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Abstrakt 

Cílem této doktorské práce je započít vývoj tenkých hořčíkových drátů určených 

k aplikaci v implantologii. Součástí práce je nalezení vhodné slitiny a diskuze možností, jak 

z ní připravit tenký drát metodou přímé extruze. To zahrnuje charakterizaci mikrostruktury, 

nečistot, mechanických vlastností, tvářecích podmínek, dvojčatění a texturně závislé 

anizotropie. Je prezentována metoda pro efektivní přípravu tenkých drátů z čistého hořčíku 

a následně je studován vliv tvářecích podmínek na vlastnosti připraveného drátu. Pro získání 

drátů s lepšími vlastnostmi byly zkoumány možnosti využití disperze částic kvazikrystalické 

ikosahedrální fáze. Kvůli obtížím při výrobě drátu, v případě většího obsahu legujících prvků, 

byla jako výchozí materiál zvolena binární slitina Mg-0,4Zn. Výsledky korozních testů 

v umělých tělních roztocích vynutily pokrytí drátu polymerem pro zpomalení počátečních 

degradačních procesů. Toto povlakování umožňuje funkcionalizaci povrchu. Kopolymer L-

laktidu a ε-kaprolaktonu byl využit ke zlepšení korozních vlastností drátů. K zamezení 

rozptylu mechanických vlastností, způsobených občasnou přítomností částic MgO jako 

nečistot z tavby, jsou dráty splétány do lanek. Na základě výsledků této práce by tato lanka 

mohla být využita pro fixaci hrudní kosti u dětských pacientů, kde fyziologická zátěž na 

hrudní kost není tak velká jako u dospělých. Provedení fixace sterna biodegradabilním 

materiálem by bylo velmi výhodné pro omezení syndromu chronické bolesti po sternotomii 

a komplikací v případech, kdy je nutné provádět více invazivních operačních zákroků srdce. 

 

Abstract 

The aim of this doctoral thesis is to begin the development of thin magnesium wires for 

implant applications. It consists of finding the suitable alloy and discussing the possibilities to 

prepare the wire via direct extrusion. This includes characterization of the microstructure, 

impurities, mechanical properties, processing conditions, twinning and texture-related 

anisotropy. A method for effective preparation of thin pure magnesium wires is presented and 

the effect of processing parameters on the wire properties is studied. An attempt was made to 

utilize dispersion of quasicrystalline icosahedral phase to obtain alloys with better properties. 

Due to the difficulties that arise with extensive alloying and subsequent production of thin 

wires a Mg-0.4Zn alloy was chosen as the initial material. The results of corrosion tests in 

artificial body fluids made necessary the employment of a coating that slows down the initial 

degradation processes and makes further surface functionalization possible. A copolymer of 

L-lactide and ε-caprolactone is used to further improve the corrosion properties of the wires. 

To overcome the variation in tensile properties connected with occasional MgO impurity, 

wires are made into strands. Based on the results, these ropes could be potentially used for 

sternal fixation in pediatric patients, where the physiologic loads on the sternum are not as 

severe as for adults. A possibility of a biodegradable sternal fixation would be beneficial to 

minimize post-sternotomy pain syndrome and suppress complications when multiple open-

heart surgeries are required.   
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Seznam symbolů a zkratek 

αMEM alfa modifikace minimálního esenciálního média 

Δν𝑅 (cm
-1

)    Ramanův posun 

µCT rentgenová mikrotomografie   

Ca/P poměr počtu atomů vápníku vůči počtu atomů fosforu 

DMEM Dulbeccovo modifikované minimální esenciální médium 

DMA dynamická mechanická analýza 

EBSD elektronová difrakce zpětně odražených elektronů 

ECAP-BP úhlové kanálové protlačování se stejným průřezem – s protitlakem 

ED směr extruze 

EDS energiově disperzní spektroskopie 

EMEM Eagleovo modifikované minimální esenciální médium 

FBS fetální bovinní sérum 

FIB fokusovaný iontový svazek 

GDOES optická emisní spektroskopie s doutnavým výbojem 

HBSS Hankův solný roztok 

hm.% hmotnostní procento 

IPF inverzní pólový obrazec 

MEM minimální esenciální médium 

PBS fosfátový pufr 

PCL polykaprolakton 

PLA polylaktid, polymer kyseliny mléčné  

PLLA polymer kyseliny mléčné, chirální „L = levotočivá“ varianta 

ppm jedna část z milionu, zde ve smyslu hmotnosti 

RD radiální směr, obecný směr kolmý na směr extruze 

SBF simulovaný tělní roztok (konkrétní typ média) 

SEM skenovací (rastrovací) elektronový mikroskop 

SEM-EBSD elektronová difrakce zpětně odražených elektronů využitá v SEM 

SEM-EDS energiově disperzní spektroskopie využitá v SEM 

TEM transmisní elektronový mikroskop 

XPS fotoelektronová spektroskopie 

 

 

Není-li uvedeno jinak, jsou složení slitin udávána v hmotnostních procentech (hm.%). 

 

Z důvodu velmi velkého počtu využívaného experimentálního vybavení na různých 

institucích nejsou vždy v podrobnostech uvedeny přesné podmínky jednotlivých experimentů 

a metody přípravy vzorků. Tyto informace jsou obsaženy v publikovaných pracích, na něž se 

text odkazuje. V případech, kdy se jedná o nepublikovaná data, lze informace získat od autora 

na e-mailové adrese Karel.Tesar@fjfi.cvut.cz 
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1  Úvod  

Hořčík je nejlehčím kovem, jenž se celosvětově využívá pro konstrukční aplikace. Jeho 

hustota 1738 kg.m
-3

 je velice příhodná pro použití, kde každý ušetřený gram poskytuje 

ekonomickou či environmentální úsporu. Při praktickém použití jsou často nedostatečné 

mechanické a korozní vlastnosti čistého hořčíku vylepšovány přídavkem vhodných legujících 

prvků a vytvořením slitin, které svými vlastnostmi již konkrétním aplikacím vyhovují. Hořčík 

nachází využití nejen pro aplikace čistě konstrukční, ale je hojně využíván i v pyrotechnice, 

metalurgii a chemickém průmyslu [1]. Nízký moment setrvačnosti lehkých součástek 

z hořčíku je výhodný pro velmi rychle se pohybující části konstrukcí. Příkladem 

konstrukčního využití hořčíkových slitin jsou části karoserií a disků kol automobilů. Zde se 

využívají jak odlitky, tak části vyráběné plošným tvářením. V automobilovém průmyslu se 

využívá zejména 35% úspora hmotnosti oproti stejným dílům z hliníkových slitin, což má za 

následek snížení spotřeby paliva. Mimo úspory finanční se tím tedy sníží i environmentální 

zátěž [2]. V posledních několika letech došlo k výraznému zefektivnění procesu výroby 

hořčíku, který nyní zatěžuje životní prostředí daleko méně. Dalším odvětvím, kde se uplatní 

konstrukční využití hořčíkových slitin, je letecký, vojenský a kosmický průmysl. Jednou 

z nejběžnějších tvářecích technik pro zpracování Mg je přímá extruze za tepla [3]. Volbou 

legujících prvků je možné získat slitiny s disperzí intermetalických fází, které mají velmi 

perspektivní vlastnosti. V tomto odvětví se jedním z nejzajímavějších směrů jeví využití 

kvazikrystalické fáze pro zlepšení vlastností Mg [4,5]. 

Rychle se rozvíjejícím odvětvím výzkumu a využití hořčíku jsou biomedicínské aplikace. 

Hořčík je biogenním prvkem, jenž má zásadní roli pro správnou činnost lidského 

metabolismu. V implantologii má tedy využití hořčíku jednoznačnou výhodu v tom, že 

existují tělu přirozené procesy jeho zpracování a vyloučení při jeho vyšších koncentracích. 

Přebytek Mg je filtrován ledvinami a není pro tělo nijak nebezpečný. Hořčík v lidském těle 

podléhá korozi a řadí se tedy k látkám, které nazýváme biodegradabilní. Biodegradabilita 

spolu s téměř nulovou cytotoxicitou činí z hořčíku velmi perspektivní materiál pro výrobu 

implantátů, které po určité době plně degradují [6,7]. 

V současné době se rozvíjí studium rychlosti koroze Mg v simulovaných tělních 

roztocích a na zvířecích modelech in vivo [8]. Cytotoxicita čistého Mg a různých jeho slitin je 

zkoumána in vitro [8,9]. Převážná většina studií je prováděna na laboratorních vzorcích 

s poměrně velkými rozměry, kdy se studují mechanismy koroze a degradace. Dále se provádí 
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studie na poměrně velkých implantátech, jako jsou biodegradabilní šrouby a dlahy, používané 

při závažných frakturách končetin [10]. Doposud není Mg příliš používaný pro malé 

implantáty, jelikož není plně popsán mechanismus lokální koroze, která může ohrozit 

konstrukční integritu implantátu před plánovaným okamžikem degradace. Je nicméně žádoucí 

tento problém řešit, neboť by poté bylo možné použít Mg také pro externí cévní fixaci, stenty 

a další podobné aplikace, které vyžadují implantáty s rozměry v řádu desetin až jednotek 

milimetrů alespoň v jednom směru. 

Ukázalo se, že korozní produkty Mg mohou být za jistých podmínek rovněž bioaktivním 

materiálem, který poskytuje vhodný povrch pro dělení a růst kostních buněk. Bylo zjištěno, že 

se v některých případech na povrchu Mg vytváří vrstva fosfátů, například Ca10(PO4)6(OH)2 

(hydroxylapatitu), který je hlavní anorganickou složkou lidských kostí [11]. Pro širokou škálu 

implantátů, které jsou v přímém kontaktu s hojící se kostí, bývá využíván synteticky 

deponovaný hydroxylapatit (nebo jiný ortofosfát) tak, aby byla omezena počáteční rychlost 

koroze [12]. Pokud jsou pro korozní testy použity komplexnější simulované tělní roztoky, 

které mimo základních aminokyselin a anorganických složek obsahují i fetální bovinní (telecí) 

sérum (růstové faktory, bílkoviny, vitaminy, stopové prvky), ukazuje se, že se mohou vytvářet 

nejen jednodušší ortofosfáty, ale i substituované formy hydroxylapatitu [12]. Příkladem 

roztoků, které nejlépe simulují živý organismus, je minimální esenciální médium (MEM) 

a různé jeho modifikace [13]. 

Typicky je pro omezení koroze používána vrstva syntetického nebo telecího 

hydroxylapatitu. Přestože je hydroxylapatit biokompatibilním materiálem, je zde stále 

možnost imunitní reakce, jelikož se jedná o látku, která má původ mimo tělo. I přesto mají 

substituované hydroxylapatity (Ca-deficientní) velmi dobrou biokompatibilitu a pokud 

optimalizujeme morfologii povrchu, pak mohou být i bioaktivní [14]. Depozice křehkého 

hydroxylapatitu na velmi malé implantáty, u nichž se vyžaduje plastická deformace v průběhu 

implantace, však není z hlediska zachování celistvosti ochranné vrstvy možná. Proto je nutné 

řešit zpomalení koroze takovýchto implantátů jinak. 

Jako perspektivní se jeví využití biodegradabilních polymerů pro povlaky těchto 

implantátů [15]. Lze tak omezit rychlost koroze a optimalizovat výdrž implantátů s ohledem 

na regenerativní schopnost různých skupin pacientů (obecně v mladém věku probíhá 

regenerace rychleji). Tyto povlaky jsou zejména polymery a kopolymery, které v těle plně 

degradují a nezatěžují svou degradací metabolismus. Je třeba řešit interakci polymeru s Mg 

substrátem, míru propouštění média a korozi substrátu před vlastním rozpuštěním ochranné 
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vrstvy polymeru [16]. Je ovšem možno dosáhnout stavu, kdy je rychlost koroze nastavitelná 

a s implantátem lze při jeho aplikaci pracovat bez obav z poškození ochranné vrstvy. 

Vlastní práce je motivována výzkumem v oblasti pokročilého tváření hořčíku a jeho 

slitin. Byla vyvinuta metoda přípravy tenkého Mg drátu pomocí přímé extruze. Přímá extruze 

je jedna z nejjednodušších tvářecích technik, nicméně konstrukce tvářecí formy může být 

velmi komplikovaná, pokud vyžadujeme vytvoření drátu v jediném kroku (článek A) [17]. 

Tato metoda produkuje silnou tvářecí texturu, která je spojena s výjimečnou plasticitou 

v ohybu u takto vyrobených drátů. Obecně je pro výrobu drátů využíváno tažení za studena, 

které v případě hořčíku produkuje materiál s vlastnostmi, které jsou často nedostatečné pro 

biomedicínské aplikace. Jedná se zejména o porušení nosného průřezu drátů při velkých 

opakovaných plastických deformacích, které jsou při zavádění těchto implantátů 

nevyhnutelné. 

Pro vývoj implantátu musí materiál projít náročným procesem obsahujícím jak základní 

výzkum a charakterizaci materiálu s ním spojenou, tak testy, které předchází klinickému 

využití. Vyjma tradičních mechanických testů, jako je statická zkouška jednoosým tahem, je 

typické použití skenovacího elektronového mikroskopu (SEM) a přidružených technik, jako 

jsou Fokusovaný iontový svazek (FIB) a Energiově disperzní spektroskopie (EDS), zejména 

pro charakterizaci degradace hydroxylapatitu a jiných korozních produktů [18]. 

Vývoj nového implantátu je náročný a zdlouhavý proces, který zahrnuje mnoho 

technologických problémů. Vyžaduje širokou, multidisciplinární škálu charakterizačních 

technik. Další nutnou podmínkou pro řešení této problematiky je ustanovení mezioborové 

spolupráce napříč fyzikou, chemií, metalurgií, aplikovanou mechanikou, biomechanikou, 

biologií a medicínou. Obecným cílem disertační práce je získat základní poznatky nezbytné 

pro úspěšný vývoj tenkých Mg drátů pro využití v bioaplikacích a navázat účinnou 

a přínosnou vědeckou spolupráci napříč veřejnými výzkumnými institucemi v ČR při řešení 

této problematiky. 

Disertační práce je předkládána ve formě komentovaného souboru publikací k danému 

tématu. Přestože vlastní publikace nesou ucelenou informaci samy o sobě, v této práci jsou 

jejich výsledky dodatečně komentovány v kontextu vývoje konkrétních Mg implantátů. 

K tomuto účelu slouží formulace dílčích cílů disertační práce, jejichž struktura prezentuje 

a doplňuje výsledky komentovaných publikací v logickém sledu. Také jsou uvedeny další, 

dosud nepublikované výsledky a poznámky, poskytující poklady pro plánování dalších 

experimentů. S ohledem na spolupracující instituce, nejsou v této práci použity nepublikované 

obrázky a závěry, kde neexistují jejich alternativy pro budoucí publikaci.  
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1.1  Cíle disertační práce  

Hlavní cíl této disertační práce lze shrnout jako: 

Započít vývoj tenkého drátu z Mg nebo jeho slitin, určeného pro biomedicínské aplikace. 

 

Dílčí cíle této disertační práce lze formulovat následovně: 

Cíl 1:  Materiál 

Nalézt materiál na bázi Mg vhodný pro biodegradabilní aplikace ve formě tenkých 

drátů. Určit optimální chemické složení drátu. 

Cíl 2:  Výroba drátů 

Navrhnout způsob výroby tohoto drátu pomocí přímé extruze. Diskutovat výhody 

a nevýhody použité technologie. Upozornit na překážky. 

Cíl 3:  Základní charakterizace 

 Určit mechanické vlastnosti drátu v závislosti na parametrech extruze. Charakterizovat 

způsob porušení drátů při tahových zkouškách. Provést základní fraktografickou 

analýzu. Diskutovat vliv parametrů extruze na finální drát. 

Cíl 4:  Mikrostruktura a textura 

 Popsat mikrostrukturu drátů. Diskutovat dosaženou plasticitu v ohybu výsledných 

drátů v souvislosti s jejich texturou. Popsat mechanismy plastické deformace. 

Cíl 5: Povrchová úprava drátů a výroba lanek 

Diskutovat možnosti zpomalení koroze v počátečních fázích degradace. Popsat kvalitu 

povrchu po extruzi a možnosti jejího zlepšení. Provést experimenty s využitím 

biodegradabilních polymerů jako nástroje pro omezení rychlosti koroze. Diskutovat 

výhody a nevýhody zvoleného přístupu. Provést výrobu lanek z potažených drátů.  

Cíl 6: Koroze v umělých roztocích 

Pro různá složení drátů provést korozní testy v MEM. Diskutovat změny pH a úbytek 

hmotnosti drátů. Provést kontrolní testy v PBS a demineralizované vodě. Popsat 

a charakterizovat korozní produkty na povrchu drátu pomocí SEM, EDS, Ramanovy 

spektroskopie a dalších technik. 

Cíl 7: Úvodní in vitro a in vivo testy 

Popsat koncepci testů in vitro a in vivo. Určit cytotoxicitu a bioaktivitu některých 

drátů pomocí in vitro testů. Provést úvodní in vivo testy na adekvátních zvířecích 

modelech. Koncipovat další testování. 

Cíl 8: Spolupráce a organizace výzkumu 

 Navázat účinnou vědeckou spolupráci napříč veřejnými výzkumnými institucemi 

v ČR, vztahující se k tomuto konkrétnímu tématu. Popsat role jednotlivých pracovišť. 

Cíl 9: Směry dalšího výzkumu 

Navrhnout a diskutovat možnost využití vyvinutých Mg drátů. Upozornit na případné 

problémy a omezení, která je třeba brát v úvahu. Nastínit možné navazující projekty.  
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1.2  Seznam komentovaných publikací  

Disertační práce má formu komentovaného souboru následujících 6 článků: 

Článek A:  JÄGER, A., S. HABR a K. TESAŘ. Twinning-detwinning assisted reversible 

plasticity in thin magnesium wires prepared by one-step direct extrusion. 

Materials & Design. 2016, 110, 895–902. ISSN 0264-1275. 

Článek B:  TESAŘ, K., K. BALÍK, Z. SUCHARDA a A. JÄGER. Direct extrusion of thin 

Mg wires for biomedical applications. Transactions of Nonferrous Metals Society 

of China. 2020, 30(2), 373–381. ISSN 1003-6326. 

Článek C:  TESAŘ, K. a K. BALÍK. Nucleation of corrosion products on H2 bubbles: 

A problem for biodegradable magnesium implants?. Materials Today. 2020, 35, 

195–196. ISSN 1369-7021. 

Článek D:  NĚMEC, M., A. JÄGER, K. TESAŘ a V. GÄRTNEROVÁ. Influence of alloying 

element Zn on the microstructural, mechanical and corrosion properties of binary 

Mg-Zn alloys after severe plastic deformation. Materials Characterization. 2017, 

134, 69-75. ISSN 1044-5803. 

Článek E:  TESAŘ, K., H. SOMEKAWA a A. SINGH. Development of texture and grain 

size during extrusion of ZA63 alloy containing stable quasicrystalline i-phase and 

its effect on tensile and compression strength. Journal of Alloys and Compounds. 

2020, 849, 156340. ISSN 0925-8388. 

Článek F:  TESAŘ, K., H. SOMEKAWA a A. SINGH. Achieving yield symmetry in an 

extruded Mg-Zn-Y alloy by more effective dispersion of quasicrystalline i-phase. 

Metallurgical and Materials Transactions A. 2021, 52, 2185–2194. ISSN 1543-

1940. 
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1.3  Přehled souboru článků  

Zvolené publikace jsou řazeny především s ohledem na jejich význam pro vývoj drátů 

pro implantáty. Článek A poskytuje první výsledky přípravy Mg drátů a charakterizuje drát 

z komerčně čistého Mg připravený při 300 °C. Důraz je kladen na korelaci mikrostruktury 

drátů a jejich mechanických vlastností. Článek B shrnuje poznatky získané úpravou 

extruzních parametrů a diskutuje použitý materiál z hlediska čistoty. Také se věnuje úvaze 

o možném využití drátů. Článek C upozorňuje na zajímavý jev při korozi v umělém tělním 

roztoku, kdy rozhraní médium-plynný H2 slouží jako místo pro nukleaci korozních produktů. 

Článek D se věnuje Mg-Zn binárním slitinám. Na základě získaných poznatků byl pro výrobu 

drátů jako optimální vybrán materiál Mg-0,4Zn. Články E a F se věnují extruzi Mg slitin, 

jejichž společným znakem je obsah kvazikrystalické ikosahedrální i-fáze. Původní motivací 

pro tento výzkum realizovaný v rámci stáže v japonské Tsukubě, bylo využít i-fázi pro získání 

materiálu potenciálně využitelného pro výrobu drátů. Následně se zaměření výzkumu 

modifikovalo na snahu o porozumění vlivu přímé extruze za tepla na mikrostrukturu, texturu, 

disperzi kvazikrystalických částic a mechanické vlastnosti Mg-Al-Zn slitiny (článek E). 

Následně byla zkoumána slitina, která již neobsahovala tělu velmi nepříznivý hliník (článek 

F). Přestože bylo v průběhu stáže od další snahy využít kvazikrystalickou fázi pro zlepšení 

Mg drátů upuštěno, byly nadále intenzivně řešeny vlivy přímé extruze. Bylo nalezeno 

množství analogií s výsledky článku A. Řešení článků E a F bylo v tomto ohledu klíčové pro 

pochopení všech procesů, které je nutné řešit při dalším zlepšování výroby drátů a hledání 

stále výhodnějšího složení výchozího materiálu. 

 

Článek A: 

Tento článek byl zaměřen na popis mikromechanismů plastické deformace tenkých 

(ø250 µm) Mg drátů. Dráty byly připraveny přímou extruzí za tepla při 300 °C s extruzním 

poměrem 1:576. Takto velký extruzní poměr zajistil velmi silnou texturu drátu a umožnil 

efektivně připravit tenký Mg drát v jednom kroku. Již první vyrobený drát prokázal při ruční 

manipulaci neočekávanou plasticitu v ohybu. Oproti běžně využívaným Mg drátům snášel bez 

zjevných problémů opakovaný ohyb. Mimo tradičních zkoušek mechanických vlastností, jako 

je zkouška tahem a měření mikrotvrdosti, byly provedeny experimenty s využitím metody 

SEM-EBSD (difrakce ve zpětně odražených elektronech v SEM) pro zobrazení 

mikrostrukturních změn po ohybu drátů. Z těchto experimentů bylo zjištěno, že opakovaný 

ohyb lze dosáhnout díky reverzibilnímu {101̅2} dvojčatění, které je dominantním 
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mechanismem plastické deformace v ohybu díky silné extruzní textuře drátů a vhodné 

velikosti zrn. Bylo také zjištěno, že při jednoosém tahu nejsou podmínky pro dvojčatění 

vhodné a materiál se deformuje pomocí dislokačních mechanismů. Výsledky tohoto článku 

ukázaly, že z hlediska mechanických vlastností by bylo možné využít tenký drát i z čistého 

Mg. Také byl ukázán pozitivní vliv silné tvářecí textury tam, kde je kvůli nízkému obsahu 

legujících prvků dvojčatění při ohybu energeticky výhodné. 

 

Článek B: 

Pro zhodnocení vhodnosti změny extruzních parametrů je třeba znát jejich vliv na 

výsledné vlastnosti tenkého Mg drátu. Článek B rozšiřuje mechanickou charakterizaci 

z článku A o další tvářecí teploty použité při přípravě sledovaného materiálu. Také je zde 

zkoumán efekt rychlosti posuvu průtlačníku a rychlosti deformace při tahové zkoušce na 

výsledné hodnoty mechanických vlastností. Důraz je kladen na opakovatelnost výsledků, 

neboť měření mechanických vlastností tenkých drátů může mít mnohá úskalí. Dále je zde 

stručně diskutován charakter lomů pro dráty připravené za různých teplot. Ve většině lomů 

jsou identifikovány částice, které lom iniciovaly. Pomocí energiově disperzní spektrometrie 

(EDS) bylo určeno složení těchto částic jako MgO pocházející pravděpodobně z nedostatečné 

čistoty atmosféry při výrobě Mg ingotu. Dále je diskutováno možné využití drátů a možnost 

splétání drátů do lanek. Také je zde uveden předpoklad využití drátů u dětí, kde i dráty 

z čistého Mg mohou odolávat hodnotám fyziologického zatížení hrudní kosti.  

 

Článek C: 

Článek C má formu editorialu v prestižním časopisu Materials Today. Z tohoto důvodu 

prošel pouze omezeným recenzním řízením na úrovni redakce daného časopisu. Přestože se 

jedná o publikaci, jejíž závěry jsou z výše zmíněného důvodu prezentovány velice obecně, 

poskytuje první náhled do problematiky korozních produktů na tenkých Mg drátech. Zabývá 

se především tvorbou vodíku jako plynné složky koroze Mg v tělním prostředí. Na rozhraní 

plyn-tělní médium vznikají korozní produkty, které bublinu plynu postupně uzavírají. To má 

za následek vytvoření oblasti nepřístupné pro buňky. Tyto oblasti mohou mít nežádoucí efekt 

na proces hojení a na výsledné mechanické vlastnosti regenerované kosti. Je ovšem nutné 

zvážit dynamické prostředí lidského těla, kde lze reálně předpokládat, že bubliny H2 budou 

méně stabilní. Další efekt, který je u živých modelů třeba zkoumat, je proces resorpce. 
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Článek D: 

Článek je zaměřen na korozní a mechanické vlastnosti slitin Mg-6Zn a Mg-12Zn před 

a po intenzivní plastické deformaci metodou ECAP-BP. Pro potřeby drátů se jedná o poměrně 

velkou koncentraci Zn, nicméně bylo provedeno detailní vyhodnocení koncentrace Zn 

v matrici a byl diskutován výskyt částic, jako jsou MgZn2. Také byl popsán gradient 

koncentrace Zn v jejich okolí. Článek demonstruje negativní vliv vyšší koncentrace Zn na 

korozní vlastnosti, což je efekt, který nastává až od určité koncentrace Zn v Mg. Článek dále 

ukazuje, že intenzivní plastická deformace a malá velikost zrn můžou mít v některých 

případech také negativní vliv na korozní odolnost Mg slitin. Z hlediska výroby drátů je nutné 

těchto poznatků využít, neboť Zn je velice vhodným legujícím prvkem z hlediska bioaplikací 

a zlepšení mechanických vlastností Mg slitin. 

 

Článek E: 

Článek je zaměřen na extruzi slitiny ZA63 (Mg-6Zn-3Al), zejména na vývoj 

mikrostruktury a textury během dvou extruzních procesů. Je diskutována výrazná schopnost 

částic kvazikrystalické i-fáze omezovat pohyb hranic zrn. Díky využití i-fáze je dosaženo 

stejné hodnoty meze kluzu pro deformaci tahem i tlakem. Dále je prokázáno, že i-fáze je 

v této slitině, neobsahující kovy vzácných zemin, stabilní za pokojové teploty, což je 

z hlediska jejího dalšího využití velmi perspektivní. Také jsou diskutovány oblasti paralelní 

k extruznímu směru, kde je lokálně nižší koncentrace i-fáze. V těchto oblastech je následně 

průměrná velikost zrn výrazně vyšší. Také bylo pro tuto slitinu dosaženo úplné rekrystalizace. 

 

Článek F: 

Tento článek se věnuje slitině ZW82 (Mg-8Zn-2Y), která je z hlediska biokompatibility 

výrazně vhodnější než slitina ZA63. Hlavním zaměřením článku je dosažení plné 

rekrystalizace a rovnoměrné disperze kvazikrystalické i-fáze. To je provedeno dvěma kroky 

přímé extruze za tepla. Pozornost je věnována vývoji textury v rámci jednotlivých extruzních 

procesů. Distribuce velikostí částic i-fáze je podrobně popsána a diskutována díky analýze 

obrazu. Výsledky mechanických vlastností a mikrostruktury jsou dány do souvislosti 

z dalšími pracemi, které využívaly pouze jednoho kroku přímé extruze a kde nebylo možné 

dosáhnout plné rekrystalizace. Důležitým výsledkem je dosažení symetrie meze kluzu v tahu 

a tlaku i pro velikost zrn přesahující 1 µm. Dvojčatění, potlačené disperzí kvazikrystalické i-

fáze, je identifikováno jako hlavní důvod pro rozdílnou mez kluzu v tahu a tlaku u slitin, které 

nejsou plně rekrystalizované. 
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1.4  Podíl  kandidáta na jednotl ivých publikacích  

Článek A: 

Kandidát navrhl experimenty s využitím EBSD techniky, připravil vzorky a zpracoval 

EBSD data. Také provedl a vyhodnotil tahové zkoušky, diskutoval mikrostrukturu a texturu 

drátů a vytvořil část ilustrací. S. Habr navrhl a vyrobil extruzní formu a provedl vlastní 

tváření. A. Jäger navrhl způsob výroby tenkých drátů přímou extruzí, diskutoval varianty 

dvojčatění, sepsal výsledný text článku a organizoval směřování výzkumu. 

Článek B: 

Kandidát navrhl experimenty, sepsal text článku, vytvořil ilustrace, zpracoval data 

z měření, provedl část tahových zkoušek, popsal mikrostrukturu drátů a organizoval 

směřování výzkumu. K. Balík spolu s kandidátem diskutoval možné využití drátů pro 

bioaplikace. Z. Sucharda asistoval s experimenty a diskuzí výsledků. A. Jäger navrhl extruzní 

proces, diskutoval změny parametrů extruze a koordinoval měření. 

Článek C: 

Kandidát navrhl experiment, sepsal text publikace, popsal a diskutoval její výsledky 

a nastínil další pokračování této problematiky. K. Balík přispěl k diskuzi výsledků. 

Článek D: 

Kandidát provedl a zpracoval data části mechanických zkoušek a přispěl k diskuzi 

výsledků článku. V. Gärtnerová navrhla a koordinovala všechna měření, vyhodnocovala data 

části mechanických zkoušek, poskytovala odborné vedení při přípravě a provádění 

experimentů a vyhodnocování výsledků, vedla sepisování publikace a diskuze výsledků.  

M. Němec provedl experimenty mikrostrukturní analýzy, navrhl a provedl korozní 

experimenty, vyhodnocoval naměřená data a sepisoval publikaci. A. Jäger navrhl složení 

a způsob výroby slitin, navrhl způsoby extruze a extruzní procesy, provedl část mechanických 

zkoušek a poskytl odborné zkušenosti při diskuzi výsledků článku. 

Článek E: 

Kandidát připravil vzorky, provedl experimenty v souvislosti s mikrostrukturou 

a texturou a analyzoval výstupy ze SEM. Dále diskutoval výsledky metody EBSD, analyzoval 

zastoupení i-fáze a zpracoval některé ilustrace. Také sepsal úvodní návrh textu publikace. 

H. Somekawa navrhl a uskutečnil proces tváření a provedl mechanické zkoušky. A. Singh 

provedl mikrostrukturní analýzu, žíhání, sepsal finální text publikace a koordinoval výzkum.   
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Článek F: 

Kandidát připravil vzorky, provedl experimenty v souvislosti s mikrostrukturou 

a texturou a analyzoval výstupy ze SEM a konfokálního mikroskopu. Dále diskutoval 

výsledky z metody EBSD, provedl analýzu obrazu a zpracoval některé ilustrace. Také sepsal 

úvodní návrh textu publikace. H. Somekawa navrhl a uskutečnil proces tváření a provedl 

mechanické zkoušky. A. Singh provedl mikrostrukturní analýzu, diskutoval mechanické 

vlastnosti, sepsal finální text publikace a koordinoval výzkum.   
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2 Výsledky práce 

2.1  Materiál  

V této kapitole se budeme zabývat volbou materiálu pro tenké dráty z Mg. První 

variantou, která je z hlediska biokompatibility korozních produktů vhodná, je využití čistého 

Mg (článek A, článek B, článek C). Dále je známo, že i mírné legování může mít za následek 

velmi výraznou změnu korozních vlastností hořčíku [19]. Schématický přehled vlivu 

koncentrace jednotlivých legujících prvků na rychlost koroze je znázorněn na Obr. 1. Jedná se 

o jednoduchý test v 3% roztoku NaCl, který reflektuje pouze základní charakter koroze Mg ve 

slaných roztocích, tedy v prostředí omezeně podobném tělnímu roztoku [19]. 

 

 

Obr. 1: Závislost rychlosti koroze na koncentraci příměsového prvku pro binární slitiny Mg 

v 3% vodném roztoku NaCl, převzato z [19]. 

 

Z Obr. 1 je patrné, že nejvíce korozi podporují příměsi Fe, Ni a Co, jejichž výskyt je tedy 

nutné v Mg co nejvíce eliminovat. Největší problém představuje Fe, které je typickou 

nečistotou v hořčíkových slitinách z důvodu používání ocelových obráběcích nástrojů 

a dalších technologických prvků [19]. Kvůli velmi malé rozpustnosti železa v Mg 

(~0,001 hm.%) se tvoří fáze, které s okolním materiálem tvoří mikrogalvanické články, kde 

Fe je katodou. Fe tak způsobuje důlkovou korozi, která je nepřijatelná, především pro 

implantáty s malými rozměry [19].  

Na úrovni čistoty materiálu existují dvě základní možnosti řešení tohoto problému. 

Různými metodami lze snížit obsah Fe v Mg pod cca 50 až 150 ppm, kdy se již nežádoucí 

fáze nevytváří. Čištění Mg je ovšem poměrně nákladné. Druhou možností je využít prvky 
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(např. Mn) vytvářející se železem intermetalické fáze. Pro typický systém slitin Mg-Al 

potlačuje energeticky výhodnější tvorba AlMnFe intermetalik lokální korozi na minimum, 

neboť ve slitině následně není k dispozici železo na tvorbu Mg-Fe fází [20]. Z hlediska 

aplikací pro tenké Mg dráty by bylo zajímavé prozkoumat využití stopového množství Mn, 

které má schopnost korozi Mg výrazně omezit [21]. Dosáhnout rovnoměrné koncentrace Mn 

v Mg je však poměrně složité, neboť Mn má vysokou teplotu tání. Přestože se Mn v Mg 

slitinách pro bioaplikace používá, existují studie, které naznačují určité potenciální problémy 

[22,23]. Z důvodu zaměření této disertační práce na vývoj implantátů, určených mimo jiné 

pro velmi mladé děti, je tak vhodné omezit koncentraci prvků jako jsou Al a Mn na minimum. 

Zejména v případě Al, který je často využívaný pro zásadní zlepšení vlastností Mg slitin, 

existuje celá řada studií, které jeho bezpečnost při dlouhodobé expozici zpochybňují [24]. Pro 

biodegradabilní aplikace je nutné volit takové legující prvky, které jsou nejen 

biokompatibilní, ale také biodegradabilní. A ideálně ty, které jsou v těle přirozené a existují 

procesy jejich vylučování. 

Pro jednotlivé příměsi obecně existuje určitá mezní koncentrace, nad kterou se korozní 

rychlost v různých médiích výrazně zvýší [21]. Tuto hodnotu pro danou slitinu a dané 

médium lze nazvat toleranční limit. Z grafu uvedeného na obr. 2 je např. zřejmé, že toleranční 

limit pro Fe v čistém Mg v 3% roztoku NaCl je cca 170 ppm [25].  

 

 

Obr. 2: Závislost rychlosti koroze na koncentraci Fe pro binární slitiny Mg v 3% vodném 

roztoku NaCl, převzato z [25]. 

 

Pro bioaplikace čistého Mg je ovšem nutné uvažovat efekt korozního média a možná 

lokální maxima koncentrace v rámci celého implantátu. Z toho hlediska by bylo vhodné 
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dosáhnout hodnot spíše pod ~50 ppm Fe. Také je nutné řešit, jaký vliv mají na toleranční limit 

Fe další prvky. Například slitina AZ91 (Mg-9Zn-1Al, hm.%) má oproti čistému Mg toleranční 

limit Fe jen 20 ppm [25]. Kvůli tomu, že v dané studii i v mnoha dalších bylo uvedeno, že Zn 

toleranční limit Fe zvyšuje, lze toto snížení tolerančního limitu Fe obecně přisoudit vlivu Al. 

Z tohoto důvodu byla slitina ZA63, která se jinak vyznačuje velmi dobrými mechanickými 

vlastnostmi (článek E), shledána nevhodnou pro další vývoj tenkých Mg drátů pro 

bioaplikace.  

Výše uvedená skutečnost značně omezuje dostupný výběr prvků pro vývoj nové slitiny. 

Z dobře prozkoumaných prvků, které zároveň výrazně neomezují tvářitelnost slitiny, se jako 

ideální kandidát jeví Zn, který v malých koncentracích omezuje korozní rychlost [26]. 

Intenzivní plastická deformace a optimalizace hranic zrn Mg-Zn slitin jsou efektivním 

nástrojem, jak ovlivnit jejich korozní odolnost (článek D). Zn poměrně efektivně vylepšuje 

mechanické vlastnosti Mg slitin [26]. Po žíhání při 320 °C a následném zakalení se ve 

slitinách vyskytují různé intermetalické fáze a gradienty koncentrací, které jsou podrobně 

popsány v práci [27].  

Dalším možným materiálem využitelným v bioaplikacích je slitina ZW82 a jiné slitiny 

využívající kombinace Zn s malým množstvím kovů vzácných zemin, jako je Y. V současné 

době je předmětem výzkumu, zda je Y vhodné pro bioaplikace, či nikoli. Přítomnost 

kvazikrystalické i-fáze Mg3Zn6Y (článek F) může znamenat zlepšení korozních vlastností, 

pokud bude dosaženo dostatečně jemné disperze částic i-fáze. Samotné částice prokazují 

velkou odolnost vůči korozi [28]. Výhodou také je gradient koncentrace Zn v jejich okolí, 

který bude korozní odolnost slitiny také ovlivňovat, a fakt, že většina Y je vázána v částicích 

i-fáze [nepublikované výsledky]. Z hlediska biodegradabilních implantátů ovšem nastává 

problém, pokud velmi odolné částice i-fáze zůstanou po korozi volně v tělním prostředí [28]. 

Je otázkou, zda by takové částice v tělním prostředí škodily, či nikoli. Z těchto důvodů bylo 

od slitin obsahující zmíněnou kvazikrystalickou fázi Mg3Zn6Y prozatím upuštěno, nicméně 

zůstavují atraktivní tématikou pro další výzkum biodegradabilních slitin. 

Využití binární slitiny pro výchozí experimenty přináší výhody z důvodu jednodušší 

charakterizace jevů, které se během vývoje mohou vyskytnout. 

Pro výrobu drátů byly použity následující materiály: komerčně čistý Mg (CP Mg), ultra-

čistý Mg, slitina Mg-0,2Zn, slitina Mg-0,4Zn a slitina Mg-1Zn (hm. %). Přehled složení 

použitých materiálů je uveden v Tab. 1. Použití ultra-čistého („6N“) Mg bylo motivováno 

výzkumem, zda lokální korozi drátů skutečně způsobuje chemické složení, především výskyt 

částic s obsahem Fe. Jedná se o finančně nákladný materiál (k 5.9.2016: 2300 Kč/g), přičemž 
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při využití současné technologie výroby drátu lze z 1 g materiálu vyrobit přibližně 10 m drátu 

s průměrem 250 µm. Slitiny obsahující 0,4 % a 1 % Zn byly vytvořeny s použitím komerčně 

čistého Mg. 

Prvek (hm. %) Zn Cu Al Si Fe Mg 

ultra-čistý Mg 0.00007 0.000005 0.000005 0.000005 0.000005 zbytek 

komerčně čistý Mg 

(extrapolace) 

<<0,1 

(0,04) 

<0,0067 

(0,006) 

<0,045 

(0,004) 

<0,044 

(0,005) 

<0.0041 

(0,003) 
zbytek 

Mg-0,2Zn 0,228 <0.0067 <0.045 <0.044 <0.0041 zbytek 

Mg-0,4Zn komerčně čistý Mg + 0,4 hm.% Zn 

Mg-1Zn komerčně čistý Mg + 1 hm.% Zn 

 

Tab. 1: Chemické složení vstupních materiálů pro výrobu tenkých Mg drátů. 

Maximální koncentrace Zn je limitována maximální teplotou při tváření, kterou jsme 

schopni konstantně udržovat (~310 °C), maximálním zatížením extruzní formy a také 

požadavkem, aby při tváření byl Zn plně v tuhém roztoku. Z fázového diagramu binárního 

systému Mg-Zn je zřejmé, že velká rozpustnost Zn v Mg za zvýšené teploty bude přínosem 

[29]. V případě drátů o velmi malém průměru je vhodné, aby v Mg nebyly přítomné žádné 

fáze a aby k případné precipitaci docházelo až při ochlazení vlivem výstupu drátu z tvářecí 

formy. Lze tak lépe dosáhnout uniformní mikrostruktury drátů, včetně distribuce Zn. 

Pro stanovení chemického složení materiálů byla v případě ultra-čistého Mg využita 

analýza dodavatele, v ostatních případech metoda optické emisní spektroskopie s doutnavým 

výbojem (GDOES, článek B). Pokud je k dispozici dostatek certifikovaných referenčních 

materiálů, jedná se o velmi dobrou metodu ke zjištění koncentrací legujících prvků 

objemových vzorků. Nevýhodou je nemožnost přímého měření chemického složení drátů, 

neboť v námi využívané konfiguraci vyžaduje rovnou plochu o rozměrech alespoň 7x7 mm
2
. 

Zjevnou limitací počtu standardů pro metodu GDOES je v současnosti absence standardu 

s nízkými koncentracemi Zn. Proto v Tab. 1 uvádíme koncentraci Zn < 0,1 hm. %, přestože 

skutečná koncentrace bude nižší. Hodnota 0,04 hm.% je dosažena extrapolací kalibračních dat 

a je třeba ji brát s rezervou. V Tab. 1 jsou extrapolované hodnoty psány v závorce (článek A). 

Slitiny Mg-0,4Zn a Mg-1Zn nebyly zatím detailně charakterizovány z hlediska koncentrace 

Zn, neboť zatím není rozhodnuto o finální proceduře tavby a následné homogenizace Zn. 

Slitiny byly taveny ve vakuové indukční peci Balzers VSG 02 v ochranné atmosféře Ar a v ní 

následně byly i pozvolna ochlazovány. Výrazné ovlivnění koncentrace nečistot tavbou se 

nepředpokládá. Tento předpoklad bude v budoucnu ověřován. Prvotní experimenty s výrobou 
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a charakterizací drátů probíhaly na Mg-Zn slitinách přímo po odlití, bez homogenizačního 

žíhání. Časově omezená homogenizace v jistém smyslu probíhá při ochlazování v peci i před 

vlastní extruzí, kdy je vzorek umístěn do vyhřáté extruzní formy. Z důvodu dobré rozpustnosti 

Zn v Mg (článek D) a z hlediska malého rozptylu mechanických vlastností Mg-0,4Zn drátů 

[nepublikované výsledky] lze předpokládat, že homogenizační žíhání odlitých ingotů bude mít 

jen malý efekt na finální homogenitu Mg-0,4Zn drátů. Rovněž tento předpoklad bude třeba 

v budoucnu ověřit, především z hlediska existence dendritické mikrostruktury v ingotech.  

 

Obr. 3 Mikrostruktura ingotu komerčně čistého Mg, a) zobrazení zrn, b) uspořádané malé 

částice MgO, velká MgO částice v pravém horním rohu, c) detail skupiny částic (článek B). 

 

Mikrostruktura původního ingotu Mg, který byl následně využit i pro slitiny Mg-0,4Zn 

a Mg-1Zn, je uvedena na Obr. 3 (článek B). Obr. 3a zobrazuje typickou mikrostrukturu Mg 

ingotu po odlití se zrny o velikosti v řádu milimetrů. Na Obr. 3b,c jsou znázorněny částice, 

které byly identifikovány jako MgO (článek B). Bylo zjištěno, že mohou ve finálním drátu 

iniciovat lom (článek B). V tomto ohledu by bylo využití ultra-čistého Mg výhodné. Pro ultra-

čistý Mg se výskyt těchto částic, spojených s nedokonalou masivní produkcí Mg ingotů, 

nepředpokládá. Kruhové uspořádání menších částic (Obr. 3b) bylo typické pro celý ingot 

s přibližnou četností 6,6 uspořádání na 1 mm
2
 výbrusu. Jedná se pouze o hodnotu vyplývající 

z počtu těchto uspořádání částic dělené celkovou plochou snímků při malém zvětšení. Pokud 

bychom chtěli diskutovat skutečnou 3D distribuci, bylo by nutné analyzovat velké množství 

takových snímků a využít stereologie. 

Ingoty Mg, Mg-0,4Zn a Mg-1Zn byly mimo jiné charakterizovány v rámci bakalářské 

práce A. Jančové, která se na řešení této problematiky podílí [30]. Snímky zobrazující 

mikrostrukturu ingotů Mg-0,4Zn a Mg-1Zn jsou uvedeny na Obr. 4, detailní informace 

o těchto experimentech a podrobnější diskuse dosažených výsledků jsou uvedeny v práci [30].  
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Na Obr. 4a lze vidět detail místa na řezu válcového Mg-0,4Zn ingotu o průměru 8 mm, 

ležícího mimo středovou dendritickou oblast. Jsou zde zřejmá velká zrna. Bylo zjištěno, že 

přítomnost jiných fází je minimální a jejich velikost zřídkakdy překračuje 5 µm. Na Obr. 4b je 

znázorněna středová oblast ingotu po naleptání obsahující typická dendritická zrna bez 

zřetelných fází. Na Obr. 4c je znázorněna středová oblast Mg-1Zn ingotu o průměru 8 mm. 

Lze vidět tenké tmavé fáze, jejichž morfologie je spjata s hranicemi zrn (Obr. 4d). Pokud 

bereme v úvahu fázový diagram Mg-Zn je pravděpodobné, že se jedná o fázi Mg21Zn25 nebo 

Mg13Zn12 nebo MgZn, v závislosti na tom, kterou interpretaci Mg-Zn fázového diagramu 

čtenář preferuje [27]. To naznačuje i podobnost s ilustracemi v práci, která diskutuje omezení 

tažnosti a tvorbu trhlin v souvislosti s touto fází [31]. Z tohoto důvodu je třeba ingoty Mg-1Zn 

homogenizovat pro dosažení rovnoměrné koncentrace Zn, kdy stav se Zn pouze v tuhém 

roztoku je dle binárního fázového diagramu dosažitelný. Přesto je pro přímou extruzi s velký 

redukčním poměrem vhodnější využít slitinu Mg-0,4Zn, kde se problémy s významnějším 

výskytem fáze Mg21Zn25 a příliš velké zpevnění díky Zn nepředpokládají. 

 

Obr. 4 Mikrostruktura ingotů slitin Mg-Zn. a) Mg-0,4Zn po Struers OP-S, b) Mg-0,4Zn 

leptáno, c) Mg-1Zn po Struers OP-S, d) Mg-1Zn leptáno. 
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2.2  Výroba drátů 

Existuje několik postupů, kterými je možné tenký Mg drát vyrobit. Nejčastěji 

používanou metodou je tažení za studena, která je schopná vytvářet dráty z různých slitin, 

ovšem je vhodné drát mezi jednotlivými kroky tažení žíhat [32]. Dále se využívá tažení za 

tepla [33] nebo kombinace tažení za tepla a za studena, čímž lze zefektivnit celý tvářecí 

proces [34]. Výhodné je též použití kombinace různých tvářecích metod jako je extruze 

a tažení [35] nebo úhlové kanálové protlačování (ECAP) a tažení [36]. V současné době se 

také intenzivně pracuje na dalších alternativních metodách výroby drátů [37-39]. 

V této práci se budeme zabývat především přímou extruzí za tepla. Na rozdíl od řady 

jiných materiálů lze v případě Mg využít velký extruzní poměr 1:576, díky kterému jsme 

schopni připravit výsledný drát s průměrem 250 µm v jednom kroku (článek A, článek B). 

Jedná se o jednoduchou technologii, která zajišťuje typickou extruzní texturu a nevyžaduje 

další úpravy drátu, jako je následné žíhání. Schéma procesu přímé extruze je znázorněno na 

Obr. 5a. Z Obr. 5b je zřejmá dobrá plasticita výsledného drátu při geometricky složité 

deformaci. 

 

Obr. 5 a) Schéma tvářecí formy pro výrobu drátů metodou přímé extruze za tepla, b) uzel na 

tenkém drátu z komerčně čistého Mg.  

 

 Design tvářecí formy tvoří vnější forma s vyhříváním s vyměnitelnou vložkou 

obsahující vlastní extruzní kanál. Tak lze vyrobit a nahradit konkrétní vložku v případě, kdy 

je poškozena. K poškození kanálu vložky docházelo opakovaně ve fázi, kdy nebylo známé 

vhodné složení drátů a bylo experimentováno s více slitinami. Například mikrolegování Y, 

často využívané pro významné zlepšení mechanických vlastností Mg slitin, omezilo 
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tvářitelnost slitiny natolik, že nebylo možné 250 µm drát vyrobit v žádné dostupné kombinaci 

tvářecích parametrů. Pro čistý Mg lze opakovatelně vyrábět i dráty s průměrem 150 µm. 

Z hlediska další využitelnosti byly ovšem jako ideální zvoleny dráty s průměrem 250 µm, 

především pro vhodné dvojčatění (článek A). Dalším rozhodovacím kritériem byla také 

průměrná velikost částic MgO, které dráty s větším průměrem ovlivňují méně (článek B). 

Pokusy byly provedeny také s výrobou drátu s průměrem 50 µm, opět v jednom kroku 

s počátečním průměrem Mg tyče 6 mm. Přestože byly vyrobeny segmenty drátu s délkou 5 až 

10 cm, semi-kontinuální výroby drátu (celistvý drát při spotřebování všeho materiálu 

vloženého do formy) nebylo možné dosáhnout. Přerušení drátu bylo doprovázeno zvukovými 

a zřídka i světelnými projevy, naznačující lokální zapálení Mg drátu ve výstupním kanálu. 

Principiálně je to možné díky odlehčení formy v místě výstupu drátu, kdy nedochází k tak 

prudkému poklesu teploty jako o několik milimetrů dál, avšak je již umožněn přístup 

vzduchu. Zápalná teplota čistého Mg je 595 až 642 °C v závislosti na tloušťce MgO na 

povrchu Mg [40]. Nicméně, je známo, že teplota zapálení je závislá jak na tlaku okolní 

atmosféry, tak na složení slitiny [41]. Pro velký redukční poměr, poměrně velkou rychlost 

výstupu Mg drátu z extruzní formy a při velkých tlacích v extruzní formě je pravděpodobné, 

že měřená teplota formy nedosahuje teploty drátu (ovlivněné třením a jinými efekty). Také je 

pravděpodobné, že z extruzní formy vychází čistý kov a zapálení není omezeno přítomností 

vrstvy oxidů. Z tohoto důvodu bylo od experimentů s výrobou 50 µm prozatím upuštěno, 

přestože je jejich výroba z čistého Mg úpravou extruzní formy dosažitelná. 

V současném stavu je použité experimentální zařízení funkční, avšak náročné na 

sestavení (vysokotlaký lis s pomalým posuvem je využíván i pro další činnosti). 

Problematické je také řešení tepelné izolace při vyšších provozních teplotách. 

Při správném sesazení formy je výroba drátu velice efektivní. Kvůli tomu, že se nejedná 

o kontinuální výrobní proces, je možné vyrobit souvislý drát s maximální délkou pouze 

v řádech desítek metrů. Pro uvažovanou aplikaci to ovšem není zásadní překážkou. Na Obr. 6 

je znázorněn vývoj polohy a síly při jedné výrobní sekvenci drátu. Byl zaznamenán průběh 

pěti vzorků z komerčně čistého Mg. Síla potřebná pro protlačení klesá s rostoucí teplotou 

protlačování. Jedná se o část drátů využitých ke studiu procesních parametrů (článek B). 

Forma byla vyhřáta na 310 °C a s časem postupně chladla až na 260 °C. Rychlost posuvu 

průtlačníku byla pro všechny vzorky v této sekvenci ~ 0,2 mm/s. Typický vzorek pro 

protlačování má v současnosti průměr 6 mm a délku 18 až 22 mm. Průtlačník se pohybuje až 

do úrovně, kdy extruzní kanál přechází v zakřivenou oblast. Materiál v této polokulové oblasti 

(Obr. 5) zůstává a je vytlačen s pomocí dalšího vzorku. Pokud je výroba drátu bez komplikací 



26 

 

(segmentace drátu i v rámci první části vzorku), je drát z tohoto objemu materiálu jasně 

oddělen. Tento fakt lze také pozorovat v záznamu síly na průtlačník na Obr. 6. Výrobní 

cyklus začíná protlačením několika metrů drátu z předchozího vzorku a následně dlouhého 

drátu z většiny vzorku následujícího. V některých případech dochází pro tuto úvodní část 

materiálu ke zvýšení síly na průtlačník, jako v případě vzorku extrudovaného při 300 °C na 

Obr. 6. To může být způsobeno nečistotou ve výstupním kanále. Je zřejmé, že se rozptyl 

hodnot zatížení zvyšuje s klesající teplotou. Přestože výsledky mechanických zkoušek 

ukazují, že nižší teplota produkuje mechanicky lepší dráty (článek B), z hlediska efektivity 

výrobního procesu je vhodné využít spíše vyšších teplot (>290 °C). Limit zatížení průtlačníku 

pro minimální riziko poškození v současnosti využívané extruzní formy byl stanoven na 

55 kN. Dále bylo zkoumáno protlačování slitin Mg-Zn. V rámci bakalářské práce [30] bylo 

zjištěno, že zatížení na průtlačník při 300 °C ve špičkách dosahuje pro komerčně čistý Mg, 

Mg-0,4Zn a Mg-1Zn po řadě hodnot < 23 kN, < 40 kN a > 58 kN. Přestože byly v rámci 

experimentů části Mg-1Zn drátů vyrobeny, bylo od jejich další produkce ustoupeno z důvodu 

technologických limitů extruzní formy. Odlišná hodnota maximálního zatížení pro komerčně 

čistý Mg v práci [30] oproti Obr. 6 je způsobena menším opotřebením extruzního kanálu 

použitého pro práci [30]. 

 

 

Obr. 6: Příklad záznamu polohy a síly při protlačování, teplota postupně zleva klesá 

z 310 °C na 260 °C. Záznam síly zdola omezen pro vyloučení dat nesouvisejících přímo 

s extruzí drátu. Technologické přestávky nejsou v záznamu znázorněny. 
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2.3  Základní charakterizace  

2.3.1 Tahové zkoušky 

Mechanické vlastnosti Mg drátů se různí dle použitých legujících prvků a parametrů 

jejich výroby. V současné době již není problém dosáhnout dostatečné pevnosti slitin pro 

biomedicínské aplikace [40,41]. Výrazného zvýšení pevnosti lze dosáhnout legováním Mg 

biodegradabilními prvky vzácných zemin (tj. např. Y, Gd) [42,43]. Problémem těchto příměsí 

je doposud velmi omezená znalost jejich vlivu na lidský organismus při dlouhodobých 

expozicích a míra jejich ukládání v těle při plném rozpuštění biodegradabilního implantátu. 

Existují studie, které prokazují, že vlivem prvků vzácných zemin dochází k jednoznačně 

negativním efektům [44]. V první fází ověřování konceptu výrobní technologie jsme tedy se 

zaměřili na čistý Mg. 

Přehled výsledků tahových zkoušek prováděných na drátech z komerčně čistého Mg je 

uveden v přiloženém článku B. Obecně lze tvrdit, že z čistého Mg je možné vhodnou 

technikou vyrobit drát, který má v lékařské praxi velmi slibnou perspektivu uplatnění. Přehled 

mechanických vlastností tenkých drátů z Mg slitin lze najít např. v [30] nebo [40]. Zásadním 

předpokladem spolehlivého měření mechanických vlastností materiálu takto tenkých drátů je 

dostupnost vhodného experimentální vybavení.  Především je třeba mít k dispozici siloměry 

s dostatečnou citlivostí. Dalším problémem, který je nutné řešit, je vhodné upnutí testovaných 

drátů. Z důvodu nízké meze kluzu Mg a malých rozměrů vzorků dochází občas při upínání 

vzorku k mírné plastické deformaci, kvůli které dojde při zkoušce k přetržení drátu v místě 

upnutí, což je pro tuto zkoušku nevhodné. Musí být využity čelisti a upínací zařízení 

adaptované pro tento typ zkušebních těles. Výhodou je, že poškození při upínání má za 

následek nižší hodnotu mechanických vlastností a nedojde tedy k jejich nadhodnocení. 

Kvůli náhodnému výskytu technologických defektů je třeba v souladu se 

statistickou teorií nejslabšího článku vzít v úvahu vliv délky měřeného vzorku drátu. 

V článku A byl např. prokázán vliv délky zkušebního vzorku na celkové prodloužení do 

lomu. Pomocí testování zkušebních vzorků s různou délkou (30 mm, 200 mm, 300 mm) byl 

navržen koeficient umožňující přepočet výsledků tahových zkoušek na pevnostní 

charakteristiky odpovídající drátu velké délky. Jedná se pouze o orientační metodiku, která 

však poskytuje spolehlivý konzervativní odhad tažnosti materiálu drátů větších délek, než 

jaké budou finálně používány v klinické praxi.  

 Vhodnějším přístupem by bylo využití analýzy spolehlivosti pro určení 

pravděpodobnosti porušení drátu konkrétní délky. Příklad použití tohoto přístupu je uveden 
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v [45]. Daný postup však vyžaduje poměrně velké množství vzorků. Jelikož existuje široká 

škála extruzních parametrů, které je třeba testovat, byl tento přístup vyhodnocen jako příliš 

časově náročný. Přehled výstupů z tahových zkoušek (článek B) je graficky znázorněn na 

Obr. 7. Pro přehlednost byla v tomto grafu využita jen data pro rychlost průtlačníku 0,2 mm/s. 

Kompletní množinu výsledků lze nalézt v tabulce 2 v článku B. Především je zřejmé, že mez 

kluzu a tažnost klesají se zvyšující se teplotou extruze. Maximum skutečného napětí vykazuje 

pouze mírný sestupný trend. Při interpretaci těchto výsledků je třeba vzít v úvahu možnou 

nehomogenitu vstupního ingotu, která může způsobit mírné lokální změny materiálových 

vlastností. Je tedy vhodné teplotu tváření udržet co nejnižší, avšak je nutné také dbát na 

zatížení formy (Obr. 6).  

Pro porovnání lze uvést, že např. v případě slitiny Mg-0,8Ca bylo dosaženo meze 

pevnosti 235 MPa a tažnosti 9,4 % [40]. Ve stejné práci bylo pro tažený drát o průměru 

274 µm ze slitiny ZEK100 (Mg-1Zn-0,5RE-0,5Zr, RE = kovy vzácných zemin) dosaženo 

meze pevnosti 458 MPa a tažnosti 10,6 %. Pokud uvažujeme přímou extruzi, pak stejní autoři 

publikovali studii, ve které připravovali dráty s průměrem 500 µm [46]. Pro obě výše zmíněné 

slitiny se nepodařilo dosáhnout tažnosti přesahující 2 %, pro slitiny AL36 (Mg-6Li-3Al) 

a AX30 (Mg-3Al-0,8Ca) však ano.  

 

Obr. 7: Grafické znázornění výsledků tahových zkoušek pro rychlost průtlačníku 

0,2mm/s a různé teploty extruze (tabulka 2, článek B). 
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Složení použité slitiny a technologie výroby drátů má tedy zásadní vliv na jejich 

využitelnost v praxi. Úvaha o požadovaných mechanických vlastnostech materiálu drátů pro 

fixaci sterna a možnostech jejich dosažení je předmětem části článku B. V případě drátů 

určených pro fixaci sterna u malých dětí by se požadovaných vlastností dosáhlo i v případě 

použití komerčně čistého Mg. Dalšími faktory, které je třeba z hlediska aplikace drátů 

v klinické praxi brát v úvahu, jsou též rychlost koroze a degradace mechanických vlastností 

materiálu kvůli dlouhodobému a dynamickému působení prostředí těla pacienta. 

Dále byly zkoumány slitiny Mg-0,4Zn a Mg-1Zn. Jelikož nebylo možné dosáhnout 

bezproblémové výroby Mg-1Zn drátů, bylo vyhodnoceno jen několik vzorků s délkou 50 mm. 

Naměřené pevnostní charakteristiky jsou shrnuty v Tab. 2. Hodnoty pro slitinu Mg-1Zn 

vypovídají o velké nehomogenitě drátů. Pro srovnání jsou v této tabulce uvedeny i hodnoty 

pro čistý Mg z článku B. Porovnání hodnot tažnosti je třeba brát s rezervou, neboť byl 

v daném případě použit jiný přístroj a jiné experimentální uspořádání než v případě 

experimentů, jejichž výsledky jsou uvedeny v článku B. Materiály Mg-0,4Zn a Mg-1Zn byly 

testovány za shodných podmínek. Prokázalo se, že drát ze slitiny Mg-0,4Zn může mít výrazně 

lepší vlastnosti než drát vyrobený z komerčně čistého Mg. V závislosti na výrobní sekvenci se 

u některých z těchto drátů projevila ostrá mez kluzu. Pokud se neprojevila, dosahuje smluvní 

mez kluzu Mg-0,4Zn cca 200 až 220 MPa, což představuje dvojnásobek meze kluzu čistého 

Mg. Studium příčin naznačeného zvýšení meze kluzu pomocí transmisní elektronové 

mikroskopie (TEM) budou předmětem dalšího výzkumu. Lze očekávat souvislost s rychlým 

ochlazením drátu z oblasti fázového diagramu, kde je Zn plně rozpuštěn v Mg. Toto 

ochlazení, ke kterému dochází v důsledku velké výstupní rychlosti drátu z extruzní formy, 

může mít za následek tvorbu velmi malých fází, které mohou efektivně blokovat pohyb 

dislokací. Lze v tomto ohledu lze očekávat analogii s poznatky a výsledky uvedenými 

v článku D a práci [27]. 

materiál 
smluvní mez kluzu 

(MPa) 

maximum skutečného 

napětí (MPa) 

tažnost 

(%) 

komerčně čistý Mg 101 ± 4 208 ± 3 10,1 ± 0,8 

Mg-0,4Zn 216 ± 1 263 ± 2 15,9 ± 3,6 

Mg-1Zn 176 ± 18 233 ± 12 11,6 ± 2,3 

 

Tab. 2: Srovnání mechanických vlastností Mg a Mg-Zn drátů připravených při teplotě 300 °C. 
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Tyto výsledky se staly motivací pro další výzkum drátů ze slitiny Mg-0,4Zn. Díky 

malému obsahu Zn lze tento materiál bez větších problémů tvářet. Největší výhodou je 

razantní zvýšení meze kluzu, což zajistí tvarovou stálost implantátů v prvních fázích po 

implantaci, kdy je nutné, aby dráty přenášely veškeré zatížení. Velmi příznivou skutečností je, 

že ke zvýšení pevnosti nedochází na úkor snížení tažnosti (viz Tab. 2). Jedná se však 

o výsledky předběžných testů, které musí být dále ještě ověřeny. Z hlediska testování drátů je 

problematické přesně určit jejich průměr. V budoucnu tak budeme pro srovnání drátů 

vyrobených různými technologiemi používat především maximální dosaženou sílu. Výsledky 

tahových zkoušek tak budeme vztahovat k technologii výrobního procesu (čištění, leptání, 

potahování, splétání lanek) a nikoli jen k materiálovým vlastnostem. 

2.3.2 Fraktografie 

V rámci článku B byly zkoumány lomové plochy drátů z komerčně čistého Mg. Byly 

stručně diskutovány změny v charakteru lomové plochy pro teploty extruze 230 °C a 300 °C. 

Pozornost byla zaměřena zejména na výskyt a identifikaci částic na lomové ploše ve vazbě 

na nečistoty v Mg ingotu (Obr. 3). Na Obr. 8 jsou zobrazeny lomové plochy drátů vyrobených 

z komerčně čistého Mg při různých teplotách extruze. Výskyt křehkých částic je zřejmý na 

všech zobrazených lomových plochách. Pomocí metody SEM-EDS bylo určeno, že jde 

o částice MgO. 

 

Obr. 8: Lomové plochy 250 µm drátu z komerčně čistého Mg po tahových zkouškách při 

20 °C, pro teploty extruze 230 °C, 270 °C a 300 °C. Detaily zobrazují částice MgO. 
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Nebyla pozorována korelace mezi teplotou extruze a množstvím částic MgO na lomové 

ploše. Ke vzniku těchto částic dochází kvůli nedokonalé čistotě ochranné atmosféry při tavbě, 

v důsledku vlhkosti nebo díky využití recyklovaného Mg [47]. Přestože MgO částice nemusí 

vždy lom iniciovat, snižují užitný nosný průřez drátů. Je zřejmé, že by bylo vhodné využívat 

Mg který takové částice neobsahuje. Jednou z možností, jak tomuto předejít, je využití ultra-

čistého Mg, který je ovšem nákladný. Výhodnější možností tedy bude najít takového 

dodavatele komerčně čistého Mg, který je schopný dodat Mg s minimálním obsahem těchto 

částic. Na Obr. 8 je také patrná nedokonalá geometrie povrchu drátů, na kterém jsou viditelné 

poměrně hluboké rýhy způsobené opotřebením extruzního kanálu. Daný problém se již 

v poslední době podařilo u drátů vyrobených ze slitiny Mg-0,4Zn minimalizovat. 
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2.4  Mikrostruktura a  textura 

Z hlediska vlastností drátů je velmi důležitá mikrostruktura materiálu, ze kterého jsou 

vyrobeny. Především výsledná velikost zrn ovlivňuje dosažitelné mechanické vlastnosti [48]. 

K výrobě drátů se používá extruze za tepla, kdy při poměrně vysokých teplotách dochází 

k dynamické rekrystalizaci materiálu. Studiu závislosti velikosti zrn na teplotě extruze byl 

věnován článek B (komerčně čistý Mg) a bakalářská práce [30] (slitiny Mg-0,4Zn a Mg-1Zn). 

Výsledky těchto zkoušek jsou shrnuty v Tab. 3. Je třeba zmínit, že ve výsledné velikosti zrn 

jsou započítány stereologické efekty. Více informací lze nalézt v normě ASTM E112-10 [49] 

nebo v práci [50] a příslušných zdrojích. Pro článek A byla použita starší hodnota koeficientu, 

než doporučuje norma [49]. Výsledná velikost zrn byla tedy pro srovnání v Tab. 3 

přepočítána. 

 

materiál / teplota extruze velikost zrn (µm) reference zdroj dat, rok výroby 

komerčně čistý Mg / 300°C 13 ± 2 článek A SEM-EBSD, 2015 

komerčně čistý Mg / 300°C 14 článek B SEM, leptáno, 2015 

komerčně čistý Mg / 300°C 17 [30] SEM, leptáno, 2015 

komerčně čistý Mg / 300°C 25 [30] SEM, leptáno, 2018 

ultra-čistý Mg / 300 °C 12 článek B SEM, leptáno, 2017 

komerčně čistý Mg / 260°C 11 článek B SEM, leptáno, 2015 

komerčně čistý Mg / 260°C 15 [30] SEM, leptáno, 2015 

komerčně čistý Mg / 230°C 7 článek B SEM, leptáno, 2015 

komerčně čistý Mg / 230°C 9 [30] SEM, leptáno, 2015 

Mg-0,4Zn / 300°C 7 [30] SEM, leptáno, 2018 

Mg-1Zn / 300°C 6 [30] SEM, leptáno, 2018 

 

Tab. 3: Srovnání velikostí zrn Mg a Mg-Zn drátů. Rozdílné hodnoty pro shodný materiál 

a parametry ukazují na rozdíly mezi dráty z jiných výrobních sekvencí. 

Je zřejmé, že v souladu s Halovým-Petchovým zákonem zvýšení pevnostních 

charakteristik (Obr. 7, Tab. 2) odpovídá snížení velikosti zrn. U drátů extrudovaných při 

300 °C je patrná změna velikosti zrna komerčně čistého Mg mezi rokem výroby 2015 a 2018. 
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To může být způsobeno rozdílnou čistotou vstupního materiálu (stejný ingot, jiná oblast 

odběru), vyšší skutečnou teplotou extruze (upravené experimentální uspořádání, lepší izolace) 

nebo případně i určitou změnou manipulace s drátem během výroby. Tyto problémy budou 

aktuální v případě, že bude nutné produkovat velká množství drátu pro finální aplikaci. Oproti 

tomu není patrný významný rozdíl ve velikosti zrn mezi ultra-čistým Mg a komerčně čistým 

Mg. Z Tab. 3 lze také vyvodit, že využitím slitiny Mg-0,4Zn jsme pro extruzi při 300 °C 

schopni dosáhnout velikosti zrn srovnatelné s komerčně čistým Mg extrudovaným za nízké 

teploty (230 °C). Pokud uvážíme vyšší mez kluzu pro Mg-0,4Zn a její dobrou tvářitelnost při 

300 °C, je zřejmé, že legování je celkově efektivnější než snižování teploty extruze. Dále 

Tab. 3 ukazuje, že využití slitiny Mg-1Zn nepřináší další výrazné zmenšení velikosti zrn 

a není tedy z hlediska mikrostruktury a mechanických vlastností efektivní. 

Na Obr. 9 je znázorněn průřez drátem z ultra-čistého Mg extrudovaného při 300 °C.  

Z Obr. 9a je zřejmé, že průměr drátu je cca 241 µm, přestože původní průměr extruzního 

kanálu byl 250 µm. Podobného efektu je dosahováno pro většinu Mg drátů a jedná se 

pravděpodobně o důsledek opotřebení extruzního kanálu a deformace extruzní formy. Na 

Obr. 9 jsou rovněž patrné již dříve diskutované podélné rýhy (viz Obr. 8). Na obvodu drátu 

lze pozorovat deformační dvojčata vznikající během extruze drátu kvůli manipulaci s drátem 

nebo během metalografické přípravy (článek A). Pro zviditelnění velikosti zrn bylo na 

Obr. 9b využito polarizovaného světla (článek B). Výsledná velikost zrn pro drát z ultra-

čistého Mg je 12 µm, což odpovídá výsledkům pro komerčně čistý Mg. Díky tomu lze reálně 

předpokládat, že mechanické vlastnosti ultra čistého Mg a komerčně čistého Mg nebudou 

příliš lišit. Použití velmi drahého ultra čistého Mg tak lze omezit na korozní testy. 

 

Obr. 9: Průřez drátu z ultra-čistého Mg extrudovaného při 300 °C. Světelná mikroskopie, 

a) světlé pole, b) polarizované světlo. 
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Dalším důležitým faktorem při zkoumání extrudovaného materiálu je jeho textura. Silná 

textura může u materiálů s hexagonální těsně uspořádanou mřížkou vést k výrazné anizotropii 

mechanických vlastností [51]. Pokud chceme tvářenou Mg slitinu využívat ke konstrukčním 

účelům, je výhodné anizotropii mechanických vlastností minimalizovat. Velmi tenké Mg 

dráty jsou v tomto ohledu výjimečné, protože máme jen velice omezené možnosti, jak texturu 

ovlivnit. V Mg slitinách se jedná především o anizotropii meze kluzu, která lze redukovat 

například pomocí vhodné disperze kvazikrystalických částic obsahujících kovy vzácných 

zemin (článek F) i kvazikrystalických částic bez těchto nákladných příměsí (článek E). 

Zjednodušeně lze tvrdit, že symetrie (shodné velikosti) meze kluzu v tahu/tlaku je dosaženo 

omezením dvojčatění, které je v případě Mg a jeho slitin důležitým mechanismem plastické 

deformace. Dvojčatění je definováno jako vytvoření oblasti krystalové mříže (dvojčete), která 

je vůči původní krystalové mříži orientována tak, že je z geometrického hlediska zrcadlena 

konkrétní rovinou nebo vytvořena rotací o 180° kolem obecné osy [52]. Pro materiály, jejichž 

krystalová mřížka má nízkou symetrii, je dvojčatění často výhodné, neboť neexistuje dost 

nezávislých, energeticky výhodných skluzových systémů pro realizaci plastické deformace 

[52]. 

 

 

Obr. 10: Extruzní (0001) textury pro slitiny ZA63, ZW82 a drát z komerčně čistého Mg. 

A2 je směr extruze. Extruzní poměr je uveden nad pólovými obrazci. Pro ZA63 a ZW82 se 

jedná o extruzi ve dvou krocích, s celkovým extruzním poměrem ~1:156. 



35 

 

Na Obr. 10 jsou znázorněny extruzní (0001) textury pro slitiny ZA63, ZW82 a pro drát 

z komerčně čistého Mg. Lze vidět, že normály k (0001) rovinám jsou natočeny především 

kolmo ke směru extruze (A2). Intenzita textury hraje důležitou roli v jejím vlivu na 

anizotropii mechanických vlastností. Pro slitiny ZA63 a ZW82 bylo dosaženo symetrie meze 

kluzu v tahu/tlaku, především díky nízké intenzitě textury a disperzi částic i-fáze 

(článek E, článek F). To však není pro tenký Mg drát dosažitelné, neboť udržujeme obsah fází 

na minimu a intenzita textury je kvůli velkému extruznímu poměru vysoká (Obr. 10). 

Z pohledu textury je většinou uvažována anizotropie tah/tlak ve směru extruze. Tento fakt 

není ovšem pro tenké dráty tak důležitý, neboť se významné tlakové zatěžování ve směru 

extruze nepředpokládá. Pro tenké dráty jsou důležité mechanismy plastické deformace při 

ohybu a v tahu ve směru extruze. 

V případě hořčíku je nejdůležitější tahové dvojčatění, které je označováno podle roviny, 

která jej definuje, jako {1012}. Také je možné toto dvojčatění označit pomocí misorientace 

vůči původní (rodičovské) krystalové mříži, ze které se dvojče vytvořilo. Tahová dvojčata 

v Mg lze v notaci osa-úhel psát jako 86° 〈1120〉 [53]. V případě Mg je tento typ dvojčatění 

při pokojové teplotě energeticky druhý nejvýhodnější mechanismus plastické deformace, 

hned po skluzu po bazálních (0001) rovinách. To obecně platí především pro případ ideální 

geometrické orientace krystalové mříže vůči směru namáhání [54]. V polykrystalu tedy budou 

existovat zrna, pro která bude dvojčatění výhodné a zrna, pro která bude výhodnější jiný 

skluzový systém. Jelikož kritické skluzové napětí aktivace jednotlivých skluzových systémů 

je závislé na teplotě, je i aktivita dvojčatění silně závislá na teplotě. Kvůli faktu, že dvojčatění 

vytváří v materiálu plošné poruchy je zřejmé, že velmi ovlivňuje mechanické vlastnosti 

materiálu. Je tedy možné pomocí dvojčatění materiál ovlivnit cíleně, či dosáhnout textury 

materiálu takové, aby vhodné dvojčatění umožňovala [55]. Dalším fenoménem, který je pro 

Mg typický, je reverzibilita dvojčatění. V určitých, krystalograficky vhodně orientovaných, 

případech byl v Mg a Mg slitinách v důsledku změny zatížení pozorován návrat dvojčete do 

původní orientace [56]. 

Pro dráty z komerčně čistého Mg připravené pomocí přímé extruze je patrné, že drát 

vydrží opakovaný ohyb a lze na něm bez problémů vázat uzle (Obr. 5b). To je důležitý 

předpoklad pro využití v implantologii. Vysvětlením této, pro tenký Mg drát nepříliš typické 

vlastnosti, je výše zmíněné reverzibilní dvojčatění (článek A). Díky metodě SEM-EBSD je 

možné určit mikrostrukturu a texturu drátů z komerčně čistého Mg. Výhodou této metody je 

úplná informace o orientaci měřeného materiálu s velmi malým krokem. Pomocí dalšího 
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zpracování dat lze zvolit takovou reprezentaci výsledků, která názorně demonstruje {1012} 

dvojčatění, vyskytující se na kompresní straně drátu při ohybu (článek A). Na Obr. 11 je 

využito faktu, že se {1012} dvojčata vyznačují natočením krystalové mříže o 86° a toho, že se 

ohybem drátu vytváří póly textury ve směru ED (Obr. 11). Červené oblasti na Obr. 11 lze tedy 

přisuzovat tahovým dvojčatům vzniklým kvůli ohybu drátu. Orientace směru 〈0001〉 všech 

zrn v rovném drátu (Obr. 11a) jsou v souladu s texturou natočeny kolmo ke směru extruze. 

Ohyb drátu, jeho narovnání a následný ohyb do druhého směru jsou zobrazeny na Obr. 11b-d. 

Přestože lze pozorovat akumulaci deformace a zjemnění zrn v důsledku reverzibility 

dvojčatění (Obr. 11c,d), je tento mechanismus výhodný z hlediska plasticity tenkých Mg drátů 

při ohybu. Podrobná analýza této problematiky je uvedena v článku A. 

 

Obr. 11: EBSD mapy zobrazující odklon 〈0001〉 osy od směru extruze (ED). a) rovný 

drát, b) ohyb kolem tyče ⌀3 mm, c) ohyb kolem tyče ⌀3 mm a následné narovnání, d) ohyb 

kolem tyče ⌀3 mm a následný ohyb do opačného směru (článek A). 

Dále byly předběžně charakterizovány dráty připravené extruzním kanálem o průměru 

50 µm. Z technologických důvodů je dosažený průměr drátu vyšší. Pro výrobu těchto drátů 

nebyl nalezen jednoznačně reprodukovatelný postup výroby. Z hlediska mikrostruktury je 

patrné, že velikost zrn je významná vzhledem k průměru drátu. Také jsou zde patrná dvojčata 

a gradienty deformace, které ovšem mohou pocházet z přípravy vzorku. Přestože je 

principiálně možné takto tenké dráty vyrobit a charakterizovat, doposud pro ně nebylo 

nalezeno uplatnění. 

 

Obr. 12: EBSD IPF mapa ~50 µm drátu z komerčně čistého Mg. 
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2.5  Povrchová úprava drátů  a výroba lanek 

[nepublikované výsledky] 

Pokud je cílem tenké dráty vyrobené z Mg nebo slitin typu Mg-Zn využít pro 

biodegradabilní aplikace, při kterých dochází k přenosu mechanických zatížení, je třeba řešit 

zhoršení mechanických vlastností v důsledku degradace drátu. Ideální průběh postupné 

degradace v případě použití Mg implantátu je znázorněn na Obr. 13. Klesající mechanickou 

pevnost implantátu postupně nahrazuje příspěvek hojící se kosti. V počátečních fázích 

degradace je třeba rychlému poklesu pevnostních charakteristik implantátu zabránit [10]. 

Vzhledem k tomu, že použité materiály mají poměrně nízkou korozní odolnost a že daný 

technologický postup výroby neumožňuje dosáhnout výrazných mikrostrukturních 

a chemických gradientů, je vhodné pro zvýšení ochrany drátů proti korozi použít jejich 

povrchovou úpravu. 

 

Obr. 13: Schématické znázornění ideální degradace biodegradabilního implantátu,  

převzato z [10]. 

 

Pro Mg slitiny existuje široká škála povrchových úprav, které zlepšují korozní odolnost, 

bioaktivitu a které je možné upravit na míru konkrétní aplikaci [11]. Významná část těchto 

úprav, jako je například vytvoření vrstvy hydroxylapatitu [57], je však pro tenké dráty 

nevhodná. Křehké povrchové vrstvy nevydrží intenzivní ohyb, ke kterému dochází při vázání 

drátů. Proto je třeba využít pro tyto účely vhodné biodegradabilní polymery, které jsou 

schopné velké ohybové deformace drátů snést. Podrobný přehled současně využívaných 

polymerů poskytuje práce [58]. V rámci prvních experimentů byl využit polymer kyseliny 

mléčné (PLA) v levotočivé variantě (PLLA – poly-L-lactide), který vykazuje velmi dobrou 

biokompatibilitu a je pro biodegradabilní aplikace často využívaný. Poskytuje ovšem jen 
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omezené mechanické vlastnosti z důvodu nízké krystalinity [16] a je velmi křehký. Z toho 

důvodu byl pro potahování drátů zvolen komerčně dostupný polymer se zdravotní certifikací, 

kopolymer L-laktidu a ε-kaprolaktonu v molárním poměru 70/30. Využitím PLLA/PCL 

kopolymerů lze dosáhnout velmi dobrých mechanických vlastností [59], které lze dále 

zlepšovat pomocí dalších úprav [60]. Další výhodou využití biodegradabilních polymerů pro 

zpomalení korozní rychlosti je možnost navázání léčiv v polymerní vrstvě. Zejména se jedná 

o antibiotika, která mohou výrazně zlepšit přijetí implantátu organismem [61]. 

Při dosažení velkých ohybů během fixace hrudní kosti je nutné, aby polymerní vrstva 

ohyb vydržela bez výrazného poškození. Úvodní experimenty ukazují, že to je pro 

PLLA/PCL možné. Tyto vrstvy byly připravovány pokrýváním drátu PLLA/PCL z roztoku 

chloroformu a acetonu. Této problematice se spolu s popisem metod potahování a očištění 

drátu před vlastním nanesením polymerní vrstvy podrobně věnuje práce [62]. 

Výsledný průměr drátů (~250 µm) nedosahuje tloušťky v současnosti využívaných drátů 

pro mediální sternotomii (článek B). Pokud chceme zachovat vhodné vlastnosti tenkých Mg 

drátů, je vhodné tyto dráty splétat do lanek [40]. Jako ideální se jeví využití 7 drátů 

v konfiguraci centrálního drátu a 6 okolních v hexagonálním uspořádání. Protože je splétání 

drátů, které nejsou produkovány kontinuálně, poměrně technologicky náročné, postačí pro 

prvotní experimenty stočení drátů pomocí definovaného počtu otáček pomocí ruční vrtačky. 

Je tak možné produkovat lanka geometricky podobná, která ovšem nedosáhnou maxima 

mechanických vlastností, kterých by bylo možné použitím optimálního postupu splétání drátů 

dosáhnout. 

 

Obr. 14: Chyby pokryvu drátů při nanesení PLLA/PCL kopolymeru z roztoku. a) Proměnlivá 

tloušťka polymeru při použití kapiláry o průměru 600 µm, b) nerovnoměrné nanesení 

polymeru, převzato z [62]. 
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Na Obr. 14 a Obr. 15 jsou zřejmé některé dílčí nedostatky stávající technologie splétání 

lanka a potahování drátů. Stočené Mg lanko používané pro současné experimenty lze vidět na 

Obr. 15. Jednotlivé dráty lanka jsou pokryty ~10 µm PLLA/PCL kopolymeru. Na Obr. 14 Lze 

vidět typické chyby potahování (proměnná geometrie), které jsou diskutovány v práci [62]. 

Tyto chyby jsou dále umocněny jednoduchou technologií stočení lanka (Obr. 15). V současné 

fázi vývoje není nezbytné naznačené technologické problémy řešit. Pokud takto vyrobené 

lanko obstojí v dalším testování (korozní testy, mechanické zkoušky, in vitro a in vivo testy), 

pak lze nákladným zlepšením technologie výroby snížit rozptyl hodnot a výsledný produkt 

vylepšit. Pokud bude z hlediska dalších testů dostatečný i tento nedokonalý produkt, budeme 

se s finálním výrobkem vždy pohybovat na bezpečné straně odhadu rizik, což je v rámci 

uvažovaného využití lanek velkou výhodou. Z hlediska potahování je vhodnější potahovat 

jednotlivé dráty a již potažené je splétat do lanek. Tento postup je výhodný zejména z toho 

důvodu, že je možné dosáhnout tenkých vrstev polymeru. 

 

Obr. 15: Stočené lanko z Mg-0,4Zn drátů pokrytých PLLA/PCL kopolymerem. 

 

V rámci předběžných pokusů probíhá potahování drátů manuálně a není tak možné 

zajistit přesnou kontrolu technologických parametrů, jako je např. rychlost posuvu drátu 

a udržení drátu přesně v ose. Bylo však prokázáno, že pečlivým postupem lze opakovaně 

dosáhnout tenké (~10 µm) vrstvy kopolymeru PLLA/PCL. V současné době na Ústavu 

struktury a mechaniky hornin AV ČR, v.v.i. probíhá v rámci projektu Technologické agentury 

ČR vývoj zařízení pro potahování drátů. Díky aplikaci výsledků tohoto projektu bude možné 

všechny podstatné technologické parametry potahování řídit. 
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2.6  Koroze v umělých roztocích  

[nepublikované výsledky] 

Korozní testy jsou nedílnou součástí vývoje biodegradabilních implantátů, neboť je 

zapotřebí porozumět možným korozním produktům, jejich nukleaci a vzájemné interakci 

předtím, než se přistoupí k nákladným in vitro a in vivo testům. Existuje široká škála 

možných roztoků, které lze pro tyto testy použít. Základním roztokem je fyziologický roztok 

(tj. vodný roztok NaCl), který je však vhodný pouze pro nejzákladnější charakterizaci 

objemových vzorků, například pro určení efektu intenzivní plastické deformace na korozní 

vlastnosti (článek D). Další možností jsou pufry, obecně používané pro stabilizaci pH. 

Fosfátový pufr (PBS - Phosphate Buffered Saline) je sice z hlediska výzkumu degradace 

nevhodný, nicméně může být využit jako médium bohaté na fosfor. Dalším krokem 

k simulaci reálného fyziologického prostředí je Hankův solný roztok (HBSS - Hanks’ 

balanced salt solution), který přidává další chloridové anionty a vápenaté kationty kvůli 

obsahu CaCl2. Právě absence vápenatých kationtů představuje největší rozdíl PBS oproti 

prostředí lidského organismu. HBSS také obsahuje organickou glukózu a MgCl2.6H2O. 

Varianta bez MgCl2.6H2O a glukózy bývá označována jako simulovaný tělní roztok (SBF - 

simulated body fluid). Přehled složení výše zmíněných roztoků lze nalézt v práci [63]. 

Ve zmíněné práci lze také nalézt reakci čistého Mg na ponoření do těchto roztoků. Korozní 

experimenty realizované ve těchto roztocích však adekvátně nesimulují korozní procesy, ke 

kterým dochází ve skutečném tělním prostředí. Omezení použití SBF a podobných roztoků 

pro testy biokompatibility jsou diskutovány v [64]. 

Pro účely korozních a in vitro testů Mg a jeho slitin se jako nejvýhodnější ukazuje 

využití minimálního esenciálního média a jeho modifikací (DMEM, αMEM, EMEM). MEM 

oproti SBF obsahuje širokou škálu organických látek, jako jsou například aminokyseliny. 

Přehled nejdůležitějších složek těchto roztoků je uveden v práci [65]. Korozní proces Mg 

v MEM je velmi komplikovaný. V závislosti na geometrii povrchu a parametrech korozního 

testu mohou probíhat různé chemické reakce. Nejvíce pozornosti je věnováno vzniku 

Mg(OH)2, MgO a různých fosfátů vápníku, včetně hydroxylapatitu. Přehled řady možných 

reakcí je patrný z Obr. 16, přejatého ze souhrnné práce [65]. SBF (a jeho varianty) by 

v kombinaci s pufrem ve formě CO2/HCO3
-
 mělo být využíváno především pro korozní testy 

za účelem měření rychlosti koroze [65]. Z hlediska korozních testů za účelem zjištění 

biokompatibility a interakce s buňkami je doporučeno využití MEM (a jeho modifikací) za 

přidání FBS (fetální bovinní sérum). Toto je výhodné i pro velmi malé implantáty, kdy může 
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nukleace a morfologie jednotlivých sloučenin výrazně ovlivnit integritu implantátu. V práci 

[66] je zdůrazněna nezbytnost využití MEM+FBS pro in vitro testy, což je dáno podobností 

s krevní plazmou a adsorpcí proteinů a precipitací nerozpustné vrstvy solí na povrchu 

implantátu. 

 

Obr. 16: Schématický přehled reakcí při korozních a in vitro testech [65]. 

Vzhledem ke složitému charakteru koroze Mg slitin je poměrně náročné identifikovat 

jednotlivé korozní produkty. Jejich morfologie závisí na řadě faktorů a není tak jednoduché 

nalézt jednoznačnou vazbu mezi jejich morfologií a chemickým složením. Pro tyto účely je 

vhodné využít metody SEM-EDS, která je schopná určit poměr Ca/P, jehož znalost může 

přispět ke specifikaci daného korozního produktu a především k odlišení fosfátů Ca od 

Mg(OH)2. Nejtypičtější povrchovou morfologií vznikající při korozi Mg slitin je vrstva, která 

má deskovitý charakter s trhlinami. V tomto ohledu se může jednat jak o Mg(OH)2, tak 

o některý z fosfátů vápníku či uhličitanů [67]. 

Z důvodu nedostatečné přesnosti metody EDS při zjišťování absolutních koncentrací je 

vhodnější využívat pro odhad varianty fosfátu vápníku výše zmíněný poměr Ca/P. Širá škála 

charakterizačních technik včetně rentgenové fotoelektronové spektroskopie (XPS - X-ray 

photoelectron spectroscopy) byla využita v  [68]. V této práci je uveden přehled morfologií 

vrstev v závislosti na jejich Ca/P poměru. Je zde uvedeno, že Ca/P ~ 1,00 odpovídá 

amorfnímu fosfátu vápenatému, který je jedním z iniciálních stádií nukleace, Ca/P ~ 1,50 

odpovídá fosforečnanu vápenatému Ca3(PO4)2 a Ca/P ~ 1,33 odpovídá Ca8H2(PO4)6.5H2O 
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(fosforečnanu oktavápenatému). Hydroxylapatit Ca5(PO4)3OH má Ca/P poměr 1,67, který 

však může být především kvůli substituci Mg, Na a jiných prvků za Ca i nižší [69]. Vznikají 

tak substituované hydroxylapatity, které jsou popsány v práci [70]. Pokud EDS nedostačuje, 

je výhodné použít Ramanovu nebo infračervenou spektrometrii [71]. Z těchto dvou technik je 

pro studium tenkých Mg drátů vhodnější Ramanova spektroskopie, neboť lze získat data 

z velmi malých oblastí [72] a její použití není omezeno případnou přítomností vody [73]. 

Vzhledem k využití složitého média (αMEM/DMEM) je velmi obtížné složení korozních 

produktů kvantifikovat. Detailní popis korozních médií, jejich efektů na korozi Mg 

a důležitých chemických reakcí je uveden v práci [74]. 

 

Obr. 17: Korozní testy, a) ultra-čistý Mg drát v αMEM, b) Mg-0,4Zn lanko v DMEM, c) Mg-

0,4Zn lanko pokryté PLLA/PCL po 1 týdnu v DMEM, pro tahové zkoušky. 

 

Korozní testy jsou prováděny na Ústavu struktury a mechaniky hornin AV ČR, v.v.i. 

Převážně používané médium pro korozní testy je αMEM či DMEM, vždy s přidáním FBS 

a antibiotik (penicilin a streptomycin). Pro testy v αMEM byl využit inkubátor se vzduchem, 

pro další testy v DMEM byl již využíván inkubátor s atmosférou s obsahem 5 % CO2, což 

kvůli následnému obsahu HCO3
−

 v roztoku reguluje pH a poskytuje další přiblížení 

skutečnému tělnímu prostředí [75]. Korozní testy rovných segmentů drátu byly realizovány 

v αMEM (Obr. 17a), finální Mg-0,4Zn lanka potažená PLA/PCL byla testována v DMEM. 

 

 

 



43 

 

 

2.6.1 Jednotlivé dráty 

Demineralizovaná voda 

Častým produktem koroze je hydroxid hořečnatý. Pro účely popsání morfologie částic 

Mg(OH)2 vznikajícího ve vodě byl odleptaný ultra-čistý Mg za pokojové teploty ponořen do 

demineralizované vody a po určitých časových intervalech byl zkoumán pomocí SEM. 

Několik pořízených snímků je zobrazeno na Obr. 18. Místa s výraznější nukleací Mg(OH)2 

pravděpodobně souvisí s lokálně vyšší koncentrací příměsí, přítomností intermetalických 

částic či nečistot na povrchu. Nukleace rovněž probíhá přednostně na nerovném povrchu. Je 

zřejmé, že dochází ke vzniku lokalizovaných útvarů Mg(OH)2.  Při větším zvětšení je patrný 

deskovitý charakter částic hydroxidu. V příhodné orientaci těchto desek, kdy růst krystalu 

není omezen okolím, vznikají krystaly s hexagonální symetrií [76]. To reflektuje hexagonální 

strukturu Mg(OH)2, s prostorovou grupou 𝑃3̅𝑚1 (No. 164). 
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Obr. 18: Mikromorfologie povrchu drátů z ultra-čistého Mg o průměru 250 µm vystavených 

4 hodiny, resp. 2 dny účinkům demineralizované vody. 

Fosfátový pufr (PBS) 

Dalším médiem, které se při studiu vlivu prostředí na Mg slitiny používá, je fosfátový 

pufr. Jedná se o roztok s obsahem chloridů NaCl, KCl a fosfátů KH2PO4 a Na2HPO4. Přestože 

toto médium není pro simulaci reálných tělních roztoků příliš vhodné, neboť neobsahuje 

některé velmi důležité komponenty, jako např. Ca
+
 [74,77], existují práce, které pro korozní 

zkoušky Mg toto médium využívají [78]. V rámci našeho výzkumu bylo zjištěno, že tenké Mg 

dráty degradují v PBS velice rychle a ztrácejí integritu v rámci prvních 4 hodin. Stejný závěr 

platí i pro neodleptané dráty z ultra-čistého Mg. Absence důležitých anorganických složek 

tvořících základní stavbu fosfátů vápníku a uhličitanů způsobuje rychlou lokální korozi také 

kvůli přítomnosti chloridů v roztoku. Výsledná morfologie korozních produktů je unikátní, 

významně odlišná od morfologie částic korozních produktů vznikajících v minimálních 

esenciálních médiích (αMEM a DMEM).  
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Obr. 19: Korozní produkty a bubliny vodíku vznikající na povrchu drátu 

o průměru 250 µm z ultra-čistého Mg v PBS. 

 

PBS je médium, kde při korozi Mg vzniká kvůli velmi rychlé degradaci velké množství 

H2, který je pozorovatelný na povrchu Mg drátů v podobě velkých bublin (Obr. 19). Rozhraní 

H2 s PBS slouží jako nukleační místo pro tvorbu korozních produktů o jiném složení, než je 

typické složení korozní vrstvy na Mg drátech. V tomto ohledu lze hledat analogie s podobným 

chováním při korozi v αMEM (článek C), kde ovšem nedochází k tak významné tvorbě H2. 

Na Obr. 19 lze vidět vývoj koroze v rámci prvních dvou dnů. V první hodině dochází 

přednostně ke korozi na místech obsahující nečistoty či defekty. Kvůli redepozici v okolí 

částic se vytváří oblast s drobnými precipitáty. Přesto na povrchu drátu existují oblasti, kde 

vzniká souvislá korozní vrstva bez výrazných defektů. Po dvou hodinách oblasti s precipitáty 

zvětšují kvůli pokračující redepozici materiálu a kvůli zvětšení povrchu vystaveného 

koroznímu médiu. Kvůli významné a rychlé tvorbě H2 jsou tyto oblasti porézní a geometricky 
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složité. Tvorba takovýchto oblastí pokračuje během celého procesu koroze drátů. Po čtyřech 

hodinách začíná převládat další mechanismus koroze v PBS, kterým je oddělování svrchní 

vrstvy korozních produktů podél celého drátu. Oddělování desek je pravděpodobně 

způsobeno vodíkem, který se uvolňuje z nově odhaleného povrchu a deformuje tak korozní 

produkty, které jsou v hydratovaném stavu dobře ohebné. Delší časy koroze jsou 

charakteristické velkými tloušťkami desek v oblastech bez defektů a nečistot a kompletní 

degradací celého průřezu drátu v oblastech, kde v prvních hodinách docházelo k redepozici 

materiálu a nerovnoměrné korozi. Z výsledků vyplývá, že PBS je pro tenké Mg dráty 

nevhodné médium, které nepřináší žádné využitelné informace kromě významnosti zdrojů 

Ca
+
 a CO3

2-
/HCO3

-
 v korozním médiu. 

Testy Mg drátů v αMEM 

V první fázi byly testovány tenké dráty z komerčně čistého a ultra-čistého Mg v αMEM 

s přidáním FBS a antibiotik. Byl použit inkubátor s normální atmosférou. Základní přehled 

vlivu obsahu nečistot při korozi v αMEM je uveden v grafu na Obr. 20. Je patrné, že 

komerčně čistý Mg je pro potřeby implantátů nevhodný, neboť velice rychle ztrácí celistvost. 

V prvních 4 hodinách již většina vzorků nebyla kompaktní. Pokud komerčně čistý Mg 

srovnáme s ultra-čistým Mg, je patrný výrazný rozdíl, kdy ultra-čistý, Mg neztrácí celistvost 

(většina vzorků) ani po 15 dnech v αMEM při 37 °C. V případech, kdy k poškození drátu 

korozí došlo, bylo toto poškození silně lokálního charakteru. Je tedy pravděpodobné, že tato 

degradace je způsobena přítomností částice MgO (článek B), fází obsahující Fe nebo jiné 

nečistoty, či mechanickým poškozením drátu během procesu výroby. Vlastní obsah 

původního čistého Mg po 15 dnech degradace může být minimální (viz dále). Důležité je, že 

korozní produkty zachovávají původní tvar drátu a jsou v hydratovaném stavu schopny snést 

manipulaci. Rozdíl v korozi mezi komerčně čistým Mg a ultra-čistým Mg je s největší 

pravděpodobností způsoben nečistotami obsaženými v komerčně čistém Mg, kvůli nimž tak 

dochází k segmentaci drátu [77]. Zvětšení povrchu vystaveného médiu následně vede 

k dalšímu urychlení koroze, především kvůli efektu redepozice nečistot (převážně Fe) na 

povrch drátu [78]. 
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Obr. 20: Změna hmotnosti tenkých drátů z čistého Mg a pH média při korozi v DMEM. 

Přerušovaná čára značí ztrátu celistvosti drátů, kdy tuhá složka pro další analýzu byla získána 

lyofilizací. 

Dále je na Obr. 20 zobrazena závislost pH média na době zkoušky. Dle předpokladu se 

pH zvyšuje s pokračující korozí Mg. Tyto předběžné testy byly prováděny v αMEM bez 

lokální stabilizace pH pomocí systému CO2/HCO3
-
, tedy v inkubátoru bez 5% CO2 atmosféry. 

Efekt tohoto pufru je diskutován v práci [74]. Přestože jde o značný nárůst pH, který sleduje 

trend rozpouštění a segmentace drátů, předběžné výsledky dalších testů naznačují, že se 

nejedená o zásadní problém z hlediska biokompatibility těchto drátů. 
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Obr. 21: SEM snímky nejvíce zachovalých oblastí drátů při korozi v αMEM.   

 

Přehled morfologie korozních produktů komerčně čistého Mg a slitiny Mg-0,2Zn 

v αMEM a slitiny Mg-0,4Zn v DMEM je uveden a diskutován v práci [74], která tuto kapitolu 

doplňuje a rozšiřuje. Zde se tedy zaměříme na rozdíly mezi ultra-čistým Mg a komerčně 

čistým Mg v αMEM (Obr. 21). 

Pokud srovnáme chování drátů v αMEM po 1 h a 4 h, lze nahlédnout, že menší obsah 

nečistot pro ultra-čistý Mg lokalizaci koroze omezuje. Nicméně lze vidět, že i pro ultra-čistý 

Mg existují oblasti, kde dochází k lokální tvorbě velkých H2 bublin spolu s tvorbou 

charakteristických tenkých útvarů. Po dvou měsících se charakter oblastí drátů, které ještě 

zůstaly celistvé (většina ultra-čistého Mg), příliš neliší. Z tohoto pohledu lze vyvodit, že 
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oblasti komerčně čistého Mg bez výrazného vlivu nečistot jsou schopny korodovat uniformně. 

Jako největší problém komerčně čistého Mg se tedy jeví lokalizované nečistoty. Také kvůli 

faktu, že lokalizovaná koroze je pozorovaná i na ultra-čistém Mg, je třeba hledat slitiny Mg, 

které lokalizaci koroze omezí. Využití ultra-čistého Mg tedy není ani ekonomicky výhodné, 

ani neposkytuje ochranu vůči lokálnímu poškození drátů, která by negativní ekonomickou 

stránku vyvážila. 

Základní morfologie při korozi tenkých Mg drátů 

Koroze Mg drátů bez ohledu na chemické složení korozních produktů probíhá dvěma 

základními mechanismy. Jedná se o růst souvislé vrstvy korozních produktů v rámci celého 

drátu, kdy vznikají typické morfologie desek, které se po čase odlupují (Obr. 21) a o tvorbu 

tenkých útvarů na rozhraní H2 s MEM, které rostou a stávají se místem pro další tvorbu 

korozních produktů. Pro ilustraci těchto korozních produktů byl mimo jiné využit i Ga
+
 

fokusovaný iontový svazek v SEM. Typické deskovité útvary jsou znázorněny na Obr. 22. Je 

třeba mít na paměti, že trhliny ve vrstvě mohly vzniknout rychlým vysušením při vložení 

vzorku do vakua (naprašovačka/SEM). Pro ochranu povrchu a lepší kontrast a vodivost byla 

ve většině případů na vrstvu korozních produktu nanesena tenká vrstva Pt (Obr. 22b,d). 

 

Obr. 22: Korozní produkty deskovitého tvaru na Mg drátech po korozi v αMEM. a) oblast pro 

FIB řez na snímku b), b) desky korozních produktů s Pt na povrchu a v trhlině, c) detail vrstvy 

odprašované pod úhlem, d) porézní vrstva s dutinou kvůli generaci H2. 

 

Korozní vrstva může být buď kompaktní (Obr. 22 b, c) nebo porézní (Obr. 22 d). 

Analogické snímky lze pro Mg-0,4Zn dráty nalézt v práci [74]. Zajímavým faktem na 

Obr. 22c je odlišné odprašování jednotlivých oblastí vrstvy v případech, kdy odprašování 

probíhá pod úhlem. V budoucím výzkumu bude upřesněno, zda se je tato morfologie spojena 

s mikrostrukturou vrstvy korozních produktů. Z hlediska degradace drátů jsou důležitější 

oblasti, kde dochází k lokalizované korozi. Detailní porovnání jednotlivých materiálů drátů je 

v současné době stále vyhodnocováno, nicméně kvalitativně probíhá na všech drátech bez 

povrchové ochranné vrstvy lokální koroze analogicky. Na Obr. 23 je patrná morfologie 
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korozních produktů na povrchu drátů, kde je pravděpodobně vyšší koncentrace nečistot nebo 

se zde vyskytuje jiná fáze. 

Obr. 23a dokumentuje morfologii korozních produktů, typickou pro všechny zkoumané 

materiály drátů, vystavených účinkům MEM. Oblast lokální koroze se vyznačuje útvary 

vznikajícími na rozhraní plyn-médium. Detail oblasti, kde je nukleace korozních útvarů 

urychlena kvůli redepozici, je zobrazena na Obr. 23b. Obdobný korozní mechanismus je 

popsán v práci [81]. Pro komerčně čistý Mg v αMEM se podařilo zachytit první stádia 

nukleace na větších bublinách H2 (Obr. 23c). V případě, že bublina plynu se v porovnání 

s rychlostí koroze zvětšuje jen velmi pomalu, dochází postupně k jejímu úplnému uzavírání. 

Vzniká tak ohraničený útvar, který je po dalším růstu vrstvy korozních produktů pro buňky 

neprostupný. Přestože se předpokládá, že in vivo bude tento problém omezen kvůli pohybu 

okolních tkání, které neumožní tak výraznou tvorbu lokálně stabilních bublin, je třeba s tímto 

efektem počítat a co nejvíce jej omezit. Pro implantáty s poměrně velkými rozměry byly tyto 

uzavřené kapsy vznikající kvůli produkci H2 pozorovány in vivo například v práci [82]. 

Pokud se během nukleace korozních produktů objem plynu zvětšuje rychlostí srovnatelnou se 

růstem korozních produktů, dochází k uzavírání pouze části bubliny, která se pak zvětšuje 

pouze ve směru, ve kterém není omezena korozními produkty. To je znázorněno na 

Obr. 23e (podrobněji viz článek C). Pokud probíhá generace plynu rychle, vyskytují se na 

povrchu miskovité nebo deskové útvary, které zhruba kopírují tvar velkých bublin H2 

(Obr 21, vpravo dole). Na Obr. 23e je zobrazen kulový útvar s již kompaktní vrstvou 

korozních produktů, na Obr. 23f je detail nukleace další vrstvy.  
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Obr. 23: Korozní produkty při lokální korozi a interakce s H2. a) lokální koroze a redepozicí 

indukovaná nukleace v okolí b), detail oblasti redepozice, c) první vrstva nukleace na rozhraní 

αMEM/H2, d) trubicové útvary při středně rychlé generaci H2, e) korozní produkty kopírující 

rozhraní plyn-médium, f) detail počátku nukleace dalších vrstev. 

Chemické složení korozních produktů 

Je poměrně složité chemicky přesně charakterizovat korozní produkty vznikající ve 

složitých médiích jako je αMEM a DMEM (přesné složení těchto roztoků je uvedeno v [74]). 

V rámci dizertační práce jsme pro tyto účely využili především metodu EDS v SEM 

a následně Ramanovu spektroskopii. Ukázalo se však, že použití uvedených metod pro úplnou 

chemickou charakterizaci složitých korozních produktů na tenkých Mg drátech není příliš 

vhodné [74]. Z hlediska charakterizace by teoreticky bylo možné využít rentgenovou difrakci, 

nicméně standardní difraktometry principiálně takto lokalizované korozní produkty na 

tenkých drátech měřit nemohou. Bylo by možné připravit ploché vzorky s velkým povrchem, 

na nichž bychom mohli získat informace o celkovém zastoupení korozních produktů. Spojit 
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výsledky rentgenové strukturní analýzy s konkrétní morfologií korozních produktů však bude 

komplikované. Z tohoto ohledu by bylo zajímavé využít synchrotronu jako zdroje záření 

a provést na drátech komplexnější analýzu. Přehled metodik pro využití synchrotronu pro 

studium biodegradabilních implantátů je uveden v práci [83]. Z předběžných výsledků ovšem 

vyplývá, že při korozi v MEM se na povrchu drátů vyskytuje velká škála korozních produktů, 

které může být velmi složité od sebe odlišit [74]. Další technikou, která by byla pro tento typ 

analýz vhodná je XPS (fotoelektronová spektroskopie) s vysokým rozlišením, která umožňuje 

pomocí dekonvoluce identifikovat jednotlivé fosfáty, uhličitany a hydroxidy [84]. Pokud se 

podaří připravit vzorky vhodné pro tato měření, bude tato technika využita v budoucím 

výzkumu. Díky tomu, že pomocí fokusovaného iontového svazku lze s korozními produkty 

relativně dobře pracovat (Obr. 22), je pravděpodobné, že budou připraveny vzorky pro různé 

techniky transmisní elektronové mikroskopie (TEM). 

Ilustrace části výsledků práce [74] je znázorněna na Obr. 24. Jedná se o měření SEM-

EDS na korozních produktech vznikajících na Mg-0,4Zn drátech v DMEM s využitím 

inkubátoru s CO2 atmosférou. Na Obr. 24 a, b jsou na SEM snímku znázorněny dvě oblasti na 

povrchu drátu po 10 min v DMEM a jejich EDS spektra. V daném případě byl vzorek pokryt 

tenkou vrstvou C s definovanou tloušťkou pomocí systému Leica EM ACE600. V následných 

EDS analýzách byla tato vrstva C automaticky odečtena. Je třeba také uvažovat možnou 

kontaminaci povrchu vzorku v SEM. Vzorek vystavený účinkům DMEM po dobu 4 hod (viz 

Obr. 24 c) touto vrstvou pokryt nebyl.  

 

Obr. 24: Příklad EDS analýzy z práce [74]. a) Povrch Mg-0,4Zn drátu po 10 minutách 

v DMEM s CO2 atmosférou, b) zárodek lokální koroze se stejnými podmínkami, c) povrch 

Mg-0,4Zn drátu po 4 hodinách v DMEM s CO2 atmosférou. 
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Výsledky uvedené na Obr. 24 zobrazují, že již po 10 min lze detekovat určité množství 

Ca a P (Obr. 24a), naznačující tvorbu fosfátů již v prvních fázích koroze slitiny Mg-0,4Zn 

v DMEM. Převažujícími korozními produkty jsou však pravděpodobně Mg(OH)2 či MgO 

[74]. Výsledky orientační analýzy prvního zárodku lokální koroze jsou uvedeny na Obr. 24b. 

Přestože lze kvůli složité geometrii povrchu zárodku pochybovat o spolehlivosti stanovení 

koncentrace C pomocí EDS softwaru, zvýšená koncentrace C byla na podobných útvarech 

pozorována i pro vzorky bez naprašování C a pro vzorky naprašované Au. Prozatímní 

neověřené výsledky vykazují vyšší koncentraci C i pro malé útvary na povrchu H2 bublin na 

Obr. 23c. V tomto případě, na počátku nukleace při lokalizované korozi, se s největší 

pravděpodobností jedná o CaCO3, což naznačují i výsledky práce [77]. Obr. 24c zobrazuje 

EDS analýzu typického povrchu Mg-0,4Zn drátu po 4 hod v DMEM. V porovnání 

s povrchem drátu po 10 min v DMEM (Obr. 24a) je zřejmý výrazný nárůst obsahu Ca a P. 

Pokud budeme sledovat poměr Ca/P, který by instrumentálně neměl být ovlivněn tak výrazně, 

je zřejmé, že dle tohoto poměru nelze fosfát Ca přímo identifikovat [74]. Poměr Ca/P ~ 0,61 

je pro libovolný fosfát Ca příliš nízký. Z důvodu komplexnosti DMEM a 5% CO2 atmosféry 

v inkubátoru se pravděpodobně jedná o fosfáty, ve kterých dochází k substituci funkčních 

skupin. V práci [70] je podrobně popsán mechanismus substituce pro hydroxylapatit, kdy 

Mg
2+

 a Zn
2+

 mohou ve velké míře nahrazovat Ca
2+

 v hydroxylapatitu Ca10(PO4)6(OH)2. Také 

může docházet k substituci uhličitanů CO3
2-

 a dalších složek vyskytujících se v DMEM [70]. 

Kvůli poměrně malé tloušťce vrstev korozních produktů (~1,3 µm po 4h, Mg-0,4Zn drát 

v DMEM, [74]) je obsah Mg zjištěný pomocí EDS ovlivněn materiálem drátu. Nelze tak ani 

využít poměr (Ca+Mg)/P, který by jinak mohl být zajímavým ukazatelem. Hlavním přínosem 

SEM-EDS je tedy potvrzení, že se na povrchu drátu vytváří složité korozní produkty, 

obsahující fosfáty a uhličitany. Deskovité korozní útvary pokrývající většinu povrchu drátů 

tedy nejsou ani v prvních fázích koroze pouze Mg(OH)2, Ca(OH)2 či jejich kombinace. 

Technikou umožňující prokázat přítomnost některých sloučenin je Ramanova 

spektroskopie. S využitím mikroRamanovy spektroskopie je možné přibližně korelovat SEM-

EDS výsledky útvarů pozorovaných v SEM se získanými spektry. Na Obr. 25 jsou 

znázorněna spektra získaná z nepokrytých Mg-0,2Zn drátů po korozi v αMEM, kde na 

horizontální ose je vynesen Ramanův posuv Δν𝑅. Ve světelném mikroskopu bylo možné na 

povrchu drátů pozorovat světlé a tmavé oblasti, které se svými spektry příliš nelišily. 

Ramanova spektroskopie je v prvním přiblížení schopna identifikovat zejména CO3
2-

 skupinu 

na pozici Δν𝑅= 1097 cm
-1

. Tato skupina je pozorovatelná v téměř všech Ramanových 
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spektrech a to přesto, že se v případě αMEM jednalo o inkubátor bez CO2 atmosféry. Další 

výraznou skupinou, naznačující přítomnost substituovaných fosfátů vápníku, je PO4
3-

 na 

pozici Δν𝑅= 963 cm
-1

. Ve světlé oblasti lze po 168h v αMEM (viz Obr. 25c) pozorovat 

i široký pík OH
-
 skupiny v rozmezí 3100 až 3650 cm

-1
. Detailnější diskuze k prvotním 

výsledkům získaným pomocí Ramanovy spektroskopie je uvedena v práci [74]. 

 

Obr. 25 Ramanova spektra korozních produktů na Mg-0,2Zn drátu ponořeném v  

α-MEM: (a) a (b) 24 h, (c) a (d) 168 h, převzato z [74] 

2.6.2 Mg-0,4Zn lanka 

Na základě vyhodnocení výsledků mechanických zkoušek jednotlivých drátů, tváření 

a korozních testů byl pro výrobu lanek zvolen drát ze slitiny Mg-0,4Zn pokrytý kopolymerem 

PLLA/PCL. Pro finální využití pro fixaci sterna je nejčastěji využíván drát s průměrem větším 

než 700 µm (článek B). Chceme-li zachovat co nejlepší ohybové vlastnosti (článek A), je 

splétání lanek z tenčích drátů vhodný postup. V případě lokální koroze jednoho z drátů 

nedojde díky rozhraní mezi jednotlivými dráty k porušení celého nosného průřezu lanka, což 

přispěje k zajištění spolehlivé funkčnosti implantátu. Dalším přínosem pokrytí drátů 

polymerem je jeho využití jako nosiče léčiv v medicínské praxi. Příklad lanka spleteného 

z drátů je znázorněn na Obr. 15. Jedná se o poměrně složitý systém, při jehož degradaci bude 

probíhat široká škála často protichůdných procesů. 

Postupná degradace lanek spletených z pokrytých Mg-0,4Zn drátů v důsledku působení 

DMEM je znázorněna na Obr. 26. Na povrchu lanek lze pozorovat světlejší a tmavší korozní 
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produkty. Světlé oblasti mohou mít vyšší podíl dutin kvůli malým H2 bublinám [74] nebo 

mohou mít vyšší obsah složek obsahující OH
-
 skupinu, jak naznačuje Obr. 25c. Velmi 

dobrým zjištěním je, že přestože dochází k postupnému nahrazování Mg (viz lom na Obr. 26), 

celková geometrie lanka zůstává v průběhu jednoho měsíce podobná, což svědčí o relativně 

pomalé degradaci. Je pravděpodobné, že v prostředí živého organismu bude docházet 

k resorpci korozních produktů, a tedy i k odlišné rychlosti změn tvaru a funkce implantátu. 

Pozitivní je, že si lanka i po jednom měsíci v DMEM zachovala ohebnost a šlo s nimi bez 

problémů manipulovat. Vznikající korozní produkty jsou tedy v hydratovaném stavu vhodné 

pro přenos zatížení. Toto zjištění poněkud rozptýlilo prvotní obavy, které navozoval křehký 

vzhled lomových ploch některých korozních produktů v SEM. To je s největší 

pravděpodobností způsobeno vysušením vzorků během přípravy a umístěním vzorků do 

vakua naprašovačky či komory elektronového mikroskopu. 

 

Obr. 26: 3D světelná mikroskopie Mg-0,4Zn lanek pokrytých kopolymerem PLLA/PCL při 

degradaci v DMEM, inkubátor s 5% CO2 atmosférou. 
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Z hlediska posuzování reálné možnosti svazování hrudní kosti daným implantátem je 

nutné alespoň orientačně experimentálně ověřit míru degradace mechanických vlastností 

lanek. Přestože by z hlediska přenositelnosti výsledků bylo vhodnější použít testy na živých 

zvířecích modelech, z hlediska etiky práce s pokusnými zvířaty je bezpodmínečně nutné 

provést dostatečný počet zkoušek v simulovaných tělních roztocích. Je však třeba vzít 

v úvahu, že v reálném prostředí živého těla mohou být výsledky horší i lepší, než výsledky 

dosažené v prostředí simulovaném. 

Na Obr. 27a je znázorněno upnutí lanka do trhacího stroje. Jako upínací přípravek byly 

do plochých čelistí umístěny vložky z měkkého dřeva s drážkou. Jedná se o jednoduché 

řešení, které v rámci předběžných testů vykazovalo nejmenší tendenci lanka poškodit. Nebylo 

pozorováno výrazné vytahování lanek z čelistí. Na Obr. 27b,c jsou znázorněna přetržená 

lanka, vystavená po dobu 96 hod, resp. 1 měsíce degradačním účinkům DMEM. Lze 

pozorovat, že povrch některých drátů je plně nahrazen korozními produkty, zatímco jiné jsou 

stále v kovovém stavu. 

 
 

Obr. 27: Tahové zkoušky lanek spletených z Mg-0,4Zn drátů pokrytých kopolymerem 

PLLA/PCL po degradaci v DMEM, inkubátor s 5% CO2 atmosférou: a) upnutí lanka v 

čelistech, b) porušené lanko po 96 hod v DMEM, c) porušené lanko po 1 měsíci v DMEM. 

 

Hlavními důvody tohoto jevu mohou být i) vyšší koncentrace příměsí nebo nižší 

koncentrace nečistot v určité části ingotu, ii) lepší kvalita povrchu, kdy koroze nahrazených 

drátů byla urychlena nečistotami, iii) lepší kvalita pokryvu na konkrétním drátu. Přestože je 

v plánu podrobnější studium, je pravděpodobné, že tento rozptyl korozních vlastností nebude 
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v rámci použitého materiálu možné spolehlivě eliminovat. Z tohoto ohledu je velmi výhodné 

splétání více drátů do lanka, neboť se tak výsledné mechanické vlastnosti zprůměrují a rozptyl 

hodnot se sníží. Protože se zdá, že je určitá část drátů korozními produkty nahrazena již po 

96 hodinách v DMEM, je nutné zkoumat, zda jsou tyto dráty schopné přenášet požadované 

tahové zatížení. 

Na Obr. 28 jsou graficky znázorněny výsledky úvodních testů zaměřených na ověření 

míry degradace mechanických vlastností lanek spletených z pokrytých Mg-0,4Zn drátů. 

Naměřené výsledky byly porovnány s výsledky naměřenými v předchozích experimentech na 

lancích spletených z nepokrytých drátů o délce 100 mm. Dosažené výsledky by v další fázi 

výzkumu měly být doplněny testy lanek spletených z pokrytých drátů, která nebyla vystavena 

účinkům DMEM. Pro zobrazení dat byly vybrány křivky s hodnotou maxima síly nejblíže 

průměru zobrazenému na Obr. 28 vpravo. Data jsou reprezentována křivkami závislosti síla-

deformace. Vzhledem k problémům souvisejícím s experimentálním vývojem těchto lanek 

a jejich složité struktuře není vhodné využít plochu průřezu pro přepočet síly na napětí. 

Dosažená maximální síla vypovídá jak o vlastnostech materiálu, tak o geometrii lanka, kvalitě 

stočení a pokryvu a lze díky ní přímo odhadovat využitelnost lanek v praxi. 

 

 

Obr. 28: Vlevo: Tahové křivky (síla-deformace) pro lanka vyrobená z nepokrytých Mg-0,4Zn 

drátů délky 100 mm a pro lanka délky 40 mm vyrobená z pokrytých drátů, jejichž střední část 

byla degradována v DMEM. Vpravo: Závislost maximální dosažené síly na době degradace. 

Pro nepokryté lanko bylo dosaženo maximální síly 64±3 N. Orientační přepočet na napětí 

lze v tomto případě provést, neboť nedochází k tak výrazné změně geometrie lanka jako 

u degradovaných lanek z drátů s polymerním pokryvem. Pokud plochu průřezu lanka, 

spleteného ze 7 drátů, uvažujeme jako sedminásobek průměrné plochy jednoho drátu 

o průměru 230 µm, dostáváme smluvní mez kluzu 208 MPa a maximum skutečného napětí 

229 MPa. Tyto hodnoty jsou o něco nižší než hodnoty naměřené na jednotlivých drátech – viz 
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Tab. 2 (smluvní mez kluzu 216±1 MPa, maximální napětí 263±2 MPa). Z hlediska 

technologie výroby lanek a možnosti jejich uplatnění v praxi však lze závěr, že jejich 

mechanické vlastnosti jsou zhruba srovnatelné s mechanickými vlastnostmi výchozích drátů, 

považovat za velmi perspektivní. Z grafů uvedených na Obr. 28 je zřejmé, že polymerní 

vrstva zásadně mění lineární oblast deformace lanek. Mez kluzu pokrytých degradovaných 

lanek v této fázi, kdy není k dispozici dostatečně velký soubor dat, zatím nelze určit. 

Na všech křivkách je patrné, že po dosažení maximální síly dojde k porušení drátu na 

okraji lanka, které je kvůli geometrii stočení a lokálním defektům uspořádání lanek nejvíce 

zatěžováno. Následuje celkový pokles síly související se zmenšením celkového nosného 

průřezu. Velmi pozitivním faktem je, že po geometrickém přeuspořádání lanka po porušení 

prvního drátu dochází ve většině případů dále ke zpevňování, kdy dráty, které nebyly dosud 

z geometrických důvodů namáhány limitně, začnou přenášet větší zatížení. Obdobný jev 

nastává po každém porušení drátů. V závěru tahové zkoušky síla v některých případech 

neklesá až k nule, což je způsobeno výrazným natahováním polymeru pokrytí, který udržuje 

hodnotu síly mezi 1 a 3 N. V těchto případech byly testy po čase přerušeny. Velmi důležitým 

závěrem je, že i dráty které byly z části již nahrazeny korozními produkty (Obr. 26, Obr. 27) 

stále přenáší poměrně vysoké síly (Obr. 28). Zda jsou hydratované korozní produkty schopné 

po geometrické redistribuci zpevňovat bude předmětem dalšího výzkumu.  

Překvapivým zjištěním je spíše jen pozvolný pokles maximální síly s dobou degradace 

v DMEM. Lanka po 4 dnech dosahovala Fmax = 39±5 N a po 1 měsíci Fmax = 34±4 N. Oproti 

předpokladům se tak zdá, že při statické korozi v simulovaném prostředí lidského těla dochází 

k velmi rychlé počáteční degradaci mechanických vlastností, která se však následně 

stabilizuje. To je v souladu s výsledky práce [74]. Jednou z otázek zůstává, zda většinu 

přenosu zatížení realizují dráty, které lokálně nekorodovaly a zůstaly z větší části v kovovém 

stavu. Pro jednotlivé nepotažené Mg-0,4Zn dráty byla naměřena maximální síla 

Fmax = 10,5±0,1 N (viz Tab. 2). Přestože jsou mechanické vlastnosti lanka dány zejména 

zbylými dráty v kovovém stavu, příspěvek korozních produktů ke zpevnění může být 

nezanedbatelný. Důležité je také, že k prvním porušením drátů dochází i pro dlouho 

exponovaná lanka až po více jak 2 % deformace. Dosažené výsledky naznačují, že 

i v případě, že by nebylo technicky možné zlepšit výrobu lanek tak, aby všechny dráty 

korodovaly uniformně, jsou rozptyly hodnot mechanických vlastností dostatečně malé pro 

využití tohoto produktu v praxi. V tomto ohledu jsou tyto výsledky velice slibné 

a ospravedlňují plánování dalších experimentů včetně využití živých zvířecích modelů. 
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2.7  Úvodní in  vitro a in  vivo testy 

[nepublikované výsledky] 

V této kapitole budou stručně uvedeny základní informace o prvních in vitro a in vivo 

testech, jejichž výsledky se nyní zpracovávají. Data byla získána v rámci kolaborace řady 

pracovišť a příprava článků shrnujících dosažené výsledky dosud probíhá. Z tohoto důvodu 

nejsou v této dizertační práci uvedeny žádné detailní informace, ale pouze úvodní komentář 

k předběžným výsledkům. 

2.7.1 In vitro testy na Mg a Mg-0,2Zn drátech 

V rámci spolupráce s Mgr. Elenou Filovou, Ph.D. z Fyziologického ústavu AV ČR, v.v.i. 

byly provedeny in vitro testy s využitím buněčných kultur MG63 (lidský kostní osteosarkom). 

Cílem bylo zejména zjistit vliv přítomnosti drátu na přežití buněk a případné rozdíly mezi 

drátem z ultra-čistého Mg a ze slitiny Mg-0,2Zn. Na Obr. 29 je zobrazen stav drátů po 

2 dnech v kultuře MG63 v DMEM s přídavkem 10 % FBS. Tento drát byl po 4 dnech již 

z velké části rozpuštěn. Drát ze slitiny Mg-0,2Zn se rozpouštěl výrazně pomaleji (Obr. 29 

vpravo), což je v souladu s poznatky získanými v rámci korozních testů v simulovaných 

roztocích. 

 

Obr. 29: In vitro testy s nepokrytými dráty z ultra-čistého Mg a Mg-0,2Zn. 

 

Úplné rozpuštění drátu z ultra-čistého Mg poskytuje možnost sledovat případnou 

cytotoxicitu způsobenou rychlým uvolněním velkého množství Mg do poměrně malého 

objemu média. Testy byly prováděny s dráty délky 2 až 30 mm v miskách s obsahem 6 ml 

DMEM+FBS po dobu až 6 dnů. V rámci podrobného vyhodnocení nebyly prokázány 

statisticky významné rozdíly (p < 0,05) v počtu buněk mezi vzorky s dráty všech délek po 

6 dnech degradace a kontrolními vzorky. 
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Ze zjištěných výsledků vyplývá, že ani výrazné zvýšení pH v důsledku rozpouštění Mg 

po dostatečně dlouhé době výrazným způsobem negativně neovlivňuje stav buněk. 

Konfluence po šesti dnech bylo dosaženo u všech vzorků. Předběžné výsledky také ukazují, 

že po 3 dnech byly pozorovány vyšší počty MG63 pro slitinu Mg-0,2Zn než pro ultra-čistý 

Mg. Spíše než případné cytotoxicitě v důsledku rozpouštění ultra-čistého Mg to lze přičíst 

pomalejší degradaci Mg-0,2Zn a nižší tvorbě H2 bublin. V rámci vývoje bylo na základě 

mechanických a korozních testů rozhodnuto, že ideálním materiálem pro výrobu drátu bude 

Mg-0,4Zn, kde Zn může být stále plně v tuhém roztoku i za pokojové teploty [85]. Otázkou 

tedy je, zda lze poznatky o nulové cytotoxicitě drátů extrapolovat z Mg-0,2Zn na slitinu Mg-

0,4Zn. Vzhledem k tomu, jsou k dispozici výsledky testů slitiny Mg-6Zn na mnohem větších 

implantátech [26], není bezpodmínečně nutné in vitro testy drátů ze slitiny Mg-0,4Zn 

provádět, především díky faktu, že Mg i Zn jsou prvky běžně se v těle vyskytující se. Práce 

[86] poskytuje podrobné srovnání korozních rychlostí Mg implantátů in vivo a in vitro. Pokud 

je zvoleno vhodné médium, obecně lze odhadnout, že rychlost koroze in vivo bude 1 až 3x 

nižší než in vitro. Z tohoto ohledu se po prvotní verifikaci nulové či nízké cytotoxicity vyplatí 

přejít k živým zvířecím modelům. 

2.7.2 In vivo testy Mg-0,4Zn na femuru potkanů 

Úvodní in vivo testy byly prováděny ve spolupráci s Ing. Pavlem Kleinem, Ph.D. 

v Biomedicínském centru Lékařské fakulty UK v Plzni. Plný popis podmínek a procesu 

implantace bude k dispozici v budoucích publikacích. Projekt „Ověření bezpečnosti 

a účinnosti hořčíkového drátku na modelu potkana s experimentálně indukovaným kostním 

defektem“ byl schválen příslušnými institucemi (ID MSMT-20084/2019-3). 

Pro prvotní analýzu účinku Mg drátu na hojení kosti byl jako vhodný model zvolen 

femur potkana. Při implantaci byly využity jednotlivé dráty (ultra-čistý Mg, Mg-0,4Zn 

a pokrytý Mg-0,4Zn) ve tvaru spony do sešívačky (Obr. 30a). Pro implantaci byly do kosti 

vyvrtány dva otvory, do nichž byl drát zapuštěn. V některých případech byla pod částí drátu 

na povrchu vyfrézována drážka, která simulovala povrchový defekt na kosti. Vložení drátu do 

kosti lze vidět na Obr. 30b, femur po explantaci po uplynutí 1 měsíce na Obr. 30c. Na 

Obr. 30d je znázorněna 3D rekonstrukce pořízené pomocí rentgenové mikrotomografie 

(µCT). Na povrchu je patrný zbytek Mg-0,4Zn drátu, který nepřiléhá přesně na povrch kosti. 

To je dáno geometrií experimentu, který tak umožňuje na jednom pokusném zvířeti sledovat 

jak místa s výrazným poškozením a přímým kontaktem drátu s kostí (otvory), tak i místa 

s poškozením kosti v blízkosti drátu bez přímého kontaktu implantátu s kostí. Obr. 30e 
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zobrazuje oblast s drátem pomocí 3D světelné mikroskopie. Určitá část drátů mohla být při 

explantaci nebo následné manipulaci poškozena, neboť byla během hojení zakomponována do 

okolní tkáně. Tyto problémy budou řešeny v dalších etapách tohoto experimentálního 

programu. Doposud nebylo analyzováno dostatečné množství vzorků, aby bylo možné 

vyvodit reprezentativní závěry o rychlosti degradace Mg a Mg-0,4Zn drátů. V první fázi 

testování materiálů a procesu implantace a explantace bylo využito tří pokusných zvířat – pro 

každý typ drátu jedno. Na základě výsledků těchto a dalších experimentů byla navržena další 

etapa testů in vivo, ve které bylo využito dalších 8 pokusných zvířat, u kterých byl použit drát 

ze slitiny Mg-0,4Zn, přičemž 4 z nich byly pokryty kopolymerem PLLA/PCL a 4 pokryty 

nebyly. Doba mezi implantací a explantací byla pro všechna pokusná zvířata 1 měsíc. 

V současné době probíhá vyhodnocení těchto dat. Hlavní pozornost je zaměřena na efekt 

polymerního pokryvu na okolní tkáň a na ověřování, zda okolí implantátu nevykazuje 

patologické změny. 

 

Obr. 30: In vivo testy s Mg-0,4Zn dráty, a) model umístění implantátu b) implantace drátu, 

c) stav po explantaci, d) µCT části kosti s drátem, e) povrch kosti. 

V rámci spolupráce s 1.LF UK a VFN byly vzorky po explantaci fixovány, 

dehydratovány, nasnímány pomocí rentgenové mikrotomografie a zality. Ze zalitých vzorků 

byly následně připraveny výbrusy o tloušťce 60 µm, které byly barveny po dobu pěti minut 

pomocí 1% roztoku toluidinové modři v 30% ethanolu při 60° C. Následně, po omytí 

destilovanou vodou a diferenciaci v 96% ethanolu, byly barveny 12 minut v 0,2% roztoku 

toluidinové modři v PBS (pH = 9.1) při 60 °C. 

Na Obr. 31 jsou pro ilustraci shrnuty výsledky charakterizace oblasti vstupu pokrytého 

Mg-0,4Zn drátu do kosti. Na Obr. 31a je část femuru s přibližným vyznačením místa pro 

výbrus a µCT řez, který je uveden na Obr. 31b a 31c. Obr. 31d pak poskytuje detail otvoru 
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s patrnou kostní novotvorbou a zbytky kovu v oblastech, kde drát zasahoval do dřeňové 

dutiny. Ve většině případů si po jednom měsíci kovový drát nezachoval integritu 

a v některých případech se dokonce plně rozpustil. Z prvotních výsledků µCT vyplývá, že 

kostní novotvorba je pozorovatelná spíše v případě pokrytých Mg drátů, zatímco zhojení 

defektu je výraznější v případě drátů nepokrytých. Materiál drátu neměl prokazatelně 

negativní vliv na zhojení defektů. Více závěrů bude možné uvést po histopatologickém 

vyhodnocení, které je v současnosti prováděno. V tomto ohledu budou výsledky tohoto 

výzkumu porovnány s výsledky práce [87], která zkoumá in vivo degradaci a kostní 

novotvorbu na stejném zvířecím modelu pro větší Mg implantáty. 

 

Obr. 31: Řez kostí potkana v oblasti vyvrtaného otvoru po 1 měsíci, Mg-0,4Zn drát pokrytý 

PLLA/PCL, a) 3D mikroskopie kosti b) mikrotomografický řez, c) výbrus v přibližně stejném 

místě, d) detail otvoru a okolí s výraznou kostní novotvorbou. 
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2.7.3 In vivo testy na sternu prasat 

V současné době jsou prováděny testy na sternu prasat v rámci spolupráce 

s MVDr. Štefanem Juhásem, Ph.D. a jeho spolupracovníky z Ústavu živočišné fyziologie 

a genetiky AV ČR, v. v. i. Přestože nelze doposud vyvodit objektivní závěry, již dvě prasata 

bez problémů přežila fixaci sterna po dobu jednoho měsíce a nyní probíhají navazující testy 

na dalších třech prasatech s delší expozicí. Pro fixaci sterna byl využit prototyp přípravku pro 

svazování hrudní kosti, na kterém se v současné době intenzivně pracuje a je předmětem 

transferu technologií (Obr. 32). Na Obr. 33 a Obr. 34 jsou pak s ohledem na transfer 

technologií bez dalších komentářů znázorněna fixace sterna prasete pomocí těchto prototypů 

a postup explantace a následné analýzy. 

 

Obr. 32: Prototyp biodegradabilního lanka na bázi tenkých Mg drátů potažených 

polymerem. To je určeno pro svazování hrudní kosti po invazivních operacích srdce, 

především u dětí. Na vývoji se podílí FJFI ČVUT v Praze, ÚSMH AV ČR a FZÚ AV ČR. 

 

Obr. 33: Fixace sterna prasete pomocí Mg-Zn lanek. Delší konce lanek slouží pro více 

lokací pro histopatologické vyšetření okolní tkáně. 



64 

 

 

Obr. 34: Vyjmutí celé oblasti sterna po 1 měsíci od implantace. Šipky ukazují pozice 

jednotlivých lanek. 
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2.8  Spolupráce a organizace výzkumu  

Významnou součástí aktivit realizovaných v rámci této dizertační práce bylo vytvoření 

funkční pracovní skupiny z pracovníků několika institucí. Díky této spolupráci lze provádět 

náročný mezioborový výzkum a vývoj zaměřený na výzkum a vývoj tenkých Mg-Zn drátů 

pro bioaplikace v klinické praxi. Náročnost této problematiky spočívá v její komplexnosti, 

neboť je v jejím rámci třeba vzít v úvahu řadu různorodých aspektů.  Organizace a plánování 

aktivit v této oblasti vyžaduje alespoň základní znalost všech procesů, které jsou pro vývoj 

a využití Mg-Zn lanek pro fixaci hrudní kosti třeba. Na Obr. 35 jsou zobrazena loga institucí, 

které se na tomto výzkumu a vývoji podílejí. 

 

 

Obr. 35: Loga institucí podílejících se na výzkumu tenkých Mg-Zn drátů pro bioaplikace. 

V následující části textu budou stručně uvedeny úkoly jednotlivých pracovišť jak 

v minulosti, tak v rámci předpokládané budoucí spolupráce. V případě prvních tří institucí se 

jedná o původce myšlenky využití tenkých Mg drátů pro bioaplikace. Lze tak předpokládat, 

že se společně budou také společně podílet na případné komercializaci tohoto produktu, 

pokud bude v delším časovém horizontu ověřeno, že je bezpečný, přínosný a z ekonomického 

hlediska opodstatněný. 

Fakulta jaderná a fyzikálně inženýrská, ČVUT v Praze 

(katedra materiálů) 

Na katedře materiálů FJFI ČVUT v Praze se provádí mechanické zkoušky, především 

instrumentované zkoušky tvrdosti, a mikroskopická pozorování pomocí laserového 

skenovacího mikroskopu LEXT OLS5000. Katedra disponuje velkým množstvím přístrojů, 

které jsou a budou pro výzkum tenkých Mg drátů využívány. V budoucnosti zde budou 

prováděny únavové zkoušky a případná fraktografická analýza. Katedra materiálů také 

poskytuje zázemí pro organizaci výzkumu na ostatních pracovištích a školí studenty. Lze 

předpokládat, že budou navázány spolupráce se studenty všech stupňů studia. Pro úkoly 

spojené s vývojem Mg implantátů, na FJFI ČVUT v Praze a FEL ČVUT v Praze jsou vypsány 

studentské práce na témata spojená s tímto výzkumem. 
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Fyzikální ústav AV ČR, v. v. i. 

(oddělení dielektrik, oddělení materiálové analýzy) 

Na Fyzikálním ústavu AV ČR byla vyvinuta a probíhá výroba drátů pomocí metody 

přímé extruze, včetně odlévání slitin a jejich chemické charakterizace. Také je zde využívána 

metoda EBSD a Ga
+
 fokusovaný iontový svazek v SEM. Mimo podrobné analýzy vstupních 

materiálů a výsledných Mg a Mg-Zn drátů je také využívána mikroRamanova spektroskopie 

pro analýzu korozních produktů. V budoucnosti lze předpokládat využití transmisní 

elektronové mikroskopie pro analýzu Mg-0,4Zn drátů v závislosti na parametrech extruze. 

Také je plánováno zlepšení extruzní formy a zvýšení efektivity výroby drátů. 

Ústav struktury a mechaniky hornin AV ČR, v. v. i. 

(oddělení kompozitních a uhlíkových materiálů) 

Hlavní činnosti prováděné na Ústavu struktury a mechaniky hornin AV ČR jsou korozní 

testy v simulovaných tělních médiích a potahování drátu biodegradabilními kopolymery. 

V rámci dílčího projektu GAMA2 Technologické agentury České republiky je vyvíjeno 

zařízení, které umožní přesné nastavení a kontrolu parametrů potahování. Také se zde využívá 

široké škály charakterizačních technik jako je 3D světelná mikroskopie a SEM. Probíhají zde 

také schůze k řešení vývoje implantátů a koordinuje se zde další postup.  

Všeobecná fakultní nemocnice v Praze a 1. lékařská fakulta Univerzity Karlovy 

(ústav patologie, stomatologická klinika 1. LF UK a VFN) 

V rámci VFN v Praze a 1. LF UK probíhá příprava vzorků získaných z pokusů na 

zvířatech, jejich následné zkoumání pomocí µCT a histopatologická vyhodnocení. 

Biomedicínské centrum Lékařské fakulty UK v Plzni 

(laboratoř preklinických studií, laboratoř buněčné regenerativní medicíny) 

Biomedicínské centrum LF UK v Plzni zajišťuje in vivo testy na malých zvířecích 

modelech a poskytuje svou expertízu pro vyhodnocení procesu implantace na potkanech. 

Ústav živočišné fyziologie a genetiky AV ČR, v. v. i. 

(laboratoř buněčné regenerace a plasticity) 

Na Ústavu živočišné fyziologie a genetiky AV ČR jsou realizovány in vivo testy 

simulující podmínky finální aplikace vyvinutých implantátů. Na miniprasatech zde budou 

prováděny fixace hrudní kosti po mediální sternotomii pomocí potažených Mg-0,4Zn lanek.  

Fyziologický ústav AV ČR, v. v. i. 

(oddělení biomateriálů a tkáňového inženýrství) 

Fyziologický ústav AV ČR zajišťuje in vitro testy na buněčných kulturách. 
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2.9  Směry dalšího výzkumu  

Úkolem této kapitoly je seznámit čtenáře s plánovanými budoucími experimenty 

a úkony, z nichž některé jsou již v přípravě a jiné se pohybují prozatím v čistě teoretické 

rovině. Je možné, že některé z těchto stručně navrhovaných projektů nebudou nikdy 

z hlediska své náročnosti či z časových důvodů provedeny. Cílem této práce je ovšem 

i vyvolat odbornou diskuzi na toto téma a případně navázat nové spolupráce, které jsou vždy 

vítány. 

Vývoj přenositelné extruzní formy 

Jak již bylo diskutováno v kapitole 2.2, probíhá výroba drátů na Fyzikálním ústavu AV 

ČR s využitím experimentálního lisu s maximálním dosažitelným zatížením ~300 kN. Tento 

lis disponuje dostatečně pomalým posuvem, je možné zaznamenávat působící síly a je na něm 

možné provádět extruzi za tepla. Tento lis je nicméně využíván i k dalším experimentům, 

především pro úhlové kanálové protlačování se stejným průřezem [51]. Kvůli tomu je nutné 

před každým protlačováním drátu formu znovu sestavit. Existují plány na vývoj přenositelné, 

lépe tepelně izolované formy. Kvůli tomu, že se síla potřebná pro protlačení Mg-0,4Zn drátu 

o průměru 250 µm při 300 °C je menší než 40 kN, bylo by možné pro tyto účely využít běžně 

dostupná zařízení pro tahové/tlakové zkoušky, která mají často horní limit zatížení 100 kN. 

Pokud se vyhřívání formy realizuje topnými patronami spolu s kontrolními termočlánky 

přímo v těle formy a zajistí se dostatečná tepelná izolace od zbytku trhacího stroje, jednalo by 

se o elegantní řešení, které by bylo poměrně jednoduše přenositelné. Výroba drátů by se tak 

realizovala na přístrojích, kterých je na spolupracujících institucích relativně mnoho. 

Optimalizace procesu potahování tenkých drátů biodegradabilními kopolymery 

Úvodní úvahy a výsledky k tomuto projektu poskytla ve svém výzkumném úkolu 

Bc. Anežka Jančová [62]. V souvislosti s dokončením zařízení pro potahování drátů na 

Ústavu struktury a mechaniky hornin AV ČR, v.v.i. by bylo vhodné najít takové parametry 

potahování (šířka kapiláry, viskozita polymeru, rychlost posuvu, orientace posuvu), které 

budou z hlediska kvality výsledné povrchové vrstvy ideální. Dále bude třeba vyřešit, jak 

dosáhnout požadované tloušťky polymerní vrstvy a ověřit, jak bude tloušťka vrstvy 

ovlivňovat degradaci in vivo. V tomto ohledu bude také nutné testovat mechanické vlastnosti 

pokrytých drátů a zajistit, aby polymerní vrstva vydržela manipulaci s lanky při implantaci. 

Také je třeba identifikovat nejčastější defekty, které se při pokrývání vyskytují, vyhodnotit 

jejich vliv na funkčnost implantátu a případně je eliminovat.  
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Funkcionalizace polymerních pokryvů 

Paralelně s hledáním optimálních parametrů pokrývání drátů, bude vhodné řešit způsoby 

dalšího využití polymerní vrstvy. Nebezpečnou komplikací při mediální sternotomii 

a následné fixaci hrudní kosti je infekce. Práce [88] uvádí přítomnost Staphylococcus aureus 

nebo Staphylococcus epidermidis v ráně jako vážné riziko spojené s mediální sternotomií 

u dětí. V tomto ohledu by bylo velmi výhodné do biodegradabilních polymerních pokryvů 

přidávat antibiotika. Bylo by tak možné docílit postupného uvolňování léčiva, které by navíc 

bylo aplikováno lokálně. Lze navázat na práci [61], která možnost realizace tohoto přístupu 

již potvrdila pro větší implantáty. Také je vhodné řešit smáčivost a propustnost polymeru pro 

vodu [15], což může ovlivnit korozní rychlost kovové části lanek a ovlivnit vhodnost povrchu 

polymeru pro růst buněk. 

Vliv metody sterilizace na vlastnosti polymerního pokryvu 

Běžně využívané sterilizační metody, jako jsou sterilizace vlhkým teplem (vodní párou), 

horkým vzduchem nebo formaldehydem, jsou ze své podstaty pro Mg-Zn lanka potažená 

kopolymerem PLLA/PCL nevhodné. Pro využití implantátů v praxi je třeba nalézt metodu 

sterilizace, která je nejvhodnější. Je otázkou, zda sterilizace pomocí UV záření poškozuje 

polymer a zda radiační sterilizace gama zářením vlastnosti polymerních pokryvů skutečně 

ovlivňuje tak výrazně, jak je uvedeno v práci [89]. Další možností je sterilizace pomocí 

etylenoxidu nebo sterilizaci urychlenými elektrony, která je alternativou k metodě využívající 

gama záření. Díky tomu, že je třeba zkoumat vliv metody sterilizace na tenkou vrstvu 

PLLA/PCL a její soudržnost s Mg podkladem, nabízí se pro tyto účely využít 

mikro/nanoindentoru na katedře materiálů FJFI ČVUT v Praze. Při vrypových zkouškách lze 

změřit sílu, při které dojde k odtržení polymerní vrstvy od Mg podkladu. Prvotní zkoušky na 

nesterilizovaném polymeru jsou zobrazeny na Obr. 36. 

Tyto vrstvy PLLA/PCL na vyleštěném Mg byly připraveny metodou spin coating. Na 

Obr. 36a je zobrazeno několik vrypů na tenké (~1 µm) vrstvě polymeru, kdy při zhruba stejné 

síle dochází k odtržení polymerní vrstvy od substrátu. Pomocí laserového skenovacího 

konfokálního mikroskopu lze detailně analyzovat morfologii povrchu Mg substrátu 

a výsledného poškození polymeru (Obr. 36b). Pro lepší zobrazení lze využít i polarizované 

světlo a diferenciální interferenční kontrast. Jak lze vidět na Obr. 36c u tlustších vrstev 

(~10 µm) při dosud použitých úrovních síly k odtržení nedocházelo. 
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Obr. 36: První vrypové zkoušky PLLA/PCL na Mg. a) tenká vrstva polymeru b) 3D 

rekonstrukce části povrchu pomocí skenovacího laserového mikroskopu, c) vryp na silné 

vrstvě polymeru s využitím polarizovaného světla a diferenciálního interferenčního kontrastu. 

Bylo by tak teoreticky možné na rovných vzorcích s polymerní vrstvou různé tloušťky 

porovnat různé metody sterilizace z hlediska odolnosti polymerní vrstvy. Důležitým 

parametrem by také byla drsnost podkladu, která by byla dána do souvislosti s kvalitou 

povrchu drátů před nanášením polymeru. 

Únavové zkoušky lanek a koroze pod napětím 

Na katedře materiálů FJFI ČVUT v Praze bylo vyvinuto zařízení pro testování šíření 

trhliny na malých vzorcích, které pomocí magnetů využívá rezonance jak pro vybuzení 

výchylek, tak pro vlastní měření růstu únavové trhliny [90]. Toto zařízení by bylo možné 

adaptovat pro testování Mg-0,4Zn lanek. Pokud by se toto podařilo, bylo by následně možné 

z principu bezkontaktního buzení výchylek upravit aparaturu tak, aby umožňovala testování 

v DMEM+FBS. S využitím CO2 inkubátoru a pumpy by bylo možné dosáhnout testování 

v proudícím médiu, které by se blížilo podmínkám v tělním prostředí. Při použití 3D tisku 

hrudní kosti a spolupráce s lékaři by následně bylo možné simulovat zatěžování hrudní kosti 

po sternotomii při dýchání a kašli, jak pro miniprasata, tak pro dětské pacienty. Již existují 

studie, které by mohly poskytnout vstupní hodnoty zatěžování hrudní kosti pro tyto 

experimenty [91]. V tomto ohledu není ovšem současně využívané zařízení, založené na 

rezonančním principu, nejvhodnější. Daleko výhodnější alternativou by bylo využít lineárního 

elektromagnetického aktuátoru, který je v rámci bakalářské a následné diplomové práce na 

FJFI a FEL ČVUT v Praze v současnosti vyvíjen. V případě dostupnosti finančních 

prostředků by zcela nejvýhodnější řešení bylo využití dynamického mechanického 

analyzátoru (DMA), jako je například zařízení ElectroForce DMA 3200. 
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Studie proveditelnosti konceptu 

Již nyní jsou k dispozici první výsledky in vivo a mechanických zkoušek Mg-0,4Zn 

lanek po vystavení médiu. V práci [91] je uvedeno, že doposud využívaný odhad 

maximálního zatížení hrudní kosti u dospělých (180-400 N) může být výrazně nadhodnocen 

kvůli testování ex vivo (rigor mortis) a s aplikací zatížení jen na několika málo místech. 

Podrobné in vivo experimenty na prasatech v práci [91] prokázaly, že pro prasata ve váhovém 

rozmezí 49 až 68 kg dosáhlo maximální zatížení při velmi silném kašli pouze 44±71 N. Běžná 

zatížení byla řádově nižší. Díky tomu, že jediné lanko po 1 měsíci degradace v DMEM vydrží 

spolehlivě zatížení větší než 30 N a díky faktu, že je pro fixaci sterna využíváno převážně 

6 lanek, lze jejich využití považovat za perspektivní a přistoupit k dalším testům. 

Z mechanického hlediska se v prvním přiblížení zdá, že lanka spletená z drátů vyrobených ze 

slitiny Mg-0,4Zn mohou být pro fixaci hrudní kosti u dětí použitelná. Více o tomto napoví 

dynamické zkoušky v korozních mediích a in vivo testy. 
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3 Shrnutí a závěr 

Tato práce shrnuje výsledky dosavadního úsilí o vývoj implantátů na bázi hořčíku 

použitelných pro fixaci hrudní kosti po mediální sternotomii převážně u dětských pacientů. 

Práce je koncipována jako soubor článků doplněný sjednocujícím komentářem, který je 

následně rozšířen o stručný přehled nových, dosud nepublikovaných poznatků a výsledků. 

Hlavním úkolem práce je na příkladu vývoje konkrétního implantátu demonstrovat postup 

prací a během toho generovat výstupy základního výzkumu. 

Byly provedeny experimenty se slitinami obsahující kvazikrystalickou i-fázi, především 

s ohledem na jejich výslednou texturu a možnost pomocí metody přímé extruze ovlivňovat 

rozložení částic i-fáze ve slitině. Bylo zjištěno, že čistota vstupního materiálu pro 

biodegradabilní implantáty je v případě Mg velmi důležitá, neboť i malé množství Fe může 

vést k silné lokální korozi. V Mg ingotech byl oxid MgO identifikován jako nečistota, která 

může způsobovat potíže při výrobě tenkých Mg drátů. V rámci práce byly metodou přímé 

extruze s velkým redukčním poměrem vyrobeny 250 µm dráty z Mg, Mg-0,2Zn a Mg-0,4Zn. 

Pro tyto materiály byly následně stanoveny jejich základní mechanické a strukturní 

charakteristiky. V čistém Mg byl identifikován mechanismus reverzibilního dvojčatění, 

zajišťující velmi dobrou plasticitu drátů v ohybu. Byl zkoumán vliv Zn na mechanické 

a korozní vlastnosti Mg-Zn slitin. Slitina Mg-0,4Zn byla zvolena jako ideální kompromis 

mezi složitostí výroby drátů a jeho užitnými vlastnostmi. Bylo zjištěno, že vhodným 

materiálem pro pokryv drátů omezujícím lokální korozi a umožňujícím další funkcionalizaci 

implantátů je kopolymer PLLA/PCL. Pro zajištění dostatečných mechanických vlastností a co 

nejvyšší bezpečnosti a spolehlivosti byl implantát pro fixaci sterna koncipován jako lanko 

stočené ze sedmi Mg-0,4Zn drátů individuálně pokrytých PLLA/PCL. Na jednotlivých 

drátech i lankách byly provedeny mechanické zkoušky a korozní testy v médiích simulující 

prostředí lidského těla. Ve statických korozních podmínkách byly identifikovány hlavní 

korozní produkty a byl popsán mechanismus počátečních fází koroze. Byla prokázána 

nukleace korozních produktů na rozhraní vodík-médium. Na základě informací uvedených 

v dostupných literárních pramenech lze předpokládat, že dosažené vlastnosti vyvíjených lanek 

by mohly být pro zamýšlenou aplikaci v klinické praxi adekvátní. Byly provedeny in vitro 

testy pro zjištění případné cytotoxicity. Prvotní in vivo testy neodhalily žádné závažné 

překážky, které by nedovolovaly aplikaci těchto lanek pro fixaci hrudní kosti. 
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Vývoj pokrytých Mg-0,4Zn lanek bude pokračovat a výsledky této práce budou využity 

v dalším výzkumu. V poslední části práce jsou naznačeny možné budoucí projekty navazující 

na dosud získané poznatky. Tyto projekty budou realizovány v rámci spolupráce řady 

výzkumných organizací, jejichž přehled je uveden. Pokud nenastanou žádné nenadálé závažné 

komplikace, lze reálně očekávat, že výsledky této dizertační práce budou přínosné pro nemalé 

množství dětských pacientů vyžadujících fixaci sterna po mediální sternotomii. 
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