vidět výslednou strukturu povrchu po omílání jemným abrazivem během 10 

minut. Vzorek byl rozdělen na tři části – S1, S2, S3, podle míry opracování (obr. 55). Na první 

pohled (obr. 56–57) bylo zřejmé, že část S1 byla nejméně opracována, naopak S3 nejvíce. Na 

povrchu UHMWPE tak vznikaly dva směry stop – po frézování a po omílání. V části S1 jsou 

patrné stopy po fréze i po zrnech abraziva, část S2 je intermediární fází, jsou zde patrné stopy 

jak po zrnech, tak po fréze, jen méně koncentrované. V poslední části lze pozorovat četné 

makrorýhy ve vzorku.  

 

Obr.  56: Černobílé snímky povrchu částí vzorku 1 a) S1 b) S2 c) S3. 

 

Obr.  57: Znázornění drsnosti povrchu jednotlivých částí vzorku 1 na barevné stupnici z metody XYZ 

 a) S1 b) S2 c) S3. 

Problém představují abrazivní částice. UHMWPE je velmi houževnatý a abrazivní částice 

velmi tvrdé a jemné. Tyto částice pak mohou narušit strukturu povrchu a uvíznout v polymeru 

(obr. 58). To představuje obrovské nebezpečí, protože při úvaze aplikace této metody k výrobě 

kolenní kloubní náhrady by tyto částice poničily i femorální hlavici implantátu, ať už by byla 

z jakéhokoliv kovu či keramiky. I když by se mohlo zdát, že je zrno poměrně hluboko 

v materiálu (7 μm – obr 58, 59, 60) a nemuselo by tak představovat riziko pro budoucí aplikaci, 

existuje riziko uvolnění zrna z materiálu, které je vysoké a nelze tak tento problém zanedbat. 

Další možné riziko je opotřebení materiálu až na hranici částice, které by způsobilo trojbodou 

abrazi femorální hlavice implantátu.  
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Obr.  58: Uvíznuté diamantové zrno v povrchu vzorku z UHMWPE. 

 

Obr.  59: Místo vniku zrna proložené rovinou určenou k měření této hloubky do povrchu. 

 

Obr.  60: Výsledky měření – hloubka vniku zrna cca 5 μm, avšak při braní v potaz velikosti zrna je 

tato hloubka vyšší – okolo 7 až 9 μm. 

Vzorek 2 

 

Obr.  61: Snímek povrchu druhého vzorku s do tří oblastí – S1, S2, S3. 

Druhý vzorek byl stejně jako první rozdělen do tří částí – S1, S2, S3 (obr. 61). Zde nejsou stopy 

po abrazivu tak markantní, jedná se o hrubé abrazivum (viz obr. 63-64). Z povrchu je však 

patrné, že na něm proběhly určité změny. Na vzorku jsou však patrné výběžky, která 

připomínají vlákna – obr. 65. Pravděpodobně se jedná o fibrily vytvořené UHMWPE při 

polymerizaci [176]. Ze snímků je vidět, že dosahují mnohem vyšších hodnot než zbytek 

povrchu materiálu – až o 45 μm. Tyto výběžky by se při kontaktu s třecím protikusem odštěpily.  
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Obr.  62: Snímky povrchu části S1, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S1. 

 

Obr.  63: Snímky povrchu části S2, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S2. 

 

Obr.  64: Snímky povrchu části S3, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S3. 

 

 

 

Obr.  65: Vyobrazení vystupujících vláken z povrchu v barevné stupnici vzorku 2 v části S3.  
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Vzorek 3 

 

Obr.  66: Snímek povrchu třetího vzorku s rozdělením do tří částí – S1, S2, S3. 

 

U třetího vzorku nejsou na první pohled patrné stopy po omílání, avšak i přes to si nelze 

nevšimnout lokálních poruch. Vzorek byl opět rozdělen do tří částí – S1, S2, S3 (obr. 66). 

Tentokrát jsou ve vzorku výstupky připomínající vlákna materiálu přítomny také (na vzorek 

číslo 3 bylo využito hrubé abrazivum stejně jako na vzorek číslo 2, jen s delší dobou omílání 

(obr. 67–72).  

  

 

Obr.  67: Snímky povrchu části S1, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S1. 

 

Obr.  68: Snímky povrchu části S2, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S2. 

 

Obr.  69: Snímky povrchu části S3, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S3. 
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Na obr. 71 lze pozorovat řadu vláken, která navazuje na díru v materiálu. Pravděpodobně se 

jednalo o ucelenou oblast vystupujících vláken, která byla následně vytržena a v materiálu po 

nich tak zůstala prohlubeň. Na obr. 72 lze pozorovat velmi hlubokou nerovnost povrchu 

vzniklou vytržením vláken UHMWPE.  

 

 

Obr.  70: Hranice přechodu mezi stopou od frézy a vytlačeným materiálem, ze kterého vystupují 

vlákna UHMWPE.  

  

 

Obr.  71: Oblast v materiálu s vystupujícími vlákny, hned vedle důlku, který pravděpodobně vznikl 

vytržením jiných vláken 

 

Obr.  72: Pravděpodobně místo vytržení vláken z materiálu.  
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Vzorek 4 

 

Obr.  73: Snímek povrchu čtvrtého vzorku s rozdělením do tří částí – S1, S2, S3. 

 

Obr.  74: Snímky povrchu části S1, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S1. 

 

Obr.  75: Snímky povrchu části S2, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou škálou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S2. 

 

Obr.  76: Snímky povrchu části S3, a) černobílý snímek, b) znázornění s barevnou škálou stupnicí, c) 

nakloněný povrch S3. 

   

Ze vzorku 4 jsou patrné oba problémy vyvstávající při používání omílání na UHMWPE (viz 

obr. 74–80). Na černobílých snímcích jsou patrná diamantová zrna uvízlá v materiálu a zároveň 

jsou v každé ze tří částí vzorku vidět vlákna UHMWPE (viz obr. 77–80), která se následně 

odštěpují. Na tomto vzorku jsou viditelné v části S1 (obr. 78) a S3 (obr. 80) dlouhé linie vláken, 

které tvoří relativně ostrou hranici se zbytkem povrchu.  
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Obr.  77: Vystupující vlákna ze vzorku 4 v části S1. 

 

 

Obr.  78: Vystupující vlákna v části S2.  

 

Obr.  79: Prohlubeň po vytržených vláknech v části S2 během omílacího procesu. 

 

Obr.  80: Vystupující vlákna v části S3.  

3.1.5 Shrnutí 

Z analýzy všech čtyř vzorků je zřejmé, že omílání není vhodnou formou úpravy povrchu 

UHMWPE. Spíše než cílené vyhlazení povrchu, je povrch materiálu ještě více porušen, i když 

drsnost povrchu klesá (viz tab.6). Tvrdá diamantová zrna odírají povrch a často v něm uvíznou, 

což by způsobilo kompletní zničení femorální části implantátu, ať už by byla z jakéhokoliv 

materiálu. Samozřejmě stále zůstává nutnost zachovat kompletní čistotu materiálu při 

medicínských aplikacích. Při využití hrubého abraziva se navíc dostavuje efekt vytahování 

vláken materiálu na povrch, který následně vyústí v jejich vytržení a zanechání důlku. Je však 

nutné mít na paměti, že využitá abraziva nejsou zcela uzpůsobena pro polymerní materiály. 

Existuje mnoho dalších druhů omílacích médií a některá z nich jsou určena k opracovávání 

polymerů, avšak ta nebyla k dispozici. Aplikace volného abraziva pro medicínské aplikace by 

tato metoda patrně nebyla vhodná. 
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Tab.  6: Vliv omílání na plošnou drsnost povrchu. 

Vzorek Sa [μm] 

originál 2,482 

1 1,586 

2 1,816 

3 1,796 

4 2,361 

3.2 Termomechanické opracovávání 

Typem zpracování, které by mohlo vyhladit povrch je však kombinace tepelného a 

mechanického účinku na materiál za účelem co nejvíce vyhladit povrch. Jak již bylo zmíněno 

v teoretické části této práce, jedná se o povrchové zahřátí materiálu v místě obrábění pomocí 

ohřátého nástroje při aplikaci určitého tlaku.  

3.2.1 Nástroje 

V této části experimentu se nejednalo o standardní postup úpravy materiálu, jako 

improvizované nástroje s elektricky vytápěnou předehřátou rovinnou plochou, válcovitou 

plochou a kulovou plochou, neboť teplota tavení UHMWPE je poměrně nízká (přibližně 200 

°C). K odzkoušení této metody byly použity komerční žehlička na vlasy, kuličkové ložisko (o 

vnějším průměru 60 mm) a těleso s kulovým čepem o průměru 50 mm. K měření teploty 

nástrojů bylo využito termokamery FLIR, modelu FLIR – E6390.  

3.2.2 Vzorek 

Počáteční vzorek (viz obr. 81) byl ofrézován čelní frézou stejným způsobem, jako destička 

připravená k omílání (kap. 3.1) a jeho počáteční drsnost povrchu byla Ra = 2,495 μm a Sa = 

3,629 μm. 

 

Obr.  81: Snímky povrchu počátečního vzorku před termomechanickým opracováním, a) černobílý 

snímek, b) znázornění barevnou stupnicí.  
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3.2.3 Analýza drsnosti povrchu 

Žehlička 

Nejprve byl povrch natavován pomocí komerční žehličky na vlasy po několik sekund. Žehlička 

vytvářela s obrobkem plošný kontakt. Na obr. 82 lze vidět snímek z termokamery FLIR 

s teplotní stupnicí. Na snímcích povrchu je dobře vidět rovinné zarovnání povrchu vzorku 

zahlazením nejvyšších nerovností (stop po fréze) – obr. 83–84.  

 

Obr.  82: Snímek z termokamery FLIR termomechanické úpravy pomocí žehličky. 

 

Obr.  83: Snímky povrchu po nahřátí žehličkou a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou stupnicí. 

 

Obr.  84: Detail povrchu po nahřátí žehličkou a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou stupnicí. 
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Ložisko 

Kuličkové ložisko bylo využito jako druhý nástroj, bylo valeno po povrchu k aplikaci tepla a 

tlaku. Ložisko bylo rozehřáto topicím tělesem (elektrickou plotnou) na nejvyšší teplotu ze všech 

tří nástrojů (viz snímek z termokamery na obr. 85), Bylo však rozehřáto velmi nerovnoměrně, 

jelikož bylo nahřáto z obou stran, a nikoliv přímo na obvodu, který byl využit k úpravě 

UHMWPE. Kvůli vysoké teplotě je na povrchu materiálu pozorováno zahlazení stop a jeho 

natavení (obr. 86–87) 

 

Obr.  85: Snímek z termokamery FLIR nahřátého ložiska. 

     

 

Obr.  86: Snímky povrchu po nahřátí ložiskem a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou stupnicí. 

 

Obr.  87: Detail povrchu po nahřátí ložiskem a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou stupnicí.  
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Koule 

Nástroj ve tvaru koule se jevil jako nejvhodnější forma nástroje k takovéto úpravě implantátu 

(pokud by byla možná), jelikož vytvářel souvislé hladké lesklé plochy a patrně by byl schopen 

kopírovat i zakřivený tvar (obr. 89–90).  

 

Obr.  88: Snímek z termokamery FLIR nahřáté kuličky. 

 

Obr.  89: Snímky povrchu po nahřátí kuličkou a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou škálou. 

 

 

Obr.  90: Detail povrchu po nahřátí kuličkou a) černobílý snímek, b) znázornění barevnou škálou. 
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3.2.4 Shrnutí 

Všechny tři nástroje pomocí částečného natavení materiálu zahladily nerovnosti povrchu a 

snížily tak drsnost povrchu o 50-60 % (viz tab. 7) Jelikož však k úpravě dochází blízko teplotě 

tání materiálu, bude v materiálu docházet ke změnám mechanických vlastností a 

mikrostruktury. Remelting (přetavení) či annealing (žíhání) jsou běžné procesy, které se 

využívají ke zneškodnění zbytkových radikálů v materiálu, tady je však materiál ohřátý jen 

v horní vrstvě materiálu. Takovýto ohřev bude mít spíše nepřiznivé účinky na vlastnosti 

materiálu. O takovémto postupu by se dalo uvažovat při optimalizaci teploty a doby působení 

tepla. Problém by také představovala kontrola rozměrů součásti při využití natavování. I přes 

všechny tyto problémy byla však drsnost povrchu značně snížena, bylo by tedy nutné tento 

postup více prostudovat z pohledu změn struktury a vlastností materiálu jak v krátkodobém, tak 

v dlouhodobém měřítku.  

 

Tab.  7: Shrnutí drsností povrchů pro použité nástroje 

Nástroj Ra [μm] Sa [μm] 

Fréza (počáteční stav) 2,495 3,629 

Žehlička 1,286 1,369 

Ložisko 1,703 3,266 

Kulička 1,935 2,608 
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4 EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST – TŘENÍ  

4.1 Průběh experimentu 

Experiment probíhal tažením upnuté femorální komponenty podél destičky z UHMWPE na 

délce 70 mm. Při pokusech se měnila rychlost posuvu a zatlačení implantátu do povrchu 

destičky – přítlačná síla. Posuvové rychlosti byly v rozsahu 200 mm/min, 800 mm/min, 1400 

mm/min a 2000 mm/min. Hloubky vniku femorální hlavice ho polymeru byly 0,12; 0,18; 0,24 

a 0,38 mm, což odpovídalo průměrnému silovému zatížení přibližně 80–110 N s přibližně 

lineárním nárůstem. Síly působící na obrobek byly měřeny na dynamometru Kistler 9257B, 

vybaveného zesilovačem Typu 2825A, SW DynoWare (Kistler, Winterthur, Švýcarsko) se 

vzorkovací frekvencí 100 Hz v každém kanálu (obr. 92). 

4.2 Nástroj a vzorek 

Kolenní implantát (titanový) byl upnut do speciálního držáku a upnut na CNC frézku, které se 

řídila pomocí programu – obr. 91. Bylo dosaženo kontaktu pouze s jednou kondylou femorální 

hlavice. Pod upnutou destičkou se nacházel dynamometr, měřící síly působící na obrobek. Pro 

tento experiment byly měřeny síly v osách X a Z, které odpovídaly silám tečným a normálným, 

ze kterých se počítala hodnota koeficientu tření.  

 

Obr.  91: Tribologický experiment se zaznačenými osami silového měření.  

4.3 Analýza výsledků 

Výsledky byly vyhodnoceny podle křivek získaných z dynamometru, přístroj odečítal hodnoty 

s frekvencí 0,01s. Dynamometr naměřil hodnoty sil v osách X a Z, díky kterým se vypočítal 

koeficient tření dle vztahu:  

𝑓 =
𝐹𝑋

𝐹𝑍
     (4.2.1) 
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Ze vztahu vyplývá, že koeficient tření je bezrozměrnou veličinou. Z měření bylo nutné vybrat 

pouze hodnoty, kde byl nástroj opravdu v záběru v materiálu. Z těchto hodnot se následně 

pomocí statistické analýzy vyhodnotila střední hodnota koeficientu tření.  

 

Obr.  92: Měření působících sil na dynamometru značky Kistler.  

 

Tab.  8: Střední hodnoty koeficientu tření pro různé parametry. 

  200 mm/min 800 mm/min 1400 mm/min 2000 mm/min Průměrná hodnota 

0,12 mm 0,074 0,088 0,082 0,088 0,083 

0,18 mm 0,095 0,078 0,093 0,095 0,090 

0,24 mm 0,073 0,095 0,103 0,094 0,091 

0,38 mm 0,072 0,090 0,097 0,097 0,089 

Průměrná 

hodnota 
0,079 0,088 0,092 0,093  

Tabulka č.8 je shrnutím středních hodnot koeficientu tření, který vyplývá ze statistiky 

provedené pro každé měření. K získání průměrného koeficientu tření bylo využito hodnot 

z každého měření, a ještě jednou na nich byla provedena statistická analýza. Výsledkem 

statistické analýzy z průměrných hodnot z tabulky je střední hodnota 0,088 se směrodatnou 

odchylkou 0,009. Z tabulky je dále patrná závislost třecího koeficientu na posuvové rychlosti, 

tedy v praxi by se ji dalo označit za rychlost pohybu v kolenním kloubu. Čím je menší, tím je 

třecí koeficient menší, naopak při vyšší rychlosti součinitel tření narůstá.  

Všechny pokusy probíhaly na jednom místě, na kterém byla vydřena stopa po implantátu. Pro 

srovnání byla vyzkoušena změna místa na destičce a pokus byl opakován pro hloubku 0,38 mm 

a všechny rychlosti. Z tabulky č.9 lze usoudit, že na novém povrchu je koeficient tření menší, 

v průměru ze všech měření pro danou hloubku je menší o 0,007. Tabulka zároveň potvrzuje 

předešlý závěr, a to je závislost třecího koeficientu na rychlosti pohybu, při vyšších rychlostech 

je totiž vyšší.  
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Tab.  9: Srovnání koeficientu tření na opotřebeném a neopotřebeném povrchu. 

 
200 mm/min 800 mm/min 1400 mm/min 2000 mm/min 

Průměrná 

hodnota 

0,38 mm (originál) 0,072 0,090 0,096 0,097 0,089 

0,38 mm (posunuto) 0,078 0,077 0,088 0,086 0,082 

Odchylka 0,005 0,012 0,008 0,011 0,007 

Ve studii od Fishera et al. [177] byl naměřen koeficient tření v rozmezí 0,07-0,20 a 

konstatována závislost koeficientu tření na posuvové rychlosti. Dosažené výsledky jsou 

v dobrém souladu s touto uvedenou studií.  
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5 EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST – STUDIUM OPOTŘEBENÍ 

PLASTOVÝCH TIBIÁLNÍCH KOMPONENT Z KLINICKÉ PRAXE 

5.1 Úvod 

Tato část bakalářské práce se zabývá zkoumáním opotřebení tibiálních komponent vyjmutých 

z těl pacientů při revizních operacích. Vzorky byly poskytnuty Ortopedickou klinikou 

Olomoucké fakultní nemocnice při dodržení všech hygienických předpisů. 

Opotřebení bylo analyzováno pomocí optického mikroskopu na několika úrovních zvětšení 

(20x, 50x, 100x). Celkově bylo zkoumáno 7 vzorků. Z těchto vzorků byl však jeden anonymní 

– vzorek A, a tak k němu nejsou údaje pro možnost studia závislosti na BMI či délce funkce 

implantátu. 

Tab.  10: Nomenklatura vzorků 

Vzorek Pohlaví Věk 

[roky] 

Váha 

[kg] 

Výška 

[cm] 

BMI Délka života 

implantátu 

[roky] 

Důvod operace / reoperace 

A ? ? ? ? ? ? ? 

B Žena 56 110 161 42,44 3,92 aseptické uvolnění tibiální komponenty 

C Žena 92 80 159 31,64 18,61 aseptické uvolnění obou komponent 

D Muž 78 70 160 27,3 23,42 opotřebení a značný polyetylénový otěr 

E Muž 65 110 175 35,92 4,85 instabilita 

F Muž 82 74 170 25,61 18,1 
aseptické uvolnění tibiální komponenty, kolaps. med. 

kondylu tibiae 

G Muž 81 77 174 25,43 14,77 
aseptické uvolnění femorální komponenty, 

opotřebování PE 

Reálné vzorky jsou tvarově velmi odlišné v závislosti na parametrech pacienta. Je nutné také 

konstatovat, že k daným tibiálním vložkám nebyly poskytnuty protikusy, tedy femorální část 

implantátu, a tak je těžší analyzovat kontakt a plošné zatížení. BMI neboli index tělesné 

hmotnosti vyjadřuje vztah mezi tělesnou hmotností a výškou.  

Tab.  11: Kategorie BMI  dle Světové zdravotnické organizace [178]. 

Rozsah BMI [kg/m2] Kategorie dle WHO 

<18,5 Podváha 

18,5 – 24,9 Norma 

25,0 – 29,9 Nadváha 

30,0 – 34,9 Obezita 1. stupně 

35,0 – 39,9 Obezita 2. stupně 

≥40,0 Obezita 3. stupně 
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5.2 Analýza vzorků 

Opotřebení UHMWPE je způsobeno mnoha procesy, které jsou komplementární. Jejich výčet 

a mechanismus je popsán v teoretické části této bakalářské práce. Na opotřebení UHMWPE se 

tedy nelze dívat jinak než komplexně. Tečení materiálu neboli creep je přítomen vždy 

(především na počátku užívání implantátu), a tak není analyzován. Tibiální vložka implantátu 

z UHMWPE je limitujícím prvkem životnosti umělých kloubních náhrad, a tak je analýza 

opotřebení materiálu stěžejní pro určení příčin degradace a pro budoucí vývoj problematiky.  

5.2.1 Vzorek A  

Ze vzorku A je patrné, že stykový kontakt femorální hlavice a UHMWPE vložky není ideální. 

Napravo je relativně dobře vyřešen, jelikož se kovová část implantátu opírá o velkou plochu 

vložky. Nicméně je poničena i centrální část implantátu, což bude pravděpodobně způsobeno 

rotačním pohybem kolene. Je zřejmé, že na levé části implantátu nebyly síly dobře rozprostřeny 

a koncentrovaly se na relativně malé ploše blízko středu implantátu. 

 

Obr.  93: Vzorek A. 

Převažujícím typem opotřebení je zde jednoznačně delaminace, která je přítomna na většině 

funkční plochy tibiální vložky. Z obr. 93 je patrná chybějící vrstva materiálu v pravé části 

tibiální vložky, která byla již oddělena. Tento proces pokračuje na hranicích této, již 

delaminované, oblasti – formují se zde další vrstvy vločkovitého tvaru, které se následně oddělí.  

Materiál je dále porušován mechanismy abraze a adheze. Abraze nejprve začne jako 

dvoubodová, avšak do vzniku částic, které se oddělí z UHMWPE, a pak se stane patrně 

tříbodovou. Mechanismus abraze je velmi úzce spojen s adhezí. Na kovové femorální části 

implantátu se pravděpodobně utvoří tenká vrstva UHMWPE, která následně poškozuje povrch 

tibiální vložky.  

Již oddělené částice polyetylénu buď ulpívají na povrchu UHMWPE, nebo zaplňují díry 

způsobené abrazí (viz obr.94). Patrná je i únava materiálu, neboť se na povrchu materiálu 

vyskytuje zvrásnění typické pro únavové poškození materiálu – obr. 96. V tomto případě je 

únava s ní spojená i s dalšími mechanismy delaminace a šíření trhlin.  
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Obr.  94: Částice UHMWPE zaplňující díru po abrazi. 

 

Obr.  95: Delaminace vzorku A, a) levá oblast vzorku, b) horní okraj pravé části vzorku, c) dolní okraj 

pravé části vzorku A.  

 

Obr.  96: Stopy po únavě materiálu propagující se od oblasti delaminace z obr. 95a); a) se zvětšením 

20x b) se zvětšením 50x 
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5.2.2 Vzorek B  

Vzorek B je v poměrně dobrém stavu, signifikantní je zde pouze abraze a únava materiálu – 

obr. 98. Vzorek B byl pacientem využíván nejkratší dobu, a tak je jen velmi slabě poškozen. 

Lze konstatovat, že materiál byl dobře designován, jelikož je poškozen relativně rovnoměrně, 

až na abrazivní opotřebení spodních okrajů vložky. 

 

Obr.  97: Vzorek B 

 

 

Obr.  98: a) b) Abrazivní opotřebení vzorku, c) kombinace únavy materiálu a abraze 
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5.2.3 Vzorek C  

 

Obr.  99: Vzorek C 

U vzorku C je na první pohled patrné rovnoměrné rozložení kontaktních sil, jelikož se tibiální 

vložka opotřebovává rovnoměrně na obou stranách (viz obr.99). U tohoto vzorku je 

dominujícím opotřebením abraze, adheze a plastická deformace, která je patrná na levém kraji 

tibiální vložky (zesvětlená oblast) – obr. 100. Abrazivní mechanismus je v tomto případě 

majoritní, je spojen s třecím pohybem femorální hlavice o tibiální vložku, jelikož jsou patrné 

stopy po abrazi ve směru pohybu. K povrchu adherují částice UHMWPE, které jsou dobře 

rozlišitelné, jelikož po plastické deformaci mění barvu. Plastická deformace materiálu je 

způsobena dlouhodobým zatížením, mění tvar součásti – tibiální vložka se v této oblasti 

ztenčuje a rozbíhá do strany.  

        

Obr.  100: a) Abrazivní opotřebení vzorku C, b) Zrna přilnutá k povrchu tibiální vložky, c) Plastická 

deformace vzorku C, d) detail plastické deformace.  
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5.2.4 Vzorek D  

 

Obr.  101: Vzorek D 

Vzorek D vykazuje mnoho začínajících stádií opotřebení. Patrná je abraze, adheze, plastická 

deformace, oxidace a únava materiálu. Abraze je přítomna po celém funkčním povrchu tibiální 

vložky, adheze také, nicméně zde je přítomna pouze ve velmi malém rozsahu obr. 102 c). Únava 

materiálu se na vzorku projevuje striacemi hned v několika oblastech (například viz obr. 103). 

Plastická deformace je patrná ze změny tvaru součásti na jeho okrajích (levá spodní část tibiální 

vložky) – obr. 105. Směr deformace je způsoben pohybem femorální hlavice kloubu, z obr. 105 

b) je zřejmé že je materiál vytlačován.  

 

Obr.  102: Opotřebení vzorku D, a) abrazivní opotřebení, b) trojbodé abrazivní opotřebení, c) uvíznuté 

zrno odděleného UHMWPE v povrchu tibiální vložky. 
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Obr.  103: Striace povrchu vedle bílé podpovrchové zóny (pravděpodobná podpovrchová oxidace 

vyprovokována mechanickým zatížením). 

 

Obr.  104: Detail striace z obrázku obr 102. 
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Obr.  105: Plastická deformace vzorku D, a) plastická deformace na okraji tibiální vložky, b) detail 

plastické deformace, c) plastická deformace z bočního pohledu, d) detail plastické deformace z boku 

vložky.  

Vzorek má několik oblastí, ve kterých materiál viditelně zbělal (obr. 101 a 105 a)), což je 

znakem oxidativní degenerace. K potvrzení této hypotézy byl vzorek rozřezán na několik částí, 

které byly v oblasti zbělení – obr. 106. Tyto oblasti se nacházejí pod povrchem. Následně 

proběhla preparace vzorku, kdy byl zalit Dentakrylem (PMMA) do formy, vytvrzen a pak 

broušen různými abrazivy o zrnitostech 80-1200 FEPA a diamanty 1 m a 0,5 m pomocí 

přístroje QPOL 250 M1 (SAPHIR 250 M1), Metalco s chlazením vodou z vodovodního řádu – 

výbrusy viz obr. 107. Po dokončení těchto operací byl vzorek připraven k analýze na světelném 

mikroskopu.  

 

Obr.  106: Rozřezaný implantát. 
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Obr.  107: Výbrusy vzorků UHMWPE zalitých v dentakrylu. 

 

Z analýzy na světelném mikroskopu je patrná podpovrchová vrstva materiálu, která 

pravděpodobně vzniká v reakci na oxidaci materiálu – obr. 108. Kvůli zbytkovému kyslíku, 

který je v materiálu zanechán z předešlého zpracování, dojde ke štěpení vazeb a dekompozici 

materiálu. Takto oxidovaná podpovrchová vrstva se odděluje od svrchní části materiálu. Povrch 

není zpevněn a začnou se do něj šířit trhliny, což následně vede k delaminaci této vrstvy. Takto 

tenká vrstva je také mnohem náchylnější ke všem ostatním druhům opotřebení, jak lze v tomto 

případě pozorovat u plastické deformace.  

K potvrzení podpovrchové oxidace by bylo nutné využít například elektronového mikroskopu 

k identifikaci přítomných prvků (přítomnost kyslíku by prokázala oxidaci), nicméně UHMWPE 

se při použití elektronového paprsku poškozuje, a tak by bylo nutné využití například 

infračervené mikroskopie. Z tohoto důvodu tedy mechanismus podpovrchové oxidace vedoucí 

k delaminaci zůstává jen jako pracovní hypotéza.  

 

Obr.  108: a) Podpovrchová oxidace UHMWPE na výbrusu číslo 1, b) Podpovrchová oxidace výbrusu 

číslo 2, c) Oddělení oxidované vrstvy a povrchu tibiální vložky, šíření trhliny na výbrusu č.2. 
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Obr.  109: a) měření povrchové vrstvy UHMWPE na výbrusu číslo 1; h=0,661 mm, b) měření 

povrchové vrstvy UHMWPE na výbrusu číslo 2; h=0,730 mm, c) měření povrchové vrstvy UHMWPE 

na výbrusu číslo 2; h=883 mm – lokální extrém, d) měření povrchové vrstvy UHMWPE na výbrusu 

číslo 3; h=0,835 mm.  

     

Vrstva UHMWPE nad zbělenou podpovrchovou oblastí se pravděpodobně v čase zmenšuje, 

což potvrzuje měření z mikroskopu. Tloušťka vrstvy je proměnlivá. Na obrázku 109 d) je vidět 

podpovrchová oxidace v počínajícím stádiu – její povrchová tloušťka zachovaného materiálu 

je oproti vzorkům v pokročilejším stádiu větší. Dá se tedy pracovat s pracovní hypotézou, že se 

v určité hloubce vzorku pod povrchem začne projevovat oxidace, která následně vede k šíření 

trhlin a ztenčování svrchní vrstvy materiálu až do jeho separace tzn. delaminace.  
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5.2.5 Vzorek E  

Vzorek E je velmi zachovalý, podléhá pouze abrazi a únavě materiálu. Abraze je způsobena 

třecím stykem s protikusem při každodenním pohybu. Na tomto vzorku je zajímavé zvrásnění 

vzorku (viz obr.111 b), c), d)), které tvoří půlkruhový tvar šířící se ve směru pohybu (viz obr. 

110 d)). Toto zvrásnění se šíří od poškozené části tibiální vložky, která se nachází na samém 

okraji implantátu.  

 

Obr.  110: Vzorek E 

 

Obr.  111: a) Abrazivní opotřebení povrchu, b) zvrásnění vzorku na pravém dolním okraji vložky, c) 

porušená hrana vzorku, d) detail zvrásnění vzorku.  
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5.2.6 Vzorek F  

Vzorek F je silně opotřeben, ale stykové napětí v implantátu je relativně dobře rozloženo do 

tibiální vložky, vložka sloužila pacientovi poměrně dlouhou dobu. Mechanismy podílející se 

na opotřebení vložky jsou zde abraze, adheze, delaminace, oxidace, únava.  

 

Obr.  112: Vzorek F 

 

Obr.  113: a) b) Příklady delaminace vzorku F, c) Zrna UHMWPE, která podléhají delaminaci, d) 

Abraze vzorku F, e) Kombinované opotřebení vzorku F (abraze, adheze), f) abrazivní opotřebení. 
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V tomto vzorku je dobře pozorovatelný jev adheze, který je zde jak ve formě prostého přilnutí 

volných částic UHMWPE k tibiální vložce, tak i zaplňování děr v materiálu – viz obr. 114. 

V prvním případě se jedná o zrna UHMWPE, která přilnou k povrchu. V druhém se 

pravděpodobně jedná o UHMWPE, který adheroval k femorální části implantátu a při pohybu 

následně opět zaplňuje nerovnosti. V obou případech se jedná o částice, které podlehly silné 

plastické deformaci a mají tak i jinou barvu – jsou lehce rozpoznatelné.  

Ve vzorku F je opět pozorováno podpovrchové zbělení materiálu, které se dá vyložit jako 

podpovrchová oxidace, která následně vede k propagaci trhlin a delaminaci. Z obr 115 je 

zřejmé, že je rozsah oxidace poměrně velký, avšak při pohledu na funkční plochu shora je 

neviditelný. Jelikož se tato oblast šíří až ke spodní části implantátu, existuje risk propagace 

trhlin a následného odštěpení celé hrany implantátu. Pozoruhodný je však především obrázek 

116, kde lze pozorovat šíření malých trhlin na boční straně implantátu směrem od této bílé zóny. 

Tyto trhliny by bylo nutné podrobit podrobnějšímu zkoumání, avšak nikde jinde na vzorku 

takové trhliny na boční straně objeveny nebyly.  

 

Obr.  114: a) Adheze částice k povrchu tibiální vložky, b) Díra v materiálu po abrazi, c) Zaplnění díry 

v materiálu plasticky deformovanou částicí UHMWPE (adheze).  

 

Obr.  115: Podpovrchová oxidace UHMWPE 
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Obr.  116: Šíření trhlin směrem od bílé zóny směrem k tibální komponentě implantátu.  

5.2.7 Vzorek G  

 

Obr.  117: Vzorek G 

Vzorek G je na první pohled poměrně zachovalý, avšak při bližším prozkoumání vykazuje 

známky opotřebení mechanismy abraze, adheze, delaminace a únavy materiálu. Hlavním 

mechanismem je opět abraze, zde tříbodová, neboť jsou přítomny stopy po částicích – obr. 118. 

Adheze i delaminace jsou začínajícími mechanismy opotřebení propagujícími se materiálem. 

Adheze je pozorovatelná na obr. 119. Samotná částice nemá velké rozměry a není silně 

plasticky deformovaná. Delaminace se začíná projevovat na hranici stykové plochy tibiální 

vložky na pravém okraji. Ze vzorku je patrné, že se trhlina již rozšířila v rovnoběžném směru 

s povrchem, nyní by se propagovala směrem k povrchu a následovalo by odštěpení materiálu. 

Únava materiálu se vyskytuje ve více oblastech, avšak nejmarkantnější je na hranici funkční a 

nefunkční plochy tibiální vložky. Opět je rozpoznatelná díky typickým striacím na povrchu.  
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Obr.  118: a) Počátek delaminace, b) delaminace pod povrchem tibiální vložky, c) d) abraze materiálu, 

e) únava materiálu pozorovaná na rozhraní funkční plochy, f) kombinace abrazivního a adhezivního 

opotřebení.  

   

Obr.  119: Částice UHMWPE přilnutá k povrchu.  
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5.3 Srovnání  

Tabulka číslo 12 obsahuje shrnutí mechanismů opotřebení přítomných ve vzorcích, alespoň 

v minimální míře. Příčiny daných mechanismů mohou být různé a je velmi těžké je určit, jelikož 

by bylo nutné znát parametry výroby implantátu, metodu sterilizace, výchozí strukturu povrchu 

atd. Bohužel nejsou známy ani přesné parametry materiálů, a tak se i v tomto mohou vzorky 

lišit.  

Zajímavé je však srovnání implantátů vzhledem k informacím o pacientovi a délce životnosti 

implantátu. K jednoduššímu porovnání byla daným vzorkům přiřazena míra opotřebení na 

škále od 1 do 10, s tím že nejnižší opotřebení je 1 a největší 10 – viz tabulka číslo 12, hodnoty 

byly přiřazeny na základě vyskytujících se mechanismů opotřebení a jejich míře, avšak tato 

hodnota je subjektivní.  

Tab.  12: Srovnání přítomných mechanismů opotřebení u předešlých vzorků; tmavě šedá značí 

přítomnost daného mechanismu degradace, světle šedá značí předpoklad přítomnosti daného 

mechanismu nutný ověřit a bílá předpokládá, že se daný mechanismus nepodílí degradaci.  

Vzorek Abraze Adheze Delaminace Únava Plastická 

deformace 

Oxidace Tečení 

materiálu 

A        

B        

C        

D        

E        

F        

G        

Tab.  13: Informace o pacientech a délce funkce implantátu společně s mírou opotřebení vzorku.  

Vzorek BMI pacienta Délka života implantátu Míra opotřebení vzorku 

A ? ? 7 

B 42,44 3,92 3 

C 31,64 18,61 8 

D 27,3 23,42 10 

E 35,92 4,85 3 

F 25,61 18,1 8 

G 25,43 14,77 5 
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Obr.  120: Graf závislosti opotřebení implantátu na délce funkce implantátu. 

 

Obr.  121: Graf závislosti délky života tibiální vložky na BMI pacienta. 

 

Obr.  122: Graf závislosti míry opotřebení tibiální vložky na BMI pacienta.  
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Z grafů jasně vyplývá (obr. 119–122), že závislost míry opotřebení implantátu je úměrná délce 

funkce implantátu. Čím déle implantát slouží, tím více je opotřeben. Tento jev je zapříčiněn 

tím, že většina mechanismů opotřebení je závislá na čase. Z druhého grafu (obr.121) vyplývá, 

že pacienti s vyššími hodnotami BMI podstupují re-operace mnohem dříve než pacienti 

s nižším BMI, což dopomáhá vysvětlit graf na obr. 122, který tvrdí, že je míra opotřebení 

tibiálních vložek pacientů s vyššími hodnotami BMI mnohem nižší, což je jinak nelogické. 

Tento jev je tedy způsoben tím, že dříve, než dojde k silnějšímu opotřebení tibiální vložky, 

selže implantát z jiného důvodu – tady například kvůli aseptickému uvolnění tibiální 

komponenty a nestabilitě umělého kolenního kloubu. 
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ZÁVĚR 

V práci byl proveden teoretický rozbor soudobých materiálů pro kloubní implantáty a jejich 

vlastnosti. Pozornost je věnována především polymerním materiálům, zejména polyetylénu 

s velmi vysokou molekulární hmotností. Ačkoliv UHMWPE nadále zůstává nejpoužívanějším 

materiálem pro výrobu tibiálních vložek a k vytvoření artikulačních ploch kloubů, tento 

materiál limituje životnost implantátu pacienta a způsobuje tak komplikace pro jeho uživatele.  

Experimentální část se zabývala problematikou obrobitelnosti hlavního používaného 

polymerního materiálu frézováním a analýzou dosažitelné kvality opracování včetně následné 

povrchové úpravy omíláním a termomechanickým opracováváním. V neposlední řadě byly 

předmětem studia reálné opotřebené tibiální komponenty.  

Z analýzy frézování UHMWPE vyplývá, že:  

• na povrchu materiálu po obrobení zůstávají typické stopy po břitech frézy i zbytková 

rezidua z nataveného obráběného materiálu,  

• nejnižší hodnoty drsnosti povrchu Ra=3,055 μm bylo dosaženo při nejnižší testované 

posuvové i řezné rychlosti (tzn. vf=315 mm/min, vc=70,3 m/min), 

• posuvová rychlost má výraznější vliv na zhoršení drsnosti povrchu, mezi těmito dvěma 

jevy je nepřímá úměrnost, 

• třísky po frézování jsou silně plasticky deformovány, neboť z místa řezu je špatně 

odváděno teplo a dochází k jejich adhezivnímu ulpívání na břitech frézy. 

Z analýzy výsledků zvolených zkušebních metod vyhlazení povrchu lze konstatovat, že:  

• omílání narušuje strukturu materiálu, vede k vytrhávání částic a vláken materiálu,  

• v omílaném povrchu se vyskytují zaseknutá tvrdá abrazivní zrna, 

• omílání snížilo drsnost povrchu, avšak z předešlých závěrů jde usoudit, že to není 

vhodný proces pro povrchovou úpravu polymerních implantátů,  

• nejlepší kvality povrchu bylo dosaženo s plošným nástrojem, zřejmě díky 

rovnoměrnějšímu prohřátí, avšak vhodnější pro tuto aplikaci bude nástroj s bodovým 

stykem, 

• termomechanické opracování snižuje drsnost povrchu (až o 50–60 %), avšak může 

způsobovat strukturní změny materiálu, což vyžaduje hlubší studium a optimalizaci 

teploty ohřevu. 

Z vyhodnocení koeficientu tření vyplývá, že:  

• koeficient tření dosahoval v dané tribologické dvojici velmi nízké hodnoty (průměrně 

0,088, se směrodatnou odchylkou 0,009), 

• v testovaném rozsahu rychlostí, odpovídajících reálné rychlosti pohybu v lidském 

kolenním kloubu, byl součinitel tření závislý na rychlosti pohybu, 

• koeficient tření nebyl výrazně závislý na velikosti přítlačné síly.  

Z vyhodnocení opotřebení tibiálních komponent vyplývá, že:  

• dominantními mechanismy opotřebení UHMWPE jsou abraze, adheze, delaminace 

a únava,  

• míra opotřebení tibiálních komponent je přímo závislá na době jejich používání,  

• délka životnosti implantátu je nepřímo úměrná BMI pacienta,  
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• materiál pravděpodobně podpovrchově oxiduje v oblasti okolo 0,8 mm pod povrchem 

implantátu a z této oblasti se šíří trhliny,  

• tato iniciace trhlin může být způsobena i nevhodnou konsolidací UHMWPE prášku. 

Jak bylo představeno v teoretické části, problematika moderních technologií výroby plastové 

tibiální komponenty pro kolenní kloub je velmi komplexní. S neustále se zvyšujícími se nároky 

pacientů na kvalitu a životnost implantátu je třeba hlubší prozkoumání k prověření nejvhodnější 

technologie opracování, respektive výroby polyetylénových implantátů.  
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SEZNAM POUŽITÝCH SYMBOLŮ A ZKRATEK 

Symboly 

Označení Legenda Jednotka 

APMXS Max. hloubka řezu v bočním směru posuvu [mm] 

DC Obráběcí průměr [mm] 

DMM Průměr stopky [mm] 

E Youngův modul [GPa] 

Fx Síla ve směru osy x [N] 

Fz Síla ve směru osy z [N] 

Mo Molární hmotnost jedné jednotky tvořící makromolekulu [mol/kg] 

Mp Molární hmotnost polymeru [mol/kg] 

OAL Celková délka  [mm] 

Ra Průměrná aritmetická úchylka [μm] 

Rmr Materiálový poměr profilu drsnosti [%] 

Sa Aritmetický průměr výšky omezené stupnice povrchu [μm] 

T Teplota [°C] 

Tf Teplota tečení [°C] 

Tg Teplota skelného přechodu [°C] 

Tm Teplota tání [°C] 

Z Počet zubů [-] 

f Koeficient tření [-] 

n Stupěn polymerizace [-] 

r Poloměr zaoblení ostří nástroje [mm] 

scO2 Superkritický oxid uhličitý [-] 

vc Řezná rychlost [m/min] 

vf Posuvová rychlost [mm/min] 

ϕ Průměr [mm] 

α Úhel hřbetu [°] 

β Úhel břitu [°] 

ε Prodloužení [-] 

γ Úhel čela [°] 

σ Napětí [MPa] 
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Zkratky 

Označení Legenda 

3D třírozměrné 

BMI Index tělesné hmotnosti 

CNS Centrální nervová soustava 

CT Výpočetní topografie 

DNA Deoxyribonukleová kyselina 

EBM Tavení elektronovým paprskem 

ECM Extracelulární matrix 

EO Etylenoxid 

GAG Glykosaminoglykany 

HDPE Vysokohustotní polyetylén 

LDPE Nízkohustotní polyetylén 

MR Magnetická rezonance 

OECD Organizace pro hospodářskou spolupráci a rozvoj 

PE Polyetylén 

PEEK Polyetereterketon 

PET Pozitronová emisní tomografie 

PMMA Polymethylmethakrylát 

PP Polypropylen 

PU Polyuretan 

RTG Rentgeneové záření 

SEM Rastronovací elektronová mikroskopie 

TEP Totální endoprotéza kolene 

UHMWPE Ultra vysokohustotní polyetylén 

WHO Světová zdravotnická organizace 

 

  


