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ABSTRAKT 
Tato diplomová práce se zabývá vývojem nového anatomického modelu segmentu femuru na bázi materiálu poly-3-hydroxybuty-
rátu, kyseliny polymléčné, trikalciumfosfátu a hydroxyapatitu (PHB/PLA/TCP/HA) vytvořeného podle computerové tomografi e 
femuru pacienta ve dvanácti variantách (A1 až A4, B1 až B4, C1 až C4) různé procentuální výplně gyroidem v místě kompakty 
a spongiózy reálné kosti a jeho 3D tiskem (po předchozí přípravě optimalizované směsi nového biokompozitu (OPT1), výrobě 
tiskové struny z tohoto biomateriálu, po stanovení jeho chemických a strukturních charakteristik, respektive po optimalizaci 
a ověření nejvhodnějších parametrů tisku 3D tělesa z tohoto biokompozitu).

Dále byla stanovena únosnost v tlaku všech dvanácti variant vytištěných 3D modelů segmentu femuru s různou procentuální 
hustotou jejich vnitřní gyroidní výplně. Následně byla studována možnost predikce únosnosti v tlaku nově vyvinutého anato-
mického segmentu femuru počítačovou simulací s využitím numerického modelu v programu ANSYS a byly zjištěny rozdíly 
v hodnotách únosnosti v tlaku PHB/PLA/TCP/HA segmentu femuru při jeho reálném mechanickém testování, v porovnání 
s hodnotami virtuálních testů s využitím programu ANSYS. 

Za účelem stanovení možné rychlosti resorpce v tkáni tohoto 3D tělesa z biokompozitu PHB/PLA/TCP/HA byl zkoumán 
dlouhodobý vliv (po dobu 4 měsíců) simulované tělesné tekutiny na biodegradaci 3D biodegradačních těles z PHB/PLA/TCP/
HA s různou procentuální výplní gyroidem (varianta I až V), která byla následně podrobena tlakovým zkouškám a byla prove-
dena analýza jejich povrchu konfokálním mikroskopem.

Nejvyšší průměrnou únosnost vykazovaly segmenty femuru se 75% výplní v místě kompakty (varianta A), a to 
22,20 ± 0,50 kN, přičemž reálné vzorky segmentu femuru měly o přibližně čtvrtinu nižší únosnost v tlaku v porovnání s počí-
tačovou simulací. Biodegradační tělesa z PHB/PLA/TCP/HA s více porézní výplní (varianty II až V) degradují pomaleji, než 
těleso se 100% výplní (varianta I), což je výhodné pro jejich klinické použití. Jejich pomalá degradace měla po 4 měsících pří-
znivý vliv i na jejich únosnost.

PHB/PLA/TCP/HA anatomický model segmentu femuru byl vyvíjen za účelem možného využití v medicíně k náhradě kostní 
tkáně při rozsáhlých defektech femuru. Před jeho případným využitím v medicíně je však zapotřebí další výzkum.

ABSTRACT 
This diploma thesis presents the development of a new anatomical model of the femur segment based on a biocomposite of po-
ly-3-hydroxybutyrate, polylactic acid, tricalcium phosphate and hydroxyapatite (PHB/PLA/TCP/HA). The model was designed 
using computed tomography of the patient‘s femur in twelve variants (A1 to A4, B1 to B4, C1 to C4) with different percentages 
of gyroid fi lling at the site of the compaction and spongiosis of the real bone. The biocomposite was then 3D printed after the op-
timized mixture of the new biocomposite (OPT1) was prepared, the printing string‘s chemical and structural characteristics were 
determined, and the most suitable parameters for 3D printing of the body from this biocomposite were optimized and verifi ed.

Furthermore, the pressure load capacity of all twelve variants of 3D printed femur segment models with different percentage 
densities of their internal gyroid fi lling was determined. Subsequently, the possibility of predicting the pressure load capacity of 
the newly developed anatomical femur segment was studied by computer simulation using the numerical model in ANSYS, and 
the differences in the pressure load capacity values of the PHB/PLA/TCP/HA femur segment in its real mechanical testing were 
found, compared to the values of the virtual tests using ANSYS.

In order to determine the possible tissue resorption rate of this 3D PHB/PLA/TCP/HA biocomposite, the long-term effect 
(for 4 months) of simulated body fl uid on the biodegradation of 3D PHB/PLA/TCP/HA biocomposite bodies with different 
percentages of gyroid fi lling (variant I to V) was examined. Subsequently, the biocomposites were subjected to pressure tests 
while their surface was analyzed by confocal microscopy.

The femur segments with 75% fi lling at the compaction site (variant A) showed the highest average load capacity of 
22.20 ± 0.50 kN, while the real femur segment samples had approximately one-quarter lower pressure load capacity compared 
to the computer simulation. The PHB/PLA/TCP/HA biodegradable bodies with more porous fi lling (variants II to V) degraded 
more slowly than the body with 100% fi lling (variant I), which offers benefi ts for their clinical use. Their slow degradation also 
had a benefi cial effect on their load-bearing capacity after 4 months.

The PHB/PLA/TCP/HA anatomical model of the femoral segment was developed for possible medical use in bone replacement 
for extensive femoral defects. However, further research is needed befo re its potential use in medicine.

KLÍČOVÁ SLOVA 
Biokompozit, femur, gyroid, regenerace kostí, 3D tisk, PHB, PLA, TCP

KEYWORDS 
Biocomposite, femur, gyroid, bone regeneration, 3D printing, PHB, PLA, TCP
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ÚVOD1. 

Ve tkáňovém inženýrství v současné době vývoj a výroba náhrad umělých tkání pro regenerativní 
medicínu směřuje stále více do oblasti 3D tisku, a to z důvodu možnosti vytisknout komplexní 
a prostorově složité anatomické struktury napodobující lidské tkáně, navíc s možností využití 
biokompozitních a biokompatibilních resorbovatelných materiálů.

Technologie trojrozměrného tisku představuje výhodu především v úpravě mechanických 
vlastností 3D umělých náhrad tkání (např. kostí) vytvořených 3D tiskem a umožňuje také ří-
zení chemických vlastností materiálů před samotným 3D tiskem a mimo jiné lze kombinovat 
vlastnosti různých materiálů a dosáhnout tak synergického efektu pro požadované vlastnosti vý-
sledného produktu. [1] Jako nadějná se zdá být FDM (fused deposition modeling) technologie 
3D tisku z důvodu její velké variability tisknutelnosti pórů a vnitřních struktur 3D tělesa, a také 
z důvodu nízkých provozních nákladů při vývoji a výrobě 3D tištěných skafoldů. [2] Z hledis-
ka mechanických vlastností náhrad kostních tkání jsou nejvíce prostudovány voštinové (ho-
neycomb) struktury, především z důvodu jejich vysoké pevnosti v tahu a v tlaku. [3] Z pohledu 
materiálů je pro FDM 3D tisk možno využít vhodné polymerní nanokompozity, které splňují 
vysoké nároky na mechanické, chemické a tepelné vlastnosti. [4] Ve tkáňovém inženýrství se 
mezi studované materiály řadí především kompozity na bázi polyhydroxyalkanoátů v kombinaci 
s anorganickým hydroxyapatitem nebo trikalcium fosfátem, přičemž tyto biokompozity by bylo 
následně možno využít pro náhradu kostních tkání v ortopedii. [1] Nicméně kvalita a mechanické 
vlastnosti těchto tištěných 3D těles, sloužících jakožto náhrada poškozených tkání, bývají silně 
ovlivněny parametry 3D tisku, jako je tloušťka vrstvy, mezery mezi tištěnými vlákny, nastave-
ní odpovídajících teplot 3D tisku apod. [5] Na druhou stranu lze FDM tisk použít pro přípravu 
personalizovaných a na míru vyrobených anatomických implantátů se složitým tvarem s vyu-
žitím předchozího vyšetření pacienta počítačovou tomografi í. [6] V této práci jsou studovány 
chemické a mechanické vlastnosti a optimální parametry tisku nově vyvinutého biokompozitu 
PHB/PLA/TCP/HA za účelem dosažení co možná největší pevnosti v tlaku, jež je u 3D náhrad 
tkání požadována. Tato práce je zaměřena především na vývoj náhrady kostní tkáně v podobě 
PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru vytvořeného podle CT obrazu re-
álné kosti ve 12 variantách s různou hustotou gyroidní výplně v místě kompaktní a spongiózní 
části reálné kosti. Zkoumán je rovněž vliv zmíněných variant výplně vnitřních struktur vyvinu-
tých PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru na jeho únosnost při zatěžo-
vání tlakem, stejně jako možnost predikce stanovení únosnosti v tlaku u numerického modelu 
segmentu femuru vytvořeného pomocí počítačové simulace v programu ANSYS. Za účelem 
stanovení rychlosti resorpce 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA biokompozitu je v této práci sle-
dován rovněž vliv účinku simulované tělesné tekutiny na tato 3D tištěná biodegradační tělesa 
z nového biokompozitu s různou hu stotou výplně gyroidní struktury, jakožto možné vnitřní 
výplně 3D tištěných těles sloužících k náhradám kostní tkáně.

7



TEORETICKÁ ČÁST2. 

Význam FDM 3D tisku v regenerativní medicíně a implantologii2. 1 

Technologie 3D tisku se zdá být nadějnou v oblasti medicíny, kdy je možné pomocí lékařských 
zobrazovacích technik, jako je počítačová tomografi e, magnetická rezonance a ultrazvuk vytvářet 
velmi přesné struktury částí lidského těla, především kostí. Současné studie se věnují 3D tisku 
porézních skafoldů pro tkáňové inženýrství. Zaměřují se jak na strukturu jejich pórů, tak na drs-
nost povrchu, mechanické vlastnosti a biokompatibilitu. Technika 3D tisku FDM neboli  Fused 
Deposition Modeling, která funguje na principu vytlačováním taveniny polymeru případně kom-
pozitu malým extrudérem zahřátým na určitou teplotu, jenž je nanášena po jednotlivých vrst-
vách, které k sobě přilnou díky fyzikálním a chemickým interakcím. Vytištěná (spodní) vrstva 
tištěného tělesa po určité době ztvrdne a na ní je postupně nanášena další. [1] Pro zajištění dobré 
přilnavosti mezivrstvy, předešlá vytvořená vrstva musí být udržována při teplotách těsně pod 
teplotou tuhnutí termoplastických materiálů. [2] Poté, co je extrudovaný polymer v polotekuté 
formě natištěn na podložku, ztuhne a z původně digitálních dat vznikne tištěný objekt. Filament 
používaný k 3D tisku musí mít vysokou kvalitu, protože podávání fi lamentu do malého extru-
déru je vystaveno velkému tlaku a vysoké teplotě, tištěné vlákno musí vydržet toto napětí kvůli 
dobré kvalitě tisku. [3; 4; 5]

Mezi hlavní výhody FDM technologie pro navrhování a tisk implantátů, např. pro účely or-
topedie a také obecně pro použití v medicíně, patří především nízké náklady, rychlá a snadná 
produktivita výroby, a především vysoké tiskové rozlišení. Toto rozlišení činí 50-200 μm, někdy 
se uvádí i 300 μm, přičemž závisí na typu a výrobci tiskárny. [6; 7; 8] Díky tomuto detailu lze 
tisknout implantáty na míru se složitým tvarem podle počítačové tomografi e. Filamenty použí-
vané pro tyto aplikace jsou většinou na bázi bioresorbovatelných polyesterů, z nichž je nejvíce 
prostudována kyselina polymléčná a její kopolymery. [6; 7; 8] Další výhodou FDM tisku v tká-
ňovém inženýrství je, že nejsou zapotřebí rozpouštědla (používaná při jiných metodách tisku) 
a zároveň je zachována fl exibilita tištěného materiálu při jeho zpracování a manipulaci s ním. 
Ve tkáňovém inženýrství byla tato technika nejčastěji použita při tisku skafoldů na bázi kyse-
liny polymléčné (PLA) a polykaprolaktonu (PCL) a struktury v podobě včelích plástů (zvané 
honeycomb) s velikostí pórů od 160 do 770 μm. [2]

Bylo zjištěno, že FDM technologie 3D tisku neměla, v porovnání se vstřikovaným vzor-
kem, příliš velký vliv na elasticitu materiálu a jeho tuhost, a to jak v axiálním, tak i příčném 
směru, a dále, že nastavení parametrů tisku, jako je rychlost toku tištěného materiálu, teplota 
extrudéru a rychlost extruze, má vliv na výslednou porozitu vytištěného vzorku a že lze pomocí 
těchto parametrů FDM tisku zmíněnou porozitu výsledného tělesa korigovat. [1] Wurm a kol. 
sledovali vliv 3D tisku na biokompatibilitu tištěných vzorků a pomocí in vitro testů s lidský-
mi fetální osteoblasty zjistili, že tištěné vzorky na bázi PLA nevykazovaly žádné cytotoxické 
účinky, a že 3D tisk neměl žádný vliv na biokompatibilitu vyrobených implantátů [1; 9; 10]. 
Na adhezi (přichycení) a proliferaci osteoblastických buněk k povrchu vytištěného vzorku 
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(skafoldu) má velký vliv drsnost povrchu, přičemž velkou roli hraje povrchové napětí. [1; 11; 
12]. Wang a kol. proto zvýšili drsnost povrchu PLA skafoldu studenou atmosférickou plazmou 
z 1,22 nm na 27,60 nm. [12] Náhrada kostí za použití vhodného osteokonduktivního a biokom-
patibilního materiálu, by měla mít správnou velikost a také tvar, který bude vykazovat dobré 
mechanické vlastnosti a bude odolávat rázovému zatížení v místě implantace do defektu kos-
ti. [13] Preferují se vstřebatelné materiály, které jsou schopny zachovat objem kosti. Pomocí 
FDM 3D tisku je možné tyto vlastnosti do jisté míry zajistit. Fyzikálně-chemické vlastnosti, 
jako jsou chemické složení povrchu, drsnost, struktura povrchu, mechanické vlastnosti, dále 
pak hydrofobní a hydrofi lní povaha materiálu, lze pomocí 3D tisku zlepšit. [13] Hutmacher 
a kol. sledovali buněčnou aktivitu lidských fi broblastů a periostálních buněk na PCL skafoldu 
vytvořeném FDM 3D tiskem, kdy pozorovali buněčný růst již v prvním týdnu kultivace a po 
3–4 týdnech byl skafold zcela zaplněn buněčnou tkání. [14]  Na obrázku 1 je zobrazena geo-
metrie skafoldu na základě zvolených parametrů a vytvoření trojúhelníkových a polygonálních 
pórů pod úhlem 0°/60°/120°. Statickou analýzou potvrdili, že pentagonální struktura měla nižší 
tuhost a mez kluzu v porovnání s trigonálním vzorem. [14] 

Obr. 1:Charakteristika tisku struktury skafoldu pod úhly 0°/60°/120° pomocí FDM 3D tiskárny, kde 
Road width of rasters (RW) představuje šířku tištěné vrstvy, Fill gap between rasters (FG) výplňovou 

mezeru a Slice thickness (ST) tloušťku řezu neboli horizontální vrstvu. [14]

Při správně nastavené teplotě trysky je možné dosáhnout vysoce kvalitního tisku s vysokými 
detaily a velmi hladkým povrchem. Teplota podložky by měla být vyšší než teplota skelného 
přechodu tištěného materiálu, aby byla zajištěna dostatečná adheze mezi vlákny. [15] Zahřátá 
podložka zahřívá okolní prostředí a ovlivní především kontakt mezi vlákny a přilnavost mezi-
vrstvy, což se projeví na mechanických vlastnostech vytištěného vzorku. Chladící ventilátory 
u trysky pak zlepšují geometrickou přesnost tisku, ovšem nasávání studeného vzduchu do trysky 
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může občas v závislosti na materiálu ovlivnit mechanické vlastnosti vytištěného tělesa, buď 
zhoršit nebo zlepšit. [15] Vhodné procento výplně tištěného tělesa pak může zkrátit (při menší 
hustotě výplně) dobu tisku a spotřebu materiálu. Vzor tisku může mít také vliv na pevnost tiště-
ného tělesa. [15] Současně většinou platí, že čím je nižší procentuální výplň vnitřních struktur 
tělesa, tím je nižší i jeho výsledná pevnost. V softwaru Prusa slicer od fi rmy Prusa Research, lze 
při tisku zvolit 13 typů vzorů výplně tištěného vzorku. Hustotu výplně tištěného tělesa je možné 
nastavit v rozmezí 0 % a 100 %, přičemž hustota výplně 0 % je tzv. dutý obrys a hustota výplně 
100 % je tzv. zcela vyplněný vzorek. [15] 

Nevýhodou FDM 3D tisku v tkáňovém inženýrství a v medicíně obecně je vysoká teplota 
extruze, která omezuje začlenění buněk či různých biologických molekul a činidel citlivých 
na teplotu do procesu tisku. [2] Důležitá pro tisk termoplastických materiálů je jejich správná 
viskozita při tavení v extrudéru, aby nedocházelo k ucpávání trysky, případně vytváření bublin 
v tištěném vzorku po extruzi. [2] V oblasti FDM 3D tisku biomateriálů pro biomedicínské účely 
jsou relativně dobře prostudované vlastnosti materiálů na bázi PCL/HA, PLA/HA, PLA/PHB, 
PLGA s kolagenem, PCL s želatinou, samotné PCL a dále například PMMA. [2]

Charakteristika biomateriálů použitých pro 3D tisk testovaného 2. 2 
segmentu femuru

Kyselina polymléčná (PLA)2. 2. 1 

V regenerativní medicíně se jedná o nejpoužívanější bioplast. [16; 17]  Jedná se o termoplastický 
alifatický polyester, jehož vlastnosti jsou velmi závislé na množství enantiomerů. [16; 17]  Čis-
tá kyselina poly(L-mléčná) PLLA nebo poly(D-mléčná) PLDA jsou semikrystalické polymery, 
zatímco PLA s obsahem 50–93 % L-mléčné kyseliny je amorfní. Amorfní PLA vykazuje lepší 
zpracovatelnost, ale horší mechanické vlastnosti. [16; 17] Vyznačuje se dobrou biokompatibili-
tou, mechanickými vlastnostmi, čirostí, nepřilnavostí a nízkým koefi cientem tepelné roztažnosti. 
Krystalinita semikrystalických PLA je silně závislá na rychlosti a délce chlazení během zpraco-
vání. [1; 16; 17; 18]. Nevýhodou kyseliny polymléčné je její tepelná degradace, která vede ke 
snížení molekulové hmotnosti a následné ztrátě mechanických vlastností. Jedná se o velmi slo-
žitý proces, kdy byly sledovány různé mechanismy jako štěpení řetězce, depolymerace, oxidač-
ní degradace, nebo intermolekulární a intramolekulárni transesterifi kace, které vedou k tvorbě 
cyklických oligomerů kyseliny mléčné a laktidu a zároveň dochází k rekombinaci cyklických 
oligomerů s lineárními polyestery. [17] 

Skafoldy vyrobené čistě z PLA nenapodobují přesně složení a mechanické vlastnosti kosti, 
proto je zpravidla nutné přidat další polymery a plniva pro zlepšení jejich tepelných a mechanic-
kých vlastností a především biokompatibility. [1; 19] Z pohledu požadovaných mechanických 
vlastností skafoldů se jako velmi nadějný se jevil 15% hmotnostní přídavek hydroxyapatitu do 
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matrice z PLA. [1; 19] Po vytištění vzorku byl proveden tzv. creep test, který prokázal vynika-
jící odolnost vytištěného vzorku v porovnání se vzorkem ze samotného PLA, avšak při mecha-
nickém testování vykazovaly oba vzorky stejnou delaminaci ve stejných místech trojrozměrné 
struktury vzorku. [1; 19] Nicméně bylo zjištěno, že v obou případech docházelo mezi vrstva-
mi k vytváření vzduchových bublin, které mohly mít negativní vliv na mechanické vlastnosti. 
U kompozitu byla pozorována dobrá disperze plniva, avšak uvnitř struktury se objevily určité 
aglomeráty plniva, a to při 5 hm % i 15 hm % hydroxyapatitu. Přitom 15 hm% přídavek zvýšil 
viskozitu polymeru a o 4 % modul pružnosti v tlaku. [1; 19]

McNeil a Leiper předpokládali, že tepelná degradace PLA je neradikální esterová intermo-
lekulární reakce zahrnující OH skupiny. [20] Vlivem toho, v jakém bodě reakce probíhá může 
být výsledným produktem molekula laktidu, oligomerní kruh, případně acetaldehyd a CO2. Po-
drobný mechanismus tepelné degradace PLA je znázorněn na obrázku 2. [20] 

Obr. 2:Mechanismus tepelné degradace PLA. [17; 20]  

Poly(3-hydroxybutyrát)2. 2. 2 

Poly(3-hydroxybutyrát) neboli PHB představuje termoplastický lineární alifatický polyester, 
který se řadí do skupiny polyhydroxyalkanoátů a získává se bakteriální fermentací, kde se 
postupně akumuluje ve formě hydrofobních granulí, které jsou uloženy v cytoplazmě buněk. 
[21; 22; 23]  Jeho výhodou je biokompatibilita, kdy in vivo testy na myších neprokázaly žád-
né negativní účinky na buňky a jejich růst a tvorbu tkáně. [21; 22; 23]  Vyznačuje se však 
větší křehkostí a špatnou zpracovatelností, proto se z důvodu výsledné kvality tisku kombi-
nuje s kopolymerem nebo jiným polymerem do polymerních směsí. [21; 22; 23] Ty poté vy-
kazují výhodnější vlastnosti než samotný polymer, a jsou dány především termodynamikou 
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mísitelnosti. Směsi na bázi PHB/PLA vykazovaly dobrou biokompatibilitu, avšak jejich mí-
sitelnost byla problém, který je možné odstranit pomocí změkčovadla přidaného do směsi. 
[24; 25; 26] Molekulová hmotnost tohoto polymeru se v literatuře liší a může být závislá na 
mikroorganismu, ze kterého byl polymer izolován, kultivačních podmínkách, a způsobu izo-
lace. Nejčastěji se uvádí 100 000 -750 000 g/mol. [22]

Fyzikální vlastnosti P3HB jsou podobné polypropylenu, avšak P3HB je oproti polypropy-
lenu více tuhý a křehký. Teplota tání se pohybuje mezi 170 až 180 °C, dále se vyznačuje vyso-
kou křehkostí a vysokým stupněm krystalinity, přičemž v literatuře se uvádí až do 80 % krysta-
linity. Pevnost v tahu tohoto polymeru se uvádí okolo 25,5 MPa a modul pružnosti 1520 MPa.
[27] Vzhledem k vlastnostem PHB se tyto hodnoty pevnosti mohou v různé literatuře lišit.  
[27] Pomocí TGA analýzy bylo zjištěno, že PHB syntetizované v laboratorních podmínkách 
degraduje v jednom kroku v rozmezí teplot 220 °C až 290 °C. V případě komerčně dostupného 
PHB, kde mohou být přítomna aditiva (například polybutyladipát) je možné pozorovat více-
stupňovou degradaci právě vlivem těchto aditiv. [28; 29; 30] Tepelná degradace PHB by mohla 
být řízena koncovými skupinami polymeru. Kawalec a kol. zkoumali dva stejné vzorky PHB 
se stejnou molekulovou hmotností, jeden s karboxylátovou a druhý s karboxylovou koncovou 
skupinou. V případě přítomnosti karboxylátové soli na konci řetězce došlo ke snížení teploty 
tání z 289 °C na 225 °C a v případě karboxylové kyseliny na konci řetězce nedošlo k žádné 
významné změně v teplotě tání. Zároveň bylo zjištěno, že takticita neměla vliv na tepelnou 
stabilitu polymeru. [31] Tocháček a kol. zmiňují, že během extruze při teplotách 180–190 °C 
nedochází k radikálovému štěpení. [32] Některé studie uvádí, že mechanismus tepelného roz-
kladu PHB probíhá zejména náhodným štěpením řetězce cis-eliminací, která vede ke snížení 
molekulové hmotnosti a probíhá mezi 170 °C až 200 °C, případně neradikálovým náhodným 
štěpením řetězce. [28; 33; 34; 35] Na obr. 3 je znázorněn mechanismus cis-eliminace, kde mi-
mo jiné dochází i k tvorbě kyseliny krotonové. [28; 33; 34; 35] Galego a Rozsa došli k závěru, 
že tato kyselina působí při tepelné degradaci jako autokatalyzátor. [36] Ke stejnému závěru 
došli i Nguyen a kol. [37] Tyto hypotézy jsou založeny na velkých rozdílech mezi teoretic-
kými a experimentálně naměřenými aktivačními energiemi β-degradace stanovenými při py-
rolýze. Tyto hodnoty se nachází v rozmezí 110 až 380 kJ/mol. Také koncové skupiny řetězce 
polyhydroxybutyrátu urychlují reakci, kdy krotonylová koncová skupina reaguje s esterovou 
vazbou řetězce a probíhá β-eliminace. Degradace začíná nekatalytickou náhodnou degradací 
a postupně přechází k autokatalytické degradaci. [28, 38]

Obr. 3: Mechanismus tepelného rozkladu PHB cis-eliminací. [28; 33; 35]
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Specifi ka 3D tisku kompozitů na bázi poly(3-hydroxybutyrátu) (PHB)2. 3 

PHB snadno degraduje při zpracování taveniny, tedy již při výrobě fi lamentu pro FDM 3D tisk. 
[27] Tento jev se projevuje změnou barvy materiálu, kdy se z bílé přemění na hnědnou tave-
ninu a dochází k velmi prudkému poklesu molekulové hmotnosti, což zvýší křehkost daného 
materiálu po jeho zpracování. [27] Bez přídavku přísady do PHB v extrudéru dojde k výraz-
nému snížení viskozity a po ochlazení je vytištěný vzorek velmi křehký. [27]   Tepelně stabil-
nější a výhodnější je kopolymer poly3-hydroxyvalerát (P3HBV), avšak kompozit s touto ma-
tricí vykazoval špatnou kompatibilitu rozhraní mezi matricí a výztuží, což se projevilo nega-
tivně na jeho mechanických vlastnostech. Směs PLA až do 20 % příměsi PHA vykazuje lepší 
tažnost fi lamentu díky rovnoměrné distribuci fáze PHB v matrici PLA. [27; 39; 40]Výsledná 
krystalická morfologie potlačí křehkost čistého PLA a kompozit vykazuje lepší rázovou hou-
ževnatost. [27; 39; 40] Semikrystalický polymer prochází během zpracování procesy jako je 
tavení, tuhnutí, krystalizace a různé tepelné změny. Veškeré tyto procesy se projeví nejčastěji 
smrštěním výrobku, případně vedou k mechanickým defektům vytištěného vzorku. [27; 41; 
42; 43] Během 3D tisku tělesa z PHB je pak nutné vybrat správné parametry jako jsou struktu-
ra vnitřního a externího vzorku, teplota tisku, teplota podložky, orientace tisku, výška vrstvy, 
tloušťka trysky. Pro zlepšení zpracovatelnosti a mechanických vlastností tištěného výrobku se 
do směsí z PLA/PHB přidávají různá změkčovadla. [27; 41; 42; 43] 

Bylo zjištěno, že směsi PHB/PLA, které jsou v poměru 90/10 % a 70/30 % a byly podrobe-
ny diferenční kompenzační kalorimetrii, vykazovaly nižší teplotu tání, než samotný PHB díky 
částečné kompatibilitě PHB a PLA. [24]  Při složení 70/30 % se na výstupu závislost tepel-
ného toku na teplotě objevil malý endotermní vrchol, který značí vyšší stupeň kompatibility 
a mísitelnosti této směsi. [24] V jedné studii byl jako plastifi kátor použit polypropylenglykol, 
který zvýšil mobilitu polymerních řetězců a v PHB narušil tvorbu krystalů, což také snížilo 
teplotu tání materiálu. [24] Plastifi kátor zároveň zabraňuje degradaci PHB. [24] Přídavek vět-
šiny změkčovadel vede ke snížení teploty skelného přechodu směsi, vyšší fl exibilitě a lepší 
zpracovatelnosti. Díky některým změkčovadlům je dokonce možné dosáhnout lepších mecha-
nických vlastností směsi. [44, 45] Výše zmíněné směsi vykazovaly nejlepší extruzi a průtok 
při teplotách extrudéru 180–220 °C. Mechanické vlastnosti takové směsi pak velmi závisely 
na tisknutelnosti, respektive tekutosti při dané teplotě extrudéru. Směsi PHB/PLA v poměru 
90/10 % vykazovaly nižší pevnost v ohybu i nižší modul pružnosti, přičemž směs PHB/PLA 
v poměru 70/30 % naopak vykazovala vyšší pevnost i modul pružnosti, než je tomu v případě 
samotných polymerů. [24] Přídavek změkčovadel do směsí PHB/PLA vedl ke snížení war-
ping koefi cientu při použití 15 hm. % změkčovadla, a rovněž se projevil jeho pozitivní vliv na 
tisknutelnost a stabilitu těles vytištěných z tohoto fi lamentu a tělesa vykazovala vyšší rázovou 
houževnatost a tažnost. [44; 45] 

Ve studii Gonzalese a kol. bylo zjištěno, že po vytištění tělesa nedošlo ke změně molární 
hmotnosti, jak v horizontálním, tak vertikálním směru, a nedošlo tak k významné degradaci 
polymerní směsi. [46] Na FTIR analýze byl pozorován mírný posun k vyšším vlnovým číslům 
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u karbonylové skupiny, to značí nárůst krystalické fáze po vytištění fi lamentu. Tento nárůst 
krystalické fáze je výraznější ve vodorovných směrech při 3D tisku. To znamená, že 3D tisk 
vede k orientaci struktury. [46] Bylo zjištěno, že i doba kontaktu s podložkou ovlivňuje krysta-
lickou fázi směsí a jejich následnou biologickou odbouratelnost. [46] Poly(3-hydroxybutyrát) 
je hydrofobnější, než kyselina polymléčná a snižuje rychlost degradace a také vede ke zvýšení 
krystalinity systému PHB/PLA. [46] Se zvyšující se výškou tištěného tělesa docházelo k nižší 
rychlosti krystalizace kvůli nižší teplotě než na zahřáté podložce, na kterou je těleso tištěno. 
Vlivem teplotního gradientu se liší stupeň krystalizace v závislosti na výšce vzorku s tím, že 
nejnižší krystalinita je na nejvzdálenější vrstvě od zahřáté podložky.[46] Také se ukázalo, že 
ve vyšších vrstvách byla slabší soudržnost mezi tištěnými vrstvami a vzorek vykazoval vyšší 
stupeň hydrolytické degradace. [46] Čisté směsi PHB/PLA mohou být křehké a tuhé se špat-
nými mechanickými vlastnostmi a především tažností. [47] Přídavek změkčovadla na bázi 
netěkavých nízkomolekulárních sloučenin může tyto vlastnosti zlepšit, neboť snižuje teplo-
tu tání, teplotu skelného přechodu, snižuje deformační napětí, hustotu, tvrdost a viskozitu, 
odolnost vůči lomu a odolnost proti biologické degradaci, případně fl exibilitu polymerů. [47] 
V kombinaci s těmito polymery jsou zkoumána změkčovadla na bázi kyseliny adipové, fos-
forečné a citronové a další nízkomolekulární estery. [47] 

Melčová a kol. testovali vlastnosti fi lamentu na bázi P3HB/PLA modifi kovaným bio-
keramikou fosforečnanu vápenatého, kde byl porovnán vliv dvou změkčovadel. [48] Byly 
porovnány Citrofl ex (n-butyryl tri-n-hexyl citrát) a Syncrofl ex (oligomerní adipátový es-
ter), obě v množství 12 %, kdy Citrofl ex vykazoval velmi dobrý změkčovací účinek, avšak 
horší vlastnosti z hlediska jeho tisknutelnosti, a špatné biologické vlastnosti při testování in 
vitro. [48] Syncrofl ex vykazoval lepší warping a nevykazoval cytotoxicitu a dále vykazoval 
vhodnou biokompatibilitu. Při tahovém namáhání však biokompozit se Syncrofl exem dosa-
hoval vysoké tažnosti, což může být vlivem nežádoucí reakce trikalcium fosfátu, který je 
citlivý na kyseliny. [48] V případě pevnosti v ohybu dosahoval lepších hodnot biokompozit 
s Citrofl exem. Jako nejvhodnější teplota trysky pro tisk biokompozitů byla v obou případech 
teplota 190–195 °C s tokem tiskového materiálu 100 %, u Citrofl exu pak s tokem tiskového 
materiálu 90 %. Zároveň byl Citrofl ex pomocí termogravimetrické analýzy vyhodnocen ja-
ko těkavější. Dále bylo zjištěno, že modul pružnosti v tahu je vyšší u vzorku s plnivem na 
bázi tricalciumfosfátu, avšak s větší statistickou chybovou odchylkou, přičemž jeho pevnost 
v tahu je nižší. To lze případně vysvětlit nehomogenitou způsobenou přítomnosti krystalků 
tricalciumfosfátu. [48]

Findrik Bolagová a kol. zkoumali biodegradaci polymerní směsí na bázi PLA/PHB za použití 
triacetinu jako změkčovadla za podmínek, které napodobují skutečný organismus. [49] U 3D vy-
tištěných vzorků ze směsí s koncentrací triacetinu 0, 5 a 10 % byly sledovány vlastnosti jako 
absorpce, ztráta hmotnosti, změna morfologie a mechanické vlastnosti tištěných vzorků. Vzorky 
byly ponořeny do fyziologického roztoku, fyziologického roztoku pufrovaného fosfátem a do 
Hankova roztoku (tzv. roztok bez vápníku a hořčíku). Teplota byla udržována vždy při 37 °C 
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a pH roztoků bylo 7,4. Vyšší absorpci, tedy vyšší zvýšení hmotnosti vzorku, vykazovaly více 
porézní vzorky a také ty s vyšším obsahem plastifi kátoru, a to jak ve fyziologickém roztoku, 
tak v roztoku pufrovaném fosfátem. Naopak v Hankově roztoku, ve kterém probíhala absorpce 
tekutiny nejhůře, absorbovaly nejvíce roztoku vzorky bez změkčovadla, a to jak kompaktní, tak 
porézní. [49] Povrchové trhliny a změna barvy byly patrny u většiny vzorků vyjmutých z roz-
toků. Vlivem tepla, účinkem roztoků a změkčovadel se na spodní straně vytvořila nová tenká 
vrstva materiálu. Díky vytvoření této tenké vrstvy bylo u kompaktních vzorků bez obsahu změk-
čovadla pozorováno výrazné zmenšení šířky tištěného perimetru a po vyjmutí z roztoků se na 
povrchu projevily trhliny a bubliny. U porézních vzorků bylo patrné zvětšení šířky mřížky, a to 
ve všech třech roztocích a k rozšíření vzdálenosti mezi vlákny. V případě fyziologického roz-
toku došlo vlivem blokových trhlin po vysušení u kompaktních vzorků k tomu, že vykazovaly 
vyšší hodnotu deformace oproti porézním. [49] U fosfátem pufrovaného vzorku tomu bylo na-
opak, a změkčovadlo mělo ve všech případech negativní vliv na mechanické vlastnosti vzorků. 
[49] Bylo zjištěno, že nejvyšší úbytek hmotnosti nastal u vzorků s 10 % koncentrací triacetinu. 
I přes vysokou odolnost PHB vůči nízkému pH je tedy vzorek tištěného kompozitu po dlouhé 
době schopen úplného rozkladu v organismu. [49]

Ni a Wang vyhodnocovali biodegradaci směsi PHB/HA v roztoku simulované tělesné teku-
tiny při 37 °C po dobu 2 týdnů, 1 měsíce, 2 měsíců a 4 měsíců pomocí SEM a DMA analýzy. 
[50] U všech vzorků došlo k růstu minerálních krystalků již po 1 dni a po 7 dnech byla vrstva 
výrazná a hladší, po 2, 4 a 8 týdnech byla morfologie minerální vrstvy velmi podobná. [50] Na 
dynamicko-mechanické analýze pak odhalili, že elastická složka ztrátového modulu nejprve 
rostla, a to díky tvorbě apatitu na povrchu. Po více než 2 měsících došlo k poklesu vlivem de-
gradace tohoto kompozitu, především PHB. [50]

Význam příměsi β-Tricalcium fosfátu v PHB kompozitech2. 4 

β-Ca3(Po4)2 neboli β(-TCP) se vyznačuje vynikající biodegradací a resorpcí, proto je často po-
užíván pro regeneraci tvrdých tkání (kost), kde je resorbován a nahrazen novou kostní tkání. 
[51; 52; 53] Jeho nevýhodou je, že je špatně slinovatelný a nemá dobré mechanické vlastnosti, 
ve formě prášku málo odolává vůči šíření růstu trhlin v polymerní matrici. [54] Shabnam Shahi 
a kol. zlepšovali mechanické vlastnosti β-TCP připraveného sol-gel metodou, s velikostí částic 
menší než 100 nm, pomocí povlakování PHB. [55] Z něj pak připravovali skafoldy s velikostí 
pórů 300-500 μm. Zvýšením hmotnostního procenta β-TCP došlo v jejich studii u připravených 
skafoldů ke zvýšení jejich pevnosti v tlaku. Konkrétně u vzorků s obsahem 40 hm.% TCP se 
pevnost v tlaku pohybovala okolo 0,2 MPa, zvýšením na 50 hm% došlo ke zvýšení pevnosti 
v tlaku na 0,5 MPa a v případě 60 hm % se pevnost v tlaku pohybovala okolo 1 MPa. Hodno-
ty modulu pružnosti vzorků vykazovaly poněkud jiný trend, s tím, že u vzorků s nejmenším 
obsahem TCP dosahoval modul pružnosti 16,1 MPa, dále pak 17,2 MPa a modul pružnosti 
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u posledních vzorků s obsahem 60 hm % se pohyboval okolo 17,9 MPa. [55] Na transmisním 
elektronovém mikroskopu pak vykazovaly povlakované částice hladší povrch. [55] V simulo-
vané tělesné tekutině pak vykazovaly i vyšší bioaktivitu. Z hlediska bioaktivity vzorků autoři 
zjistili, že v simulované tělesné tekutině u vzorků PHB/TCP se objevily krystalky hydroxya-
patitu již po 4 týdnech a že se v čase jejich koncentrace zvyšovala, a zároveň rostla koncentra-
ce Ca2+ a PO4

3-  iontů, což vedlo k výhodné nukleaci dalších krystalků. [55]Po dvou měsících 
došlo ke zvýšení hmotnosti TCP/PHB kompozitu o 4 %, v porovnání s β-TCP, který vykazoval 
nárůst hmotnosti až 9 %. Skafoldy nevykazovaly žádné cytotoxické účinky, byť došlo k mír-
nému snížení pH v PBS roztoku, pravděpodobně vznikem hydrolytických produktů PHB, a to 
kyseliny krotonové a 3-hydroxybutyrátové kyseliny. Tento pokles byl ovšem kompenzován 
rozpouštěním alkalických iontů z trikalciumfosfátu. [55]

Sima a kol. prováděli výzkum materiálu složeného z PHB, chitosanu a β-Tricalcium fos-
fátu a zkoumali jak fyzikální, mechanické tak biologické vlastnosti nanokompozitního ska-
foldu. [56] Přítomností keramické nanočástice lze dosáhnout zlepšení mechanických vlast-
ností tištěného vzorku, díky vysoké povrchové energií nanočástic. Vlivem iontových skupin 
přítomných v těchto keramických nanočásticích lze dosáhnout vyšší roztažnosti materiálu, 
pokud však nedojde k aglomeraci částic uvnitř polymeru a k zeslabení vazby mezi nano-
částicemi a polymerní matricí. [57; 58] Tyto aglomerační body mohou způsobit koncentraci 
napětí v jednom místě tištěného vzorku a mohou být iniciátorem trhliny v materiálu. [59] Ve 
studii Sima a kol. bylo zjištěno, že přídavkem β-Tricalcium fosfátu došlo u vzorků obsahu-
jících od 5 do 7,5 hm % β-Tricalcium fosfátu ke zvýšení jejich pevnosti v tlaku z 5,8 MPa 
na 9,4 MPa, zatímco u vzorků obsahujících od 7,5 do 10 hm % β-Tricalcium fosfátu došlo 
ke snížení jejich pevnosti v tlaku na 4 MPa, a to vlivem aglomerace nanočástic. [56]  Stej-
ný trend byl pozorován u modulu pružnosti v tlaku, kde docházelo nejprve k jeho nárustu 
z hodnoty 0,7 MPa na hodnotu 1,52 MPa, a poté k poklesu na hodnotu 0,6 MPa. [56] Tito 
autoři rovněž prováděli test biodegradace, kde u vzorků s vyšším obsahem β-Tricalcium 
fosfátu docházelo k vyššímu úbytku hmotnosti. [56] Pro sledování degradace byly použity 
vzorky o velikosti 1 × 1 cm2 vložené do 5ml lahviček s fosfátovým pufrem a umístěné do in-
kubátoru o teplotě 37 °C. [56] Degradační testy byly prováděny podle normy ASTM-F1635. 
Nejrychleji docházelo k degradaci u vzorku PHB/Cs s obsahem 7,5 hm% nanočástic, kdy 
došlo po 90 dnech ke ztrátě 30 % hmotnosti a bylo pozorováno i snížení pH v roztoku. Po 
90 dnech došlo k vytvoření trhlin procházejících celou strukturou vzorku a došlo ke zborcení 
jeho struktury. [56] β-Tricalcium fosfát byl příčinou větší křehkosti skafoldu a na vláknech 
tištěného vzorku se objevily malé krystalické částice apatitu, a to vlivem bioaktivity a fos-
fátových iontů v tekutině.[56] PO4

3- skupiny se mohou vázat na karbonylovou skupinu po-
ly(3-hydroxy butyrátu) vodíkovou vazbou za vzniku hydroxylových skupin, které způsobí 
urychlení degradace, neboť zahájí hydrolýzu ve vodném prostředí. [56]
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Tisk 3D anatomického modelu segmentu diafýzy femuru vytvořeného podle 2. 5 
CT obrazu skutečného femuru

Komerčně vyráběné umělé kosti, mohou být připravovány na bází β-Tricalcium fosfátu a kolage-
nu, případně chitosanu, a to jako polymerní matrice, avšak mají nízkou biomechanickou odolnost 
a modul pružnosti, špatné řízení struktury a vykazují nadměrnou osteokondukci, která může vyvolat 
ztrátu funkcí původní kosti. Umělé kosti, které přesně napodobují jak chemické složení (anorganic-
ká/organická část) a také strukturu kortikální a spongiózní kosti nebyly vyvinuty. [60, 61] Uměle 
vytvořené kosti by měly mít také podobné biomechanické a tvarové vlastnosti jako kost skuteč-
ná, a to z důvodu snížení pravděpodobnosti vzniku kostních defektů v podobě fraktur kosti při 
její novotvorbě během hojení defektu kostní tkáně. [62] Při modelování budoucích implantátů 
jakožto náhrady defektů kostní tkáně lze s úspěchem využít počítačovou tomografi i (CT – com-
puted tomography). Z pohledu vytvoření co do tvaru přesného anatomického modelu segmen-
tu femuru podle CT obrazů femuru (ve formátu. STL) s různými variantami vnitřních struktur 
v místě kompakty a spongiózy reálné kosti, s následným 3D tiskem těchto modelů kostí, včetně 
stanovení jejich pevnosti v tlaku, byly zjištěny nadějné výsledky pro budoucí možnou přípravu 
implantátů požadovaných pro náhradu tkání v místě rozsáhlých kostních defektů. [84] FDM 
3D tisk modelů kostí na základě obrazů skutečné kosti pacienta vytvořených pomocí počítačo-
vé tomografi e, jakožto moderní zobrazovací metody hojně využívané v medicíně, se jeví jako 
vhodná metoda pro vytvoření počítačového návrhu modelu kosti, který následně představuje re-
lativně přesnou předlohu pro výrobu vlastních umělých kostí, které by v závislosti na materiálu 
zvoleném k 3D tisku mohly současně napodobit jak chemické složení, tak strukturu reálné kosti.  
Například Xu a kol. použili k tisku diafýzy stehenní kosti kozy FDM 3D tiskárnu a její CT obraz 
jakožto předlohu pro vytvoření stl. formátu se zachováním maximálního strukturního detailu 
spongiózní a kompaktní kosti. Jako materiál použili polykaprolakton a hydroxyapatit. [61]

 Po vytištění Xu a kol. podrobili vzorky kompresním, in vitro a in vivo zkouškám a rovněž 
byla zjištěna porozita vytištěného vzorku v roztoku 10 ml ethanolu podle vzorce:

 
 (1)  [61]

kde V1 je objem ethanolu v odměrném válci a V2 je přírůstek objemu kapaliny po ponoření vzorku 
do ethanolu. [61]Na SEM mikroskopu byla viditelná struktura podobná spongiózní kosti, která by-
la vymodelována pomocí CT obrazu a zjistili, že velikost pórů se pohybovala okolo 765 ± 83 μm, 
a tloušťka tištěných vláken činila okolo 280 ± 33 μm a porozitu vypočítali na hodnotu 26 ± 8 %. 
Větší pevnost v tlaku a modul pružnosti v tlaku vykazoval femur dospělé kozy v porovnání s uměle 
vytvořenou kostí na bázi PCL/HA. [61]To je způsobeno menší pevností polykaprolaktonu v po-
rovnání s pevností kostní tkáně a také strukturou tištěné spongiózní kosti která výrazně snížila 
pevnost v tlaku. Prokázali, že jejich vytištěné umělé kosti na bázi PCL/HA byly dobře tvaro-
vatelné a biomechanikou se přiblížili reálné kosti právě díky přesnému napodobení kortikální 
a spongiózní kosti pomocí CT skenu a FDM 3D tiskárny. [61]
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Gyroidní struktura a její vliv na mechanické vlastnosti těles při 3D tisku2. 6 

Gyroidní struktura je trojrozměrná síť, která se skládá z jednotek vytvořených ze čtyř styčných 
bodů. Vyznačuje se dobrou absorpcí mechanické energie, robustností a dobrou difúzí živin díky 
vysoké porozitě. Velká povrchová plocha této struktury umožňuje velmi dobrý kontakt v místě 
kosti a implantátu, a tím zajišťuje snadné rozhraní pro následné vrůstání novotvořené kosti do gy-
roidní struktury skafoldu. [62; 63; 64] Nízké smykové napětí gyroidní struktury, zvyšuje růst tkáně 
uvnitř implantátu, přičemž pro lidské tkáně se pohybuje okolo 0,015 Pa. Tvar gyroidní struktury 
má nízké smykové napětí díky jejím zakřiveným plochám, a proto se tato jeví jako vhodná pro 
tisk skafoldů. Mechanické vlastnosti gyroidní struktury velmi ovlivňuje poměr dutin. [65] 

Mezi přednosti gyroidní struktury patří, že její jednotlivé buňky jsou spojité a póry otevřené, 
což umožňuje snadné odstranění nadbytečného prášku v případě tisku kompozitního materiálu 
především u kombinace pryskyřice a prášku při SLA 3D tisku. [66] Další výhodou je, že nejsou 
při tisku zapotřebí žádné podpěrné konstrukce a specifi čnost této struktury dále spočívá v tom, 
že zajišťuje nízkou relativní hustotu těles se zachováním vysoké pevnosti na rozdíl např. od di-
amantových struktur nebo tzv. Schwarz struktur. [66] Li a kol. prováděli popis gyroidní struktu-
ry s typickým trojitým periodickým úrovňovým povrchem, který se vyskytuje i v přírodě. [67]
Struktura je popsána skalárními funkcemi tří nezávislých proměnných, jenž můžeme považovat 
za souřadnice x, y, z v euklidovském prostoru. [67]

Rovnice pro vyjádření povrchu gyroidu je popsána pomocí trigonometrických funkcí, kde F: 
R3 →R v bodech Ai o souřadních (x,y,z) [67]: 

 (2)  [67]

kde L charakterizuje délku kraje krychlové jednotky gyroidu a t je parametr hladiny, respektive 
proměnná, která určuje objemový zlomek prázdné oblasti oddělené materiálem. [67]

Matematické vyjádření má největší význam při generování struktur před vytvořením CAD 
modelu. Většinou platí, že se zvyšujícím se parametrem hladiny roste pak objemová frakce 
helikální oblasti, také lineárně roste relativní hustota; naopak v případně záporného parametru 
hladiny klesá objemová frakce viz. obr. 4 [67]

Obr. 4: Geometrie gyroidních struktur s různými relativními hustotami: a) povrch gyoridu pro t=0 b) 
jednotková buňka gyroidu pro t=0 c) a d) buňka gyroidu a pole buňěk gyroidu pro t=-1,41. [67]
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Funkcí relativní hustoty jsou modul pružnosti, smykový modul a mez kluzu buněčných struktur 
podle Gibson-Ashbyho modelu, [68; 69] kdy se tyto funkce nazývají škálovací zákony; v pří-
padě modulu pružnosti má škálovací zákon následující tvar: [67; 68; 69]:

 (3)  [67; 68; 69]

kde Ec je modul pružnosti buněčná struktury a E* základního materiálu a f (ρr) je polynom re-
lativní hustoty. [67; 68; 69]

U gyroidní struktury by měly být její povrch i uzly hladké, při zatížení ve směru osy z je pak 
jev koncentrace napětí menší, než u jiných struktur a je možné zamezit kolísání tuhosti struk-
tury. Na obr. 5 a) je znázorněno mapování hustoty struktury a na obr. 5 b) rozložení napětí při 
tlakovém zatížení ve směru osy z a smykové zatížení ve směru osy y. [67]

Obr. 5:a) Diagram materiálových vlastností při mapování mechanických vlastností b) Rozložení napětí 
gyroidní struktury při tlakovém zatížení ve směru osy z a smykové zatížení ve směru osy x. [67]

Maskery a kol. zkoumali tlakové chování gyroidu vyrobeného z hliníku a křemíku metodou 
selektivního laserového tavení-SLM (metoda 3D tisku založená na slinování kovového práš-
ku laserem) a zjistili, že mechanismus selhání gyroidních struktur je silně závislý na velikosti 
buněk, a proto se doporučují používat menší buňky gyroidu, při větším počtu buněk. [70] To 
v případě technologie FDM znamená nutnost použít větší hustotu vyplnění, aby se zamezi-
lo selhání struktury při nízkém napětí v důsledku lokalizovaného lomu a šíření trhliny [70]. 
Yang a kol. popsali rozložení sklonu úhlu gyroidních buněk napříč strukturou a ukázalo se, 
že existují pouze malé lokální oblasti, které mohou být iniciátorem trhliny ve struktuře tělesa, 
jež mohou v důsledku způsobit velké defekty této struktury. [71]Velikosti těchto oblastí závisí 
především na tloušťce tištěné vrstvy, kterou si každý specifi kuje před tiskem. Ukázalo se, že 
menší tloušťka vrstvy vede k lepšímu rozložení napětí mezi těmito oblastmi vrstev. (viz obr.6) 
Také parametry nastavené při FDM tisku mohou výrazně snížit mechanickou odolnost tiště-
ných těles [72]. 
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Obr. 6: Identifi kace úhlu sklonu a oblastí náchylné k velkým defektům při úhlu sklonu <30 stupňů. [72]

Nejčastěji se vyskytují úhly sklonu mezi gyroidními buňkami okolo 55° a nejméně častý je 
úhel sklonu okolo 0°.[71; 72]V místech, kde dochází k propletení jednotlivých povrchů do-
chází k vyboulení tištěné struktury tělesa. Při nižším objemovém vyplnění vnitřní struktury 3D 
tištěného tělesa dochází k prodloužení lineárně-elastické oblasti na křivce závislosti napětí na 
deformaci, a také dochází k dosažení vyšších deformací v místech maximálního napětí. Jejich 
navržená struktura splňuje kritéria pevnosti lidské kortikální kosti s konečnou pevností v tla-
ku nad 300 MPa. [71].  Maconachie a kol. zkoumali vliv počtu buněk gyroidu a vliv tloušťky 
stěny gyroidu, respektive vliv porozity gyroidních struktur, vyrobených formou FDM 3D tisku 
z fi lamentu ABS na mechanické vlastnosti vytištěných těles při jejich tlakovém zatížení. [72] 
Teplota podložky při tisku byla v jejich případě udržována na hodnotě 90 °C a u tištěného ma-
teriálu docházelo před ztuhnutím v místech bez podpory k propadu či jiné deformaci tištěného 
tělesa. S rostoucím počtem elementárních buněk gyroidu se snižoval počet těchto nepodepře-
ných oblastí a snížil se výskyt uvedených defektů. Bylo zjištěno, že tělesa vytištěná s menší 
tloušťkou stěny gyroidu a s menším počtem buněk gyroidu uvnitř struktury tělesa se porušují 
při tlakovém zatížení nejčastěji ve spodní části tělesa, a to v horizontální rovině, kdy toto po-
rušení struktury ve spodních vrstvách vytištěného tělesa je způsobeno jednak málo pevným 
spojením mezi jednotlivými vrstvami tištěného vlákna a jednak nerovnostmi okrajů jednotli-
vých vrstev tištěného vlákna daného materiálu při 3D tisku tělesa metodou FDM. [72] Tělesa 
vytištěná s větší tloušťkou stěny gyroidu a s menším počtem buněk gyroidu uvnitř struktury 
tělesa vykazují při tlakovém zatížení trhliny probíhající tělesem spíše ve vertikálním směru, 
než horizontálně (jak je tomu v případě malého počtu buněk gyroidu a malé tloušťky stěny 
gyroidu). Naopak vzorky těles s větším počtem buněk gyroidu a větší tloušťkou stěny gyroi-
du (tedy s menším počtem pórů v jejich vnitřní struktuře) vykazují tzv. „soudkovatění“ neboli 
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barrel-effect. [72] Tyto výsledky naznačují, že na mechanické vlastnosti gyroidu z ABS vyro-
beného technologií FDM má vliv především geometrie výsledného tělesa s gyroidní strukturou 
(tj. počet buněk gyroidu a tloušťka jeho stěny), než samotný výrobní proces založený na tech-
nologii FDM. Jinak řečeno, při tlakovém zatížení takto vyrobených 3D těles s vnitřní struktu-
rou gyroidu se na jejich pevnosti a odolnosti proti působení sil tlaku nijak významně neprojeví 
nedostatky výrobního procesu FDM tisku (při němž může docházet k menší pevnosti spojení 
mezi jednotlivými vrstvami tištěného vlákna a k nerovnostem okrajů jednotlivých vrstev tiš-
těného vlákna), ale větší odolnost těchto 3D těles proti tlakovým silám je dána větším počtem 
buněk gyroidu a větší tloušťkou stěny gyroidu. [72]Přitom platí, že z uvedených dvou parame-
trů dodá vytištěným tělesům větší odolnost proti působení sil tlaku zvětšující se tloušťka stěny 
gyroidu. Současně platí, že v případě tloušťky stěny gyroidu 0,3 mm méně signifi kantně klesá 
schopnost vytištěných těles odolávat působení tlaku.  [72] Během působení tlakového zatíže-
ní na vytištěný vzorek gyroidu se rovněž přeuspořádávají a protahují jeho polymerní řetězce, 
až dojde k jejich porušení, a během tohoto tlakového zatěžování se na struktuře mechanicky 
testovaného vzorku se strukturou gyroidu v důsledku působících sil střihu objeví nejprve tzv. 
smykové pásy v podobě bílých liníí (což značí, že daný materiál dosáhl své maximální odol-
nosti proti působícím silám) a následně dojde k porušení jeho struktury. [72; 73]

Obr. 7: Oblasti porušení 3D tištěné struktury gyroidu při působení tlakového zatížení a) zlomená 
vlákna b) rozpojení vláken mezi natištěnými vrstvami. [72]
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Z obrázku 7 je patrné, že příčinou mechanického selhání vytištěného gyroidního tělesa při jeho 
tlakovém namáhání je zlomení vláken gyroidu, nikoliv selhání adheze mezi natištěnými vlákny 
vzorku, jež souvisí s výrobní technologií vlastního FDM tisku. [72] Jak tlustší stěna gyroidu, 
tak i větší počet buněk v gyroidu vytištěného vzorku, zvyšují plochu navzájem propletených 
gyroidních vláken a vzorek je proto schopen odolat většímu zatížení. Při tisku tedy dochází 
i ke zvýšení množství (objemu) vytištěného materiálu. Avšak ani jeden z výše uvedených pa-
rametrů nepostačuje k tomu, aby bylo možno předpovědět sílu únosnosti gyroidu. Odolnost 
vytištěného tělesa s vnitřní strukturou gyroidu při jeho opakovaném tlakovém zatížení může 
zlepšit jeho vyrovnání s rovinou podložky, na které je zatěžováno, což následně může vést ke 
zvýšení tuhosti vytištěného tělesa. [72]

Při porovnání výsledků mechanického testování těles s gyroidem, kdy se zvyšuje počet bu-
něk gyroidu a také tloušťka stěny gyroidu, bylo oproti očekávání zjištěno, že se mechanické 
vlastnosti těchto vytištěných gyroidních těles zlepšují při zvyšující se porozitě gyroidu, neboť 
tuhost i modul pružnosti rostou se zvyšující se pórovitostí vytištěného 3D tělesa, což je dáno 
skutečností, že se při tisku tělesa s větším počtem gyroidních buněk a větší tloušťce jeho vláken 
zvětšilo také množství (objem) vytištěného materiálu, který v důsledku toho pak lépe odolává 
deformaci a porušení struktury tělesa. [72] Avšak při větší prostorové složitosti vnitřní struktu-
ry tištěného objektu a velkého množství materiálu v každé vrstvě se zvýší také možnost vzniku 
dutin uvnitř, protože se tiskne více buněk gyroidu, mezi kterými je více dutin. Vnitřní prosto-
rová složitost (detail) tištěného objektu se zvyšuje a v tištěném objektu vzniká více ,,prázdných 
míst“, než by tomu u těles s nižším počtem buněk gyroidu. 

Nicméně větší množství tištěného materiálu, a tím i větší výsledný objekt, má za následek 
zlepšení mechanických vlastností tištěného vzorku a ve výsledku dominuje jeho geometrie (te-
dy tloušťka vlákna gyroidu, která je u FDM 3D tisku závislá na velikosti trysky a také počtu 
gyroidních buněk uvnitř objektu) a tzv. topologie (topologický prostor tělesa, který nezávisí na 
geometrii, ale vzdálenosti, křivosti a podobně), spíše než vlastnosti materiálu použitého k tisku. 
[72] Bylo rovněž prokázáno, že Gibson-Ashbyho matematické modely [68; 69] umožňují spo-
lehlivě předpovědět relativní hustotu uzavřených a otevřených buněk gyroidu na základě znalosti 
celkového počtu buněk uvnitř gyroidu, tloušťky stěny gyroidu a délky hrany krychlové struk-
tury. Bylo zjištěno, že tloušťka stěny gyroidu má větší vliv na relativní hustotu gyroidu, a také 
na jeho mechanické vlastnosti oproti počtu „prázdných“ buněk uvnitř struktury. [72] Relativní 
hustota gyroidu je pak přímo úměrná mechanickým vlastnostem tělesa. [72]

Na mechanické vlastnosti však může mít vliv také rozložení gradientu porozity gyroidního 
tělesa (viz kapitola 2.7).

Mechanické vlastnosti 3D tištěných těles z pohledu jejich odolnosti a chování ve smyslu je-
jich deformace a porušení struktury při působení kompresních sil se liší nejen ve vztahu k po-
čtu buněk gyroidu a tloušťce stěny gyroidu, ale také v závislosti na směru působení komprese 
vzhledem ke směru, v němž je při tisku 3D tělesa nanášeno tryskou tiskárny tiskové vlákno. Na-
příklad Peng a kol. zkoumali kompresní vlastnosti, absorpci energie a deformační mechanismy 
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3D tištěných gyroidních struktur z kompozitního materiálu na bázi nylonu vyztuženého uhlíko-
vými vlákny. [74] Provedli kompresní zkoušky gyroidních struktur s různým počtem jednotko-
vých buněk. Na křivce napětí-deformace se projevila počáteční lineární elastická oblast, poté 
oblast „plató“ s víceméně konstantním napětím a fáze zhušťování materiálu, která se projevila 
rychle rostoucím napětím na deformační křivce. Tvar křivky se nijak výrazně nelišil u mřížky 
sestávající z jedné buňky gyroidu a mřížky složené z několika takových buněk. Zatížení kolmo 
na směr tisku gyroidu vykazovalo tužší chování vytištěného tělesa v porovnání se situací při 
stlačení vzorku ve směru tištěných vláken. [74]

Při tisku gyroidní struktury byly rovněž odhaleny pomocí rastrovacího elektronového mikro-
skopu (SEM – scanning electron microscope) mezery ve směru tisku gyroidu vlivem nanášení 
tištěného vlákna (fi lamenta) vrstvu po vrstvě metodou FDM (viz obr. 8, kde je znázorněn proces 
FDM tisku gyroidu, a to jak ve 3D řezu, tak ve 2D řezu pomocí CT obrazů). Na obr. 8 jsou černě 
znázorněny mezery mezi tištěnými vlákny materiálu. Tyto mezery způsobují výsledný nižší mo-
dul pružnosti gyroidní struktury při jejím stlačení ve směru tisku, oproti jejímu zatížení kolmo ke 
směru tisku. Nižší fúzní spojení tištěného vlákna vlivem vytvoření těchto dutin vede ke snadněj-
šímu rozpojování vláken při vysokém zatížení, především ve směru kolmo na směr tisku. Tyto 
mezery lze pozorovat v příčných řezech ve směru osy x-z a osy y-z (viz obrázek 8 c). [74]

Obr. 8: Proces FDM tisku gyroidu v a) 3D rekonstrukci b)3D příčném řezu c) 2D příčném řezu před 
kompresí a mezery mezi vrstvami, které představují izolovanou mezifázovou diskontinuitu. [74]
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Ve struktuře gyroidu se ve směru osy x-y, tedy ve směru tisku, tyto mezery neobjevují, ne-
boť v tomto případě dochází ke kontinuálnímu tisku vlákna v rámci jedné vrstvy výsled-
ného tělesa. Po tlakovém zatížení vytištěného tělesa dochází ke zborcení a zhutnění buněk 
gyroidu, dále pak k rozpojení vláken mezi vrstvami v průřezech os x-z a y-z vlivem slabší 
vazby v místě spojení vláken tištěného materiálu. Chování gyroidní struktury při působení 
komprese je znázorněno na obr. 9.  [74]

Obr. 9: Konstrukce FDM tištěné gyroidní strukury a) 3D rekonstrukce, b) 3D příčný řez a c) 2D příčné 
řezy vzorku gyroidu po kompresi. [74]

Se zvyšující se relativní hustotou tištěné gyroidní struktury docházelo ke zvyšování modulu pruž-
nosti, a to téměř exponenciálně. [74] Metodou konečných prvků byla provedena predikce mecha-
nických vlastností gyroidu pomocí matematického výpočtu s využitím Gibson-Ashbyho modelu. 
Výsledky této matematické predikce téměř odpovídaly elastické oblasti deformace gyroidu na 
křivce závislosti napětí na deformaci, avšak oblast plató na křivce závislosti napětí na deformaci 
se mírně lišila, protože matematický model zanedbával defekty a dutiny, které se reálně vyskytují 
ve vytištěných vzorcích těles s vnitřní strukturou gyroidu. Tento matematický model rovněž ne-
předpovídal konečné zhuštění materiálu a také lom, který nebyl uvažován v numerickém modelu. 
[74] Při vlastním experimentu se vzorky gyroidu „zbortily“ a došlo k jejich porušení, což způsobilo 
rychlý nárůst napětí na deformační křivce. Při nízkých zatíženích je energie rovnoměrně rozptýlena 
a před zborcením struktury gyroidu se objevují smykové pásy, při dalším zatížení v oblasti relativní 
deformace 0,1 až 0,2 už dochází k plastické deformaci a k lomu uvnitř struktury gyroidu. [74]
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Dudescu a kol. také zjistili, že Youngův modul pružnosti je pozitivně ovlivněn relativní hus-
totou výplně vytištěného 3D tělesa, a dále, že je možné stanovit upravený modul pružnosti 
gyroidu, který se získá vynásobením zdánlivého modulu pružnosti a procentem výplně tiš-
těného gyroidu. [75]U vytištěných těles s vyšší hustotou jejich výplně se zvýší také jejich 
upravený modul pružnosti. [75]

Catarina Silva a kol. použili ke zjištění mechanických vlastností 3D tělesa s různě velkou vnitř-
ní procentuální výplní (hustotou) gyroidních struktur vyrobených z kyseliny polymléčné pomocí 
FFF 3D tisku. [76] Pro 3D tisk byly použity krychle o velikosti 20×20×20 mm s takovým vnějším 
perimetrem neboli obvodem, který by se choval jako výztuž u kompozitu. Pro porovnání byly 
vytištěny vzorky s lineárním vzorem a 100 % hustotou výplně, a dále byly zvoleny čtyři různé 
úhly rastrů, a to 0°, 90°, 45°, 45°⁄ -45° s rychlostí tisku 5 mm/s, přičemž byly následně provedeny 
tahové a tlakové zkoušky těchto těles podle ISO norem. Poté byly vytištěny vzorky 3D těles s gy-
roidní strukturou s hustotou výplně 20 %, 50 % a 80 %, defi nované v programu pro Slic3r. [76]

Největšímu tlakovému napětí odolaly vzorky tištěné pod úhlem rastru 0°, maximální modul 
pružnosti v tlaku pak vykazovaly vzorky tištěné pod úhly 45°, které v porovnání s modulem 
pružnosti v tahu vykazovaly nižší hodnoty napětí. Naopak tlakové napětí bylo při mezi kluzu 
vyšší než napětí tahové. Vzorky testovaných těles byly umístěny vždy kolmo ke směru zatížení. 
Při tahovém zatížení se gyroidní tělesa s 20% hustotou výplně zlomila v místě změny průřezu 
tělesa, tedy v místě, kde docházelo k největší koncentraci napětí. Vzorky s 20% hustotou výplně 
jsou obecně velmi porézní a vyskytuje se u nich mnoho oblastí, které jsou náchylné na koncen-
traci napětí, a to především v místě zaoblení tělesa. Vzorky s 50% hustotou výplně praskly rov-
něž v místě, kde se jevila, byť sebemenší, vada způsobená 3D tiskem. Největší tahové síly při 
přetržení tělesa vykazovaly vzorky s 80% hustotou výplně jejich vnitřní struktury, přičemž tyto 
se pohybovaly okolo 880 N; naopak nejmenší tahové síly při přetržení byly zaznamenány u těles 
s 20% hustotou výplně, kdy se jejich hodnoty pohybovaly okolo 260 N; v případě těles s husto-
tou výplně 50 % se velikost této tahové síly pohybovala okolo 500 N s tím, že zdánlivé moduly 
pružnosti testovaných těles byly 500 MPa, 1000 MPa, respektive 2000 MPa. [76] Všechny ty-
to výše uvedené hodnoty sil jsou však významně menší v porovnání se silami, kterým odolaly 
vzorky se 100% výplní vnitřní struktury tělesa, což je dáno především menším množstvím vy-
tištěného materiálu v případě těles s nižší procentickou výplní vnitřních struktur, přičemž velký 
vliv na velikost výsledné síly má i směr pod kterým zatížení na těleso působí. V případě tlakové 
zkoušky těchto 3D těles došlo naopak k největšímu nárůstu velikosti tlaku u vzorků s 50% vý-
plní, k menšímu nárustu u vzorků s 20% výplní a nejmenšímu u vzorků s 80% výplní vnitřních 
struktur. [76] I přesto, že velikost zatížení a hodnota modulu pružností korelují přímo úměrně 
s relativní hustotou vnitřní výplně tělesa, není možné ověřit, jestli se uvnitř vnitřní struktury tě-
lesa objevují nějaké mikro defekty, či nikoliv. Zdánlivý modul pružnosti tělesa v případě tlakové 
zkoušky dosahoval 416 MPa u vzorků s 20% výplní, 833 MPa u vzorků s 50% výplní, respektive 
1785 MPa u vzorků s 80% výplní vnitřních struktur. [76] U vzorků 3D těles tvaru krychle o ve-
likosti 20×20×20 mm došlo v případě přidání perimetru k nárůstu relativního modulu pružnosti 
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u každé z výše uvedených procentuálních výplní vnitřní struktury tělesa o téměř 20 MPa, kon-
krétně u vzorků s 20% výplní z hodnoty 6,3 MPa na hodnotu 29,5 MPa, u vzorků s 50% hus-
totou výplně jejich vnitřní struktury pak k nárůstu relativního modulu pružnosti z 30,2 MPa na 
56,1 MPa. U vzorků bez perimetru s 50% výplní vnitřní struktury byla zaznamenána větší sta-
tisticky významná chybová odchylka. [76] Mechanické testy v této studii ukázaly, že gyroidní 
struktura vytištěných 3D těles se chová jinak v případě jejich tlakového a tahového namáhání. 
V případě rázové zkoušky u těles s 20 % výplní došlo v případě působení sil zátěže ke křehké-
mu lomu ve struktuře 3D tělesa, naopak vzorky s 50% výplní a tělesa s 80% výplní jejich vnitřní 
struktury vykazovaly porušení struktury vzorku způsobené diagonálním smykem. [76]

Serrano-Cinchilla a kol. zjišťovali vliv různé hustoty výplně tištěného tělesa, a to 25 %, 50 %, 
a 75 %, a to v případě kubické, trihexagonální a gyroidní vnitřní struktury vzorků tištěných z kyseli-
ny polymléčné pomocí FDM 3D tiskárny. [77] U vzorků s gyroidní vnitřní strukturou bylo zjištěno, 
že se zvyšující se procentuální výplní jejich vnitřní struktury gyroidem dochází k zvýšení hodnot 
pevnosti v tlaku i meze kluzu pro tyto gyroidní vzorky, avšak s většími statistickými odchylka-
mi v nárůstu uvedených hodnot mezi jednotlivými vzorky; u vzorků s trihexagonální a kubickou 
vnitřní strukturou se tyto hodnoty rovněž zvyšují, avšak bez větších odchylek mezi jednotlivými 
vzorky. [77] Modul pružnosti byl rozdílný mezi jednotlivými gyroidními výplněmi, například vy-
kazoval nižší hodnotu u těles se 75% výplní, než tomu bylo u vzorků s výplní 50 %. [77]

S rostoucí procentuální výplní vnitřní struktury 3D tištěného tělesa se zmenšuje velikost gy-
roidní buňky, což má za následek horší rozlišení v případě tisku pomocí FDM tiskárny. Dále je 
znáno, že nejnižší hodnotu Poissonova poměru  [78] (poměru prodloužení tělesa ve vodorovné ose 
a jeho zkrácení ve vertikální ose) vykazují vytištěná tělesa s výplní jejich vnitřní struktury 25 % 
a 75 %, naopak nejvyšší hodnotu Poissonova poměru vykazují vzorky s výplní 50 %, a to v pří-
padě přítomnosti perimetru (respektive obvodu), avšak v případě použití gyroidu jakožto výplně 
3D tělesa bez perimetru se u hodnot Poissonova poměru zjišťují větší odchylky mezi jednotlivými 
testovanými vzorky, což je dáno mechanickými vlastnostmi samotného materiálu. [78]

Germain a kol. provedli DSC analýzu krystalinity tištěných vzorků PLA gyroidních struktur, 
kdy jeden vzorek byl vytištěn a vyžíhán přes noc při teplotě 80 °C a druhý žíhán nebyl. [65] Zjis-
tili, že PLA u nežíhaných vzorků nestihla vykrystalizovat před zchlazením pod teplotu skelného 
přechodu a bez ohledu na struktury se vytiskly vzorky v amorfním stavu s absencí krystalinity. 
U vzorků žíhaných po určitou dobu při 80 °C bylo dosaženo 37 % krystalinity PLA po vytištění 
gyroidní struktury a 40% krystalinity po tisku kontrolní struktury (těleso tištěné s vnitřní struk-
turou v podobě přímočarého vzoru). Tato skutečnost je způsobena tím, že při žíhání se polymer 
udržuje určitý čas nad teplotou skelného přechodu, a řetězce se začnou splétat do krystalických 
zón tzv. sférolitů a začnou vznikat další uspořádané domény. [65] Gyroid připomíná svým tva-
rem pružinu a z hlediska mechanických vlastností by měl poskytovat izotropní odolnost vůči 
působení tlakových sil a vysokou elasticitu díky svému tvaru. Toto izotropní chování je žádou-
cí ve tkáňovém inženýrství, neboť by implantát odolával tlaku přicházející z jakéhokoliv smě-
ru. Germain a kol. [65] podrobili tuto strukturu mechanickým zkouškám, aby zjistili, jaký má 
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vliv směr stlačení k paralelně tisknutým vrstvám, rozlišení tisku a krystalinita polymeru. [65] 
Pro krystalické a amorfní tištěné gyroidní struktury měly křivky závislosti napětí na deformaci 
téměř podobný průběh. Současně bylo zjištěno, že při kompresi testovaného vzorku ve směru 
paralelním se směrem tisku vláken tělesa nebyl průběh křivek závislosti napětí na deformaci 
kontinuální, ale že se v jejich průběhu objevilo několik vrcholů křivky. Příčinou těchto tvaro-
vých změn v průběhu křivky závislosti napětí na deformaci byla skutečnost, že se zvyšujícím se 
tlakovým zatížením testovaného 3D tělesa s vnitřní gyroidní strukturou došlo k jeho deformaci 
v podobě soudkovitosti (tzv. barrel effekt). Soudkovitá deformace 3D tělesa je nejvíce ovliv-
něna krystalinitou k tisku použitého materiálu a tloušťkou tištěných vláken a dochází k ní při 
zatížení nižšími hodnotami tlaku. [65] Přitom mez kluzu vykazovala vyšší hodnoty v případě 
krystalických vzorků (oproti amorfním) a tenčích vláken tištěného vzorku. [65] Na straně dru-
hé, menší tloušťka tiskové vrstvy vytváří slabší tištěné vlákno, a tím menší styčnou plochu me-
zi jednotlivými vlákny tištěného tělesa a má za následek snížení jeho tuhosti. Při kontinuálním 
tisku tělesa, nedochází ke vzniku uzlových bodů uvnitř jeho struktury a kontinuální zakřivení 
tištěného vlákna pozitivně ovlivňuje mechanické vlastnosti tělesa, kdy nedochází ke koncent-
raci napětí a vzniku trhlin. [65]

Vliv gradientu porozity 3D těles na mechanické vlastnosti částicových 2. 7 
kompozitů

Jančář a kol. připravili různé gradienty porozity a nové syntetické pěny pomocí FDM 3D tis-
kárny s vertikálním rozlišením [79]. Byla připravena tělesa napodobující strukturu bambusu 
s konvexním a konkávním gradientem pórovitosti a autoři zkoumali mechanické a rázové 
vlastnosti vytištěných vzorků lišících se gradientem porozity. Zjistili, že „nemonotónnost“ 
chování porozity závisí především na tvaru porézního gradientu, spíše než na samotném po-
užitém materiálu. Na obrázku 10 jsou znázorněny tvary tělesa s konvexním a konkávním 
gradientem pórovitosti. Z hlediska mechaniky docházelo u modulu pružnosti v tahu k mono-
tónnímu poklesu se zvyšující se porozitou, bez ohledu na gradient. Pevnost v tahu a v tlaku 
buněčných nanokompozitů s konkávní porézností klesala monotónně se zvyšující se relativní 
porozitou. V případě konvexní poréznosti pevnost tlaku i v tahu dosahovala maxima okolo 
hodnoty relativní porozity 0,4. [79]

V důsledku toho docházelo ke snižování tuhosti tělesa směrem do středu vzorku, kde byly 
větší póry. Došlo k porušení vzorku, a to ve vícero krocích. V případě jednoosého stlačení se 
objevilo porušení vzorku v podobě trhliny, která se začala šířit od středu tělesa (kde byla pó-
rovitost vzorku největší) směrem k jeho vnějšímu okraji (kde byla porozita nižší). Buněčné in-
kluze pak významně ovlivňovaly zvýšení pevnosti v tlaku a tělesa více odolávala proti nárazu. 
Lomová houževnatost buněčných nanokompozitů je řádově vyšší v porovnání s tuhými poly-
merními pěnami. [79]
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Obr. 10:Fotografi e průřezu vzorku s gradientem konvexní pórovitosti (vlevo), trojúhelníková 
architektura syntaktické pěnové vzpěry ve středu vzorku (uprostřed) a s progresivním snižováním 

velikost pórů blízko okraje vzorku (vpravo). Podélný řez zkušebními tělesy (b) konvexní a (c) konkávní 
gradienty poréznosti. [79]

In vitro2. 8  degradace 3D těles s gyroidní strukturou simulující jejich in vivo 
chování

Germain a kol. podrobili tištěné vzorky s vnitřní gyroidní strukturou z amorfní a semikrystalické 
PLA in vitro degradačním zkouškám v pufrovaném fyziologickém roztoku s malým obsahem 
NaN3 (kvůli zamezení růstu mikroorganismů), a to po dobu 84 týdnů. [65] Od obou typů PLA 
(amorfní a semikrystalické) byly zkoumány 4 vzorky s výškou tištěné vrstvy 0,1 mm a 0,4 mm 
a stejné kontrolní vzorky tištěné s vnitřní strukturou v podobě přímočarého vzoru, přičemž ve-
likost pórů a vzorků autor neuvádí. Vzorky byly inkubovány při 37 °C. Hmotnost vzorků byla 
neměnná po dobu 50 týdnů a od 52 týdne začaly velmi rychle degradovat s tím, že amorfní gy-
roidní struktura a stejně tak kontrolní vzorky degradovaly nejrychleji, přičemž v případě vzorků 
amorfního typu zbylo po degradaci 43 % jejich původní hmotnosti, a v případě vzorků semi-
krystalického typu zbylo z jejich původní hmotnosti 20 %. [65] U vzorků o výšce tištěné vrstvy 
0,4 mm probíhala degradace výrazně pomaleji, neboť silnější tištěné vrstvy zpomalují proces de-
gradace. [65] Krystalinita vyžíhaných vzorků gyroidu nijak významně neovlivnila proces jejich 
degradace. Kontrolní testované vzorky s vnitřní strukturou v podobě přímočarého vzoru degrado-
valy tak, že u nich docházelo k úbytku hmotnosti v důsledku postupné ztráty jednotlivých vrstev 
(docházelo k degradaci jedné vrstvy po druhé), zatímco vzorky s gyroidní strukturou ztrácely 
hmotnost, avšak zachovávaly si svoji integritu a tvar. Tato skutečnost může souviset s typickým 
prostorovým uspořádáním gyroidu, pro nějž jsou charakteristická variabilita úhlů vnitřní struk-
tury (rozdílný sklon), které se mění při zvyšující se výšce tělesa. V důsledku změn úhlů gyroidu 
dochází k určité změně plochy a polohy mezi sousedními vytištěnými vrstvami tělesa. [64;  65] 
Vlivem tisku této struktury jsou tištěné vrstvy ve větším kontaktu a tím jsou pevněji propojeny; 
nicméně u amorfních gyroidů vznikají mezi těmito vrstvami často trhliny. [65]
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Současný stav řešené problematiky2. 9 

V medicíně i ve veterinárním lékařství při chirurgické léčbě zlomenin se k hojení rozsáh-
lých kostních defektů dlouhých rourovitých kostí (jako je femur) v klinické praxi běžně 
používají autogenní spongiózní kostní štěpy, jež se odebírají většinou z jiné, než operované 
kosti pacienta, a které jsou z hlediska podpory hojení poraněné kosti velmi efektivní. Jejich 
dostupnost v dostatečném množství však může být omezená, mimo jiné vyžadují vytvoření 
další operační rány v místě jejich odběru, což prodlužuje dobu operace, působí pacientovi 
další trauma spojené s bolestivostí v místě odběru, vzniká také možnost infekce rány pří-
padně může být autogenního štěpu nedostatek (například při osteoporóze starších pacientů). 
[61; 80; 81; 82; 83; 84]

Z toho důvodu se vyvíjí vhodné kostní náhrady a nosiče buněk (skafoldy) z různých bioma-
teriálů, které by nahradily výše uvedené autogenní spongiózní štěpy a které by neměly nevýho-
dy komerčně vyráběných kostních náhrad a které by navíc podpořily hojení kosti. Jejich možné 
klinické využití v medicíně, a také ve veterinární chirurgii, se ověřuje na vhodných modelových 
zvířatech. [82; 83; 85; 86; 87; 84] Tento vývoj se v současnosti přesouvá také do oblasti 3D tis-
ku a zkoumají se mechanické vlastnosti 3D tiskem vyrobených těles, jakožto možných náhrad 
některých částí kostí. [61;76;84; 88; 89; 90; 91; 92; 93; 94; 95] 

Pro náhrady kostí se jeví jako nadějné odbouratelné anorganické materiály (hydroxyapatit, 
β-tricalciumfosfát) v kombinaci s biodegradabilními polymery (kolagen, polykaprolakton, chi-
tosan apod.), případně biokompozitní skafoldy z polykaprolaktonu a β-tricalciumfosfátu v kom-
binaci s kostním morfogenetickým proteinem (BMP), který dodá skafoldu osteoinduktivní po-
tenciál. [61;84; 96; 97; 98; 99; 100; 101] 

Na našem pracovišti se věnujeme vývoji 3D tištěného modelu segmentu femuru (obr. 11), 
jakožto možné náhrady kosti při rozsáhlých defektech femuru. Nečas [84] v rámci bakalář-
ské práce vyvinul PLA anatomický model segmentu femuru ve 3 variantách (obr. 12) lišících 
se denzitou výplně vnitřních struktur v místě kompakty a spongiózy reálné kosti (varianta A: 
kompakta výplň 100 % - spongióza výplň 0 %; varianta B: kompakta výplň 75 % - spongió-
za výplň 25 %; varianta C: kompakta výplň 60 % - spongióza výplň 40 %), u nichž byla po-
rovnána jejich pevnost v tlaku. Průměrná hodnota tlakové síly způsobující porušení vnitřní 
struktury u varianty A tohoto modelu segmentu femuru dosáhla hodnoty 35,48 +/- 4,63 kN, 
v případě varianty B 19,42 +/- 1,60 kN a varianty C 14,41 +/- 1,19 kN. Největší rozptyl zá-
vislosti tlakové síly na deformaci byl patrný u varianty A, zatímco v případě variant B a C 
nebyl rozptyl tlakové síly způsobující porušení vnitřní struktury tělesa tak výrazný a vlastní 
geometrie modelů nevykazovala tak výrazný vliv výsledné tlakové síly způsobující poruše-
ní vnitřní struktury tělesa. V případě variant B a C byl tištěný segment femuru v prvotní fázi 
zatěžování tužší a tuhost „systému kompakta – spongióza“ se jevila tím vyšší, čím vyšší bylo 
procento vyplnění tělesa v místě spongiózy. 
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Obrázek 11_Příprava 3D modelů střední části diafýz femurů byla provedena v programu PrusaSlicer [84].

Obrázek 12:3D tiskem vyrobené PLA anatomické modely segmentů pravých a levých femurů pacienta 
č. 2 s popisy (např. pacient 2, levý femur – označeno P2L) s variantami A, B, C lišícími se vnitřním 

uspořádáním kompakty a spongiózy modelů a geometrií [84].

Následně také Eryildiz [102] připravil pomocí 3D tisku femorální segmenty podle CT obrazů za 
použití FDM 3D tiskárny a PLA fi lamentu, který byl namočen v nasyceném roztoku ibuprofenu 
s ethanolem. [102] V této studii byly nejprve v programu Slic3r připraveny skafoldy s různým 
radiálním gradientem vnitřní výplně gyroidní struktury s označením G100-20 v závislosti na 
zvoleném stupni výplně. Tloušťka každé z oblastí výplně gyroidu byla 4 mm. Byly také vytištěny 
přechodové skafoldy s procentuální výplní 100-40-20 % s označením G100-40-20. Výška vzor-
ku byla 12 mm a jeho průměr 24 mm. Gyroidní struktura byla zvolena z důvodu dobré adheze 
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buněk a vysokého specifi ckého povrchu, dále kvůli sinusovým čarám a odlišnosti jednotlivých 
struktur, které vykazují vysokou mechanickou odolnost ve všech směrech. Radiální gradienty 
napodobují svojí geometrií skutečnou kost, a to jak z kortikální, tak spongiózní. Póry ve střední 
zóně vytvářejí ideální prostředí pro pohyb buněk a živin a zlepšují následnou tvorbu cév. Vněj-
ší zóny tištěného tělesa pak napodobují mechanické vlastnosti reálné kosti. Spongiózní kost lze 
vymodelovat pomocí přechodové zóny a vnitřní oblasti tělesa. Takový gradient může vykazovat 
vhodné biologické a mechanické vlastnosti kostí. Tloušťku zón si lze upravit podle potřeb paci-
enta. Tlaková zkouška ukázala největší pevnost v případě 100 % vyplněného tělesa, pórovitost 
pak snižuje jeho mechanické vlastnosti. Tištěné těleso s gradientem G100-40-20 mělo ze všech 
nejnižší porozitu (54 %) a vykazovalo ze všech porézních těles největší pevnost v tlaku i tahu. 
Větší pórovitost vzorku způsobila koncentraci napětí okolo pórů a snížila jeho pevnost. Poréz-
nější části podpoří růst tkání, méně porézní oblasti podpoří mechaniku tělesa. [102] Dosud však 
nebyly prozkoumány různé procentuální výplně vnitřní struktury podobného tělesa za použití 
kompozitního materiálu, který by také napodobil složení kosti i z chemického hlediska.

Před případnou klinickou aplikací podobných skafoldů v podobě implantace do defektů kostí 
v medicíně je zapotřebí další výzkum nejen z pohledu mechanických vlastností a biokompati-
bility, ale rovněž z pohledu vhodné vnitřní struktury implantátu a parametrů jeho biodegradace. 
Na některé z uvedených vlastností možného skafoldu určeného k hojení rozsáhlých defektů fe-
muru se zaměřuje tato diplomová práce. 
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CÍLE 3. 
V rámci experimentální části této diplomové práce, zabývající se vlivem vnitřní struktury na 
mechanické vlastnosti 3D tištěného segmentu femuru z nového optimalizovaného biokompozi-
tu, byly stanoveny následující cíle:

Připravit na dvoušnekovém extruderu optimalizovanou směs pro biokompozitní tiskovou 1. 
strunu na bázi PHB/PLA/TCP/HA a změkčovadla typu Syncrofl ex do formy granulátu.
Zpracovat granulát do podoby tiskové struny s defi novaným průměrem 1,75 mm na jednoš-2. 
nekovém extrudéru.
Optimalizovat teploty a parametry tisku pro připravené tiskové struny pomocí 3D tištěných 3. 
teplotních věží a zjistit tzv. warping koefi cient pomocí speciálních 3D tištěných těles.
Analyzovat chemické, tepelné a strukturní vlastnosti optimalizovaného biokompozitu po-4. 
mocí metod DSC, TGA, GPC a SEM a porovnat je s kontrolní směsí.
Vytisknout normovaná standardizovaná mechanická tělesa pro tahovou a tlakovou zkoušku 5. 
a zjistit jejich mechanické vlastnosti.
Na základě zjištěných mechanických vlastností vytvořit numerický model v programu 6. 
 ANSYS pro reálné anatomické modely segmentu femuru vyrobené 3D tiskem podle CT 
obrazů reálného femuru.
Vytisknout a stanovit velikost tlakových sil na mezi únosnosti PHB/PLA/HA anatomické-7. 
ho modelu segmentu femuru vyrobeného 3D tiskem podle CT obrazů femuru v různých 
variantách vnitřních struktur gyroidu v místě kompakty a spongiózy reálné kosti, jakožto 
možného biodegradabilního implantátu potenciálně využitelného v medicíně jako náhrady 
kostní tkáně při rozsáhlých defektech femuru.
Vyhodnotit výsledné mechanické vlastnosti tištěných femorálních segmentů a porovnat 8. 
s modelem vytvořeným v programu ANSYS.
Zjistit vliv biodegradace na hmotnost testovaného tělesa a na jeho únosnost v tlaku pro jed-9. 
notlivé výplně tištěné gyroidní struktury.
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EXPERIMENTÁLNÍ ČÁST4. 

Použité materiály4. 1 

V experimentální práci byly připraveny 2 biokompozitní struny, jejichž složení bylo opti-
malizováno v předchozí studií na FCH VUT tak, aby směsi vykazovaly co největší pevnost 
v tlaku a nejnižší warping koefi cient při 3D tisku [103]. Tyto struny byly použity této prá-
ci z důvodu jejich vhodných mechanických vlastností. Pro již optimalizovanou směs byly 
v práci použity následující materiály: Poly(3-hydroxybutyrát) (P3HB) od fi rmy TianAn Bio-
logic Materials Co. s označením šarže 2394; dále pak amorfní kyselina polymléčná (PLA) 
od fi rmy NatureWorks® s označením Ingeo™ 4060D, dále směs tricalciumfosfátu (TCP) 
a hydroxyapatitu (HA) od fi rmy Glentham s označením GX3982; a polymerní změkčovadlo 
Syncrofl ex 3114 od fi rmy Croda. Pro biodegradační testy byly pro syntézu simulované tě-
lesné tekutiny [104]  použity následující chemikálie:

NaCl – Chlorid sodný od formy Lach-Ner s.r.o.
KCl – Chlorid sodný od fi rmy Lach-Ner s.r.o.
CaCl2 – Chlorid vápenatý od fi rmy Lach-Ner s.r.o.
1 mol/l HCl – Kyselina chlorovodíková od fi rmy Penta
NaHCO3 – Hydrogen uhličitan sodný od fi rmy Penta
MgCl2·6H2O – Hexahydrát chloridu hořečnatého od fi rmy Lach-Ner s.r.o.
K2H(PO4)3 – Hydrogenfosforečnan didraselný od fi rmy Penta
C4H11NO3 – Tris-hydroxymethyl aminomethan od fi rmy Roth
Na2SO4 – Síran sodný od fi rmy Acros Organics

Kompaundace a příprava granulátu4. 2 

Pro přípravu optimalizovaných směsí byly naváženy výše zmíněné biopolymery s minerálem 
obsahující TCP/HA a změkčovadlem. Pro optimalizovanou recepturu s označením OPT1 by-
lo naváženo 3,52 kg P3HB, dále 3,08 kg amorfní PLA, poté 2,83 kg směsi TCP/HA a nakonec 
0,53 kg změkčovadla Syncrofl ex. Dále pro kontrolní recepturu s označením RP4 bylo naváže-
no 0,38 kg P3HB, 0,31 kg amorfní PLA, dále 0,24 kg TCP/HA a nakonec 0,07 kg změkčovadla 
Syncrofl ex. Navážené komponenty byly ručně velmi důkladně promíchány ve velké plastové 
nádobě a celkově bylo připraveno k extruzi 10,00 kg směsi OPT1 a 1,00 kg směsi RP4. Procen-
tuální a hmotnostní poměry jednotlivých komponent jsou uvedeny v tabulce 1. 
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Tabulka 1: Procentuální a hmotnostní složení směsi pro přípravu tiskové struny:

Označení receptury Procentuální složení a hmotnost použitého materiálu 
 PHB PLA TCP/HA SF S3114 

OPT1 35,20 % 30,80 % 28,30 % 5,60 % 
3,52 kg 3,08 kg 2,83 kg 0,56 kg 

RP4 38,00 % 31,00 % 24,00 % 7,00 % 
0,38 kg 0,31 kg 0,24 kg 0,07 kg 

Připravená a navážená optimalizovaná směs na bázi PHB/PLA/TCP/HA a změkčovadla typu 
Syncrofl ex pro biokompozitní tiskovou strunu s označením OPT1 byla dávkována do dvoušne-
kového extrudéru od fi rmy Labtech Engineering Company LTD (D=20 mm, L/D=40) pomocí 
šnekového dávkovače od stejné fi rmy s označením M250 (obr. 13). Rychlost šneku při extruzi 
byla nastavena na hodnotu 175 ot·min-1. Teploty jednotlivých zón na extrudéru byly nastaveny 
od násypky ke trysce na 60–150–170–170–170–170–170–170–170–170 °C. Použitý extrudér 
je znázorněn na obrázku 14. Extrudovaná struna měla fi nální hmotnost 9, 00 kg. Ztráty materi-
álu oproti naváženému množství vznikají při promytí extrudéru a nájezdu materiálu. Připrave-
ná struna byla následně nagranulována na granulátoru od fi rmy Labtech Engineering Company 
LTD. Směs s označením RP4 po namíchání byla rovněž nadávkována ručně do dvoušnekového 
extrudéru Labtech, na kterém byly nastaveny teploty na 75–115–180–190–190–190–190–170–
160–160 °C a otáčky na hodnotu 150 ot·min-1. Následně byla směs rovněž nagranulována. Vý-
sledná hmotnost receptury s označením RP4 byla přibližně 0,90 kg, ztráty materiálu nastaly ze 
stejného důvodu jako v případě směsi OPT1 (viz výše).

Obr. 13: Dvoušnekový extrudér značky Labtech Engineering Company LTD.
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Příprava struny4. 3 

Připravený optimalizovaný granulát směsi s označením OPT1 byl nejprve nadávkován do násyp-
ky a následně postupně dávkován do jednošnekového extrudéru od fi rmy Everplast Machinery 
Co LTD. Rychlost šneku při extruzi byla nastavena na hodnotu 41,2 ot·min-1. Teploty jednotli-
vých zón na extrudéru byly nastaveny ve směru od násypky ke trysce na 173–176–180–188–
185–175 °C. Rychlost odtahu a návinu struny na cívku byla 36,7 m·min-1. Struna byla tažena skrz 
2 vodní lázně. První, která byla přímo u trysky extrudéru, byla temperována na teplotu 55 °C 
a druhá lázeň, vzdálenější od trysky, byla udržována při teplotě 32 °C. Průměr struny byl regu-
lován pomocí laserového zařízení a byl udržován na hodnotě 1,80 mm. Na obr. 14 je znázorněn 
proces výroby na jednošnekovém extrudéru s chladící lázní. Bylo připraveno celkem 7 cívek 
receptury s označením OPT1, každá o hmotnosti cca 1,50 kg. Receptura kontrolní směsi s ozna-
čením RP4 byla připravena na extrudéru od fi rmy Thermo Scientifi c a teploty na extrudéru byly 
nastaveny na 170–175–180–180 °C, přičemž extrudér měl jen 4 vyhřívací zóny. Rychlost extruze 
byla 38 ot·min-1 a kroutící moment 28 N·m-1. Teplota vodní lázně byla 60 °C.

Obr. 14: Jednošnekový extrudér značky Everplast Machinery Co., LTD.

Stanovení chemických a strukturních charakteristik použitých materiálů4. 4 

Termogravimetrická analýza (TGA)4. 4. 1 

Pro zjištění charakteristik námi připravených fi lament byla, z důvodu zjištění jejich změn 
hmotnosti v čase anebo v závislosti na teplotě, provedena termogravimetrická analýza těch-
to vzorků. K uvedeným změnám může docházet vlivem odparu vody, rozkladem měřeného 
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materiálu, z důvodu chemických reakcí, sublimací, absorpcí a oxidací. Vliv na termogravi-
metrické křivky materiálu mají plniva, která mají vyšší teploty tání a rozkladu. Vlivem atmo-
sféry dusíku může v polymeru při vyšší teplotě vznikat pyrolytický uhlík, který se následně 
v oxidační atmosféře přetváří na oxid uhličitý.

Byla povedena termogravimetrická analýza pomocí termogravimetru TGA Q500 od fi rmy TA 
instruments, New Castle, De, USA). Malé množství vzorku fi lamentu bylo umístěno do nosiče 
vzorku (platinové pánvičky) při průtoku dusíku 60 ml/min. Během měření nedošlo ke změně 
atmosféry za vzduch. Po ustálení teploty na 40 °C byly vzorky zahřáty na teplotu 600 °C při 
konstantní rychlosti ohřevu 10 °C/min v dusíkaté atmosféře. Termogravimetrické analýze byly 
podrobeny 2 fi lamenty, a to optimalizovaný OPT1 a kontrolní RP4.  

Diferenční skenovací kalorimetrie (DSC)4. 4. 2 

Tepelné projevy fyzikálních a chemických dějů probíhajících v námi připravených vzorcích 
fi lament byly charakterizovány pomocí diferenční skenovací kalorimetrie, kdy se teplo neměří 
přímo (z podstaty fyzikální veličiny to ani není možné), ale měří se rozdíl teplot mezi refe-
renčním (prázdný nosič vzorku) a měřeným vzorkem. Výstupem z DCS měření je pak DSC 
křivka, která se skládá ze základní linie (baseline) a jednotlivých vrcholů křivky (pro přemě-
ny I. druhu jako tání, nebo krystalizace) a náhlých skoků (způsobených přeměnami II. druhu, 
jako je skelný přechod).

Byla provedena analýza námi připravených vzorků fi lament diferenční skenovací kalorimetrií 
pomocí kalorimetru DSC 2500 (TA Instruments). Měření bylo provedeno v dusíkaté atmosféře 
s hliníkovými pánvičkami. DSC analýze byly podrobeny 2 fi lamenty, a to optimalizovaný OPT1 
a kontrolní RP4, které byly předem naváženy na cca 10,00 mg. Vzorky fi lament byly nejprve sta-
bilizovány na 30 °C a následně byly provedeny dva zahřívací cykly na 200 °C s rychlostí ohřevu 
10 °C/min. Krystalinita vzorků z DSC měření byla vypočítána pomocí následující rovnice:

  [4]

kde Xc je stupeň krystalinity, ΔHm a H0m (J/g) je entalpie z cyklu druhého ohřevu a entalpie 
100 % krystalického polymeru, což pro P3HB odpovídá 146 J/g.

Gelová permeační chromatografi e (GPC)4. 4. 3 

Z důvodu posouzení změn molekulové hmotnosti námi připravených vzorků fi lament OPT 1 
a RK4 byla provedena gelová permeační chromatografi e, přičemž byly stanoveny hodnoty střed-
ní číselné molekulové hmotnosti (Mn), hmotnostně střední molekulové hmotnosti (Mw) a ko-
efi cient polydisperzity (PDI).
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Měření bylo provedeno na přístroji Agilent Technologies 1100 Series s kolonou PLgel 5 μm 
mixed C column s průtokem 1 ml/min, a teplotou 30 °C. Na rozpuštění testovaného vzorku byl 
použit 1 ml chloroformu. Vzorky byly před měřením přefi ltrovány přes 0,2 μm tefl onový fi ltr. 
Kalibrace přístroje byla provedena na 10 vzorcích lineárního standardu polystyrenu. Detekce 
testovaných vzorků procházející kolonou byla provedena refraktometricky.

Strukturní analýza pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu (SEM)4. 4. 4 

Vzorky fi lament OPT1 a RP4 byly nejprve zlomeny, a to tak, aby bylo možno pozorovat struk-
turu napříč celým lomem vzorku, a to jak na tlakové straně, tak na tahové straně lomu. Poté bylo 
provedeno pozlacení vzorků v zařízení od fi rmy Polaron, a to technikou naprašování pod argo-
novým plazmatem, konkrétně po dobu 1 minuty. Poté byly vzorky fi lament vloženy do komory 
elektronového mikroskopu a následovalo pozorování jejich struktury na přístroji ZEISS EVO 
LS10, detekovány byly sekundární elektrony kvůli získání informace o topografi i vzorku. Dále 
byl použit energeticky disperzivní spektrometr X-MAX 80 mm2 Oxford Instruments. Vyhod-
nocení struktury vzorků bylo provedeno pomocí programů SmartSEM a programu AZtec EDX 
(rentgenová fl uorescenční analýza).

Strukturní analýza pomocí konfokální laserové rastrovací mikroskopie (CLSM)4. 4. 5 

Vzorky vytištěných 3D segmentů femurů z biokompozitu PHB/PLA/TCP/HA s různou hustotou 
jejich gyroidní výplně byly sledovány pomocí konfokální laserové rastrovací mikroskopie jak 
před, tak po provedení mechanických tlakových zkoušek a byla pozorovaná změna jejich struk-
tury. Rovněž byly analyzovány póry ve vnitřní struktuře gyroidní výplně testovaných segmen-
tů femuru u jednotlivých hustot výplní struktury (viz kapitola 4.6.2.). Snímky vnitřní struktury 
vzorků byly pořízeny na konfokálním mikroskopu Olympus OLS 3000 se softwarem LEXT. Při 
strukturní analýze vzorků pomocí CLSM bylo použito zvětšení 5× a jas přístroje byl nastaven 
v závislosti na dané hustotě testovaného vzorku, neboť často docházelo k silným odleskům vli-
vem sinusového zakřivení pozorované struktury. Od každého vzorku s určitou vnitřní strukturou 
byly zhotoveny alespoň dva snímky a velikost pórů každého testovaného vzorku byla stanovena 
jako průměr ± SD, a to vždy alespoň z 10 měření.

Optimalizace parametrů tisku a 3D tisk standardizovaných těles4. 5 

Parametry optimalizace FDM tisku s využitím teplotních věží, a dále s nově vytvořeným tělesem 
pro zjištění warping koefi cientu, [47] stejně jako 3D tisk vzorků standardizovaných tahových, 
tlakových a biodegradačních těles byl realizován na FDM tiskárně MK3S od fi rmy Prusa Re-
search a.s. [105] (viz obr. 15). Maximální tisková plocha v osách x × y × z činila 25 × 21 × 21 cm,
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dále pak přesnost tisku v osách x a y 
odpovídala 10 μm a v ose z 5 μm. 
[105] Pro tisk jednotlivých vrstev 
zkušebních těles byla (z důvodu 
zjištěné vhodnosti tloušťky vrstvy 
při tisku tělesa z hlediska jeho pev-
nosti v tlaku a modulu pružnosti 
v tlaku, a současně z důvodu rela-
tivně únosné doby trvání tisku zku-
šebního tělesa) zvolena výška vrst-
vy tisku 0,2 mm [84]. 

Pro tisk všech těles byla použi-
ta tryska s průměrem 0,4 mm, výš-
ka tištěné vrstvy byla vždy volena na 
0,2 mm a tok (fl ow) materiálu byl na-
staven na hodnotu 95 %. Tato hodnota 
toku byla zvolena na základě průměru 
tiskové struny, která činila 1,75 mm. 
Teplota tiskové podložky byla nasta-
vena na hodnotu 60 °C z důvodu dob-
ré přilnavosti použitého materiálu, jež 
byla zjištěna na základě warping tes-
tu (viz kapitola 5.1.2.). Rychlost tisku 
3D těles a perimetrů byla ponechána 
na předdefi nované hodnotě rychlosti 
tisku v programu PrusaSlicer a v tis-
kárně (80 mm/s).[84; 105]

Obr. 15: FDM 3D Tiskárna od fi rmy Prusa Research a.s. [105]

Tisk 3D teplotních věží4. 5. 1 

Pro optimalizaci teploty tisku a zjištění tisknutelnosti materiálu byla použita teplotní věž, pomocí 
které lze zjistit vhodné teploty tiskové trysky pro různé materiály pro FDM 3D tisk. Její rozměry 
jsou 60 × 25× 25 mm. U každého patra je možné nastavit různou teplotu tisku [47]. V práci byly pou-
žity G-kódy 3 teplotních věží pro strunu na bázi PHB/PLA s tím, že první byla tištěna v rozmezí teplot 
220 °C do 195 °C, kde první patro má nejvyšší teplotu 220 °C a každé další o 5 °C méně a poslední 
195 °C. Druhá věž byla tisknuta v rozmezí teplot 195 °C až 170 °C a třetí 180 °C až 155 °C. Násled-
ně byla mezi sebou porovnávána různá patra a geometrické nepřesnosti, dále přemostění, převisy, 
kruhové a diagonální otvory a zaoblení stěn. Také byla sledována barva, přičemž tmavší zbarvení 
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indikovalo degradaci materiálu. Sledované prvky byly porovnány se softwarovým modelem. Na ob-
rázku 16 jsou znázorněny různé pohledy na 3D model teplotní věže. Kde na obr. 16a) jsou zobraze-
ny kolonády a přemostění mezi patry tělesa; 16b) horizontální kruhové otvory a převisy mezi patry 
tělesa; 16c) pravoúhlé otvory s diagonální příčkou a 16d) a e) zaoblení stěn tělesa. Na základě těchto 
geometrií v teplotní věži byla následně vyhodnocena nejlepší teplota pro extruder 3D tiskárny.

a)

d)

b)

e)

c)

Obr. 16: Model teplotní věže, kde a-c jsou boční pohledy na věž, d je axonometrický pohled a e je 
pohled shora. [47]

Warping4. 5. 2 

Warping neboli pokřivení, případně zkroucení, materiálu je možné pozorovat při tisku, kdy ma-
teriál při nanášení na podložku tuhne a dochází k jeho smrštění, jehož míra se liší v závislosti na 
materiálu a nastavených tiskových podmínkách. Standardizovaná metoda pro zjištění zmíněných 
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vlastností materiálu zatím není k dispozici, avšak byla navržena speciální tělesa, pomocí kte-
rých lze zjistit zkroucení během tisku. [47] Toto těleso má čtvercovou podložku o rozměrech 
20 × 20 mm a k tomu napojený nosník ve tvaru V o rozměrech 60 × 10 × 10 mm. Nosník přilne 
k podložce jednou tištěnou vrstvou, která se při tisku v určitou dobu nadzvedne. V okamžiku, 
kdy dojde k odlepení této části vzorku od podložky, odečte se hodnota výšky extruderu na ose 
z na tiskárně. Výška tištěného vzorku, konkrétně 10 mm, se následně vydělí námi zaznamenanou 
hodnotou výšky extruderu v ose z. Získáme hodnotu warping koefi cientu, nebo též deformač-
ního koefi cientu (viz rovnice 5). V případě, že se těleso (nosník) odlepí od podložky za delší 
časový interval, je hodnota warping koefi cientu nižší a materiál vykazuje lepší tisknutelnost. 
[47] 3D model tělesa je znázorněn na obr. 17. V rámci této práce byly sledovány teploty vrstev 
s výjimkou první vrstvy, kde byla teplota nastavena vždy na 195 °C z důvodu přilnavosti. Tep-
lota, u které byl warping koefi cient nejnižší, byla následně použita při tisku těles testovaných 
v této experimentální práci. 

 (5)  [47]

Obr. 17: 3D model zkušebního tělesa pro zjištění warping koefi cient.

Tisk 3D standardizovaných tahových, tlakových a biodegradačních těles4. 5. 3 

Z obou námi připravených tiskových strun (optimalizované OPT1 a kontrolní RP4) byla vytištěna 
standardizovaná 3D zkušební tahová tělesa s označením 5 A o průřezu krčku 4 × 2 mm podle ČSN 
EN ISO 527-2, dále standardizovaná tlaková zkušební tělesa o rozměrech 10 × 4 × 10 mm podle 
ČSN EN ISO 604 a také biodegradační tělesa o velikosti 10 × 4 × 10 mm podle ČSN EN ISO 604. 
Před vlastním 3D tiskem byly nejprve v programu Autodesk Inventor [106] vytvořeny STL sou-
bory pro tato tělesa a ty byly převedeny do programu Prusa Slicer, v němž byly vytvořeny pří-
slušné G-kódy a nadefi novány optimalizované teploty tisku (viz kapitola 4.5) pro tisk v tiskárně 
Prusa MK3S, jak bylo publikováno Menčíkem a kol. [45] Na základě uvedených parametrů tisku 
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byl proveden vlastní tisk vzorků 3D těles (tahových, tlakových a biodegradačních). V případě 
zkušebních 3D těles pro biodegradační zkoušky byla v programu PrusaSlicer navíc vytvořena 
jejich vnitřní gyroidní struktura s různou procentuální hustotou výplně těles gyroidem, a to vari-
anta I (s výplní gyroidu 100 %); varianta II (s výplní gyroidu 75 %); varianta III (s výplní gyro-
idu 60 %); varianta IV (s výplní gyroidu 50 %); varianty V (s výplní gyroidu 25 %). Jednotlivé 
procentuální výplně vnitřní gyroidní struktury těles pro biodegradační zkoušky byly voleny podle 
publikovaných údajů a také podle odhadovaných vlastností 3D těles z pohledu jejich požadova-
ných mechanických vlastnoství (dostatečné pevnosti) a současně z pohledu vhodné „pórovitosti“ 
jejich vnitřní struktury, která by umožňovala růst buněk kosti uvnitř vnitřní struktury 3D těle-
sa coby nosiče buněk [75; 76; 77; 78]. Stejné procentuální hustoty výplně vnitřních gyroidních 
struktur (vyjma výplně 100 %) byly voleny i při tisku reálného PHB/PLA/TCP/HA anatomického 
modelu segmentu femuru v místě buď kompakty a nebo spongiózy skutečné stehenní kosti (viz 
kapitola 4.6.2). Parametry tisku (rychlost, teplota trysky apod.) standardizovaných tahových, 
tlakových a biodegradačních těles odpovídaly hodnotám uvedeným v kapitole 4.5. 

Zkušební tělesa byla vytištěna na FDM tiskárně MK3S od fi rmy Prusa Research a.s. [105] 
Při tisku těchto 3D těles byla zvolena tloušťka stěny gyroidu 0,4 mm (což odpovídá průměru 
trysky extrudéru), která je z pohledu výsledné pevnosti proti působení sil tlaku na tištěná tělesa 
považována za dostatečnou. [72; 73]

Vytištěno bylo celkem 30 standardizovaných tahových těles, 30 standardizovaných tlako-
vých těles a celkem 75 vzorků biodegradačních těles z optimalizovaného biokompozitu OPT1 
s 5 různými procentuálními výplněmi vnitřní struktury gyroidu, a to v těchto procentuálních 
poměrech: varianta I (s výplní gyroidu 100 %); varianta II (s výplní gyroidu 75 %); varianta III 
(s výplní gyroidu 60 %); varianta IV (s výplní gyroidu 50 %); varianty V (s výplní gyroidu 
25 %). Bylo tedy vytištěno 5 variant testovaných biodegradačních těles, vždy po 15 vzorcích 
od každé z variant.  

Vytvoření PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru 4. 6 
podle CT obrazů femuru (ve formátu .STL) ve dvanácti variantách 
vnitřních struktur gyroidu v místě kompakty a spongiózy reálné kosti, jeho 
3D tisk, predikce jeho mechanických vlastností pomocí počítačové simulace 
a stanovení únosnosti v tlaku u jednotlivých variant reálných 3D těles 
s různou vnitřní strukturou

Modelování anatomického modelu segmentu diafýzy femuru podle CT obrazů 4. 6. 1 
femuru 

V rámci experimentální práce byl vybrán náhodný pacient s CT angiografi í pravé dolní končetiny 
na přístroji SIEMENS FORCE s tloušťkou vrstvy přepočítanou na řez 1 mm (,,slice“).
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Od uvedeného pacienta byla k tvorbě modelu použita střední část diafýzy pravého femuru – te-
dy obrazový vzorek prezentovaný v axiálním řezu ve formátu DICOM 3 v rozsahu délky při-
bližně 120 mm, který byl zpracován v programu 3DimViewer od fi rmy 3D Digital Imaging and 
Modeling Laboratory. [84] Byla provedena segmentace struktur kostní tkáně a 3D rekonstruk-
ce, tj.: vektorizace segmentovaných CT dat metodou Marching cubes, [107] vyhlazování povr-
chu modelů s eliminací zmenšování modelů a redukce počtu polygonů povrchu modelů podle 
Garlanda. [108] Výsledný 3D virtuální model obrazového vzorku byl uložen do stereolitogra-
fi ckého formátu STL, a soubor *.stl byl poté exportován do software Rhinoceros 3D (obr. 18), 
v němž byl vytvořen 3D anatomický model výseku (segmentu) diafýzy femuru. [84] Celková 
výška segmentu diafýzy femuru 30 mm byla zvolena tak, aby co nejvíce odpovídala klinickým 
indikacím k implantaci náhrady kostní tkáně. Na obr.  19 je znázorněna přesná výšková poloha 
výsekového modelu femuru vůči obrazovým vzorkům 3D virtuálního modelu s uvedením výšky 
vytvořeného zkušebního tělesa. V programu Rhinoceros 3D bylo následně provedeno oříznutí 
zvoleného segmentu diafýzy femuru pomocí booleovské operace a poté byly na jeho povrchu 
vymazány přebytečné plošky sítě obrazového vzorku části femuru. Tento proces vytvoření seg-
mentu diafýzy femuru je znázorněn na obr. 18. Přesná výška a průměrná plocha segmentu dia-
fýzy femuru je uvedena v tabulkách 2 a 3.

Obr. 18: Proces vytváření modelového segmentu diafýzy femuru v programu Rhinoceros 3D.
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a) b)

Obr. 19: a) Výsek na CT obrazu diafýzy pravého femuru náhodného pacienta zvolený tak, aby 
odpovídal klinickým indikacím k implantaci náhrady kostní tkáně. b) Přesná výšková poloha 

výsekového modelu femuru vůči obrazovým vzorkům 3D virtuálního modelu s uvedením výšky 
vytvořeného zkušebního tělesa. [84]

Tabulka. 2: Plocha tělesa PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru v místě kompakty 
kosti.

Vzorek
OZN 
výška

Výška 
modelu

Plocha horní
Ah [mm2]

Plocha dolní 
Ad [mm2]

Plocha průměrná
Ap [mm2]

P1P 
(75, 60, 25, 0)

h1P 30,00 598,29 582,45 590,37

Tabulka 3: Souhrnná plocha tělesa PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru v místě 
kompakty a spongiózy.

Vzorek
OZN 
výška

Výška 
modelu

Plocha horní
Ah [mm2]

Plocha dolní 
Ad [mm2]

Plocha průměrná
Ap [mm2]

P1P 
(75, 60, 25, 0)

h1P 30,00 764,29 768,92 766,61
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Tisk PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru  4. 6. 2 

Výsledný model segmentu diafýzy femuru podle CT obrazů femuru ve formátu STL byl pře-
veden do programu PrusaSlicer (viz obr. 20), kde byly nadefi novány jednotlivé procentuální 
výplně vnitřní gyroidní struktury těles, a to podle publikovaných údajů a také podle odhado-
vaných vlastností 3D těles z pohledu jejich požadovaných mechanických vlastností (dosta-
tečné pevnosti) a současně z pohledu vhodné „pórovitosti“ jejich vnitřní struktury, která by 
umožňovala růst buněk kosti uvnitř vnitřní struktury 3D tělesa coby nosiče buněk [75; 76; 77; 
78; 102]. Zkušební tělesa PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru se vzá-
jemně lišila procentuálním vyplněním zkušebního tělesa v místě kompakty a spongiózní kosti 
vnitřní strukturou gyroidu, a to v následujících procentuálních poměrech. V místě kompak-
ty modelu kosti byla zvolena vnitřní struktura gyroidu s odlišnou hustotou výplně kompakty 
gyroidem, a to konkrétně s procentuální výplní 50 %, 60 % a 75 %; v místě spongiózy modelu 
kosti pak byly nadefi novány procentuální výplně gyroidní struktury na 0 %, 25 %, 50 % a 75 %. 
Pro tisk jednotlivých vrstev PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru byla 
z důvodu zjištěné vhodnosti tloušťky vrstvy při tisku tělesa z hlediska jeho pevnosti v tlaku 
a modulu pružnosti v tlaku, a současně z důvodu relativně únosné doby trvání tisku jednoho 
3D segmentu femuru zvolena výška vrstvy tisku 0,2 mm. [72; 73]  Dále byly nastaveny krajní 
perimetry a také obrys okolo tělesa (z důvodu zvýšení přilnavosti tělesa k vyhřívané podlož-
ce). Teplota extruze materiálu byla nastavena na teplotu 185 °C a teplota podložky na 60 °C. 
Tyto teploty byly optimalizovány přímo na námi vyrobený fi lament (viz kapitola 4.5.) tak, 
aby vzájemná přilnavost vrstev tištěného materiálu byla co nejvyšší. Vytvořené G-kódy v pro-
gramu PrusaSlicer (obr. 20) byly následně převedeny do FDM tiskárny Prusa model MK3S 
a byl realizován vlastní tisk testovaných 3D vzorků segmentu diafýzy femuru z vytvořeného 
biokompozitu PHB/PLA/TCP/HA (obr. 21).

Obr. 20:Tvorba G-kódu v programu PrusaSlicer
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Při tisku těchto 3D těles byla zvolena tloušťka stěny gyroidu 0,4 mm (což odpovídá průměru 
trysky extrudéru), která je z pohledu výsledné pevnosti proti působení sil tlaku na tištěná těle-
sa považována za dostatečnou. [72; 73] Celkem bylo vytištěno 120 těles z optimalizovaného 
biokompozitu OPT1 s různou kombinací procentuální výplně kompakty a spongiózy vnitřní 
strukturou gyroidu u jednotlivých vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmen-
tu femuru (obr. 21), a to v těchto procentuálních poměrech: varianta A1 (kompakta s výplní 
75 % - spongiózní kost s výplní 75 %); varianta A2 (kompakta s výplní 75 % - spongiózní kost 
s výplní 50 %); varianta A3 (kompakta s výplní 75 % - spongiózní kost s výplní 25 %); varianty 
A4 (kompakta s výplní 75 % - spongiózní kost s výplní 0 %); varianta B1 (kompakta s výplní 
60 % - spongiózní kost s výplní 75 %); varianta B2 (kompakta s výplní 60 % - spongiózní kost 
s výplní 50 %); varianta B3 (kompakta s výplní 60  % - spongiózní kost s výplní 25 %); varian-
ty B4 (kompakta s výplní 60 % - spongiózní kost s výplní 0 %); varianta C1 (kompakta s výplní 
50 % - spongiózní kost s výplní 75 %); varianta C2 (kompakta s výplní 50 % - spongiózní kost 
s výplní 50 %); varianta C3 (kompakta s výplní 50 % - spongiózní kost s výplní 25 %); varian-
ty C4 (kompakta s výplní 50 % - spongiózní kost s výplní 0 %). Bylo tedy vytištěno 12 variant 
testovaných modelu segmentu femuru, vždy po 10 vzorcích od každé z variant.

Obr. 21: Vytištěné 3D modely segmentu diafýzy femuru s různou procentuální vnitřní výplní gyroidem 
v místě kompaktní a spongiózní kosti.
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Modelování vnitřní gyroidní struktury segmentu diafýzy femuru v programu 4. 6. 3 
Rhinoceros 3D a příprava jeho virtuálního modelu pro ANSYS 

Pomocí programu Rhinoceros 3D byla vymodelována buňka gyroidu, která byla následně pro-
pojena do více buněk spojitými ploškami. Následně byla pomocí softwarového modulu (plu-
g-in) Grasshoper vygenerována geometrie gyroidní struktury pomocí funkce, podle které je 
popsána buňka gyroidu (2) (viz kapitola 2.6). Ve stejném softwarovém modulu (plug-in) byly 
vytvořeny jednotlivé plochy (stěny) gyroidní struktury. Tvorba gyroidní struktury je znázor-
něna na obrázcích 22 a 23.

Obr. 22:Úprava gyroidních buněk v softwareovém modulu (plug-in) Grasshoper programu Rhinoceros 3D. 

Obr. 23: Vzniklé plochy (vnitřní stěny) gyroidní struktury zobrazené v programu Rhinoceros 3D.
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Následně byl vymodelován tvar anatomického modelu segment diafýzy femuru vytvořený 
v této experimentální práci podle CT obrazů reálného femuru pacienta a gyroidní struktura 
byla podél jeho vnějších ohraničení oříznuta tak, aby nepřesahovala (a přesně kopírovala) 
stěny 3D objektu. Velikost gyroidních buněk a jejich hustota uvnitř gyroidní struktury tělesa 
byla nastavena tak, aby co nejvíce odpovídala procentuální výplni kompaktní a spongiózní 
části modelu dvanácti variant segmentu diafýzy femuru (viz kapitola 4.6.2), jež byly virtuálně 
vytvořeny (vymodelovány) v programu PrusaSlicer. Velikost pórů uvnitř struktury gyroidem 
vyplněného tělesa byla změřena u jednotlivých variant procentuálních výplní segmentu diafý-
zy femuru pomocí konfokálního mikroskopu. Pro účely vymodelování virtuálního počítačové-
ho modelu segmentu femuru s vnitřní gyroidní strukturou (v uvedených dvanácti variantách), 
byla ve všech případech zvolena tloušťka stěny gyroidu 0,4 mm, a to z důvodu signifi kantně 
vyšší schopnosti tištěných těles s uvedenou tloušťkou stěny gyroidu odolávat působení tlaku, 
a tím lepších mechanických vlastností vzorku (viz kapitola 2.6.). [72; 73] Na základě takto 
zjištěných dat byl vytvořen numerický model segmentu diafýzy femuru pro každou z dvanácti 
variant lišících se hustotou gyroidních buněk a velikostí pórů uvnitř gyroidu, který tak od-
povídal vždy jedné z těchto dvanácti variant. Připravený model sítě ve formátu STL byl poté 
importován do výpočtového programu ANSYS, v němž byla následně stanovována predikce 
maximální síly, které příslušný virtuální model segmentu femuru je schopen při tlakovém za-
tížení odolat. Zjištěné hodnoty byly následně porovnány s hodnotami tlakové síly, kterým je 
schopen odolat reálný, 3D tiskem vyrobený, vzorek PHB/PLA/TCP/HA anatomického mode-
lu segmentu femuru, mající stejnou procentuální hustotu vnitřní gyroidální struktury tvořící 
výplň kompakty a spongiózy, jako příslušný virtuální model femorálního vzorku vytvořený 
softwarem v programu Rhinoceros 3D.

Obr. 24: Oříznutí gyroidní struktury podél reálného segmentu femuru v programu Rhinoceros 3D.
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Vytvoření numerického modelu v programu ANSYS pro reálné anatomické 4. 6. 4 
segmenty diafýzy femuru s různou hustotou gyroidní výplně 

Modely anatomického segmentu diafýzy femuru s různou hustotou gyroidní výplně vytvořené 
v programu Rhinoceros 3D byly převedeny do výpočtového programu ANSYS (software sloužící 
pro virtuální modelování a výpočetní analýzy v oblasti inženýrských simulací a umožňující řešit 
kombinované modely dynamiky mechanismů tuhých těles) [109] a pomocí tohoto programu by-
ly vytvořeny jednotlivé geometrie střednicových rovin anatomického segmentu diafýzy femuru. 
Ve výpočtovém programu ANSYS bylo provedeno zdrojové rozdělení dat v prostředí Workbench 
a nadefi nován geometrický a matematický model uvedeného 3D tělesa. Byla vytvořena data pro 
námi zkoumaný optimalizovaný kompozit OPT1. V této studii námi zjištěné a reálně naměřené 
hodnoty jednotlivých veličin charakterizujících mechanické vlastnosti materiálu (jako je modul 
pružnosti optimalizovaného biokompozitu OPT1, pevnost v tahu a pevnost v tlaku) byly rovněž 
zadány (implementovány) do programu ANSYS. Dále byly v programu defi novány potřebné pa-
rametry strukturní analýzy, a to zejména procentuální deformace testovaného 3D vzorku a dále 
směr zatěžování, respektive v jakém směru má příslušná síla zátěže působit.

U všech testovaných vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femu-
ru s různou hustotou gyroidní výplně byla v programu ANSYS následně provedena simu-
lace jejich tlakového zatížení. V průběhu této simulace zatěžování tělesa tlakem docházelo 
k vykreslování koncentrace napětí v jednotlivých místech modelu anatomického segmentu 
femuru. Práce při vytváření modelu v prostředí Workbench je znázorněna na obr. 25. Vlastní 
simulace mechanického testování analyzovaného reálného anatomického modelu segmentu 
diafýzy s vnitřní gyroidní výplní při tlakovém zatížení je pak znázorněna na obr. 26. Na obr. 
26 je rovněž zobrazeno rozložení koncentrace napětí při tomto virtuálním počítačovém tla-
kovém zatěžování modelu testovaného vzorku, z něhož je patrné, že k největší koncentraci 
napětí docházelo v místech testovaného modelu 3D tělesa, která neležela přímo kolmo ke 
směru působení sil zátěže. Ve výpočtovém programu ANSYS byla získána data z pohledu 
možné predikce pevnosti testovaných 3D těles, tedy virtuální hodnoty odolnosti PHB/PLA/
TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru s různou hustotou gyroidní výplně proti pů-
sobení tlakové síly, které mohly být následně porovnány s reálnými hodnotami naměřenými 
při vlastním mechanickém testování zatížení v tlaku PHB/PLA/TCP/HA anatomického mo-
delu segmentu femuru v různých variantách vnitřních struktur v místě kompakty a spongiózy 
reálné kosti (viz kapitola 5.5).
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Obr. 25: Nadefi nování geometrie modelu anatomického segmentu diafýzy femuru a zdrojové rozdělení 
dat v prostředí Workbench.

Obr. 26: Příklad výstupu ekvivalentního napětí v Pascalech při tlakovém zatěžování anatomického 
modelu segmentu diafýzy femuru (vytvořeného podle CT obrazů femuru) s vnitřní gyroidní strukturou 

ve výpočtovém programu ANSYS.
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Testování mechanických vlastností 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA kompozitu4. 7 

V rámci této experimentální práce bylo provedeno mechanické testovaní standardizovaných 
tahových a tlakových těles, a to vždy po 7 dnech od vytištění vzorků z důvodu dokončení krys-
talizace tištěných polymerů. V případě mechanického testování PHB/PLA/TCP/HA anatomic-
kého modelu segmentu femuru byly mechanické testy provedeny po vytištění všech vzorků (tj. 
nejméně 20 dnů po vytištění posledního vzorku a nejvíce 156 dnů po vytištění prvního vzorku), 
tedy v okamžiku, kdy bylo pro testování dostupných všech 120 vzorků anatomického segmen-
tu diafýzy femuru v jeho dvanácti variantách vnitřních struktur v místě kompakty a spongiózy 
reálné kosti.

Pevnost v tahu a modul pružnosti v tahu 3D standardizovaných tahových těles, 4. 7. 1 
pevnost v tlaku a modul pružnosti v tlaku 3D standardizovaných tlakových 
a biodegradačních těles

Pro mechanické testy standardizovaných tlakových a tahových těles byl použit přístroj Zwick 
Roell Z010 se zatěžovací hlavou do 10 kN. Vzdálenost geometrie (grip to grip separation) byla 
nastavena na 1,4 cm a preload 1 N. Modul pružnosti byl vyhodnocován z oblasti 1,25–1,50 % 
deformace a zatěžovací rychlost byla nastavena na 1 mm·min-1. Limitní hodnota deformace 
byla nastavena na 20 %. Zkoušky standardizovaných tlakových a biodegradačních těles byly 
provedeny podle normy ČSN EN ISO 604. U standardizovaných tahových těles byla použita 
zatěžovací hlava do 1 kN a zkouška byla provedena podle normy ČSN EN ISO 527-2. Rych-
lost zatěžování byla nastavena na 5 mm·min-1 a Youngův modul pružnosti byl poté vyhodnocen 
z oblasti deformace 0,25–0,5 %.

Obr. 27: Mechanické testování standardizovaných tlakových těles na přístroji Zwick Roell Z010.
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Únosnost v tlaku PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru ve 4. 7. 2 
dvanácti variantách vnitřních struktur v místě kompakty a spongiózy reálné kosti

U 3D tištěných PHB/PLA/TCP/HA anatomických modelů segmentu femuru ve dvanácti vari-
antách vnitřních struktur v místě kompakty a spongiózy reálné kosti (12 variant po 10 vzorcích; 
celkem tedy 120 testovaných vzorků 3D těles) byly provedeny mechanické zkoušky jejich pev-
nosti v tlaku na mechanickém lisu FPZ 100/1, který je znázorněn na obr. 28 vlevo. Pro zatěžo-
vání byla zvolena zatěžovací hlava s dosahem maximální síly 100 kN. Posun příčníku byl sní-
mán potenciometrickým snímačem dráhy WDS-500-P60. Data byla zaznamenávaná do měřící 
ústředny Ahlborn 809-9 a to s frekvencí 5 Hz, tedy s časovým intervalem 0,2 s. Rychlost zatěžo-
vání byla nastavena na hodnotu 1 mm·min-1. Parametry zatěžování byly nastaveny podle normy 
pro tlakovou zkoušku ČSN EN ISO 604, a vzdálenost příčníku na základě velikosti vytištěných 
segmentů. Na obr. 28 vpravo je pohled na zkoušený vzorek s detailem na místo porušení.

Obr. 28: Mechanický lis FPZ 100/1 (vlevo) a zkoušený 3D tištěný segment femuru (vpravo). 

Biodegradační testy 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA biokompozitu4. 8 

Pro biodegradační testy 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA biokompozitu bylo nutné připravit simu-
lovanou tělesnou tekutinu, do které byly následně ponořeny vytištěné vzorky zkušebních 3D těles 
pro biodegradační zkoušky vyrobené z PHB/PLA/TCP/HA s vnitřní gyroidní strukturou s různou 
procentuální hustotou výplně těles gyroidem, a to 100 %, 75 %, 60 %, 50 %, respektive 25 % výplně 
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gyroidem (varianta I až V) (viz kapitola 4.5.3). Pro přípravu simulované tělesné tekutiny bylo do 
plastové nádoby s míchadlem odměřeno 700 ml destilované vody (obr. 29). Poté byla nádoba za-
kryta hodinovým sklem a tekutina byla udržována na teplotě 37 °C. Dále byly postupně odváženy 
jednotlivé chemikálie, jakožto složky simulované tělesné tekutiny (viz tabulka 4), a to vždy po 
úplném rozpuštění předešlé složky, až po složku síranu sodného. [104] Následně byla do nádoby 
doplněna destilovaná voda do objemu 900 ml a byl vložen pH metr. Tris(hydroxymethyl)amino-
methan (Tris) byl přidáván vždy do ustálení hodnoty pH a jakmile bylo dosaženo pH 7,30±0,01, 
bylo jeho další přidávání zastaveno, dokud se teplota neustálila na 37 °C. Následně byl tris přidá-
ván až do hodnoty pH 7,45±0,01, a poté byl roztok okyselen 1 mol/l HCl na pH 7,42±0,01. Hod-
nota pH byla udržována v tomto rozmezí pomocí Tris a HCl, dokud nebyl spotřebován veškerý 
navážený Tris. Tekutina byla doplněna destilovanou vodou, aby její celkový objem byl 1 l. Ná-
sledně byla tekutina ochlazena na laboratorní teplotu. [104] Na analytických vahách byla zjištěna 
hmotnost biodegradačních těles z PHB/PLA/TCP/HA před zahájením biodegradačního testu. Poté 
bylo 15 ml této tekutiny odměřeno do malých vialek, do kterých byla následně vložena vytiště-
ná 3D zkušební tělesa pro biodegradační zkoušky vyrobená z PHB/PLA/TCP/HA, a to vždy po 
15 kusech od každé z pěti variant I až V (s výplní gyroidem 100 %, 75 %, 60 %, 50 %, respekti-
ve 25 %); celkem tedy bylo takto testováno 75 zkušebních těles. Nakonec byly vialky uzavřeny 
plastovým víčkem a vloženy do inkubátoru s konstantní teplotou 37 °C. Test biodegradace byl 
prováděn celkem po dobu 4 měsíců s tím, že vždy v intervalu 1 měsíce bylo z inkubátoru vyjmuto 
15 vzorků (vždy 3 vzorky od každé z pěti variant (varianta I až V) testovaných těles) a na analy-
tických vahách byla zjištěna jejich hmotnost. Tak bylo možno sledovat měsíční úbytek hmotnosti 
u všech variant (I až V) testovaných vzorků (tzn. úbytek jejich hmotnosti za 1, 2, 3, respektive 
4 měsíců od počátku inkubace). Dále byla biodegradační tělesa podrobena mechanickým tlakovým 
zkouškám a byla stanovena maximální velikost tlakové síly způsobující porušení vnitřní struktury 
biodegradačního tělesa z PHB/PLA/TCP/HA s různou procentuální výplní gyroidem (varianta I až 
V) v průběhu degradace v simulované tělesné tekutině, a to po uplynutí doby 1 až 4 měsíců. Pro-
vedena byla rovněž analýza povrchu biodegradačních vzorků konfokálním mikroskopem a bylo 
změřeno vyvýšení povrchu zkoumaných vzorků v místě tvorby krystalků hydroxyapatitu. 

Tabulka 4: Navážená množství jednotlivých složek přidávaných postupně do zahřáté destilované 
vody při přípravě simulované tělesné tekutiny pro biodegradační testy 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA 
biokompozitu.

Složka Množství 
NaCl (Mw: 58,44 g/mol) 8,04 g 
KCl (Mw: 74,55 g/mol) 0,23 g 

NaHCO3 (Mw: 84,01 g/mol) 0,36 g 
K2HPO4·3H2O (Mw: 228,22 g/mol) 0,23 g 
MgCl2·6H2O (Mw: 203,30 g/mol) 0,31 g 

1M HCl 39 ml 
CaCl2 (Mw: 110,98 g/mol) 0,29 g 

Na2SO4 (Mw: 142,04 g/mol) 0,07 g 
Tris (Mw: 121,14 g/mol) 6,12 g 
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Obr. 29: Příprava simulované tělesné tekutiny pro biodegradační testy 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA 
biokompozitu.
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VÝSLEDKY A DISKUZE5. 

Optimalizace parametrů tisku a 3D tisk standardizovaných těles5. 1 

Tisk 3D teplotních věží5. 1. 1 

Ze studie na vytištěných 3 teplotních věžích s rozsahem teplot v případě první teplotní věže 
220 °C až 195 °C, druhé teplotní věže 195 °C až 170 °C, respektive u třetí teplotní věže 180 °C 
až 155 °C, bylo zjištěno, že nejoptimálnější teplota extruze biokompozitu OPT1 při použití 
3D tiskárny FDM Prusa MK3S (stanovena subjektivním posouzením) činí 185 °C. Stanovení 
optimální teploty bylo nezbytné pro zajištění kvality tiskového procesu vytvářející detaily struk-
tury s dostatečným rozlišením. Proto byla na teplotních věžích vyhodnocena výsledná kvalita 
sledovaných geometrických struktur, tvarů či obrysů: a) kolonády a přemostění mezi patry těle-
sa; b) horizontální kruhové otvory a převisy mezi patry tělesa; c) pravoúhlé otvory s diagonální 
příčkou; d) zaoblení stěn tělesa (obr. 30), v jednotlivých patrech a tím tedy v závislosti na teplotě 
extrudéru při 3D tisku (tabulka 5).

Tabulka 5: Rozsah teploty extrudéru při tisku, optimální teploty extruze z hlediska nejvyšší kvality tisku 
u sledovaných geometrických struktur, tvarů či obrysů, respektive výsledná optimální teplota 3D teplotní 
věže jako celku vytištěné z biokompozitu OPT1.

Rozsah teploty 
extrudéru při 

tisku 

Kolonády 
a 

přemostění 
mezi patry 

tělesa 
(optimální 

teplota) 

Horizontální 
kruhové 
otvory a 

převisy mezi 
patry tělesa 
(optimální 

teplota) 

Pravoúhlé 
otvory 

s diagonální 
příčkou 

(optimální 
teplota) 

Zaoblení stěn 
tělesa 

(optimální 
teplota) 

Výsledná 
optimální 

teplota 
tisku 3D 
teplotní 

věže 

220-195 °C - 195 °C - - 
185 °C 195-170 °C 185 °C 185 °C 185–180 °C 185–175 °C 

175-155 °C 175 °C - 175 °C - 



55

Obr. 30: Pohled ze čtyř stran na jednu z 3D tištěných teplotních věží z biokompozitu OPT1 na tiskárně 
FDM Prusa MK3S při nejvíce vyhovujícím rozsahu teploty extrudéru v rozmezí 195 °C - 170 °C; 

kolonády a přemostění mezi patry tělesa (vlevo nahoře); horizontální kruhové otvory a převisy mezi 
patry tělesa (vpravo nahoře); pravoúhlé otvory s diagonální příčkou (vlevo dole); zaoblení stěn tělesa 

(vpravo dole).

Z tabulky 5 vyplývá, že výsledná optimální teplota tisku 3D teplotní věže z optimalizovaného 
biokompozitu OPT1 byla (dle subjektivního posouzení co možná nejvyšší kvality tisku a nejlep-
ších detailů jednotlivých tištěných geometrických struktur, tvarů a obrysů 3D tělesa) 185 °C.

V případě této studie použitého teplotního rozsahu teploty extrudéru při tisku první teplot-
ní věže (v rozmezí teplot 220–195 °C) byla z pohledu kvality vytištěných struktur výsledného 
3D tělesa jako optimální hodnocena teplota extruze 195 °C, a to jen pro geometrický prvek ho-
rizontálních kruhových otvorů a převisů mezi patry tělesa. U ostatních geometrických prvků této 
první teplotní věže se po jejím vytištění objevovalo „přetékání“ materiálu přes okraje 3D struktur 
teplotní věže, které byly způsobeny relativně dlouhotrvajícím ochlazováním vytištěného mate-
riálu a pomalou krystalizací polyhydroxybutyrátu obsaženého ve směsi biokompozitu OPT1. 
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Tento jev byl zaznamenán převážně u vyšších teplot extruze, přesahujících hodnotu 200 °C. 
Kontárová a kol. [47] uvádí, že u vyšších teplot extruze se u teplotních těles tištěných z fi lamentu 
složeného z PHB a PLA projevila tepelná degradace materiálu, a to tmavším zbarvením pater 
u 3D tištěných teplotních věží. V případě námi použitého optimalizovaného kompozitu OPT1 
s přídavkem hydroxyapatitu a změkčovadla Syncrofl ex, nebyl v průběhu této studie podobný 
jev tmavého zbarvení pater 3D vzorku pozorován u žádného z vytištěných teplotních těles, což 
může být dáno přítomností práškové formy hydroxyapatitu v použitém biokompozitu OPT1, jež 
může dodat výslednému tělesu odstín světlejší barvy. Podobně také Shishatskaya a kol. [110] 
prokázali, že hydroxyapatit v PHB neovlivňuje krystalinitu a teplotní vlastnosti polymeru, ale 
pouze zvyšuje hydrofi lní vlastnosti povrchu tištěných těles a jejich světlejší zabarvení. Z uvede-
ného lze tedy dovodit, že hydroxyapatit spolu s PLA a PHB mohl mít vliv na světlejší zbarvení 
námi vytištěné první teplotní věže, a že případná degradace materiálu projevující se při vyšších 
teplotách jeho tmavším odstínem, tak nebyla zaznamenána (obr. 30).

Při tisku druhé teplotní věže (tištěné v rozmezí teplot extrudéru 195-175 °C) v této studii byla 
z pohledu kvality vytištěných struktur tohoto 3D tělesa jako optimální hodnocena teplota extruze 
185 °C, a při této teplotě extruze byl následně (dle posouzení výsledné kvality tisku věže jako 
celku a současně nejvyšší kvality detailů jednotlivých tištěných geometrických struktur, tvarů 
a obrysů) tento druhý zkušební vzorek teplotní věže v této studii hodnocen jako vzorek s nej-
vyšší kvalitou. V daném případě nebyly zaznamenány barevné změny, tvarové změny v podobě 
„přetékání“ materiálu apod.

3D vzorek  třetí teplotní věže vytištěný na FDM tiskárně Prusa MK3S z biokompozitu OPT 1 
při rozsahu teplot extrudéru 175-150 °C byl hodnocen z pohledu kvality struktur výsledného tě-
lesa optimálně při teplotě extruze 175 °C, i když ani při této teplotě nebyla kvalita tisku ideální 
a docházelo v některých místech tělesa k nevyplnění celého tištěného objektu optimalizovaným 
materiálem (OPT1), mezi vytištěnými vrstvami se objevily mezery a k tisku použitý biokompo-
zit velmi rychle po extruzi tuhnul. Při nižších teplotách extruze (okolo 160 °C) už nebylo vůbec 
možné 3D těleso vytisknout, neboť docházelo k zatuhnutí fi lamentu v ústí trysky 3D tiskárny.

Z obr. 30 a tabulky 5 vyplývá, že při využití FDM tisku na tiskárně Prusa MK3S lze za nejop-
timálnější pro 3D tisk těles z biokompozitu OPT1 považovat teplotu extruze 185 °C. S ohledem 
na skutečnost, že při hodnocení výše uvedených parametrů a hledisek kvality tisku teplotních 
věží z biokompozitu OPT1 se jednalo o hodnocení subjektivní, jak také uvádí Kontárová a kol. 
[47] v jiné studii, byl za účelem dalšího pohledu na kvalitu výsledného produktu, a více objek-
tivního posouzení vlastností důležitých pro kvalitu tištěného 3D tělesa pomocí FDM tisku, pro-
veden rovněž tzv. warping test v rozsahu teplot 195 °C až 160 °C (viz kapitola 5.1.2).

Warping5. 1. 2 

Z důvodu nalezení co možná nejvyšší přilnavosti tištěného 3D tělesa k vyhřívané tiskové 
podložce při FDM tisku vzorků z optimalizovaného biomateriálu OPT1 byl proveden tzv. 
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warping test. Hodnoty warping koefi cientu (jako bezrozměrné veličiny) pro různé teploty ex-
truze biokompozitu OPT1 byly stanoveny jakožto hodnoty výšky tištěné vrstvy (v mm), ode-
čtené z osy z na displeji FDM tiskárny Prusa MK3S, při kterých došlo k odchlípnutí tištěného 
vzorku od tiskové podložky, které byly zaznamenány a použity k matematickému výpočtu. 
Pomocí rovnice (5) (viz kapitola 4.5.2.) byl vypočten tzv. warping koefi cient pro různé teplo-
ty tiskové struny a vyhřívané tiskové podložky před a během tisku 3D tělesa při FDM tisku 
optimalizované receptury OPT1 (tabulka 6). 

Tabulka 6: Warping koefi cienty pro optimalizovanou recepturu biokompozitu OPT1 vypočtené dle rovnice 
(4) pro různé teploty tiskové struny a vyhřívané tiskové podložky před a během tisku 3D tělesa pro určení 
warping koefi cientu.

Warping koeficient pro různé teploty tiskové struny a 
vyhřívané tiskové podložky (-) 

Teplota extrudéru 3D tiskárny 
(° C) 

Netemperovaná 
OPT1 (25 °C); 
netemperovaná 

tisková podložka 
(25 ° C) 

Temperovaná 
OPT1 (120 °C); 
netemperovaná 

tisková podložka 
(25 ° C) 

Temperovaná 
OPT1 (120 °C); 

temperovaná 
tisková podložka 

(60 ° C) 
3,12±0,00 2,88±0,03 2,83±0,01 195 
2,46±0,02 2,34±0,00 2,11±0,01 190 
2,20±0,02 2,17±0,04 2,06±0,03 185 
2,34±0,00 2,22±0,02 2,08±0,04 180 
2,83±0,02 2,73±0,03 2,48±0,00 170 
4,76±0,01 4,55±0,00 4,34±0,00 160 

0,0
0,5
1,0
1,5
2,0
2,5
3,0
3,5
4,0
4,5
5,0

195 190 185 180 170 160

w
ar

pi
ng

 k
oe

fic
ie

nt
 (-

)

teplota (°C)

Netemperovaná OPT1 (25 °C);
netemperovaná tisková
podložka (25 ° C)
Temperovaná OPT1 (120 °C);
netemperovaná tisková
podložka (25 ° C)
Temperovaná OPT1 (120 °C);
temperovaná tisková
podložka (60 ° C)

Obr. 31: Graf závislosti warping koefi cientu na teplotě extruderu 3D tiskárny pro různé teploty tiskové 
struny a vyhřívané tiskové podložky (tabulka 6).

  
Platí, že čím je hodnota warping koefi cientu nižší, tím je tisknutelnost materiálu lepší, re-
spektive je tím lepší přilnavost tištěného materiálu k povrchu tiskové podložky. [47] Z dat 
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naměřených v naší studii vyplývá, že optimalizovaná tisková struna OPT1 má lepší přilnavost 
k tiskové podložce při zahřátí před tiskem na 120 °C, a to na rozdíl od stejné tiskové struny, 
která není před tiskem předehřátá. Gonzalez a kol. [46] uvádí že, se zvyšující se vzdáleností 
tištěného materiálu (v daném případě PHB/PLA) od předehřáté tiskové podložky klesá krys-
talinita a rychlost krystalizace směsi PHB/PLA. Z uvedeného lze dovodit, že také v této naší 
studii, zabývající se parametry warping koefi cientu biokompozitu OPT1, se při zahřátí tiskové 
podložky na 60 °C zvýšila krystalinita a přilnavost tišteného materiálu k podložce. Podobně 
lze tedy dovodit, že i v případě předehřátí tiskové struny před 3D tiskem 3D tělesa se mírně 
zvýší krystalinita směsi PHB/PLA a zvýší se přilnavost tištěného materiálu. Z naměřených dat 
vyplývá, že nejmenší přilnavost vykazovala tisková struna z OPT1, která nebyla před 3D tis-
kem temperovaná. Naopak při předehřátí tiskové struny OPT1 na 120 °C, kde byla hodnota 
warping koefi cientu v případě všech testovaných teplot extrudéru nižší, byla přilnavost mate-
riálu k podložce při jeho tisku vyšší. Tento trend chování tištěného biokompozitu OPT1 je pa-
trný z obr. 31, kde jsou rovněž přehledně znázorněny všechny varianty provedených tepelných 
úprav tiskové struny při tisku (v rozmezí 160-195 °C). Lze tedy konstatovat, že nejlepších 
výsledků z hlediska nejvyšší přilnavosti tištěné směsi OPT1 k tiskové podložce bylo dosaženo 
při temperování tiskové podložky na teplotu 60 °C v kombinaci s předehřátím tiskové struny 
na teplotu 120 °C a teplotou extruze 3D tisku 185 °C. Z toho důvodu, byla teplota tiskové 
struny 185 °C zvolena jako nejvhodnější pro tisk 3D těles z optimalizovaného biokompozitu 
OPT1, vyrobených v rámci této experimentální studie pro ověření jejich mechanických vlast-
ností, včetně námi vyvinutého PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu diafýzy 
femuru (viz kapitola 4.6.2.), jakožto potenciálního implantátu využitelného k náhradě kostní 
tkáně a při hojení rozsáhlých defektů při komplikovaných zlomeninách diafýzy femuru v me-
dicíně. Melčová a kol. [48] uvádí jako nejvhodnější tiskovou teplotu pro biokompozit PHB/
PLA/TCP/HA teploty v rozsahu 190–195 °C. Z námi zjištěných dat s ohledem na vypočítané 
hodnoty warping koefi cientu pro směs OPT1 se jako nejvhodnější jevila teplota 185 °C, tedy 
o něco málo nižší. To může být způsobeno rozdílnou molekulovou hmotností různých směsí 
v těchto dvou studiích, případně rozdílným hmotnostním podílem hydroxyapatitu a trikalci-
umfosfátu ve výrobcem dodávaném keramickém prášku použitém k výrobě směsi. Vyšší podíl 
hydroxyapatitu a vápenatých iontů mohl zčásti negativně ovlivnit vlastnosti PHB v optimali-
zovaném biokompozitu OPT1 z pohledu vyšší křehkosti tohoto materiálu, neboť i před vlast-
ním tiskem vykazovala tisková struna velmi vysokou křehkost a prakticky nebylo možno bez 
jejího předehřátí 3D tělesa na FDM tiskárně Prusa MK3S tisknout.

Na základě výsledků naší studie se při optimalizaci parametrů tisku 3D těles podařilo, s vyu-
žitím jednak teplotních věží (viz kapitola 5.1.1) a jednak warping koefi cientu, zjistit a defi novat 
nejdůležitější parametry tisku 3D těles z optimalizovanho biokompozitu OPT1, včetně optimální 
teploty tiskové struny při extruzi a teploty tiskové podložky. 
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Pevnost v tahu a modul pružnosti v tahu 3D standardizovaných 5. 2 
zkušebních tahových těles, pevnost v tlaku a modul pružnosti v tlaku 
3D standardizovaných tlakových těles z optimalizovaného biokompozitu

V rámci stanovení mechanických vlastností 3D tištěných těles z optimalizovaného biokompo-
zitu OPT1 (viz kapitoly 4.7.1. a 4.7.2) byly provedeny mechanické testy a naměřeny hodnoty 
pevnosti v tahu a modulu pružnosti v tahu (a stanoveny jejich průměrné hodnoty a směrodatné 
odchylky) u 30 vytištěných vzorků standardizovaných tahových těles, respektive byly naměře-
ny hodnoty pevnosti v tlaku a modulu pružnosti v tlaku (a stanoveny jejich průměrné hodnoty 
a směrodatné odchylky) u 30 standardizovaných tlakových těles. Zjištěné údaje posloužily nejen 
k charakteristice sledovaných mechanických vlastností těchto 3D zkušebních těles (neboť ty se 
liší od mechanických vlastností materiálu jako takového – tiskové struny), ale mají potenciál 
rovněž při vytváření numerických modelů v programu ANSYS při virtuálním testování 3D tiště-
ných těles.  Bylo zjištěno, že pevnost v tahu 3D standardizovaných tahových těles s označením 
5 A o průřezu krčku 4 × 2 mm (podle ČSN EN ISO 527-2) je 20,41±2,82 MPa a jejich modul 
pružnosti v tahu 1,40±0,06 GPa. Pevnost v tlaku standardizovaných tlakových těles o rozmě-
rech 10 × 4 × 10 mm (podle ČSN EN ISO 604) činí 50,97±1,14 MPa a jejich modul pružnosti 
v tlaku 1,55±0,00 GPa. 

Průměrné hodnoty uvedených mechanických vlastností zkušebních tahových a tlakových 
těles shrnuje tabulka 7.

Tabulka 7: Průměrné hodnoty pevnosti v tlaku a tahu a průměrné hodnoty modulů pružnosti v tlaku a tahu 
pro 3D standardizovaná tahová a tlaková tělesa z optimalizovaného biokompozitu OPT1. 

 σ tlak (MPa) E tlak (GPa) σ tah (MPa) E tah (GPa) 
OPT1 50,97±1,14 1,55±0,00 20,41±2,82 1,40±0,06 

Z tabulky 7 vyplývá, že standardizovaná tělesa vyrobená z optimalizovaného biokompozitu 
OPT1 jsou schopna odolávat větším silám tlaku, než je tomu v případě jejich odolnosti při taho-
vém zatížení. Průměrná pevnost v tlaku těchto vzorků (50,94±1,14 MPa) je téměř dvojnásobně 
vyšší, než jejich pevnost v tahu (20,4±2,8 MPa). Také jejich modul pružnosti v tlaku (1,55±0,00 
GPa) je o něco vyšší, než modul pružnosti v tahu (1,40±0,06 GPa) a dosahuje vyšších hodnot. 
Melčová a kol. [48] vysvětlují tuto skutečnost nehomogenitou krystalků tricalciumfosfátu. U na-
měřených hodnot pevnosti v tlaku a v tahu testovaných 3D těles se objevují mírně vyšší smě-
rodatné odchylky. To může být způsobeno, jak uvádí Gonzalez [46] rozdílným teplotním gradi-
entem tištěného tělesa, který se promítá následně do jeho mechanických vlastností. Jednak byla 
zaznamenána rozdílná krystalinita ve spodní a v horní části vytištěného tělesa, jednak toto bude 
záviset i na soudržnosti mezi tištěnými vrstvami. [46] Jednotlivé tištěné vzorky se tedy mohou 
chovat odlišně, neboť na vyhřívané tiskové podložce jsou oblasti 3D tělesa, kde dochází k vět-
šímu vyhřívání tištěného objektu, ale také oblasti, jejichž vyhřívání prostřednictvím podložky je 
horší. Tento trend lze pozorovat již při samotném 3D tisku těles, kdy dochází v různých místech 
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na podložce k odlepování vzorku (warping) a teplotní gradient při 3D tisku se následně projeví 
i na mechanických vlastnostech tištěných těles. Přítomnost keramických nanočástic v 3D tiště-
ném vzorku může vést ke zlepšení jeho mechanických vlastností, pokud však nedochází k aglo-
meraci těchto nanočástic. [59] Problematika nanočástic je diskutována také v kapitole 5.3.4. 
V grafu na obr. 32 je znázorněna závislost pevnosti v tlaku na deformaci v případě standardizo-
vaných tlakových těles z optimalizovaného biokompozitu OPT1, z níž je patrno, že se všechna 
testovaná 3D tištěná tělesa chovala z pohledu jejich závislost pevnosti v tlaku na deformaci té-
měř stejně, a to i v případě počáteční fázi jejich zatěžování tlakem, kdy pouze u několika těles 
docházelo v této počáteční fázi působení sil tlaku k menším odchylkám, které byly způsobeny 
výše uvedenými vlivy. V grafu závislosti pevnosti v tahu na deformaci standardizovaných taho-
vých těles vyrobených z optimalizovaného biokompozitu OPT1 (obr. 33) jsou pak dobře patrny 
výraznější rozdíly v mechanickém chování těchto těles, jež mohou být způsobeny buď chybami 
při vlastním měření či spíše nerovnoměrným vyplněním 3D tělesa tiskovým materiálem, kdy 
při tisku docházelo k tvorbě mezer mezi tištěnými vlákny. Toto nerovnoměrné plnění vzorku 
zkušebního tahového tělesa mohlo být způsobeno daným nastavením toku (fl ow) na 3D tiskárně. 
Tato nepřesnost v nastavení toku tisku nově vyvinutého optimalizovaného biokompozitu OPT1 
na FDM tiskárně byla při tisku dalších 3D zkušebních tahových těles upravena a nastavena na 
přesnou velikost tiskové struny směsi OPT1, aby se zamezilo tvorbě těchto z pohledu kvality 
tisku nežádoucích vzduchových mezer ve struktuře tištěného 3D tělesa. 
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Obr. 32: Graf závislosti pevnosti v tlaku (MPa) na deformaci (%) 
optimalizovaného biokompozitu OPT1.
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Obr. 33: Graf závislost pevnosti v tahu (MPa) na deformaci (%) 
optimalizovaného biokompozitu OPT1.

Stanovení chemických a strukturních charakteristik použitých materiálů5. 3 

Termogravimetrická analýza (TGA)5. 3. 1 

Prvním testovaným vzorkem pomocí termogravimetrické analýzy byl optimalizovaný vzorek 
směsi OPT1 složený z PHB, PLA, změkčovadla a plniva s obsahem 28,3 %, konkrétně smě-
si hydroxyapatitu a β–tricalciumfosfátu. Hmotnost odváženého vzorku byla 0,0180 g. Z grafu 
na obr. 34 je patrné, že se jednalo o dvoustupňový rozklad zkoumaného vzorku s tím, že první 
úbytek hmotnosti vzorku odpovídal rozkladu PHB, a to při 279,3 °C a druhý úbytek hmotnosti 
vzorku pak rozkladu PLA při teplotě 358,4 °C. Změny křivky týkající se rozkladu plastifi kátoru 
nejsou na grafi ckém znázornění závislosti hmotnostních % a derivovaných hmotnostních % na 
teplotě viditelné, protože se změkčovadlo rozložilo společně s polymery.

Druhým, termogravimetrickou analýzou testovaným vzorkem, byla směs PHB, PLA, změk-
čovadla a plniva s obsahem 24 %, tedy vzorek kontrolní s označením RP4. Hmotnost vzorku RP4 
byla 0,0189 g. Také v tomto případě je z grafu na obr. 35 patrno, že se rovněž jedná o dvoustup-
ňový rozklad vzorku s tím, že první úbytek hmotnosti vzorku odpovídal rozkladu PHB při teplotě 
286,2 °C a druhý úbytek hmotnosti vzorku rozkladu PLA při teplotě 360,3 °C. Krok odpovída-
jící rozkladu plastifi kátoru, jakožto složky směsi, nebyl ani v tomto případě na křivce závislosti 
hmotnostních % a derivovaných hmotnostních % na teplotě viditelný. Hydroxyapatit a TCP se 
rozkládají až při teplotách 1300 °C, proto není tento přechod na grafu viditelný. Obsah směsi hyd-
roxyapatitu a TCP byl stanoven na základě nespáleného zbytku směsi v případě optimalizované 
vzorku OPT1 na hodnotu 26,9 %; v případě kontrolního vzorku RP4 pak na 22,6 %. Takto stano-
vená procenta obsahu směsi hydroxyapatitu a TCP téměř odpovídají obsahu uvedených složek, 
na který byly vzorky testovaných směsí namíchány. Drobné odchylky v procentu obsahu směsi 
hydroxyapatitu a TCP mohou být způsobeny ztrátami materiálu při výrobním procesu. Dále bylo 
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v naší studii potvrzeno, že větší obsah keramických nanočástic je obsažen v optimalizované směsi 
s označením OPT1. Uvádí se, že PHB se rozkládá v jednom kroku, a to v rozmezí teplot 220 °C 
až 290 °C. [28; 29; 30] Toto potvrzují i výsledky naší studie, v níž se PHB rozložilo ve stejném 
teplotním rozmezí, a to jak ve směsi OPT1, tak v kontrolní směsi RP4. Podobně také teplotní 
rozklad PLA proběhl v naší studii při teplotách uváděných v literatuře. [28; 29; 30]

Cílem termogravimetrické analýzy směsí OPT1 a RP4 bylo ověřit množství plniva v bio-
kompozitu, a to na základě zjištěných výsledků odpovídalo danému množství. Dále byla sta-
novena tepelná degradace jednotlivých složek obsažených v biokompozitu OPT1, což přispělo 
k objasnění neobvyklé křehkosti optimalizovaného biokompozitu. Záměrem bylo rovněž ověřit, 
zda některá z obsažených složek směsi nevykazuje z hlediska složení námi testovaných směsí 
významnější odchylky teplot rozkladu od publikovaných údajů. Na základě výsledků termogra-
vimetrické analýzy byla potvrzena shoda s publikovanými skutečnostmi.
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Obr. 34: Graf závislosti hmotnostních % a derivovaných hmotnostních % na teplotě (°C) 
optimalizovaného biokompozitu OPT1.
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Obr. 35: Graf závislosti hmotnostních % a derivovaných hmotnostních % na teplotě (°C) 
kontrolní receptury s označením RP4.
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Diferenční skenovací kalorimetrie (DSC)5. 3. 2 

Výsledky diferenční skenovací kalorimetrie grafi cky vyjadřují DSC křivky závislosti tepelného 
toku Q na teplotě t, a to jak pro námi zkoumaný nový optimalizovaný biokompozit OPT1, tak 
pro kontrolní směs RP4 (obr. 36). V případě obou cyklů ohřevu měřených vzorků OPT1 i RP4 
byly stanoveny následující parametry: skelný přechod, teplota tání a krystalizace. Z výsled-
ného grafu (obr. 36) lze vyhodnotit teplotu skelného přechodu PLA, která v případě vzorku 
OPT1 byla 46,90±0,92 °C a v případě vzorku RP4 pak 46,43±0,74 °C. Lze vypozorovat, že 
u vzorku s vyšším podílem amorfní fáze PLA (vzorek RP4) byla teplota skelného přechodu 
nižší. Na hodnotu teploty skelného přechodu PLA může mít vliv přítomnost změkčovadla, 
ale nikoliv směs TCP a HA. [48] Pří teplotě 162,7±0,01 °C došlo k tání PHB u vzorku OPT1, 
tzn., teplota tání OPT1 v porovnání s RP4 (s teplotou tání 166,92±0,14°C) byla nižší s tím, že 
při uvedené teplotě 162,71±0,01 °C vykazoval vzorek na křivce závislosti tepelného toku na 
teplotě vrchol (,,peak’’) křivky. Jak bylo uvedeno, k tání PHB, u vzorku RP4 došlo pří teplotě 
166,92±0,14 °C, tedy teplota tání tohoto vzorku v porovnání s OPT1 (162,71 ± 0,01 °C) byla 
vyšší. Kromě toho je na křivce závislosti tepelného toku na teplotě patrný jejich dvojitý vrchol 
vzorků optimalizovaného biokompozitu OPT1 (,,peak‘‘), a pro PHB je viditelný typický pokles 
pro danou hodnotu teploty tání, jak také uvádí Melčová a kol. [48] U obou námi testovaných 
vzorků byla teplota tání ve směsi (vzorek OPT1 i vzorek RP4) nižší než v případě samotné-
ho PHB. Toto zjištění již bylo publikováno a je vysvětlováno vysokou kompatibilitou a mí-
sitelností směsi na bázi PHB a PLA. [24] Krystalinita námi testovaných vzorků směsí (OPT1 
a RP4) byla vypočtena a v případě OPT1 dosahovala hodnoty 53,17±0,73 %, v případě směsi 
RP4 pak 56,72±1,14 %. Nižší krystalinita směsi OPT 1 se ve výsledku projeví nižší pevností 
materiálu, což se potvrdilo jak u vyrobené tiskové struny z tohoto materiálu, tak také u vytiš-
těných 3D těles. Bylo publikováno, že vyšší krystalinita PHB snižuje křehkost PLA. [27; 39; 
40] V tabulce 8 je uvedena teplota skelného přechodu PLA, teplota tání PHB a krystalinita 
PHB pro optimalizovaný biokompozit OPT1 a kontrolní recepturu RP4. 

Metodou diferenční skenovací kalorimetrie byly zjištěny nižší teploty tání směsí OPT1 i RP4 
v porovnání se samotným PHB. Lze konstatovat, že u optimalizované receptury OPT1 byla zjiště-
na její větší křehkost, a to v důsledku přítomnosti amorfního podílu PLA. Pro další charakteristiku 
testované OPT1 byla zvolena gelová permeační chromatografi e (GPC) (viz kapitola 5.3.3.).  

Tabulka 8: Teplota skelného přechodu PLA, teplota tání PHB a krystalinita P3HB vzorků OPT1 
a RP4.

Teplota skelného 
přechodu PLA (°C) Teploty tání PHB (°C) Krystalinita PHB (%) 

OPT1 RP4 OPT1 RP4 OPT1 RP4 
Tg PLA Tg PLA Tm PHB Tm PHB Xc PHB Xc PHB 
46,90 46,43 162,71 166,92 53,17 56,72 
0,92 0,74 0,01 0,14 0,73 1,14 
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Obr. 36: Graf závislosti tepelného toku Q (W/g) na teplotě t (°C) pro optimalizovaný biokompozit 
s označením OPT1 a kontrolní směs RP4.

Gelová permeační chromatografi e (GPC)5. 3. 3 

Pomocí gelové permeační chromatografi e byly stanoveny střední číselné molekulové hmotnos-
ti (Mn) a střední molekulové hmotnosti (Mw) testovaných vzorků ze směsi OPT1, jejíž složení 
bylo následující: 35,2 % P3HB, 30,8 % PLA, 28,3 % HaP a 5,6 % S3114; a vzorků směsi RP4 
o složení: 38 % P3HB, 31 % PLA, 24 % HaP a 7 %. Tisková struna vyrobená z optimalizované 
směsi OPT1 vykazovala číselnou molekulovou hmotnost 70583±2449 g/mol a střední mole-
kulovou hmotnost okolo hodnoty 128233±2776 g/mol. (tabulka 9) Výrazně vyšší molekulové 
hmotnosti byly zaznamenány u  tiskové struny vyrobené z kontrolní směsi RP4, kdy se hod-
noty číselné molekulové hmotnosti pohybovaly okolo 108033±125 g/mol a střední moleku-
lové hmotnosti u hodnoty 211933±759 g/mol s tím, že tyto hodnoty vykazovaly v porovnání 
s hodnotami naměřenými u tiskové struny OPT1 menší směrodatnou odchylku (tabulka 9 
a 10). Z daného zjištění vyplývá, že v případě tiskové struny vyrobené ze směsi OPT1 došlo, 
vlivem většího objemu keramických nanočástic v této optimalizované receptuře, k výraznému 
snížení molekulové hmotnosti tiskové struny, jež se následně projevila i v jejích mechanických 
vlastnostech zvýšením křehkosti struny, což mělo také za následek vyšší křehkost konečných 
výrobků 3D těles. Vliv na snížení molekulové hmotnosti tištěné struny z OPT1 mohla mít i sa-
motná technologie výrobního procesu při výrobě struny, a to především z důvodu rychlejšího 
ochlazování tiskové struny během extruze. Tento faktor týkající se technologie výroby struny 
však nezpůsobuje tak výrazné snížení číselných a středních molekulových hmotností, jak je 
tomu z důvodu vyššího podílu tricalciumfosfátu a hydroxyapatitu ve směsi sloužící k výrobě 
struny. To se tedy jeví, jako hlavní faktor zvýšení křehkosti struny z OPT1. Z hlediska koefi -
cientu polydisperzity vykazovala vyšší hodnotu tohoto koefi cientu tisková struna vyrobená ze 
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směsi RP4, a to 1,96 ± 0,01, v porovnání s nižším koefi cientem polydisperzity u OPT1, jehož 
průměrná hodnota byla o přibližně jednu desetinu nižší a směrodatná odchylka průměru byla 
naopak v porovnání s recepturou RP4 u OPT1 vyšší (1,82±0,03). Křivky grafu závislosti in-
tenzity signálu na molekulové hmotnosti optimalizovaného biokompozitu OPT1 a kontrolní 
směsi RP4 (obr. 37) potvrzují předešlé tvrzení, že distribuce molekulové hmotnosti je nižší 
u tiskové struny z OPT1, než u struny vyrobené z RP4. 

Tabulka 9: Molekulové hmotnosti vzorků OPT1.

  OPT1_1 OPT1_2 OPT1_3 Průměr SD 
Mn 

(kg/mol) 72,80 67,20 71,80 70,60 2,40 

Mw 
(kg/mol) 131,60 124,80 128,30 128,20 2,80 

D (-) 1,81 1,86 1,79 1,82 0,03 

Tabulka 10: Molekulové hmotnosti vzorků RP4.

  RP4_1 RP4_2 RP4_3 Průměr SD 
Mn 

(kg/mol) 107,90 108,20 108,00 108,00 0,10 

Mw 
(kg/mol) 212,20 212,70 210,90 211,90 0,80 

D (-) 1,97 1,97 1,95 1,96 0,01 
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Obr. 37: Graf závislosti intenzity (-) na molekulové hmotnosti (g/mol) optimalizovaného biokompozitu 
OPT1 a kontrolní směsi RP4.
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Strukturní analýza pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu (SEM)5. 3. 4 

Na snímcích z rastrovacího elektronového mikroskopu je zobrazena plocha lomu tiskové stru-
ny optimalizovaného biokompozitu OPT1 po jejím zlomení (obr. 38), respektive plocha lo-
mu tiskové struny vyrobené z kontrolní směsi RP4 (obr. 38). Lze na nich pozorovat poměrně 
členitý povrch plochy lomu příslušné tiskové struny na tahové straně lomu vzorku. Členitost 
povrchu lomu je dána jednak tím, že součástí obou analyzovaných směsí byly polymery PHB/
PLA, které jsou omezeně mísitelné. Ze strukturní analýzy snímků zhotovených rastrovacím 
elektronovým mikroskopem je dále patrná rozdílná distribuce směsi hydroxyapatitu a β-TCP, 
kdy v případě struny z OPT1 je tato směs anorganických materiálů distribuována rovnoměr-
něji a kdy jsou na snímku dobře viditelné jemnější částice této směsi (obr. 38). Zmíněná rov-
noměrná distribuce keramických nanočástic by se měla projevit vyšší pevností tiskové struny 
z připraveného biokompozitu OPT1, avšak při manuálním lámání struny se struna z OPT1 
jevila (v porovnání se strunou z RP4) subjektivně křehčí. Roli v tom může sehrávat i poněkud 
slabší mezipovrchová adheze mezi keramickou a polymerní fází kompozitu OPT1, než je to-
mu u směsi RP4. Pro slabší mezipovrchovou adhezi v případě struny z OPT1 svědčí i velmi 
dobře viditelné rozhraní mezi částicemi HA/TCP a matricí polymeru (obr. 38). Částice HA/
TCP téměř vystupují směrem k povrchu lomu a jejich povrch není dostatečně pokryt směsí 
polymeru PHB/PLA. To znamená, že může snadno docházet ke koncentraci napětí u povrcho-
vého rozhraní částice/polymer a že se tisková struna může snadno zlomit. Distribuce částic 
HA/TCP u vzorku struny z optimalizovaného kompozitu OPT1 však může mít vliv na lepší 
krystalizaci polymerní směsi. Naopak u vzorku kontrolního kompozitu RP4 (obr. 39) lze po-
zorovat nerovnoměrnou distribuci částic HA/TCP a rovněž velmi rozdílnou velikost částic 
směsi hydroxyapatitu a β-TCP, což napovídá horším mechanickým vlastnostem z pohledu 
větší křehkosti struny, protože je však v případě kontrolní struktury z RP4 mezi částicemi 
HA/TCP a matricí PHB/PLA vyšší mezipovrchová adheze, neboť jsou částice více obaleny 
směsí polymeru PHB/PLA (obr. 39). Koncentrace napětí u rozhraní mezi částicemi HA/TCP 
a matricí PHB/PLA bude tedy v případě RP4 minimální a budou spíše vznikat tzv. aglomerač-
ní body (shluky částic). Ty pak způsobí koncentraci napětí v jednom místě vnitřní struktury 
tiskové struny, což s největší pravděpodobností povede k iniciaci trhliny v materiálu a vzniku 
lomu. Ze zhotovených SEM snímků ploch lomu tiskových strun z OPT1 a RP4 (obr. 38 a 39) 
lze usoudit, že více křehká je struna z biokompozitu OPT1, a to z důvodu, že v jejím případě 
vznikne při mechanickém namáhání více míst na rozhraní částic HA/TCP a polymerem ná-
chylných na koncentraci napětí. Příčinou slabé mezipovrchové adheze mezi částicemi HA/
TCP a matricí PHB/PLA bude pravděpodobně přítomnost většího množství zásaditých iontů 
v keramických částicích HA/TCP, jež mohou způsobovat degradaci štěpením polymerních ře-
tězců. Tato skutečnost se potvrdila při gelové permeační chromatografi i, kdy vyšší přítomnost 
částic hydroxyapatitu a tricalciumfosfátu způsobila výrazné snížení molekulové hmotnosti 
tiskové struny z biokompozitu OPT1 (viz kapitola 5.3.3.). 
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Obr. 38: SEM snímek plochy lomu optimalizovaného fi lamentu OPT1 po zlomení vzorku na tahové 
straně lomu při zvětšení 1500x.

Obr. 39: SEM snímek plochy lomu kontrolního fi lamentu RP4 po zlomení vzorku na tahové straně lomu 
při zvětšení 1500x.
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Strukturní analýza pomocí konfokální laserové rastrovací mikroskopie (CLSM)5. 3. 5 

Na snímcích konfokální laserové rastrovací mikroskopie vzorků vytištěných 3D segmentů 
femurů z biokompozitu PHB/PLA/TCP/HA s různou hustotou jejich výplně gyroidní struk-
turou (konkrétně s procentuální výplní 25 %, 50 %, 60 %, respektive 75 %) před provedením 
jejich mechanických tlakových zkoušek je dobře viditelná pravidelnost vytištěných stěn 
gyroidu, jejich stejná tloušťka, pravidelné buňky gyroidu a stejnoměrná kvalita povrchu 
gyroidního vzoru (obr. 40). Z obr. 40 je současně patrné, že se jednotlivé vzorky 3D těles 
s odlišnou hustotou liší velikostí pórů v gyroidní struktuře, a to v závislosti na procentuální 
výplni tělesa gyroidem. Za účelem stanovení velikost pórů v gyroidní struktuře tělesa, od-
povídající dané procentuální výplni příslušného vzorku PHB/PLA/TCP/HA anatomického 
modelu segmentu femuru gyroidem, byly od každého testovaného vzorku s danou procentu-
ální hustotou výplně 3D zkušebního tělesa s gyroidní strukturou na konfokálním mikrosko-
pu zhotoveny alespoň dva snímky, z nichž byla měřena velikost pórů každého testovaného 
vzorku (vždy alespoň z 10 měření). Následně byla stanovena průměrná velikost pórů pro 
každou z daných procentuálních hustot výplně gyroidem. Bylo prokázáno, že velikost pórů 
se úměrně zvětšuje se snižujícím se procentem hustoty výplně tělesa gyroidem, přičemž ve-
likost pórů v gyroidní struktuře tělesa s výplní 75 % byla 331,00±34,10 μm, v případě tělesa 
s výplní 60 % byla 411,50±96,90 μm, u vzorku s výplní 50 % pak byla 635,50±127,60 μm, 
respektive v případě tělesa s procentuální výplní 25 % byla 1180,90±91,90 μm (tabulka 11). 
Námi zjištěné hodnoty velikosti pórů ve vnitřní struktuře gyroidního vzoru byly následně 
použity jako vstupní data zadávaná do programu Rhinoceros 3D při vytváření virtuálního 
modelu chování reálného PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru za 
účelem predikce jeho pevnosti v tlaku pomocí počítačové simulace využívající numerický 
model v programu ANSYS (viz kapitoly 4.6.3. a 4.6.4.).
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Obr. 40: Snímky povrchů vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru s různou 
hustotou jejich výplně gyroidní strukturou (vlevo nahoře procentuální výplň 25 %; vpravo nahoře 

procentuální výplň 50 %, vlevo dole procentuální výplň 60 % a vpravo dole procentuální výplň 75 %) 
před provedením tlakových zkoušek pořízené konfokálním mikroskopem Olympus OLS 3000 se 

softwarem LEXT ukazují detail struktury gyroidu s různou velikostí pórů, které se úměrně zvětšují se 
snižujícím se procentem hustoty výplně tělesa gyroidem (zvětšení 5x).

Tabulka 11: Velikost pórů v gyroidní struktuře tělesa odpovídající dané procentuální výplni příslušného 
vzorku PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru gyroidem. 

Procentuální hustota výplně vzorku gyroidní 
strukturou femuru (%) 

Velikost pórů v gyroidní struktuře tělesa (μm) 

75 331,00 ± 34,10 
60 411,50 ± 96,90 
50 635,50 ± 127,60 
25 1180,90 ± 91,90 
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Obr. 41: Snímky povrchů vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru s různou 
hustotou jejich výplně gyroidní strukturou (vlevo nahoře procentuální výplň 25 %; vpravo nahoře 

procentuální výplň 50 %, vlevo dole procentuální výplň 60 % a vpravo dole procentuální výplň 75 %) 
po provedení tlakových zkoušek pořízené konfokálním mikroskopem Olympus OLS 3000 se softwarem 
LEXT ukazují detail struktury gyroidu s různou velikostí pórů, které se úměrně zvětšují se snižujícím se 

procentem hustoty výplně tělesa gyroidem (zvětšení 5x).

Na snímcích konfokální laserové rastrovací mikroskopie vzorků vytištěných 3D segmentů fe-
murů z biokompozitu PHB/PLA/TCP/HA s různou hustotou jejich výplně gyroidní strukturou 
(konkrétně s procentuální výplní 25 %, 50 %, 60 %, respektive 75 %) po provedení mechanických 
tlakových zkoušek (obr. 41) je (stejně jako před provedením mechanických zkoušek) dobře vi-
ditelná pravidelnost vytištěných stěn gyroidu, jejich stejná tloušťka, pravidelné buňky gyroidu 
a stejnoměrná kvalita povrchu gyroidního vzoru. 

Snímky byly pořízeny z důvodu zjištění, zdali dojde k porušení vytištěných gyroidních vlá-
ken na povrchu vzorku (při pohledu shora na 3D těleso) po působení tlakové síly. 

Z pořízených snímků povrchů PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu femuru (při pohledu 
shora na horní plochu 3D tělesa) je zřejmé, že u žádné ze sledovaných hustot výplní (25 %, 50 %, 
60 %, respektive 75 %) nedošlo k porušení povrchu gyroidní struktury tělesa (obr. 41). Zjevná de-
formace tohoto testovaného 3D tělesa však byla zaznamenána v jeho střední části s tím, že důsled-
kem koncentrace působícího napětí uprostřed tělesa došlo k šíření účinku tohoto napětí směrem 
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k jeho obvodu (perimetru), což se projevilo deformací zevního pláště testovaného segmentu femu-
ru.  Přes trhliny, které se v plášti tělesa po jeho obvodu objevily bylo možno pozorovat porušení 
struktury vláken gyroidu vyplňujícího testované těleso (obr. 42) a trvalou deformitu testovaného 
vzorku. Ze snímku konfokální laserové mikroskopie při pohledu zboku na 3D anatomický segment 
femuru s hustotou gyroidní výplně 75 % v místě kompakty, zhotoveném po provedení mechanic-
kých tlakových zkoušek, je patrné porušení gyroidních vláken (viz. šipka (i) na obr. 42) a vnitřní 
struktury tělesa. Mezi vlákny docházelo k viditelnému křehkému lomu, který byl způsoben kon-
centrací napětí v místě tělesa, kde došlo k jeho největší příčné deformaci, s porušením zevního 
pláště tělesa. Kromě toho došlo mezi vlákny i ke změně velikosti pórů uvnitř gyroidní struktury, 
což bylo dobře patrné při strukturní analýze pomocí konfokální laserové rastrovací mikroskopie.

Obr. 42: Snímek z konfokálního laserového rastrovacího mikroskopu zachycující porušení vnitřní 
struktury gyroidní výplně (i) PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru (s výplní 

v místě kompakty 75 %) v místě zevního pláště 3D tělesa v jeho střední části.

Únosnost v tlaku PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu 5. 4 
femuru ve dvanácti variantách vnitřních struktur v místě kompakty 
a spongiózy reálné kosti

Na obr. 43 je zobrazen průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního vzor-
ku PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru (varianta A1, A2, A3, respektive A4) 
v závislosti na procentu jeho výplně v místě kompakty (75 %) s lišící se hustotou výplně 
v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %). Ze vzájemného porovnání grafi ckých průběhů 
křivek závislosti tlakové síly na deformaci je patrné, že u všech testovaných variant (A1 až 
A4) se 75% hustotou výplně v místě kompakty a s lišící se procentuální výplní spongiózní 
části anatomického segmentu femuru, to jest u varianty A1 (kompakta s výplní 75 % – spon-
gióza s výplní 75 %), varianty A2 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 50 %), va-
rianty A3 (kompakta s výplní 75 % - spongióza s výplní 25 %) a také varianty A4 (kompakta 

(i)
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s výplní 75 % - spongióza s výplní 0 %) dochází k dosažení síly na mezi únosnosti při defor-
maci pohybující se v intervalu 3 % až 6 %. Z průběhů těchto křivek závislosti tlakové síly 
na deformaci (obr. 43) je možné dovodit, že při dalším zatěžování testovaného PHB/PLA/
TCP/HA anatomického segmentu femuru ve variantě A1 až A4 dochází k postupnému poru-
šení vnitřní struktury těchto zkušebních vzorků, což je dáno tím, že již nedochází k nárůstu 
působící tlakové síly, avšak dochází ke zvyšování deformace testovaného vzorku při působení 
konstantní tlakové síly. Velikosti sil na mezi únosnosti jsou uvedeny v tabulce 12. Průměrná 
síla na mezi únosnosti dosahuje hodnoty 22,20 ± 0,50 kN v případě zkušebního 3D tělesa 
varianty A1, 19,10 ± 1,10 kN u tělesa varianty A2, 18,30 ± 0,30 kN v případě varianty A3 
a 18,00 ± 0,50 kN u tělesa varianty A4. Z porovnání těchto hodnot je zřejmé, že nejvyšší únos-
nost v tlaku vykazují zkušební vzorky PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru 
s nejvyšší hustotou výplně jejich vnitřní struktury gyroidem, a to jak v místě kompakty, tak 
v místě spongiózy tohoto tištěného 3D anatomického modelu reálné kosti. 

Tabulka 12: Průměrná velikost maximální tlakové síly na mezi únosnosti v tlaku při různých deformacích 
způsobující porušení vnitřní struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru 
u zvolených 12 variant (varianta A1 až A4; B1 až B4; C1 až C4) vnitřní struktury v místě kompakty 
a spongiózy reálné kosti vypočtená vždy z 10 křivek měření (viz kapitola 4.6.2.).

Varianta hustoty 
výplně gyroidu 

 A (kompakta 75 %) 
[kN] 

B (kompakta 60 %) 
[kN] 

C (kompakta 50 %) 
[kN] 

1 (spongióza 75 %) 22,20 ± 0,50 15,80 ± 1,20 12,50 ± 0,80 
2 (spongióza 50 %) 19,10 ± 1,10 14,50 ± 1,00 12,00 ± 0,50 
3 (spongióza 25 %) 18,30 ± 0,30 13,00 ± 0,60 13,30 ± 1,00 
4 (spongióza 0 %) 18,00 ± 0,50 12,80 ± 0,30 10,10 ± 0,40 

V tabulce 13 jsou, pro průběhy závislosti tlakové síly na deformaci zkušebních vzorků PHB/
PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru, uvedeny hodnoty průměrů jejich počá-
tečního modulu pružnosti. V kontextu této mechanické zkoušky a jejího vyhodnocení se nejedná 
o počáteční modul pružnosti zkoušeného materiálu, avšak o počáteční modul pružnosti celého 
tělesa v podobě komplexní struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu fe-
muru, tedy trojrozměrné konstrukce tištěného 3D modelu kosti s jeho vnitřní strukturou gyroidu 
v místě kompakty a spongiózy reálné kosti.

Tabulka 13: Průměrná velikost modulu pružnosti v tlaku PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu 
segmentu femuru u zvolených 12 variant (varianta A1 až A4; B1 až B4; C1 až C4) vnitřní struktury 
v místě kompakty a spongiózy reálné kosti (viz kapitola 4.6.2.).

Varianta hustoty 
výplně gyroidu 

 EA (kompakta 75 %) 
[GPa] 

EB (kompakta 60 %) 
[GPa] 

EC (kompakta 50 %) 
[GPa] 

1 (spongióza 75 %) 1,19 ± 0,00 0,95 ± 0,00 0,80 ± 0,00 
2 (spongióza 50 %) 1,19 ± 0,00 0,95 ± 0,00 0,79 ± 0,00 
3 (spongióza 25 %) 1,18 ± 0,00 0,95 ± 0,00 0,79 ± 0,00 
4 (spongióza 0 %) 1,17 ± 0,00 0,94 ± 0,00 0,79 ± 0,00 
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Ke ztrátě stability vnitřní struktury testovaných PHB/PLA/TCP/HA anatomických modelů seg-
mentu femuru dochází u vzorků varianty A při dosažení deformace 15 % až 20 % (viz grafy pro 
varianty A1 až A4 na obr. 43). Průběhy závislosti tlakové síly na deformaci nad úroveň defor-
mace 20 % by u testovaných 3D vzorků byly pouze informativní, jelikož při tak velkých defor-
macích je již vnitřní struktura vzorků zcela porušena. 

Při porovnání průběhů závislosti tlakové síly na deformaci zkušebních vzorků v závislosti 
na procentu výplně kompaktní a spongiózní části lze také dovodit příznivý vliv procentního vy-
plnění spongiózní části. Lze konstatovat, že se zvyšujícím se poměrem výplně spongiózní části 
tištěného 3D modelu femuru gyroidem odolává zkušební vzorek působícímu tlakovému zatíže-
ní déle, než je tomu v případech, kdy má spongiózní části segmentu femuru nižší procentuální 
hustotu výplně gyroidem.
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Obr. 43: Průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního vzorku PHB/PLA/TCP/
HA segmentu femuru (varianta A1, A2, A3, respektive A4) v závislosti na procentu jeho výplně v místě 

kompakty (75 %) s lišící se hustotou výplně v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %). 
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Na obr. 44 je zobrazen průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního 
vzorku PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru (varianta B1, B2, B3, respek-
tive B4) v závislosti na procentu jeho výplně v místě kompakty (60 %) s lišící se hustotou 
výplně v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %). Ze vzájemného porovnání grafi ckých 
průběhů křivek závislosti tlakové síly na deformaci je patrné, že u všech testovaných vari-
ant (B1 až B4) se 60% hustotou výplně v místě kompakty a s lišící se procentuální výplní 
spongiózní části anatomického segmentu femuru, to jest u varianty B1 (kompakta s výplní 
60 % - spongióza s výplní 75 %), varianty B2 (kompakta s výplní 60 % - spongióza s výplní 
50 %), varianty B3 (kompakta s výplní 60 % - spongióza s výplní 25 %) a také varianty B4 
(kompakta s výplní 60 % - spongióza s výplní 0 %) dochází k dosažení síly na mezi únos-
nosti při deformaci pohybující se v intervalu 4 až 5 %. Z průběhů těchto křivek závislosti 
tlakové síly na deformaci (obr. 44) je možné dovodit, že při dalším zatěžování testovaného 
PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru ve variantě B1 až B4 dochází k po-
stupnému porušení vnitřní struktury těchto zkušebních vzorků, což způsobuje, že již nedo-
chází k nárůstu působící tlakové síly, avšak dochází ke zvyšování deformace testovaného 
vzorku při působení konstantní tlakové síly. Velikosti sil na mezi únosnosti jsou uvedeny 
v tabulce 12. Průměrná síla na mezi únosnosti dosahuje hodnoty 15,80 ± 1,20 kN v případě 
zkušebního 3D tělesa varianty B1, 14,50 ± 1,00 kN u tělesa varianty B2, 13,00 ± 0,60 kN 
v případě varianty B3 a 12,80 ± 0,30 kN u tělesa varianty B4. Z porovnání těchto hodnot 
je zřejmé, že nejvyšší únosnost v tlaku vykazují zkušební vzorky PHB/PLA/TCP/HA ana-
tomického segmentu femuru s nejvyšší hustotou výplně jejich vnitřní struktury gyroidem, 
a to jak v místě kompakty, tak v místě spongiózy tohoto tištěného 3D anatomického mode-
lu reálné kosti. Hodnoty počátečního modulu pružnosti celého tělesa v podobě komplexní 
struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru, tedy trojrozměrné 
konstrukce tištěného 3D modelu kosti s jeho vnitřní strukturou gyroidu v místě kompakty 
a spongiózy reálné kosti jsou uvedeny v tabulce 13.

Ke ztrátě stability vnitřní struktury testovaných PHB/PLA/TCP/HA anatomických modelů 
segmentu femuru dochází u vzorků varianty B při dosažení deformace 15 % (viz grafy pro vari-
anty B1 až B4 na obr. 44). Průběhy závislosti tlakové síly na deformaci nad úroveň deformace 
20 % by u testovaných 3D vzorků byly pouze informativní, jelikož při tak velkých deformacích 
je již vnitřní struktura vzorků zcela porušena. 

Při porovnání průběhů závislosti tlakové síly na deformaci zkušebních vzorků PHB/PLA/
TCP/HA anatomických modelů segmentu femuru v závislosti na procentu výplně kompaktní 
a spongiózní části (obr. 44) u vzorků varianty B lze také dovodit příznivý vliv zvyšující se hus-
toty procentuální výplně gyroidem v místě spongiózy tohoto tištěného 3D anatomického modelu 
reálné kosti, jako v případě vzorků varianty A. Lze i v tomto případě konstatovat, že se zvyšují-
cím se procentem výplně spongiózní části tištěného 3D modelu femuru gyroidem odolává zku-
šební vzorek působícímu tlakovému zatížení déle, než je tomu v případech, kdy má spongiózní 
části segmentu femuru nižší procentuální hustotu výplně gyroidem. 
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Pokles velikostí sil na mezi únosnosti má u zkušebních vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomic-
kých modelů segmentu femuru varianty B stejný trend, jako je tomu v případě vzorků varianty A. 
Žádná z variant B zkušebních vzorků testovaných 3D těles nevykazuje tak velkou dlouhodobou 
únosnost, jakou má PHB/PLA/TCP/HA anatomický model segmentu femuru ve variantě A1 
(kompakta s výplní 75 % - spongióza s výplní 75 %).
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Obr. 44: Průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního vzorku PHB/PLA/TCP/
HA segmentu femuru (varianta B1, B2, B3, respektive B4) v závislosti na procentu jeho výplně v místě 

kompakty (60 %) s lišící se hustotou výplně v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %).

Na obr. 45 je zobrazen průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního vzor-
ku PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru (varianta C1, C2, C3, respektive C4) 
v závislosti na procentu jeho výplně v místě kompakty (50 %) s lišící se hustotou výplně 
v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %). Ze vzájemného porovnání grafi ckých průběhů kři-
vek závislosti tlakové síly na deformaci je patrné, že u všech testovaných variant (C1 až C4) 
s 50% hustotou výplně v místě kompakty a s lišící se procentuální výplní spongiózní části 
anatomického segmentu femuru, to jest u varianty C1 (kompakta s výplní 50 % – spongióza 
s výplní 75 %), varianty C2 (kompakta s výplní 50 % – spongióza s výplní 50 %), varianty C3 
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(kompakta s výplní 50 % - spongióza s výplní 25 %) a také varianty C4 (kompakta s výplní 
50 % - spongióza s výplní 0 %) dochází k dosažení síly na mezi únosnosti při deformaci po-
hybující se okolo 3 %. Z průběhů těchto křivek závislosti tlakové síly na deformaci (obr. 45) 
je možné dovodit, že při dalším zatěžování testovaného PHB/PLA/TCP/HA anatomického 
segmentu femuru ve variantě C1 až C4 dochází k postupnému porušení vnitřní struktury 
těchto zkušebních vzorků, což je provázeno tím, že již nedochází k nárůstu působící tlakové 
síly, avšak dochází ke zvyšování deformace testovaného vzorku při působení konstantní tla-
kové síly. Velikosti sil na mezi únosnosti jsou uvedeny v tabulce 12. Průměrná síla na mezi 
únosnosti dosahuje hodnoty 12,50 ± 0,80 kN v případě zkušebního 3D tělesa varianty C1, 
12,00 ± 0,50 kN u tělesa varianty C2, 13,30 ± 1,00 kN v případě varianty C3 a 10,10 ± 0,40 kN 
u tělesa varianty C4. Z porovnání těchto hodnot je zřejmé, že nejvyšší únosnost v tlaku vyka-
zují zkušební vzorky PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru s nejvyšší hustotou 
výplně jejich vnitřní struktury gyroidem, a to jako v místě kompakty, tak v místě spongiózy 
tohoto tištěného 3D anatomického modelu reálné kosti. Hodnoty počátečního modulu pruž-
nosti celého tělesa v podobě komplexní struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického mode-
lu segmentu femuru, tedy trojrozměrné konstrukce tištěného 3D modelu kosti s jeho vnitřní 
strukturou gyroidu v místě kompakty a spongiózy reálné kosti jsou uvedeny v tabulce 13.

Ke ztrátě stability vnitřní struktury testovaných PHB/PLA/TCP/HA anatomických mo-
delů segmentu femuru dochází u vzorků varianty C, oproti vzorkům varianty A a B, bez-
prostředně po dosažení síly na mezi únosnosti (viz grafy pro varianty C1 až C4 na obr. 45). 
Průběhy závislosti tlakové síly na deformaci nad úroveň deformace 20 % by u testovaných 
3D vzorků byly pouze informativní, jelikož při tak velkých deformacích je již vnitřní struk-
tura vzorků zcela porušena. 

Při porovnání průběhů závislosti tlakové síly na deformaci zkušebních vzorků PHB/PLA/
TCP/HA anatomických modelů segmentu femuru v závislosti na procentu výplně kompaktní 
a spongiózní části (obr. 45) u vzorků varianty C lze opět dovodit příznivý vliv zvyšující se hus-
toty procentuální výplně gyroidem v místě spongiózy tohoto tištěného 3D anatomického modelu 
reálné kosti, jak je tomu v případě vzorků varianty A a B. Lze tedy i v tomto případě konstatovat, 
že se zvyšujícím se procentem výplně spongiózní části tištěného 3D modelu femuru gyroidem 
odolává zkušební vzorek působícímu tlakovému zatížení déle, než je tomu v případech, kdy má 
spongiózní části segmentu femuru nižší procentuální hustotu výplně gyroidem. 

Pokles velikostí sil na mezi únosnosti má u zkušebních vzorků PHB/PLA/TCP/HA anato-
mických modelů segmentu femuru varianty C stejný trend, jako je tomu v případě vzorků vari-
ant A a B. Anomálií je PHB/PLA/TCP/HA anatomický model segmentu femuru ve variantě C3 
(kompakta s výplní 50 % – spongióza s výplní 25 %), kdy došlo při tisku ke zpevnění 3D tiště-
ného tělesa pravděpodobně tiskem těles za jiných podmínek. Uvedené varianty C3. Žádná z va-
riant C zkušebních vzorků testovaných 3D těles nevykazuje tak velkou dlouhodobou únosnost, 
jakou má PHB/PLA/TCP/HA anatomický model segmentu femuru ve variantě A1 (kompakta 
s výplní 75 % – spongióza s výplní 75 %). 
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Obr. 45: Průběh závislosti tlakové síly na deformaci (stlačení) zkušebního vzorku PHB/PLA/TCP/HA 
segmentu femuru (varianta C1, C2, C3, respektive C4) v závislosti na procentu jeho výplně v místě 

kompakty (50 %) s lišící se hustotou výplně v místě spongiózy (75 %, 50 %; 25 %, 0 %).

 
Z tabulky 12 je rovněž patrno, že mezi variantami A4 a A3 došlo k největšímu poklesu únos-
nosti testovaného PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru, kdy při půso-
bení tlakové síly byl zjištěn mezi vzorky segmentů femuru s variantou výplně A4 (kompakta 
75 % - spongióza 75 %) a vzorky s variantou výplně A3 (kompakta 75 % - spongióza 50 %) té-
měř 14% pokles odolnosti vůči působení tlakové síly vlivem vysokého procenta výplně vnitřní 
struktury gyroidu u varianty A4. V tomto případě je toto 3D těleso schopno lépe odolat působe-
ní tlakových sil na těleso (bez ohledu na vzor výplně a tloušťku stěny) vlivem většího objemu 
natištěného materiálu a „prostorové nedokonalosti“ 75% výplně, která se svojí únosností bude 
blížit 100% hustotě výplně tělesa materiálem, a to z důvodu velkého kontaktu mezi tištěnými 
vrstvami, a navíc bude vlivem pomalého tuhnutí materiálu docházet ve větší míře ke spojová-
ní jednotlivých vrstev tištěného tělesa a v tomto 3D tělese bude vznikat méně prázdných míst. 
Těleso v tomto případě bude více vyplněno materiálem, než je tomu ve všech ostatních námi 
testovaných variantách PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru.
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Z výše uvedeného je zřejmé, jak také uvádí Maconachie a kol. [72],  že větší počet buněk gy-
roidu vytištěného vzorku zvyšuje plochu kontaktu navzájem propletených gyroidních vláken, 
a vzorek s větší hustotou výplně je proto schopen odolávat většímu tlakovému zatížení, a kromě 
toho dochází při tisku ke zvýšení množství (objemu) vytištěného materiálu.

Přitom, tloušťka stěny gyroidu má větší pozitivní vliv na pevnost v tlaku tištěného tělesa 
oproti většímu počtu buněk uvnitř jeho struktury, což potvrzuje Maconachie a kol. [72].

Eryildiz [102] uvádí, že větší pórovitost 3D tělesa vede ke koncentraci napětí uvnitř porézní 
struktury tělesa, a tím se snižuje pevnost tělesa v tlaku, což potvrzují také výsledky naší studie 
týkající se PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru, jak je patrno z tabul-
ky 12 a z grafů na obr. 43 až 45. Z námi zjištěných hodnot se gyroidní struktura PHB/PLA/TCP/
HA anatomického modelu segmentu femuru ve variantách s 25% výplní (A3, B3, C3) a 0% vý-
plní (A4, B4, C4) v místě spongiózy reálné kosti natištěná pomocí tiskárny FDM Prusa MK3S, 
jeví jako nejméně vhodná ke zpevnění námi testovaného modelu segmentu femuru v porovnání 
s ostatními sledovanými hustotami procentuální výplně tělesa v místě spongiózy. 

Na základě výsledků naší studie bylo zjištěno že tělesa s menším počtem buněk gyroidu uvnitř 
struktury tělesa se při tlakovém zatížení poruší nejčastěji ve spodní části tělesa, spíše než uprostřed 
jeho výšky (obr. 46), jak bylo možno pozorovat, a to z důvodu, že v tomto úseku 3D tělesa dochá-
zí k největší příčné deformaci testovaného tělesa. Porušení struktury námi testovaných vzorků ve 
spodních vrstvách vytištěného tělesa, při jeho 3D tisku metodou FDM, je způsobeno jednak má-
lo pevným spojením mezi jednotlivými tištěnými vrstvami a jednak nerovnostmi styčných ploch 
jednotlivých vrstev z nichž se výsledné tištěné těleso skládá. [72] Avšak tento jev bude pravděpo-
dobně způsoben spíše vyšší krystalinitou ve spodních vrstvách tištěného a vlivem zahřátí tiskové 
podložky, kdy se zvyšující se výškou tištěného tělesa od tiskové podložky dochází k nižší rychlosti 
krystalizace tištěného materiálu. V horních vrstvách tištěného tělesa je pak výsledná krystalinita 
nejnižší, a tím je také křehkost horních vrstev 3D tělesa malá. Ve spodních vrstvách tělesa je nao-
pak jeho křehkost vyšší a spojení mezi jednotlivými tištěnými vrstvami je slabé [46], což se pro-
jevilo také u námi sledovaného PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru.

U vytištěných segmentů femurů došlo k porušení struktury tělesa v jeho spodních vrstvách 
pouze u zkušebních těles PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru s 0% 
výplní v místě spongiózní kosti, tedy u varianty A4 (kompakta s výplní 75 % - spongiózní kost 
s výplní 0 %), B4 (kompakta s výplní 60 % - spongiózní kost s výplní 0 %) a C4 (kompakta s vý-
plní 50 % - spongiózní kost s výplní 0 %) (obr. 46). V případě všech ostatních těles (varianty A1 
až A3, B1 až B3, C1 až C3) došlo k výraznějšímu rozložení působícího napětí uvnitř tělesa, což 
způsobilo, že těleso se začalo deformovat v polovině jeho výšky, a to na jeho vnějším obvodu 
(obr. 46), kde docházelo k vyšší příčné deformaci.

Z výsledků této studie také vyplývá, že u všech anatomických 3D tištěných PHB/PLA/TCP/HA 
segmentů femurů s různou hustotou výplně v místě kompakty a spongiózy reálné kosti nedošlo 
k porušení struktury v místě tlakového zatěžování, jak uvádí Jančář a kol. [79], avšak došlo k vi-
ditelnému porušení struktury tělesa po jeho obvodu (perimetru) uprostřed výšky tělesa. (obr. 46). 
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Obr. 46: Porušení PHB/PLA/TCP/HA tištěných segmentů femurů s různou hustotou výplně gyroidem 
(varianty A-C) po tlakovém zatěžování.

Predikce únosnosti v tlaku anatomického modelu segmentu femuru pomocí 5. 5 
počítačové simulace vytvořením numerického modelu v programu ANSYS
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Obr. 47: Graf závislosti průměrné tlakové síly na mezi únosnosti zkušebního vzorku PHB/PLA/TCP/
HA segmentu femuru (varianta A1 až A4, B1 až, B4, respektive C1 až C4) v závislosti na procentu 
jeho výplně v místě kompakty a spongiózy u reálných 3D výtisků a numerických hodnot získaných 

z programu ANSYS (modře). 
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Na grafu (obr. 47) je uvedena závislost dosažených průměrných tlakových sil na mezi únos-
nosti při tlakovém zatěžování zkušebních vzorků PHB/PLA/TCP/HA segmentu femuru v po-
rovnání s predikovanými hodnotami tlakové síly, získanými na základě vytvoření numerické-
ho modelu pomocí výpočtového programu ANSYS. Z výsledných hodnot získaných predikcí 
v programu ANSYS (zobrazené na obr. 47 modře) lze pozorovat pokles tlakové síly v závis-
losti na klesající procentuální výplni, a to vždy v rámci strukturní výplně v místě kompakt-
ní kosti (tedy pokles vždy u variant A1 až A4, B1 až B4, respektive C1 až C4). V případě 
predikovaných hodnot tlakových sil na mezi únosnosti získaných z numerického modelu, 
způsobující porušení vnitřní struktury anatomického modelu segmentu femuru, nedocházelo 
přímo k poklesu maximální tlakové síly v závislosti na nižší procentuální výplni, neboť např. 
varianta B1 (kompakta s výplní 60 % – spongióza s výplní 75 %) vykazovala vyšší hodnoty 
průměrných tlakových sil, oproti hodnotám v případě výplní A3 (kompakta s výplní 75 % – 
spongióza s výplní 50 %) a A4 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 0 %). Téměř 
stejných hodnot tlakových sil na mezi únosnosti získaných z výpočtového programu ANSYS 
vykazovaly výplně B4 (kompakta s výplní 60 % – spongióza s výplní 0 %) a C1 (kompakta 
s výplní 50 % – spongióza s výplní 75 %), kdy docházelo ke korelaci mezi těmito hodnotami 
tlakových sil u těles varianty B4 a C1. V  případě  tlakových sil naměřených u reálných vý-
tisků segmentů femurů, u nichž docházelo k poklesu maximální tlakové síly v závislosti na 
nižší procentuální výplni v místě kompakty a spongiózy, s výjimkou varianty C3 (kompakta 
s výplní 50 % – spongióza s výplní 25 %) (viz kap. 5.4.), byl také patrný téměř lineární pokles 
tlakové síly na mezi únosnosti v závislosti na procentuální výplni 3D tělesa, přičemž hod-
noty průměrných tlakových sil reálných 3D tištěných těles  varianty B1 (kompakta s výplní 
60 % – spongióza s výplní 75 %) nepřesahovaly hodnoty tlakových sil varianty A3 (kompakta 
s výplní 75 % – spongióza s výplní 50 %) a A4 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 
0 %), jako tomu bylo u predikce tlakových sil na mezi únosnosti získané  při měření s využi-
tím výpočtového programu ANSYS. 

Z hlediska 3D tištěných segmentů femurů docházelo vždy ke korelaci hodnot tlakových sil 
mezi vnitřními výplněmi 50 %, 25 % a 0 % v místě spongiózní kosti, tedy mezi variantami A2 
až A4, B2 až B4, respektive C2 až C4. Z trendu poklesu tlakové síly v závislosti na snižujícím 
se procentu výplně lze také vyvodit, že v případě výplně 75 % v místě kompaktní kosti nemě-
la vnitřní výplň gyroidu v místě spongiózy tak výrazný vliv na nárůst průměrných tlakových 
sil 3D tištěných těles, jako u variant B1 až B4 a C1 až C4. Naproti tomu, v případě predikce 
tlakových sil, získaných pomocí programu ANSYS, je patrný větší rozdíl mezi jednotlivými 
výplněmi v místě spongiózní kosti, přičemž gyroidní výplň v místě spongiózy výrazněji zvy-
šuje únosnost 3D tělesa oproti hodnotám u 3D tištěných těles. Z uvedeného grafu na obr. 47 
lze také usoudit, že na mechanické vlastnosti 3D tištěných těles měla vliv spíše hmotnost 
tištěného tělesa, než jeho samotná vnitřní struktura, což odpovídá lineárnímu trendu pokle-
su snižující se tlakové síly v závislosti na nižší procentuální výplni gyroidem u 3D segmen-
tů femurů. Oproti tomu hodnoty tlakových sil získaných v programu ANSYS vykazují trend 
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lineárního poklesu vždy pouze v rámci jednotlivých variant výplně v místě kompakty, tedy 
variant A, B, respektive C. V tabulce 14 jsou uvedeny získané hodnoty tlakových sil na mezi 
únosnosti dosažené při tlakové simulaci jednotlivých variant segmentů femurů v programu 
ANSYS. Tlaková síla na mezi únosnosti dosahuje hodnoty 30,40 kN v případě zkušebního 3D 
tělesa varianty A1, 29,10 kN u tělesa varianty A2, 27,00 kN v případě varianty A3 a 25,10 kN 
u tělesa varianty A4. U variant B těles dosahuje hodnotu tlakové síly 27,50 kN v případě zku-
šebního 3D tělesa varianty B1, 25,90 kN u tělesa varianty B2, 23,80 kN v případě varianty B3 
a 21,90 kN u tělesa varianty B4. U variant C dosahuje hodnotu tlakové síly 21,40 kN v případě 
zkušebního 3D tělesa varianty C1, 19,80 kN u tělesa varianty C2, 17,60 kN v případě vari-
anty C3 a 15,80 kN u tělesa varianty C4. Z porovnání těchto hodnot je zřejmé, že stejně jako 
u reálných výtisků PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru (tabulka 12) nejvyšší 
únosnost v tlaku vykazují zkušební vzorky 3D těles s nejvyšší hustotou výplně jejich vnitř-
ní struktury gyroidem, a to jak v místě kompakty, tak v místě spongiózy tohoto tištěného 3D 
anatomického modelu reálné kosti. 

Výpočet pomocí výpočtového programu ANSYS byl deterministický, proto nebylo možno 
stanovit statistickou chybovou odchylku. Nicméně z uvedeného grafu (obr. 47) je patrno, že 
hodnoty získané z programu  ANSYS dosahovaly výrazně vyšších hodnot tlakových sil, než 
tomu bylo v případě reálných výtisků segmentů femuru. Rozdíl mezi hodnotami tlakových sil 
získanými v programu ANSYS a naměřenými při tlakových zkouškách reálných vzorků PHB/
PLA/TCP/HA segmentu femuru byl ±8 kN. Tento relativně velký rozdíl (přibližně čtvrtinový) 
byl způsoben především nedokonalostí 3D tisku vzorků PHB/PLA/TCP/HA segmentu femuru 
na tiskárně Prusa MK3S, kdy nedocházelo k vytištění centrální části buňky gyroidu, a uvnitř 
tištěného tělesa tím vznikalo mnohonásobně více dutin v jeho vnitřní struktuře, než tomu by-
lo u numerického modelu vytvořeného počítačovou simulací v programu ANSYS. Literatura 
uvádí, že pro zamezení vzniku trhlin uvnitř tištěného 3D tělesa je nutný tisk většího počtu 
gyroidních buněk s menší velikostí pórů. [70] To v případě 3D tištěných těles znamená pou-
žít větší procentuální výplň tělesa. Lze tedy konstatovat, že gyroidní struktura bude u vyšších 
procentuálních výplní jejich vnitřní struktury, vzhledem k hmotnosti 3D tělesa, vykazovat 
větší únosnost v tlaku, a to jak v místě kompakty, tak v místě spongiózy.

Skutečnost, že se zamezilo vzniku trhlin při hustší výplni vnitřní struktury tělesa byla patrná 
především u 3D tištěných těles s výplní gyroidní strukturou v místě spongiózy 75 % (varianty 
A1, B1 až C1), kdy docházelo k výraznějšímu zpevnění celé struktury 3D tištěných segmentů 
femurů. U 3D tištěných segmentů femurů lze mimo jiné pozorovat různě velikou směrodatnou 
odchylku v rámci zjištěné tlakové síly na mezi únosnosti (obr. 47), kdy největší hodnota smě-
rodatné odchylky vykazovala tělesa variant A3 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 
50 %) a B1 (kompakta s výplní 60 % – spongióza s výplní 75 %) (tabulka 12).
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Tabulka 14: Velikost tlakové síly způsobující porušení vnitřní struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického 
modelu segmentu femuru v programu ANSYS u zvolených 12 variant (varianta A1 až A4; B1 až B4; C1 
až C4) vnitřní struktury v místě kompakty a spongiózy reálné kosti (viz kapitola 4.6.2. a 4.6.4.).

Varianta hustoty 
výplně gyroidu 

 A (kompakta 75 %) 
[kN] 

B (kompakta 60 %) 
[kN] 

C (kompakta 50 %) 
[kN] 

1 (spongióza 75 %) 30,40 27,50 21,40 
2 (spongióza 50 %) 29,10 25,90 19,80 
3 (spongióza 25 %) 27,00 23,80 17,60 
4 (spongióza 0 %) 25,10 21,90 15,80 

V tabulce 15 jsou uvedeny průměrné hmotnosti jednotlivých variant PHB/PLA/TCP/HA anato-
mického modelu segmentu femuru, kdy je také patrný lineární pokles hmotnosti tělesa v rámci 
snižující se procentuální výplně 3D tištěného tělesa. Pokud je tlaková síla tištěných 3D těles 
dosažená při tlakovém zatěžování (tabulka 12) vztažená k těmto hmotnostem 3D tělesa (tla-
ková síla vydělená hmotností tělesa), dostáváme hodnoty veličiny u níž dochází ke korelaci 
velikosti kolem hodnoty 1,00 kN·g-1. Z výše uvedeného vyplývá, že hodnota naměřených tla-
kových sil způsobujících porušení vnitřní struktury PHB/PLA/TCP/HA anatomického mode-
lu segmentu femuru víceméně koresponduje s hodnotou hmotností vytištěného PHB/PLA/
TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru ve 12 variantách gyroidní výplně. Tzn., 
například naměřené tlakové síle způsobující porušení vnitřní struktury PHB/PLA/TCP/HA 
segmentu femuru o hodnotě 22,20 ± 0,50 kN (tabulka 12) odpovídá přibližně numerická 
velikost hodnoty hmotnosti 3D tělesa varianty A1 (23,26± 0,09 g) (tabulka 15). Z grafu na 
obr. 48 je rovněž patrno, že nejvíce se hodnotě 1,00 kN·g-1 přibližují varianty anatomické-
ho segmentu femuru A4 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 0 %), B4 (kompakta 
s výplní 60 % – spongióza s výplní 0 %) a C4 (kompakta s výplní 50 % – spongióza s výplní 
0 %), a kromě toho také těleso varianty A1 (kompakta s výplní 75 % – spongióza s výplní 
75 %). Lze tedy konstatovat, že závislost průměrné tlakové síly na mezi únosnosti vztažená 
na hmotnost zkušebního vzorku PHB/PLA/TCP/HA segmentu femuru zobrazená grafi cky na 
obr. 48, s výjimkou variant těles A4, B4 a C4, odpovídá numerické velikosti hodnot patrných 
z grafu závislosti průměrné tlakové síly na mezi únosnosti zkušebního vzorků PHB/PLA/
TCP/HA segmentu femuru (varianta A1 až A4, B1 až, B4, respektive C1 až C4) v závislosti 
na procentu jejich výplně v místě kompakty a spongiózy. Jinak řečeno, tlaková síla na mezi 
únosnosti způsobující porušení vnitřní struktury tělesa je tím větší, čím větší je hmotnost to-
hoto 3D tělesa a naopak.
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Tabulka 15: Průměrná velikost hmotnosti PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru 
u zvolených 12 variant (varianta A1 až A4; B1 až B4; C1 až C4) vnitřní struktury v místě kompakty 
a spongiózy reálné kosti.

Varianta hustoty 
výplně gyroidu 

 A (kompakta 75 %) [g] B (kompakta 60 %) [g] C (kompakta 50 %) [g] 

1 (spongióza 75 %) 23,26± 0,09 19,96 ± 0,07 18,46 ± 0,13 
2 (spongióza 50 %) 21,87± 0,89 18,91 ± 0,15 17,25 ± 0,15 
3 (spongióza 25 %) 20,69 ± 0,63 17,87 ± 0,20 16,85 ± 0,67 
4 (spongióza 0 %) 18,94 ± 0,40 16,45 ± 0,29 14,72 ± 0,10 
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Obr. 48: Graf závislosti průměrné tlakové síly na mezi únosnosti vztažené na hmotnost zkušebního 
vzorku PHB/PLA/TCP/HA segmentu femuru (varianta A1 až A4, B1 až, B4, respektive C1 až C4). 

Biodegradační testy 3D těles z PHB/PLA/TCP/HA kompozitu5. 6 

V tabulce 16 jsou uvedeny průměrné změny hmotnosti 3D zkušebních biodegradačních těles 
o velikosti 10 × 4 × 10 mm vyrobených z PHB/PLA/TCP/HA v pěti variantách (I až V) s růz-
nou procentuální výplní gyroidem, a to v případě varianty I se 100% výplní, u varianty II se 
75% výplní, u varianty II se 60% výplní, u varianty II se 50% výplní, respektive s výplní 25 % 
v případě varianty V), u nichž byla zkoumána rychlost (míra) jejich biogedradace v důsledku 
působení simulované tělesné tekutiny v inkubátoru po dobu 1 až 4 měsíců (viz kapitola 4.8.). 
Průměrná hmotnost biodegradačních těles z PHB/PLA/TCP/HA před zahájením biodegradač-
ního testu byla v případě varianty I tělesa 521,8±3,1 mg, u varianty II tělesa 422,0±1,6 mg, 
u varianty III tělesa 408,2±2,4 mg, u varianty IV tělesa 384,2±1,8 mg, respektive v případě vari-
anty V tělesa 299,6±2,5 mg. Testovaná biodegradační tělesa byla vyrobena ze stejného optima-
lizovaného biokompozitu OPT1 jako námi nově vyvinutý a mechanicky testovaný PHB/PLA/
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TCP/HA anatomický model segmentu diafýzy femuru (viz kapitola 4.6.2.) a také v podobných 
procentuálních výplních gyroidním vzorem (vyjma výplně 100 %), aby bylo možno přibližně 
predikovat rychlost biodegradace optimalizovaného biokompozitu jakožto 3D tělesa. Vzorky 
biodegradačních těles se 100% výplní gyroidem (varianta I) byly zvoleny jako kontrolní („plné“) 
vzorky z důvodu porovnání s 3D tělesy s lišící se různě hustou výplní gyroidem, konkrétně 75 % 
(varianta II), 60 % (varianta III), 50 % (varianta IV), respektive 25 % (varianta V). 

Z údajů v tabulce 16 vyplývá, že 1 měsíc po inkubaci (tedy po účincích degradace na testo-
vaná tělesa v trvání 1 měsíce) vykazovala nejvyšší úbytek průměrné hmotnosti tělesa vyrobená 
ve variantě IV s 50% výplní vnitřní struktury gyroidem, kdy průměrná hodnota úbytku hmot-
nosti tělesa činila 3,7±0,1 mg, druhý nejvyšší úbytek hmotnosti byl pak zaznamenán u tělesa 
varianty III s 60% výplní gyroidem (3,4±0,2 mg), v pořadí třetí nejvyšší úbytek byl zazname-
nán u těles varianty II se 75% výplní (2,6±0,2 mg) a shodně také u varianty V s 25% výplní 
vnitřní struktury gyroidem (2,6±0,3 mg). Vůbec nejnižší úbytek hmotnosti byl zaznamenán 
u těles variant I se 100% výplní gyroidem, a to 1,6±0,4 mg. Výše uvedené výsledky jsou gra-
fi cky znázorněny na obr. 49. Po jednom měsíci degradace testovaných biodegradačních PHB/
PLA/TCP/HA těles s různou hustotou gyroidní výplně byla tedy zjištěna nejpomalejší degra-
dace (tedy nejmenší úbytek hmotnosti) u těles se 100% výplní (varianta I), a to v porovnání se 
všemi „více porézními“ biodegradačními zkušebními tělesy vyrobenými výplní 75 % (varian-
ta II), 60 % (varianta III), 50 % (varianta IV), respektive 25 % (varianta V) gyroidem (obr. 49). 
Tato zjištění mohou souviset s hustší vrstvou tištěného materiálu 3D tělesa, která, jak uvádí 
Germain a kol. [65], zpomaluje proces jejich degradace.

Po 2. měsíci degradace se, v porovnání se situací po 1. měsíci degradace (obr. 49), průměrný 
úbytek hmotnosti u všech testovaných těles (varianta I až V) výrazně zvýšil (obr. 50), přičemž 
se hodnota úbytku jejich hmotnosti u vzorků variant I, II, III, a IV pohybovala v podobném in-
tervalu hodnot, a sice v rozmezí od 7,1±0,2 mg u varianty III, přes 6,8±0,1 mg u varianty IV 
a 6,6±0,3 mg u varianty II, po 6,4±0,2 mg u varianty I (tab. 16). Nejmenší průměrný úbytek hmot-
nosti po 2. měsíci degradace byl zaznamenán u těles varianty V, a to 4,7±0,1 mg (tab. 16). Lze 
tedy pozorovat, že u biodegradačních vzorků varianty II, varianty III a varianty IV procentuální 
výplně vnitřní struktury gyroidem, byl jejich průměrný úbytek hmotnosti víceméně pravidelný 
a v porovnání se situací po 1. měsíci degradace (obr. 49) se přibližně zdvojnásobil (obr. 50), 
kdežto v případě vzorků varianty I došlo, v porovnání se situací po 1. měsíci degradace (obr. 49), 
ke skokovému nárůstu průměrného úbytku hmotnosti, a to z hodnoty 1,6±0,4 mg na hodnotu 
6,4±0,2 mg, což je nárůst úbytku hmotnosti (degradace těles) dokonce čtyřnásobný (obr. 50). 
Naopak u vzorků s 25% výplní gyroidem (varianta V) došlo, v porovnání se situací po 1. měsíci 
degradace (obr. 49), k nejmenšímu úbytku průměrné hmotnosti v průběhu 2. měsíce degradace, 
a to o hodnotu 4,7±0,1 mg, tzn. tento úbytek hmotnosti byl v 2. měsíci degradace zhruba 1,8 ná-
sobný oproti 1.měsíci kdy se úbytek pohyboval okolo 2,6 ± 0,3 mg (obr. 49). 

Po 3 měsících degradace došlo, v porovnání se situací po 2. měsíci degradace (obr. 50), 
k výrazné změně v trendu velikosti úbytku průměrné hmotnosti testovaných biodegradačních 
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zkušebních těles s tím, že velikost úbytku průměrné hmotnosti klesala při porovnání všech 
testovaných variant od varianty s nejvíce hustou výplní (varianta I se 100% výplní gyroidem) 
až po variantu „nejvíce porézní“ (varianta V s 25% výplní gyroidem) téměř lineárně (obr. 51), 
přičemž nejvyšší úbytek průměrné hmotnosti tělesa byl zaznamenán u varianty I, o něco nižší 
pak u varianty II, dále o něco nižší u varianty III, následně o něco nižší u varianty V a nejnižší 
u varianty IV zkušebních biodegradačních těles (tab. 16). V porovnání se situací po 2. měsí-
ci degradace (obr. 50) v případě tělesa varianty I došlo po 3 měsících degradace k přibližně 
trojnásobnému úbytku průměrné hmotnosti, oproti 2 měsíci z hodnoty 6,4±0,2 mg na hodno-
tu 19,1±0,8 mg u varianty II došlo k přibližně dvojnásobku úbytku hmotnosti, a to z hodno-
ty 6,6±0,3 mg na hodnotu 14,5±0,4 mg, u varianty III došlo přibližně k 1,8 násobku úbytku 
průměrné hmotnosti, a to z hodnoty 7,1±0,2 mg na hodnotu 12,7±2,3 mg, u varianty V došlo 
přibližně k 1,7 násobku úbytku průměrné hmotnosti, a to z hodnoty 4,7±0,1 mg na hodnotu 
7,9±0,4 mg, u varianty IV pak došlo k přibližně 1,6 násobku úbytku hmotnosti, a to z hodnoty 
6,8±0,1 mg na hodnotu 10,6±2,2 mg (tab. 16). 

Po dokončení 4. měsíce degradace pokračoval stejný trend lineárního poklesu úbytku průměr-
né hmotnosti biodegradačních těles, který byl pozorován po 3 měsících degradace (obr. 51), opět 
s podobným charakterem chování zkušebních těles, kdy velikost úbytku průměrné hmotnosti 
klesala při porovnání všech testovaných variant od varianty s nejméně porézní výplní (varian-
ta I se 100% výplní gyroidem) až po variantu nejvíce porézní (varianta V s 25% výplní gyroi-
dem) téměř lineárně (obr. 52). Nejvyšší úbytek průměrné hmotnosti tělesa byl přitom zazname-
nán u varianty I, o něco nižší pak u varianty IV, dále o něco nižší u varianty II, následně o něco 
nižší u varianty III a nejnižší u varianty V zkušebních biodegradačních těles (tab. 16). 

V porovnání se situací po 3. měsíci degradace (obr. 51) došlo v případě tělesa varianty I po 
4 měsících degradace k téměř trojnásobnému úbytku průměrné hmotnosti, a to z hodnoty 
19,1±0,8 mg na hodnotu 52,8±0,5 mg, u varianty IV pak došlo k přibližně 2,1 násobku úbytku 
hmotnosti, a to z hodnoty 10,6±2,2 mg na hodnotu 22,5±1,3 mg, u varianty II došlo k přibližně 
2,0 násobku úbytku hmotnosti, a to z hodnoty 14,5±0,4 mg na hodnotu 29,5±0,5 mg, u varian-
ty III došlo přibližně k 1,9 násobku úbytku průměrné hmotnosti, a to z hodnoty 12,7±2,3 mg na 
hodnotu 25,0±1,5 mg, u varianty V došlo přibližně k 1,8 násobku úbytku průměrné hmotnosti, 
a to z hodnoty 7,9±0,4 mg na hodnotu 14,4±0,1 mg (tab. 16).

Celkový relativní úbytek průměrné hmotnosti zkušebních těles po 4 měsících jejich degra-
dace, v porovnání s úbytkem hmotnosti těles po počátečním 1. měsíci jejich degradace (obr. 
49), byl výrazně nejvyšší u varianty I, u těles varianty II pak byl zhruba třetinový (v porov-
nání s variantou I), a dále se relativní úbytek průměrné hmotnosti po 4 měsících degradace 
postupně snižoval, a to u varianty III, následně varianty IV a konečně nejnižší byl u varianty 
V zkušebních biodegradačních těles (tab. 16), kdy došlo (obr. 52) v případě tělesa varian-
ty I po tomto časovém intervalu k 33 násobnému úbytku průměrné hmotnosti v porovnání se 
situací po 1. měsíci degradace, a to z hodnoty 1,6±0,4 mg na hodnotu 52,8±0,5 mg, u varian-
ty II došlo k přibližně 11,3 násobku úbytku hmotnosti, a to z hodnoty 2,6±0,2 mg na hodnotu 
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29,5±0,5 mg, u varianty III došlo přibližně k přibližně 7,4 násobku úbytku průměrné hmot-
nosti, a to z hodnoty 3,4±0,2 mg na hodnotu 25,0±1,5 mg, u varianty IV pak došlo k přibliž-
ně 6,1 násobnému úbytku hmotnosti, a to z hodnoty 3,7±0,1 mg na hodnotu 22,5±1,3 mg, 
a v případě varianty V došlo přibližně k přibližně 5,5 násobku úbytku průměrné hmotnosti, 
a to z hodnoty 2,6±0,3 mg na hodnotu 14,4±0,1 mg (tab. 16)

Ze zjištěných výsledků v průběhu prvních čtyř měsíců degradace lze z grafi ckého znázor-
nění výsledků biodegradačních zkoušek rámcově dovodit, že v 1. měsíci došlo k nejmenšímu 
úbytku hmotnosti u nejméně porézního tělesa varianty I se 100% výplní materiálem, zatímco 
tělesa variant II, III a IV vykazovala relativně vyrovnaný úbytek průměrné hmotnosti v prv-
ním měsíci biodegradace (obr. 49). Trend velikosti úbytku průměrné hmotnosti se následně 
začal vyrovnávat po 2 měsících trvání degradace, kdy v případě tělesa varianty I se 100% 
výplní úbytek průměrné hmotnosti skokově narostl a z hlediska vzájemných poměrů rych-
losti úbytku hmotnosti došlo v případě tělesa varianty I k vyrovnání počátečního pomalého 
nástupu degradace (tedy úbytku průměrné hmotnosti) v porovnání s variantami II, III, IV 
a V (obr. 50). Trend degradace těles se však výrazně změnil ve 3. měsíci trvání pokusu bi-
odegradace (obr. 51), kdy skokový nárůst úbytku hmotnosti byl i nadále zvýrazněn u tělesa 
varianty I se 100% výplní a byl v tomto případě významně nejvyšší, zatímco u ostatních tě-
les s variantami II, III, IV a V výplně gyroidem byl zaznamenán postupně se snižující pokles 
jejich průměrné hmotnosti, a to přibližně lineárně v závislosti úbytku průměrné hmotnosti na 
procentuální výplni tělesa (obr. 51) s tím, že čím nižší byla procentuální výplň tělesa varianty 
I až V, tím k menšímu úbytku hmotnosti tělesa docházelo. Podobný průběh křivky závislos-
ti úbytku průměrné hmotnosti tělesa na jeho procentuální výplni klesající byla zaznamenána 
i 4 měsíce po začátku biodegradačních zkoušek (obr. 52).

Závěrem lze tedy dovodit, že od 3. měsíce degradace námi testovaných vzorků byla rych-
lost degradace těchto 3D zkušebních těles z PHB/PLA/TCP/HA přímo úměrná jejich procen-
tuální výplni, a že tělesa s menší procentuální výplní vnitřních struktur gyroidem (s varianta-
mi II, III, IV a V) degradují relativně pomaleji, než je tomu u těles s vyšší „denzitou“ výplně 
(varianta I). Rozdíl mezi „denzním“ tělesem se 100% výplní (varianta I) a tělesy variant II, 
III, IV a V s „více porézní“ strukturou výplně je v tom, že varianty s „porézní“ strukturou 
degradují pomaleji, což je výhodné pro jejich možné budoucí klinické použití. Současně je 
při rozhodování o vlastnostech 3D těles vyvíjených pro implantaci do poškozené kostní tká-
ně třeba brát v úvahu také jejich mechanické vlastnosti a odolnost proti působení především 
tlakových sil. Z našeho pohledu vývoje možného využití biokompatibilního anatomického 
modelu segmentu femuru pro implantaci do defektů diafýzy femuru v případech kompli-
kovaných zlomenin této kosti hrají důležitou roli nejen biodegradační vlastnosti skafoldu, 
ale také jeho odolnost proti působení sil tlaku v místě kostního defektu (viz kapitola 5.4.), 
avšak při volbě vhodného implantátu pro klinické použití je třeba vzít v úvahu i jeho „poro-
zitu“ (procentuální výplň vnitřní struktury tělesa gyroidem) důležitou z pohledu růstu buněk 
v tomto skafoldu. 
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Poněkud pomalejší nástup degradace těles varianty I v 1. měsíci jejich degradace v simulované 
tělesné tekutině může být způsobena velkou hustotou tištěného materiálu v 3D tělese. Přičemž 
zprvu dochází k degradaci materiálu pouze na povrchu tělesa, kdy jeho vnitřní struktury jsou 
v důsledku denzity vzorku skryty účinkům degradace simulovanou tělní tekutinou v inkubáto-
ru. Teprve po určité době, v našem případě 3 měsíce od zahájení biodegradačního testu, kdy se 
účinkem degradačních podmínek začnou vytvářet drobné póry uvnitř zprvu 100% vyplněného 
tělesa a toto začne nabývat pórovitou strukturu, „zpřístupní“ se pod povrchem tělesa ležící vnitřní 
struktury pro účinky simulované tělesné tekutiny a rychlost degradace zde skokově zvýší s tím, 
jak začne degradovat (a hmotnostně ubývat) stále více hmoty tělesa s původně nejvyšší denzitou 
vytištěného materiálu. Kromě toho, v případě biodegradačního tělesa varianty I se 100% výplní, 
bylo velké množství tištěného materiálu deponováno na jeho spodní straně, což mohlo rovněž 
být příčinou jeho počáteční pomalé degradace v 1. měsíci degradační zkoušky. 

Z námi zjištěných údajů shrnutých v tabulce 16 a z grafi ckého znázornění úbytku hmotnosti 
testovaných biodegradačních těles (obr. 49 až 52) pak vyplývá, že gyroidní struktura s výplní 75 % 
(varianta II), 60 % (varianta III), 50 % (varianta IV), respektive 25 % (varianta V) měla, ve srov-
nání se vzorky se 100% výplní materiálem (varianta I), pozitivní vliv na rovnoměrnou degradaci 
zkoumaných biodegradabilních těles, a to ve smyslu jejich pomalé a postupné degradace, a niko-
liv „skokové“ degradace, jak tomu bylo v případě vzorků se 100% výplní (varianta I) PHB/PLA/
TCP/HA biokompozitem. Postupná a pomalá biodegradace pozorovaná u zkušebních těles s 75% 
(varianta II), 60% (varianta III), 50% (varianta IV), respektive 25% (varianta V) hustotou výpl-
ně gyroidem je důležitá vlastnost požadovaná chirurgy při implantaci 3D nosičů buněk jakožto 
kostních náhrad tkáně při komplikovaných zlomeninách, neboť je třeba zajistit jejich pozvolnou 
degradaci v místě implantace, aby byla, do doby než se příslušný defekt kosti zahojí, zachována 
jejich potřebná pevnost a současně, aby nedošlo k předčasnému „kolapsu“ vnitřní gyroidní struk-
tury skafoldu, jež umožňuje v pórech gyroidního vzoru růst nových kostních buněk.

Tabulka 16: Průměrný úbytek hmotnosti PHB/PLA/TCP/HA biodegradačního tělesa s různými 
procentuálními variantami gyroidní výplně (varianta I až V) v průběhu degradace v simulované tělesné 
tekutině po uplynutí doby 1 až 4 měsíců (viz kapitola 4.5.3.).

 

Procentuální výplň gyroidu u 3D tištěného biodegradačního tělesa 

Průměrný úbytek 
hmotnosti 

biodegradačního 
tělesa po uplynutí 

1 až 4 měsíců 

Varianta I 
(100 %) 

Varianta II 
(75 %) 

Varianta III  
(60 %) 

Varianta IV  
(50 %) 

Varianta V  
(25 %) 

Δm1M (mg) 1,6 ± 0,4 2,6 ± 0,2 3,4 ± 0,2 3,7 ± 0,1 2,6 ± 0,3 

Δm2M (mg) 6,4 ± 0,2 6,6 ± 0,3 7,1 ± 0,2 6,8 ± 0,1 4,7 ± 0,1 

Δm3M (mg) 19,1 ± 0,8 14,5 ± 0,4 12,7 ± 2,3 10,6 ± 2,2 7,9 ± 0,4 

Δm4M (mg) 52,8 ± 0,5 29,5 ± 0,5 25,0 ± 1,5  22,5 ± 1,3 14,4 ± 0,1 
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Germain a kol. [65] uvádí, že gyroid si během degradace zachovává svoji integritu a tvar, a to 
z důvodu variability úhlů sklonu jednotlivých stěn (vláken) gyroidního vzoru vnitřní výplně tě-
lesa, které se mění při zvyšující se výšce tělesa. Díky změnám úhlů sklonu stěn gyroidu dochází 
k určité změně vzájemné polohy vnitřních struktur gyroidního vzoru a také změně plochy kon-
taktu mezi sousedními tištěnými vrstvami tělesa. [64, 65] To se potvrdilo při působení simulo-
vanné tělesné tekutiny na námi připravená 3D biodegradační tělesa, kdy po 4. měsíci degradace 
nedocházelo k tak velkému úbytku hmotnosti jako v případě těles se 100% výplní.
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Obr. 49: Graf závislosti úbytku hmotnosti po 1.měsíci (M1) na procentuální výplni 
biodegradačního tělesa.
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Obr. 50: Graf závislosti úbytku hmotnosti po 2.měsíci (M2) na procentuální výplni 
biodegradačního tělesa.
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Obr. 51: Graf závislosti úbytku hmotnosti po 3.měsíci (M3) na procentuální výplni 
biodegradačního tělesa.
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Obr.52: Graf závislosti úbytku hmotnosti po 4.měsíci (M4) na procentuální výplni 
biodegradačního tělesa.
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Tab.17: Maximální velikost tlakové síly způsobující porušení vnitřní struktury biodegradačního tělesa 
z PHB/PLA/TCP/HA s různou procentuální výplní gyroidem (varianta I až V) v průběhu degradace 
v simulované tělesné tekutině po uplynutí doby 1 až 4 měsíců (viz kapitola 4.5.3.).

 Procentuální výplň gyroidu u 3D tištěného biodegradačního tělesa 

Maximální tlaková síla 
při porušení gyroidní 

výplně tištěného 
biodegradačního tělesa 

po uplynutí 1 až 4 
měsíců 

Varianta I 
(100 %) 

Varianta II 
(75 %) 

Varianta III  
(60 %) 

Varianta IV  
(50 %) 

Varianta V  
(25 %) 

F0 max(N) 2134,1 ± 13,0 1214,8 ± 16,0 1117,8 ± 22,5 963,5 ± 9,1 626,5 ± 8,8 
F1 max (N) 992,3 ± 86,6 917,1 ± 150,6 831,1 ± 103,7 693,2 ± 26,8 564,6 ± 81,1 
F2 max (N) 787,3 ± 59,4 728,5 ± 60,2 667,3 ± 73,6 578,9 ± 57,8 511,5 ± 25,6 
F3 max (N) 580,6 ± 21,1 578,6 ± 69,7 497,4 ± 79,1 416,8 ± 52,1 365,5 ± 49,5 
F4 max (N) 365,1 ± 7,8 365,6 ± 26,9 333,8 ± 34,7 300,2 ± 20,7 278,8 ± 21,2 

Z údajů v tabulce 17 vyplývá, že stejně jako u tlakového působení sil na anatomické modely 
segmentu femuru z PHB/PLA/TCP/HA biokompozitu docházelo k postupnému poklesu prů-
měrné síly na mezi únosnosti biodegradačních těles. Přičemž průměrná síla na mezi únosnosti 
klesala od nejméně porézních (varianta I se 100% výplní gyroidem) těles až po variantu „nejví-
ce porézní“ (varianta V s 25% výplní gyroidem) téměř lineárně. S tím, že nejvyšších hodnot sil 
na mezi únosnosti dosahovala tělesa varianty I, o něco nižší pak u varianty II až IV a nejnižší 
u varianty V zkušebních biodegradačních těles.

Před provedením degradačních testů dosahovala nejvyšší průměrné síly na mezi únosnos-
ti tělesa vyrobená ve variantě I tedy se 100% výplní vnitřní struktury gyroidem, kdy tato prů-
měrná síla dosahovala hodnoty 2134,1 ± 13,0 N, druhé nejúnosnější vzorky varianty II se 75% 
výplní gyroidem dosahovaly hodnot 1214,8 ± 16,1 N. Ze zjištěných hodnot však lze konsta-
tovat, že varianty I a II se velmi lišily co do dosažení tlakové síly na mezi únosnosti, na rozdíl 
od variant II až V. V pořadí třetí nejvyšší únosnosti dosahovala tělesa varianty III s 60% výplní 
(1117,8 ± 22,5 N) a dále výrazně nižší dosahovaly tělesa varianty IV s 50% výplní vnitřní struk-
tury gyroidem 963,5 ± 9,1 N. Skokově menších průměrných hodnot sil na mezi únosnosti byl 
u těles varianty V s 25% výplní gyroidem, a to 626,5 ± 8,8 N (tab. 17). 

Po 1.měsíci inkubace (tedy po účincích degradace na testovaná tělesa v trvání 1 měsíce) vy-
kazovala nejvyšší průměrné síly na mezi únosnosti tělesa vyrobená ve variantě I tedy se 100% 
výplní vnitřní struktury gyroidem, kdy tato průměrná síla dosahovala hodnoty 992,3 ± 6,6 N, 
druhé nejúnosnější byly vzorky varianty II se 75% výplní gyroidem, které dosahovaly hodnot 
917,1 ± 150,6 N. Ze zjištěných hodnot však lze konstatovat, že varianty I a II se téměř nelišily 
v průměrné tlakové síle na mezi únosnosti neboť varianta II vykazovala velký chybový roz-
ptyl. Vyšší chybový rozptyl byl pravděpodobně způsoben velmi malou velikostí zkušebních 
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biodegradačních těles, kdy vlivem 3D tisku docházelo k přetokům mezi tištěnými vrstvami, 
které se velmi projevily na únosnosti takto malého tělesa. Avšak oproti hodnotám dosažených 
před provedením inkubačních testů (tab. 17) byl u varianty I pozorován až poloviční pokles 
průměrné tlakové síly na mezi únosnosti, konkrétně z hodnoty 2134,1 ± 13,0 N na hodnotu 
992,3 ± 86,6 N. U variant II až V (tedy u výplní s gyroidní strukturou 75 % až 25 %) nebyl po-
zorován výraznější pokles v průměrné tlakové síle na mezi únosnosti. Lze tedy konstatovat, že 
gyroidní struktura měla pozitivní vliv na únosnost 3D tištěných těles po působení simulované 
tělesné tekutiny. V pořadí třetí nejvyšší únosnosti dosahovala tělesa varianty III s 60% výplní 
(831,1 ± 103,7 N) a dále skokově menších hodnot dosahovaly tělesa varianty IV s 50% výplní 
vnitřní struktury gyroidem 693,2 ± 26,8 N. Vůbec nejnižší únosnosti byl zaznamenán u těles va-
riant V s 25% výplní gyroidem, a to 564,63 ± 81,04 N. Po jednom měsíci degradace testovaných 
biodegradačních PHB/PLA/TCP/HA těles s různou hustotou gyroidní výplně byla tedy nejvyšší 
únosnost u těles se 100% výplní (varianta I), a to v porovnání se všemi „více porézními“ biode-
gradačními zkušebními tělesy vyrobenými s výplní 75 % (varianta II), 60 % (varianta III), 50 % 
(varianta IV), respektive 25 % (varianta V) gyroidem. 

Poté 2. měsíc po inkubaci vykazovala nejvyšší průměrné síly na mezi únosnosti tělesa vyro-
bená ve variantě I tedy se 100% výplní vnitřní struktury gyroidem (787,3 ± 59,4 N), druhé nej-
únosnější byly vzorky varianty II se 75% výplní gyroidem, konkrétně 728,5 ± 60,2 N. Podobně 
jako v případě jednoho měsíce po biodegradaci (tab. 17), varianty I a II se téměř nelišily v prů-
měrné tlakové síle z důvodu velkého chybového rozptylu. V porovnání s hodnotami dosažený-
mi před provedením inkubačních testů a po 1 měsíci degradace (tab. 17) nebyl u varianty I a II 
patrný tak velký pokles průměrné tlakové síly na mezi únosnosti. Rozdíl mezi 1. a 2. měsícem 
byl přibližně o 200 N konkrétně z hodnoty 992,3 ± 86,6 N na hodnotu 787,3 ± 59,4 N u vari-
anty I. V případě variant II až V (tedy u výplní s gyroidní strukturou 75 % až 25 %) byl patrný 
obdobný rozdíl o 200 N v průměrné tlakové síle na mezi únosnosti, v porovnání s 1. měsícem. 
V pořadí třetí nejvyšší únosnosti dosahovala tělesa varianty III s 60% výplní (667,3 ± 73,6 N) 
a dále skokově menších hodnot dosahovaly tělesa varianty IV s 50% výplní vnitřní struktury 
gyroidem 578,9 ± 57,8 N a tělesa variant V s 25% výplní gyroidem, a to 511,5 ± 25,6 N. Rozdíl 
mezi variantami IV a V byl po 2. měsíci biodegradace výrazně menší.

Z údajů získaných po 3.měsíci inkubace, nebyl téměř patrný rozdíl mezi variantou I a II kdy 
jejich průměrné síly na mezi únosnosti činily 580,6 ± 21,1 N a 578,6 ± 69,7 N. Naopak mezi 
variantami III až V (tedy u výplní s gyroidní strukturou 60 % až 25 %) byly patrné větší rozdíly 
mezi naměřenými hodnotami, avšak se stejnou sestupnou tendencí jako v případě 1. a 2. měsí-
ce. Varianta III vykazovala hodnotu 497,4 ± 79,1 N, varianta IV poté 416,8 ± 52,1 N a varianta 
V opět nejnižší hodnotu, konkrétně 365,5 ± 49,5 N. Rozdíly v úbytku průměrných sil na mezi 
únosnosti byly téměř stejné jako mezi 1. a 2. měsícem, cca 200 N (tab. 17).

Po uplynutí 4.měsíce nejvyšší průměrné síly na mezi únosnosti dosahovala tělesa vyrobená 
ve variantě II tedy se 75% výplní vnitřní struktury gyroidem, kdy tato průměrná síla dosahovala 
hodnoty 365,6 ± 26,9 N, druhé nejúnosnější byly vzorky varianty I se 100% výplní gyroidem, 
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které vykazovaly hodnotu 365,1 ± 7,8 N. Po této době lze tedy pozorovat výhodnější únosnost 
těles s gyroidní strukturou, které pravděpodobně lépe odolávaly účinkům simulované tělesné 
tekutiny (obr. 49 až 52). Poté tělesa vykazovala sestupnou tendenci v poklesu průměrné síly ja-
ko v předchozích případech, varianta III  333,8 ± 34,7 N, varianta IV 300,2 ± 20,7 N a varianta 
V 278,8 ± 21,2 N, s tím že zde se již vytrácel vliv gyroidní struktury na únosnost 3D těles a nej-
větší vliv na únosnost měla převážně míra degradace jednotlivých těles. Což je patrné i z velké 
korelace mezi jednotlivými hodnotami variant III až V. 

Z údajů v tabulce 17 vyplývá, že gyroidní struktura s výplní 75 % (varianta II), 60 % (vari-
anta III), 50 % (varianta IV), respektive 25 % (varianta V) měla, ve srovnání se vzorky se 100% 
výplní materiálem (varianta I) po 4. měsíci degradace příznivý vliv na únosnost biodegradabil-
ních těles, vlivem pomalé degradace viz výše.

Obr. 53: Krystalky hydroxyapatitu na povrchu biodegradačního vzorku z PHB/PLA/TCP/HA po 
2 měsících inkubace v simulované tělesné tekutině.

Obr. 54: Snímek povrchu vzorku biodegradačního tělesa z PHB/PLA/HA/TCP zhotovený konfokálním 
mikroskopem při analýze povrchu zkoumaných vzorků s patrným vyvýšením (120 až 480 μm) v místě 

tvorby krystalků hydroxyapatitu.
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Na obr. 53 jsou vyobrazeny krystalky hydroxyapatitu, které se vytvořily na povrchu biodegra-
dačních těles z PHB/PLA/HA/TCP, které se na povrchu námi zkoumaných vzorků začaly ob-
jevovat za 2 měsíce od inkubace 3D těles v simulované tělesné tekutině. Vytvořené krystalky 
hydroxyapatitu byly zjevně patrny i na snímcích z konfokálního mikroskopu při analýze povrchu 
zkoumaných vzorků a dosahovaly výšky od 120 μm do 480 μm (obr. 54).

Shahi a kol. [55] u vzorků z PHB/TCP, zkoumaných z hlediska biodegradace, rovněž po-
zorovali tvorbu krystalků hydroxyapatitu, a to již po 1 měsíci sledování, přičemž v čase jejich 
koncentrace rostla. Mimo jiné se zvyšovala také koncentrace iontů Ca2+ a PO4

3-, což vedlo k nuk-
leaci dalších krystalků hydroxyapatitu a po 2 měsících pak došlo ke zvýšení hmotnosti vzorku 
z TCP/PHB kompozitu o 4 %. [55] V našem případě nedocházelo ke zvyšování hmotnosti u žád-
ného z pěti variant (varianta I až V) biodegradačních vzorků, naopak byl zjištěn úbytek jejich 
hmotnosti, který mohl být způsoben tvorbou hydrolytických produktů PHB a PLA, kdy dochází 
k mírnému snížení pH roztoku vlivem tvorby těchto hydrolytických produktů PHB, konkrétně 
kyseliny krotonové a kyseliny 3-hydroxybutyrové, přičemž tento pokles pH bývá kompenzován 
rozpouštěním alkalických iontů z trikalciumfosfátu. [55] 
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ZÁVĚR6. 
Teoretická část této diplomové práce se zabývá významem FDM 3D tisku v regenerativní medi-
cíně a implantologii, charakteristikou biomateriálů použitých pro 3D tisk testovaného segmen-
tu femuru (kyselina polymléčná, poly3-hydroxybutyrát), dále specifi ky 3D tisku kompozitů na 
bázi poly(3-hydroxybutyrátu), a významem příměsi β-trikalcium fosfátu v PHB kompozitech, 
zmíněn je rovněž vliv gyoridní struktury na mechanické vlastnosti těles při jejich 3D tisku, vliv 
gradientu porozity 3D těles na mechanické vlastnosti částicových kompozitů a in vitro degrada-
ce 3D těles s vnitřní gyroidní strukturou. Experimentální část má devět dílčích cílů, které jsou 
zaměřeny na přípravu tiskové struny a optimalizaci použitých materiálů a parametrů tisku námi 
vyvinuté 3D náhrady kostní tkáně. Hlavním cílem této diplomové práce bylo vytvoření nového 
PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu diafýzy femuru podle CT obrazů femuru 
ve dvanácti variantách (A1 až A4, B1 až B4, C1 až C4) různé procentuální výplně jeho vnitřní 
struktury gyroidem v místě kompakty a spongiózy reálné kosti. Před vlastním tiskem vyvíjených 
3D těles byla nejprve připravena optimalizovaná směs nového biokompozitu (OPT1), z nějž 
byla vyrobena tisková struna a byly stanoveny chemické a strukturní charakteristiky k tisku 
použitého materiálu s využitím termogravimetrické analýzy, diferenční skenovací kalorimetrie, 
gelové permeační chromatografi e, strukturní analýzy rastrovacím elektronovým mikroskopem 
a konfokální laserovou rastrovací mikroskopií. Byly sledovány také tepelné a chemické cha-
rakteristiky biokompozitní tiskové struny, optimalizované na nejvyšší možnou pevnost v tlaku 
po jejím vytištění. Parametry optimalizace 3D tisku na zvolené FDM tiskárně Prusa MK3S pro 
námi použitý biokompozit byly ověřeny pomocí teplotních věží a také stanovením optimálního 
warping koefi ecientu. Bylo zjištěno, že nejoptimálnější teplota extuze při tisku 3D tělesa z op-
timalizovaného biokompozitu OPT1, z pohledu výsledné kvality sledovaných geometrických 
struktur, tvarů či obrysů na 3D tištěných teplotních věžích a současně vysoké přilnavosti mate-
riálu k tiskové podložce, je 185 °C a teplota podložky 60 °C. Za účelem mechanického testová-
ní bylo vytištěno (po předchozí optimalizaci a ověření nejvhodnějších parametrů tisku nového 
biokompozitu) celkem 120 vzorků PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru 
v uvedených 12ti variantách (A1 až A4, B1 až B4, C1 až C4), vždy po 10 vzorcích od každé 
z variant. Byla stanovena únosnost v tlaku všech dvanácti variant vytištěných modelů segmen-
tu femuru s různou procentuální hustotou jejich vnitřní gyroidní výplně.Z testovaných vzorků 
vykazovaly nejvyšší průměrnou sílu na mezi únosnosti segmenty femuru se 75% výplní v místě 
kompakty (varianta A), a to 22,20 ± 0,50 kN v případě zkušebního 3D tělesa varianty A1, 19,10 
± 1,10 kN u tělesa varianty A2, 18,30 ± 0,30 kN v případě varianty A3 a 18,00 ± 0,50 kN u tělesa 
varianty A4. Z porovnání těchto hodnot je zřejmé, že nejvyšší únosnost v tlaku vykazují zkušeb-
ní vzorky PHB/PLA/TCP/HA anatomického segmentu femuru s nejvyšší hustotou výplně jejich 
vnitřní struktury gyroidem, a to jak v místě kompakty, tak v místě spongiózy tohoto tištěného 3D 
anatomického modelu reálné kosti. Následně byla zjištěna také predikce únosnosti v tlaku anato-
mického modelu segmentu femuru pomocí počítačové simulace s využitím numerického modelu 
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v programu ANSYS. Bylo zjištěno, že reálné výtisky PHB/PLA/TCP/HA anatomického mode-
lu segmentu femuru měly o přibližně čtvrtinu nižší únosnost v tlaku v porovnání s počítačovou 
simulací vytvořeným numerickým modelem tohoto tělesa v programu ANSYS, což bylo dáno 
zejména nedokonalostí 3D tisku, při němž vzniká, na rozdíl od ideálního počítačového modelu, 
uvnitř tělesa více dutin. Zkoumán byl rovněž dlouhodobý vliv (po dobu 4 měsíců) simulované 
tělesné tekutiny na biodegradaci 3D biodegradačních těles z PHB/PLA/TCP/HA s různou pro-
centuální výplní gyroidem (varianta I až V), která byla následně podrobena tlakovým zkouškám 
a provedena byla rovněž analýza jejich povrchu konfokálním mikroskopem. Rozdíl mezi tělesem 
se 100% výplní (varianta I) a tělesy variant II, III, IV a V s porézní strukturou výplně je v tom, 
že varianty s porézní strukturou degradují pomaleji, což je výhodné pro jejich možné budoucí 
klinické použití. Navíc pomalá degradace těles s vyšší porozitou po 4 měsících biodegradace 
měla příznivý vliv na jejich únosnost. PHB/PLA/TCP/HA anatomický model segmentu femuru 
byl vyvíjen pro budoucí možné využití v medicíně, jakožto potenciální náhrada kostní tkáně při 
rozsáhlých defektech femuru či nedostatku autogenního spongiózního štěpu hojně využívané-
ho v ortopedii k podpoře hojení poraněných kostí. Před případným využitím v klinické praxi 
bude, kromě mechanických vlastností, biokompatibility a rychlosti resorpce námi testovaného 
PHB/PLA/TCP/HA anatomického modelu segmentu femuru, zapotřebí zkoumat ještě další as-
pekty této náhrady tkáně, a to zejména v oblasti preklinických a klinických zkoušek z pohledu 
jeho interakce s buňkami za situace in vivo. Bude tak hledáno optimum určující fi nální porozitu 
segmentu femuru zabezpečující nejen dostatečné mechanické vlastnosti ale zároveň i vhodnou 
porozitu struktury pro proliferaci buněk.
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ8. 

Zkratka   Její význam

ABS    akrylonitril-butadien-styren
CAD    počítačem podporované projektování
CLSM    konfokální laserová rastrovací mikroskopie
CT    computerová tomografi e
DSC    diferenční skenovací kalorimetrie
FDM    výroba taveného vlákna 
FTIR    infračervená spektroskopie s Fourierovou transformací
GPC    gelová permeační chromatografi e
HA    hydroxyapatit
ISO    mezinárodní organizace pro normalizaci
OPT 1    označení optimalizované směsi biokompozitu 
P1P    pacient 1, pravý femur
PCL    polykaprolakton
PHB    poly(3-hydroxybutyrát)
PHBV    poly(3-hydroxyvalerát)
PLA    kyselina polymléčná
PLGA    kopolymer kyseliny glykolové a kyseliny mléčné
PMMA   polymethylmetakrylát
RP 4    označení kontrolní směsi biokompozitu
TCP    tricalciumfosfát
TGA    termogravimetrická analýza
SEM    rastrovací elektronový mikroskop
SLA    stereolitografi cký 3D tisk
STL    standardní teselační jazyk
SLM    selektivní laserové tavení


