
 

 

 

 



 

 

 

  



 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



ABSTRAKT 

Cílem této bakalářské práce je vypracovat přehled materiálů pro biomedicínské aplikace, 

srovnání biokompatibilních a biodegradabilních materiálů a dále přehled biodegradabilních 

slitin na bázi hořčíku. Práce má celkem čtyři části. První obsahuje popis jednotlivých skupin 

biomateriálů. Část druhá je zaměřená na hořčík a jeho slitiny včetně zhodnocení jednotlivých 

slitin s ohledem na biomedicínské aplikace. Třetí část obsahuje informace o typech koroze 

hořčíku a jeho slitin a různých vlivech na tuto korozi.  Poslední část je zaměřena na vliv 

přísadových prvků na lidský organismus.  

 

KLÍČOVÁ SLOVA 

Biomateriály, hořčík, koroze 

 

 

 

ABSTRACT 

The objective of this bachelor thesis is to create a summary of materials for biomedical 

applications, comparison of biodegradable and biocompatible materials and also 

summarization of biodegradable magnesium based alloys. The thesis has four parts. The first 

contains a description of each group of biomaterials. The second part is focused on 

magnesium and its alloys, including the evaluation of individual alloys with regard to 

biomedical applications. The third part contains information about the types of corrosion of 

magnesium and its alloys and various influences on the corrosion. The last part is focused on 

the influence of alloying elements on the human body. 
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1. Úvod 
Biomateriály se jiţ dnes běţně vyuţívají v mnoha biomedicínských aplikacích od kloubních 

náhrad přes šrouby na fixaci kostí aţ po kardiovaskulární stenty. Jejich vyuţití v biomedicíně 

je velmi pestré a stále probíhá další výzkum a vývoj s cílem vyuţít je i na další aplikace.  

V poslední době se do popředí dostala jedna ze skupin biomateriálů, jeţ vyuţívá korozního 

rozkladu k zefektivnění své funkčnosti. Tyto biodegradabilní materiály, jeţ se rozkládají 

v lidském organismu, jsou jím vstřebány a nahrazeny novou ţivou tkání, se staly trendem 

poslední doby. 

Tato bakalářská práce obsahuje zhodnocení jednotlivých skupin biomateriálů, přičemţ důraz 

je kladen především na materiály biodegradabilní, konkrétněji na biodegradabilní slitiny na 

bázi hořčíku.  

Práce obsahuje způsoby koroze těchto slitin a vlivy na tuto korozi působící, vlivy přísadových 

prvků nejen na slitinu samotnou, ale také na lidský organismus při jejich degradaci v lidském 

těle a nakonec také zhodnocení některých vybraných hořčíkových slitin a popis některých 

z testů, které bývají při hodnocení pouţity.  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



2. Biomateriály 
Jsou charakterizovány jako:  

A) Anorganické materiály pouţité v lékařských aplikacích a určené k interakci 

s biologickými systémy a ţivými tkáněmi [1,2,3]. 

 B) Materiály určené k náhradě, posílení, či ochraně tělesných funkcí, či orgánů při 

kontaktu s biologickými systémy a ţivými tkáněmi[1,2,3]. 

C) Syntetické materiály určené k nahrazení části lidského těla, či k nahrazení funkce 

v těsném kontaktu s ţivou tkání[1,2,3]. 

 

Biomateriály musí splňovat několik základních podmínek. Musí mít biokompatibilní 

chemické sloţení, aby nedocházelo k nepříznivým reakcím s okolní tkání a celým 

organismem. S výjimkou biokativních materiálů by měly být odolné proti degradaci. U 

kovových biomateriálů je vyţadována korozní odolnost, stejně jako u polymerů odolnost proti 

biologické degradaci. S ohledem na pouţití konkrétního implantátu jsou pak poţadovány 

určité hodnoty mechanických vlastností (pevnost statická i cyklická, modul pruţnosti aj.) 

[2,3]. 

Podle mechanických vlastností a moţné interakce s okolní tkání se biomateriály vyuţívají 

pro různé aplikace. Vyuţití jednotlivých typů biomateriálů je uvedeno v tabulce tab. 1. 

Biomateriály dle jejich interakce s ţivou tkání rozdělujeme na: 

 

2.1. Bioinertní 

Mezi bioinertní materiály patří například titan, tantal, oxid hlinitý, polyetylen nebo jiné 

polymery, které mají slabou chemickou interakci s přilehlými tkáněmi [3]. 

Tyto materiálu jsou biologicky inaktivní, coţ znamená, ţe se svým chováním blíţí 

chování inertních látek. S ţivou tkání nevytváří ţádné chemické či biologické vazby a 

organismus je toleruje [4,5]. 

V lidském těle se bioinertní implantáty po čase obalí vazivovým pouzdrem a to spojí 

implantát s okolní tkání, ať jiţ měkkou, či tvrdou [4,5]. 

Tyto materiály plní funkci doţivotně a jako takové musí splňovat náročné poţadavky na 

mechanické vlastnosti, chemickou čistotu a korozní stálost v tělních tekutinách. Nesmí být 

toxické a nesmí vyvolávat genetické změny v organismu [4]. 

Polymerní implantáty jsou povaţovány za bezpečné a účinné po dobu v rozmezí od 

několika měsíců po dobu několika let. Nicméně, biologická odezva je stále nevyhnutelná. 

Proto je snaha vyváţit tuto nevýhodu designem implantátů[3]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



Tab. 1. Vyuţití Biomateriálů[2] 

Vyuţití Biomateriálů 

Materiály Hlavní pouţití 

Kovy a Slitiny 

316L Nerezová ocel Fixace zlomenin, stenty, chirurgické nástroje 

CP-Ti, Ti-Al-V, Ti-Al-Nb, Ti- 

13Nb-13Zr,Ti-Mo-Zr-Fe 

Kostní a kloubní náhrady, fixace zlomenin, dentální implantáty, 

srdeční stimulátory 

Co-Cr-Mo, Cr-Ni-Cr-Mo 
Kostní a kloubní náhrady, dentální implantáty, dentální náhrady, 

srdeční chlopně 

Ni-Ti Kostní štítky, stenty, ortodontická vedení 

Slitiny zlata Dentální náhrady 

Produkty stříbra Antibakteriální látky 

Amalgámy Hg-Ag-Sn Zubní náhrady 

Keramika a sklo 

Oxid Hlinitý Kloubní náhrady a dentální implantáty 

Oxid Zirkoničitý Kloubní náhrady 

Fosforečnan vápenatý Kostní opravy a rozšíření, krycí povlaky na kovech 

Bioaktivní sklo Kostní náhrady 

Porcelán Zubní náhrady 

Uhlík Srdeční chlopně, dentální implantáty, perkutánní zařízení 

Polymery 

Polyethelyn Kloubní náhrady 

Polypropylen Sutury 

PET Cévní protézy, stehy 

Polyamidy Stehy 

PTFE Cévní protézy, rozšíření měkké tkáně 

Polyester Cévní protézy, systémy na doručování léků 

Polyuretany Zařízení, která jsou v kontaktu s krví 

PVC Trubičky, dutiny 

PMMA Dentální náhrady, nitrooční čočky, kloubní náhrady (kostní pojivo) 

Silikony Náhrady měkké tkáně, oční lékařství 

Hydrogely Oční lékařství, systémy na doručení léčiv 

Kompozity 

BIS-GMA- Křemenné / Křemičité výplně Dentální náhrady 

PMMA – Skleněné výplně Dentální náhrady (dentální pojiva) 

 

 

 

 



2.1.1. Kovové 

Mezi kovové inertní materiály patří například Titan (Ti), či Tantal (Ta). Slouţí jako 

biomateriály pro kostní implantáty v zubních a ortopedických aplikacích. Mají vysokou 

statickou i únavovou pevnost, nízkou hmotnost, vynikající biokompatibilitu a posílenou 

odolnost proti korozi oproti jiným běţným biomateriálům. V klinické praxi se dává přednost 

biomateriálům, jako jsou slitiny titanu a slitiny obsahující chrom, nikl, kobalt a 

molybden[3,6,7]. 

Titan je jedním z nejdůleţitějších materiálů pro biomedicínské implantáty v ortopedii 

a stomatologii a to díky své vysoké odolnosti proti korozi v mnoha biologických prostředích.  

Nicméně in vivo experimenty ukázaly hromadění titanových iontů v okolních tkáních. Bylo 

zjištěno, ţe titanové slitiny mají spontánní pasivitu ve fyziologickém prostředí způsobenou 

vznikem pasivační vrstvy obsahujícím oxid titaničitý, oxid hlinitý anebo malé mnoţství oxidů 

vanadu [3]. Youngův modul pruţnosti titanu a jeho slitin je poloviční oproti nerezové oceli, či 

slitinám kobalt-chrom [3,7]. 

Reakce titanového implantátu a vznik pasivační vrstvy v roztoku za pokojové teploty, při 

které má implantát inertní vlastnosti probíhá anodickou reakcí titanu a vody při vzniku oxidu 

titaničitého, vodíku a volných elektronů (1). V kyselých roztocích se následně volné elektrony 

váţí na volné ionty vodíky a mění se tak katodickou reakcí na stabilní vodík (2). V zásaditých 

a neutrálních roztocích dochází ke katodické reakci, při které slučováním kyslíku, vody a 

volných elektronů vzniká OH- (3) [7]. 

 

 

Ti + 2H2O → TiO2 + 4H+ + 4e-     (1) 

2H+ + 2e- → H2     (2) 

O2 + H2O + 4e- → 4OH-     (3) 

 

 

2.1.2. Keramické 

Příklady keramických bioinertních materiálů jsou oxid hlinitý (Al2O3), oxid 

zirkoničitý (ZrO2), či jejich směsi[4]. 

Keramické materiály jsou vhodné pro výrobu trvalých skeletálních náhrad 

vystavených permanentnímu zatíţení. Například kosti, kolenní a kyčelní endoprotézy, 

dentální implantáty atd. V mnoha ohledech předčí doposud pouţívané kovové či polymerní 

materiály. Jejich nevýhodou je však křehkost a náročnost výroby komplikovaných tvarů. 

Nové technologie však dokáţou některé z těchto nevýhody omezit[4]. 

Oxid hlinitý, nebo oxid zirkoničitý mají vysokou pevnost, chemickou i korozní odolnost a 

vysokou odolnost proti opotřebení. Splňují tedy všechny poţadavky kladené na biomateriály 

pro přípravu chirurgických implantátů [4]. 

2.2. Bioaktivní 

Hlavním znakem bioaktivních materiálů je, ţe vyvolávají specifickou biologickou reakci 

na rozhraní materiálů, coţ má za následek vytvoření vazby mezi tkání a materiálem[8]. 

 

 



Tyto materiály pozitivně reaguji 

s hostitelskou ţivou tkání, neboť vytváří 

prostředí pro růst kostí - osteogenezi [5]. 

Bioaktivní Materiály můţeme rozdělit na: 

a)Materiály povrchově aktivní, například 

bioaktivní skla (obr. 1.), sklo-keramika, 

hydroxyapatit. Tyto materiály mají schopnost 

vytvářet pevnou chemickou vazbu s ţivou 

tkání [4]. 

b) Materiály, které jsou postupně 

vstřebávány organismem a nahrazovány 

ţivou tkání (např. trikalciumfosfát) [4]. 
 

Obr.1.Princip Bioaktivního skla[4]

2.2.1. Materiály povrchově aktivní 

V této kategorii jsou zahrnuty skelné materiály, keramika, sklo-keramické kombinace 

a hydroxyapatit. Tyto látky obsahují oxid křemičitý (Si02), oxid sodný (Na2O), oxid vápenatý 

(CaO), oxid fosforečný (P2O5), atd., tedy sloučeniny které přispívají k vytvoření včasných 

chemických vazeb s tkání. V podstatě se jedná o výměnu iontů, tedy o reakci mezi 

bioaktivním materiálem a lidskými tělními tekutinami. Výsledkem je pak biologicky aktivní 

vrstva fosforečnanu vápenatého, která je ekvivalentní k chemické a krystalografické struktuře 

kosti. Bioaktivní materiály je vhodné vyuţívat při spojování kostí v případě zlomenin, ale 

nejsou vhodné k pouţití na kloubní implantáty, neboť je zde vysoká míra tření při kontaktu 

materiálů[3]. 

2.2.2. Materiály biodegradabilní 

Biodegradabilní materiály se pouţívají na výrobu medicínských implantátů. Jejich 

výhodou je, ţe po implantování uţ je není třeba odstraňovat, neboť se v lidském těle postupně 

rozpustí a lidské tělo je, na rozdíl konvenčních implantátů, vstřebá. To je velkou výhodou 

například při operacích dětí, které trpí například rozštěpy patra, zlomeninami, či úhlovými 

deformacemi dlouhých kostí, nebo nesrovnalostí délek končetin. Bolest a náklady při pouţití 

současných implantátů, které je třeba implantovat a následně odstranit, nebo kdyţ je tento 

úkon třeba opakovat několikrát, jsou mnohem vyšší. Tím se navyšuje počet invazivních 

zákroků a zvyšuje se pravděpodobnost pooperačních problémů[5]. 

Jako další příklad mohou slouţit kovové stenty, které byly implantovány milionům lidí 

s kardiovaskulárními problémy. V malém procentu případů můţe tento stent vyvolat imunitní 

reakce, které způsobují zjizvení tkáně, či krevní sraţeniny. Pokud dojde k ucpání, je třeba 

stent odstranit a následně implantovat stent nový. Pouţitím biodegradabilních materiálů je 

moţné tento cyklus omezit, či alespoň minimalizovat počet invazivních zákroků[5]. 

Biodegradabilní slitiny jsou tedy zárukou lepší, levnější a méně bolestivé lékařské 

péče. Hlavněpak pro dětské pacienty a pro ty pacienty náchylné k restenóze [5]. 

Biodegradabilní materiály, jako je fosforečnan vápenatý, polyglykolová-polylaktická 

kyselina, a dokonce i některé z porézních kovových materiálů, či hořčíkové slitiny, jsou 

navrţeny tak, aby se snadno vstřebávaly do těla a nahradily okolní tkáně (kosti nebo kůţe). 

Tyto materiály se pouţívají k transportu léčiv, nebo pro implantovatelné biodegradabilní 

konstrukce (chirurgické nitě, atd.) [3,9]. 



Tab. 2. : Srovnání mechanických vlastností normální tkáně a poţadavků na stenty a 

implantáty v porovnání s některými hořčíkovými slitinami [16,29,44,77] 

Tkáň/materiál 

Pevnost 

v tlaku 

(MPa) 

Pevnost 

v tahu 

(MPa) 

Modul 

Pruţnosti 

(GPa) 

Zdánlivá 

hustota 

(g/cm
3
) 

Mez 

kluzu 

(MPa) 

Taţnost 

při 

přetrţení 

(% ) 

Rázová 

pevnost 

zkouškou 

rázem v 

ohybu (J/m
-2

) 

Kortikální 

kosti 
164-240 35-283 5.23 1.8-2.0 

 
1.07-2.1 4.17 

Spongiózní 

kosti 
130-180 1.5-38 (10-1570)∙10

-3
 1.0-1.4 

   

Arteriální 

stěna  
0.5-1.72 1∙10

-3
 

    

Chrupavky 
 

3.7-10.5 (0.7-15,3)∙10
-3

 
    

Vazy 
 

13-46 0.065-0.541 
    

Šlachy 
 

24-112 0.143-2.31 
    

Titan 

(TiAl6V4, litý)  
830-1025 114 4.43 760-880 12 19 

Titan 

(TiAl6V4, 

kovaný) 
 

896-1172 114 4.43 
827-

1103 
10.15 

 

Nerezová ocel 

316L  
480-620 193 8 170-310 30-40 

 

Syntetický 

hydroxyapatit 
100-900 40-200 70-120 3.05-3.15 

   

Bioaktivní 

sklo  
40-60 35 

    

DL-PLA 
 

29-35 1.9-2.4 
  

5.6 
 

AZ91E-F 

(pískové lití) 
97 165 45 1.81 97 2.5 0,79 

AZ91E-F 

HPDC 
165 230 45 1.81 150 3 2,7 

AZ91E-GAE 
 

457 45 1.81 517 11,1 
 

AZ31 

(protlačované) 
83-97 241-260 

  
165-220 12.16 1,78 

AZ31 (plech) 
 

255-290 
  

150-220 15-21 1.78 

AZ31GAE 
 

445 
  

424 11.5 1.78 

LAE442 
 

247 
  

148 18 
 

WE43A-T6 
 

250 
 

1.84 162 2 
 

WE43-B 345 220 
   

2 
 

WE43 

(protlačované)  
277 

  
198 17 

 

WE43 (tube) 
 

260 
  

170 25 
 

AZ91 + 2Ca-

GAE  
452 

  
427 5.4 

 

AZ91 + 2Ca 
 

174 
   

1.7 1.3 

Mg0.8Ca 
 

428 
     

Mg(0-4)Ca 
 

210-240 
     

AM50A-F 113 210 
 

1.8 
 

10 
 

AM60B-F 130 225 
 

1.8 
 

8 2.8 



2.2.2.1. Podmínky biodegradability 

Jednou ze základních podmínek pro biodegradabilní materiály je dozajista co největší 

shoda ve vlastnostech implantátu, které by se neměly příliš lišit od vlastností tkání, které 

nahrazují. Je známo, ţe například velké rozdíly v modulech pruţnosti mezi kostí a 

implantátem mohou vést k problémům s dorůstáním nové kosti. Při degradaci se vlivem 

koroze materiálu tyto mechanické vlastnosti implantátu sniţují a postupně převádí zatíţení na 

kosti a tkáně samotné, čímţ se zabrání takzvanému stress shielding efektu. Proto musí koroze 

odpovídat rychlosti hojení tkáně [9,10]. Srovnání vlastností několika vybraných materiálů a 

tělních tkání je uveden v tabulce 2. 

Další důleţitou podmínkou biodegradabilních materiálů je jejich biokompatibilita. To 

znamená, ţe produkty rozkladu korodujícího implantátu nesmí být pro tělo toxické, alergické, 

či karcinogenní a organismus je musí být schopen bez problému vstřebat[9]. 

2.2.2.2. Testy biokompatibility 

Jedná se o rozsáhlou problematiku, na kterou se však tato práce primárně nezaměřuje. 

Proto jsou dále uvedeny jen některé z těchto testů, které se následně objevují v popisech 

vybraných hořčíkových slitin. Jedná se o testy cytokompatibility a testy genotoxicity.  

Některé z těchto testů jsou prováděny na buňkách HeLa, či HUVEC.  

Buňky HeLa jsou nesmrtelná buněčná linie (mohou se neustále mnoţit) lidských 

epiteliálních buněk. Jedná se o nádorové buňky pocházející z nádoru děloţního hrdla[11,12]. 

Buňky HUVEC jsou buňky pocházející z endotelu cév z pupeční šňůry. Pouţívají se 

jako laboratorní model ke studiu funkcí a patologie endoteliálních buněk [13]. 

Testy cytokompatibility 

Test růstu buněčné suspenze ve výluhu testovaného materiálu 

Účelem testu je zjistit toxicitu výluhu testovaného materiálu. Je- li zjištěna závislost 

mezi koncentrací testovaného výluhu a rychlostí růstu buněk, pak je prokázána i toxicita [14]. 

 

Test adherence buněk k testovanému materiálu 

Na materiálu se vysadí 5000 buněk. Počet buněk, které přilnou k materiálu je 

porovnán s hodnotou počtu buněk na skleněném standardu a následně se jejich poměr vyjádří 

v procentech. Test je prováděn na buňkách L-929 pocházejících z myších embryonálních 

fibroblastů a na buňkách HeLa pocházející z epiteloidních buněk karcinomu člověka[14, 15]. 

 

Dynamický dilatační test 

Cílem je testu je stanovit do jaké míry ovlivňuje daný materiál přilnavost buněk ke 

skleněnému substrátu a rozšíření jejich membrán. Provádí se za přítomnosti výluhu materiálu 

a vypovídá o schopnosti buněk tolerovat výluh testovaného materiálu. Test je prováděn na 

buňkách L pocházejících z myších embryonálních fibroblastů a na buňkách HeLa pocházející 

z epiteloidních buněk karcinomu člověka [14, 15]. 

 

Test tolerance buněk v monovrstvě k testovanému materiálu 

Do narostlé buněčné kultury je přidán pevný vzorek materiálu. Účelem testu je zjistit, 

zdali se vytváří zóna odumírajících buněk a její případná velikost. Výsledek vypovídá o míře 

tolerance rostoucích buněk k pevnému testovanému materiálu [14]. 



Test tolerance buněk v suspenzi k testovanému materiálu 

Účelem testu je zjistit, zda se při adherenci buněk vytvoří kolem testovaného materiálu 

inhibiční zóna (zóna zábrany růstu). Test vypovídá o míře tolerování testovaného materiálu v 

kritických buněčných fázích [14]. 

Testy Genotoxicity 

Test indukce atypických mitóz 

Účelem testu je stanovit zda výluh testovaného materiálu způsobuje změny na 

chromozomech v dlouhodobé kultivaci. Vypovídá o mutagenních vlastnostech materiálu [14]. 

 

Test indukce chromozomálních aberací v buněčné linii 

Vyuţívá se zde klastogenního efektu, jenţ vyvolává zlomy chromozomů. Jsou 

spočteny strukturální a numerické aberace. Pokud materiál indukuje více, neţ 5% 

chromozomálních aberací z celkového počtu měření je povaţován za nevhodný [14]. 

 

Test indukce chromozomálních aberací v periferních lymfocytech člověka 

Buněčná suspenze je naočkována na krycí skla nebo jiný vhodný materiál. Je 

selektivně hodnocen počet metafází, počet vícejaderných buněk, eventuální mikrojádra, počet 

více polárních dělení a stanoven mitotický index [14]. 

2.2.2.3. Biodegradabilní polymery 

Široké spektrum polymerů je pouţíváno v medicíně jako biomateriály. Jejich aplikační 

rozsah vyuţití je široký. Od protéz obličeje po protézy tracheálních trubic, téţ částí ledvin po 

části jater a srdce, od zubních protéz po endoprotézy kyčle a kolenních kloubů.  

Polymerní materiály jsou téţ vyuţívány pro lékařská lepidla, těsnící materiály pro nátěry [2]. 

Biologicky rozloţitelné polymery degradují in vitro a in vivo na produkty, které jsou 

normálními metabolity těla anebo se mění na produkty, které mohou být kompletně 

eliminovány z těla s anebo bez další metabolické transformace.  

Základními kritérii pro výběr biologicky rozloţitelného polymeru jako biomateriálu, 

jsou podmínka rozloţitelnosti na netoxické produkty a podmínka stanovující, ţe rychlost 

degradace a sniţování mechanických vlastností by měla odpovídat zamýšlenému pouţití. 

Výhody biologicky rozloţitelných polymerů jsou ihned zřejmé. Stejně jako u ostatních 

biodegradabilních materiálů, ani biodegradabilní polymery není třeba, na rozdíl od 

biostabilních polymerů, po implementování chirurgicky odstraňovat a odpadává téţ problém 

s dlouhodobou kompatibilitou [16]. 

Biologicky odbouratelné materiály je moţné rozdělit na přírodní a syntetické, na 

základě jejich původu. Přírodní polymery se zdají být zřejmou volbou pro biomedicínské 

aplikace, především díky jejich vynikající biokompatibilitě. Téţ strukturně věrně napodobují 

přirozeně buněčné prostředí. Mají jedinečné mechanické vlastnosti a jsou biologicky 

rozloţitelné pomocí enzymatických či hydrolytických mechanismů. 

Nicméně, přírodní polymery nejsou plně vyuţity kvůli nevýhodám, které jsou s nimi spojeny. 

Například riziko virové infekce a antigenicita[16]. 

Syntetické polymery, na druhé straně, poskytují značné materiálové výhody oproti 

přírodním polymerům. Vzhledem k jejich syntetickým moţnostem je moţné vytvořit 



polymery, které mají široké spektrum vlastností a výbornou reprodukovatelnost. Navíc lze 

velmi dobře kontrolovat rychlost jejich degradace změnou jejich struktury[16]. 

2.2.2.4. Biodegradabilní kovové materiály 

Mezi kovové biodegradabilními materiály lze započítat jak jiţ zmíněný hořčík, tak 

také slitiny na bázi ţeleza a zinku, které jiţ byly testovány jako biodegradabilní 

materiály.Z  testů jasně vyplývá, ţe slitiny na bázi ţeleza se svými mechanickými vlastnostmi 

podobnými nerezové oceli jsou velmi atraktivní z konstrukčního hlediska. Na druhou stranu 

prvotní testy na zvířatech ukázaly pomalou in vivo degradaci. I po dvanácti měsících po 

operaci byla velká část stentů nedotčena, coţ způsobuje podobnou reakci těla jako při pouţití 

permanentních implantátů. Dalším problémem těchto implantátů mohou být elektrické 

zobrazovací systémy jako například magnetická rezonance [17]. 

 Další vývoj slitin na bázi ţeleza se zaměřuje směrem úpravy mikrostruktury, 

chemického sloţení, povrchových úprav a procesních technologií. Cílem je zvýšení rychlosti 

degradace a kompatibility s jiţ zmíněnou magnetickou rezonancí [18]. 

 Mezi další kovový materiál, který byl podroben testům biodegradability, patří zinek. 

Během testů Zn-Mg slitin bylo zjištěno, ţe optimální obsah hořčíku je 3 hm. %. Tak dosahuje 

slitina nejlepších mechanických vlastností. Při vyšším obsahu hořčíku dochází jiţ ke sníţení 

mechanických vlastností[19]. Co se korozní odolnosti týče, z testů prováděných na slitinách 

s obsahem 35, 40 a 45 hm. % hořčíku vyšla nejlépe slitina Zn-40Mg[20]. 

 Posledním kovovým materiálem v tomto výčtu je wolfram, který je zkoumán 

například pro jeho všestrannost jako materiál pro okluze aneuryzmat[21,22]. 

3. Hořčík a jeho slitiny 

3.1. Vlastnosti hořčíku 

 Čistý hořčík se v přírodě nejčastěji vyskytuje v podobě hořčíkových rud jako je 

Dolomit (MgCO3∙CaCO3 – 13% Mg), Magnesit (MgCO3 – 27% Mg), či v například ve 

Velkém solném jezeře v Utahu ve formě Hexahydrátu chloridu draselno-hořečnatého 

(MgCl2∙KCl∙6H2O – 8% Mg). Hlavní zdroj je však oceánská voda (Hořčík je obsaţen v 

0.13% oceánské vody). Je tedy velmi hojným prvkem, který tvoří z cca 2,7% zemskou kůru.  

 Hořčík je stříbrně bílý bivalentní kov, který za normálních podmínek tvoří 

hexagonální mříţku. Je jedním z nejlehčích konstrukčních prvků a jeho atomová hmotnost je 

24,305g. Za normálních podmínek je jeho korozní odolnost lepší neţ u uhlíkových ocelí. Jeho 

hustota je při 20°C 1,738 g/cm3.  

 Teplota tavení hořčíku je 650°C a bod varu za atmosférického tlaku je 1090°C. Modul 

pruţnosti při 20°C je: Pro 99% čistotu 44 GPa (dynamický), 40 GPa (statický), pro 99,8 

čistotu je 45 GPa (dynamický), 43 GPa (statický). Poissonovo číslo čistého hořčíku je 0,35. 

 Měrná tepelná kapacita (Cp) při 20°C je 1,205 kJ/kg ∙ K. Latentní teplo (∆H) 

sublimace je při 25°C od 6113 do 6238 kJ/kg. Latentní teplo (∆H) vypařování je od 5150 do 

5400 kJ/kg. Spalné teplo (∆H) je od 24,900 do 25,200 kJ/kg[23]. 

 

 



3.2. Hořčíkové slitiny 

Přísadové prvky v hořčíkových slitinách hrají důleţitou roli, neboť jejich přidáním se 

zlepšují jak mechanické, tak i fyzikální a korozivní vlastnosti jednotlivých slitin. Některé 
z přísadových prvků umoţňují efektivnější a lepší zpracování těchto slitin, ať jiţ se jedná o 
válcování, svařování, či slévání (viz tab. 3 a 4.).  

 
 

Tab. 3. Tvářené Mg slitiny[43] 

Značení 

dle ASTM 
Stav 

Jmenovité složení v hm. %  Mechanické vlastnosti 

Al Zn Mn Zr Th Cu Li 

Mez 

kluzu 
[Mpa] 

Pevnost 

v tahu  
[MPa] 

Vlastnosti 

M1 Plech     1.5         70 200 Nízká až střední pevnost,  

dobrá svařitelnost a 
odolnost proti korozi 

M1 Výlisek     1.5         130 230 

M1 Výkovek     1.5         105 200 

AZ310 Plech 3 1 0.3         120 240 

Střední pevnost, dobrá 

svařitelnost a tvárnost 

AZ31H24 Plech 3 1 0.2         160 250 

AZ31 Výlisek 3 1 0.3         130 230 

AZ31 Výkovek 3. 1 0.3         105 200 

AZ61 Výlisek 6.5 1 0.3         180 260 Vysoká pevnost slitiny, 
dobrá svařitelnost AZ61 Výkovek 6.5 1 0.15         160 275 

AZ80-T6 Výkovek 8.5 0.5 0.2         200 290 Vysoká pevnost  

ZM210 Plech   2 1         120 240 

Střední pevnost slitiny, 
dobrá tvárnost a tlumící 

schopnost 

ZM21H24 Plech   2 1         165 250 

ZM21 Výlisek   2 1         155 235 

ZM21 Výkovek   2 1         125 200 

ZMC711-T6 Výlisek   6.5 0.75     1.25   300 325 Vysoká pevnost 

LA141-T7 Plech 1.2   0.15       1.4 95 115 Nízká hmotnost 

ZK31-T5 Výlisek   3   0.6       210 295 Vysoká pevnost, dobrá 
svařitelnost ZK31-T5 Výkovek   3   0.6       205 290 

ZK61 Výlisek   6   0.8       210 285 

Vysoká pevnost ZK61-T5 Výlisek   6   0.8       240 305 

ZK61-T5 Výkovek   6   0.8       160 275 

HK31H24 Plech       0.7 3.2     170 230 Vysoká odolnost proti 
creepu do 350°C, dobrá 

svařitelnost HK31-T5 Výlisek       0.7 3.2     180 255 

HM21-T8 Plech     0.8   2     135 215 Vysoká odolnost proti 
creepu do 350°C, dobrá 

svařitelnost, krátká doba 
expozice do 450°C 

MHM32-
T81 

Plech     0.8   2     180 255 

HM21-T5 Výkovek     0.8   2     175 225 

HZ11 Výlisek   0.6   0.6 0.8     120 215 Dobrá odolnost proti 
creepu do 350°C, dobrá 

svařitelnost HZ11 Výkovek   0.6   0.6 0.8     130 230 

 

 

 

 



Tab. 4.  Odlévané hořčíkové slitiny[43] 

Značení 

dle 
ASTM 

Způsob 
odlévání 

Přísadové prvky dané slitiny v hm. %  Mechanické vlastnosti 

Al Zn Mn Si Zr 
Prvky 
vzác. 

zemin 
Th Ag 

Rp0,2 
[MPa] 

Rm 
[MPa] 

Vlastnosti 

AZ63 
Do pískové 

formy 
6 3 0.3           75 180 Dobrá pevnost při 

pokojové teplotě a 
tažnost AZ63-T6 

Do pískové 
formy 

0.3 3 0.3           110 230 

AZ81 
Do pískové 

formy 
8 0.5 0.3           80 140 

Dobrá houževnatost 

AZ81-T4 
Do pískové 

formy 
8 0.5 0.3           80 220 

AZ91 
Do pískové 

formy 
9.5 0.5 0.3           95 135 

Univerzální slitina 

AZ91-T4 
Do pískové 

formy 
9.5 0.5 0.3           80 230 

AZ91-T6 
Do pískové 

formy 
9.5 0.5 0.3           120 200 

AZ91 Chill casting 9.5 0.5 0.3           100 170 

AZ91-T4 Chill casting 9.5 0.5 0.3           80 215 

AZ91-T6 Chill casting 9.5 0.5 0.3           120 215 

AZ91 Tlakové lití 9.5 0.5 0.3           125 200 

AM50 Tlakové lití 5   0.3           125 200 
Odlévané za vysokého 

tlaku 

AM20 Tlakové lití 2   0.5           105 135 
Dobrá tažnost a 

houževnatost 

AS41 Tlakové lití 4   0.3 1         135 225 Dobrá odolnost proti 

creepu až do 150°C AS21 Tlakové lití 2   0.4 1         110 170 

ZK51-T5 
Do pískové 

formy 
  4.5     0.7       140 235 Dobrá pevnost při 

pokojové teplotě a 
tažnost ZK61-85 

Do pískové 

formy 
  6     0.7       175 275 

EZ33-T5 
Do pískové 

formy 
  2.7     0.7 3.2     95 140 

Dobrá slévatelnost, 

svařitelnost, odolnost 
proti creepu až do 

250°C EZ33-T5 Chill casting   2.7     0.7 3.2     100 155 

HK31-T6 
Do pískové 

formy 
        0.7   3.2   90 185 

Dobrá slévatelnost, 

svařitelnost, odolnost 
proti creepu do 350°C HZ32-T5 

Do pískové 
formy / Chill 

casting 
  2.2     0.7   3.2   90 185 

QE22-T6 
Do pískové 

formy / Chill 
casting 

        0.7 2.5   2.5 185 240 
Dobrá svařitelnost, 

vysoká hodnota meze 
kluzu až do 250°C 

QH21 
Do pískové 

formy 
        0.7 1 1 2.5 185 240 

Dobrá svařitelnost, 

vysoká hodnota meze 
kluzu a odolnost proti 

creepu do 300°C 
QH21-

T6 

Do pískové 

formy 
        0.7 1 1 2.5 185 240 

 

 

 

 



Přísadové prvky 
 

Hliník (Al)má maximální rozpustnost 12,7 hm% při teplotě 437 °C. Často se kombinuje se 
zinkem, přičemţ pak dosahujeme lepší tekutosti a slitiny jsou ţáropevné. Pokud mají slitiny 

víc neţ 6 hm. % hliníku mohou být tepelně zpracovány. Uţitkové slitiny však zřídkakdy 
překračují 10 hm. %. Přidáním hliníku se zvyšuje pevnost a tvrdost slitiny a zlepšuje 
slévatelnost. Při 6 hm. % je dosaţen optimální poměr pro pevnost a houţevnatost. Hliník téţ 

zvyšuje korozní odolnost ve slaných vodách. Nejčastěji pouţívanou hliníkovou slitinou je 
AZ91díky její vynikající slévatelnosti [23,24]. 

 
Beryllium (Be) jev hořčíku velmi málo rozpustné. Přidáním 0,001 hm. % sniţujeme oxidaci 
v tavenině, avšak hrozí zhrubnutí zrna [23,25]. 

 
Vápník (Ca)sniţuje oxidaci v tavenině a při následném tepelném zpracování. Zlepšuje 

válcovatelnost. Při překročení 0,3 hm. % zvyšuje náchylnost k praskání při svařování [23]. 
 
Měď (Cu)nepříznivě ovlivňuje korozní odolnost slitiny při překročení 0,05 hm. % avšak 

zlepšuje pevnost slitiny za vyšších teplot [23,25]. 
 

Ţelezo (Fe)se v uţitkových slitinách průměrně vyskytuje ve výši 0,01 aţ 0,03 hm. %. Je 
jedním z nejvíce škodlivých prvků ve slitinách hořčíku, jelikoţ razantně sniţuje korozní 
odolnost, a to i kdyţ je přítomen jen v malém mnoţství [23,25]. 

 
Lithium (Li)má maximální rozpustnost 5,5 hm. % při 588 °C. Při obsahu 11 hm. % dochází 

ke vzniku fáze s BCC mříţkou a tedy zvýšení tvářitelnost kovaných výrobků. Přidáním lithia 
sniţujeme hustotu slitiny aţ pod hustotu hořčíku samotného. Sniţuje se pevnost, zvyšuje 
plasticita a elastické vlastnosti. Vyuţití slitin Mg-Li je omezené [23,25]. 

 
Mangan (Mn)má nízkou rozpustnost v hořčíku. Uţitkové slitiny tak zřídkakdy překročí 

obsah 1,5 hm. %. Pokud je ve slitině přítomen hliník, sniţuje se hranice aţ na 0,3 hm. %. 
Přítomnost manganu zvyšuje odolnost proti korozi ve slané vodě Mg-Al a Mg-Al-Zn slitin 
vyvázáním ţeleza a dalších těţkých prvků na relativně neškodné sloučeniny, z nichţ některé 

lze pak odstranit během tavení [23]. 
 

Nikl (Ni)je škodlivý prvek podobně jako ţelezo, neboť sniţuje korozní odolnost. 
V uţitkových slitinách je jeho obsah od 0,01 do 0,03 hm. %[23]. 
 

Prvky vzácných zemin zvyšují pevnost hořčíkových slitin za zvýšených teplot a sniţují 
porušování během svařování a pórovitost při odlévání [23]. 

 
Stříbro (Ag) zvyšuje mechanické vlastnosti hořčíkových slitin (zlepšuje zpevnění během 
stárnutí) [23]. 

 
Thorium (Th) zvyšuje odolnost proti creepu aţ do teplot 370°C. Většina slitin obsahuje 2 aţ 

3 hm. % thoria v kombinaci se zinkem, zirkoniem a manganem. Téţ zlepšuje svařitelnost 
slitin obsahujících zinek [23]. 
 

Zinek (Zn) je často vyuţíván v kombinaci s hliníkem ke zlepšení pevnosti za pokojové 
teploty. Pomáhá překonávat negativní účinky ţeleza a niklu ve slitinách. Také se pouţívá 

v kombinaci se zirkoniem, prvky vzácných zemin, nebo thoriem k precipitačnímu kalení 
hořčíkové slitiny, coţ zvyšuje pevnost [23,25]. 



 
Cín (Sn)je uţitečný v hořčíkových slitinách s malým mnoţstvím hliníku.  Zvyšuje taţnost 
slitin a díky sníţení výskytu volných trhlin zlepšuje moţnosti volného kování [23]. 

 
Zirkonium (Zr) másilný vliv na zjemnění zrna v hořčíkových slitinách. Přidává se do slitin 

obsahujících prvky vzácných zemin, thoriem, či zinkem (případně jejich kombinace) za 
účelem zjemnění zrna. Nesmí být přidáváno do slitin s hliníkem a manganem, jelikoţ s nimi 
tvoří stabilní sloučeniny. Podobně tvoří sloučeniny i s ţelezem, uhlíkem, dusíkem, kyslíkem, 

vodíkem a křemíkem [23]. 
 

Yttrium (Y) má relativně vysokou rozpustnost v hořčíku (12.4 hm. %). Podporuje odolnost 
proti creepu do teploty 300°C. Okolo 4 aţ 5 hm. % je přidáváno do slitin (WE54, WE43) ke 
zlepšení vlastností za vyšších teplot aţ do teploty 250°C [23]. 

 
Křemík (Si) zlepšuje slévatelnost a sniţuje korozní odolnost hořčíkových slitin, jestliţe je 

přítomno i ţelezo [23]. 
 
Stroncium (Sr) je relativně nový druh příměsi v hořčíkových slitinách. Zlepšuje odolnost 

vůči creepu[25]. 
 

3.2.1. Značení hořčíkových slitin dle ASTM 

První část obsahuje písmena hlavních přísadových prvků v pořadí s jejich 
sniţujícím se obsahem (Tab. 5.). 

Druhá část obsahuje čísla, která značí procentuální obsahy (zaokrouhlené na 
celá čísla) hlavních přísadových prvků (Tab. 6.). 

Třetí část tvoří písmeno značící čistotu (Tab. 7.). 
Čtvrtá číst označuje tepelné zpracování (Tab. 8.)[26]. 

 

 

Tab. 5.: Hlavní přísadové prvky (1.)[27] 

A Hliník 

C Měď 

E Vzácné zeminy 

H Thorium 

K Zirkonium 

L Lithium 

M Mangan 

Q Stříbro 

S Silikon 

W Yttrium 

Z Zinek 

 

Tab. 6.: Tepelné zpracování a stav 

materiálu (2.)[27] 

F Bez TZ 

O 
Rekrystalizační žíhání  

(Jen pro kované výrobky) 

H Deformační zpevnění 

T 
Tepelné zpracování  
(Jiné než F,O,H) 

W Rozpouštěcí žíhání 

 

 

 

 



Tab. 7.: Podskupina pro H (3.)[27] 

H1 Jen deformační zpevnění 

H2 Deformační zpevnění a následně částečné žíhání 

H3 Deformační zpevnění a následně stabilizace 

 

Tab. 8. : Podskupina pro T (4.)[27] 

T1 Ochlazení a následné přirozené stárnutí 

T2 Žíhání (Jen pro odlitky) 

T3 Rozpouštěcí žíhání a následná deformace za studena 

T4 Rozpouštěcí žíhání 

T5 Ochlazení a následné umělé stárnutí 

T6 Rozpouštěcí žíhání a následné umělé stárnutí 

T7 Rozpouštěcí žíhání a následná stabilizace 

T8 Rozpouštěcí žíhání, deformace za studena a umělé stárnutí 

T9 Rozpouštěcí žíhání, umělé stárnutí a deformace za studena 

T10 Ochlazení, umělé stárnutí a deformace za studena 

 

3.2.2. Vhodnost využití hořčíku a jeho slitin jako biodegradabilního materiálu 

Hořčík a jeho slitiny vykazují velký potenciál na poli biokompatibilních a 

biodegradabilních materiálů. Nejpříznivější vlastnosti hořčíku jsou jeho vysoká měrná 

pevnost a modul pruţnosti, který je velmi blízký modulu pruţnosti lidské kosti. To má velký 

význam, neboť vysoká mechanická pevnost sniţuje mnoţství materiálu na potřebný implantát 

aplikovaný na dané zatíţení. A sníţení rozdílu mezi moduly pruţnosti zajišťuje sníţení 

napěťových účinků mezi materiálem implantátu a kostí samotnou (Tab. 2.)[9,28,29]. 

Přínosem je téţ nízká korozní odolnost a vysoká biokompatibilita hořčíku. Při jeho 

korozi a degradaci vznikají neškodné korozní produkty, které jsou následně z těla vylučovány 

močí. Samotná nízká korozní odolnost však můţe být problémem. Můţe dojít k velmi rychlé 

degradaci implantátu a tedy ke sníţení jeho mechanické integrity předtím, neţ dojde 

k uzdravení kosti. Nízká korozní odolnost hořčíku můţe téţ vést k rychlé produkci vodíků 

avzniku bublin plynu. Tyto bubliny se mohou akumulovat v okolí implantátu a prodluţovat 

dobu hojení tkáně. Lokální akumulace vodíku můţe mít téţ za následek změnu pH v daném 

místě, coţ můţe ovlivnit fyziologické procesy probíhající v blízkosti implantátu, které jsou na 

pH závislé. Z těchto a dalších důvodů je třeba kontrolovat degradaci daného implantátu, aby 

byl zajištěn co nejefektivnější proces léčení [9,28,29]. 

Nejznámější vyuţití biodegradabilních slitin hořčíku je v lékařství. Nejčastěji se 

pouţívají na implantáty, jejichţ funkce je pouze přechodná. Jedná se tedy především o šrouby 

(Obr. 2.), které se vyuţívají k fixaci zlomených kostí, či na stenty. V takovýchto případech 

není třeba implantát po čase vyjímat a pacient se tak vyhne nutnosti podstoupit další 

chirurgický zákrok. Implantát se totiţ časem v důsledku koroze sám rozloţí a je nahrazen 

dorůstající ţivou tkání[9]. 

Omezení pro vyuţití hořčíkových slitin jako implantátů je stanoveno jejich korozní 

rychlostí, která v případě vysokých rychlostí můţe způsobovat hemolýzu a osteolýzu. Tento 

problém je řešen vývinem nových slitin hořčíku s pomalejší korozní rychlostí a také vyuţitím 

různých povrchových úprav [10]. 



Hořčík je velmi důleţitým prvkem pro 

správnou funkci lidského organismu a lidské 

tělo ho dokáţe zpracovat velké mnoţství a 

nadbytek vyloučit ledvinami. Je důleţitý jak 

pro správnou funkci srdce, tak i nervové a 

trávící soustavy. Jeho nedostatek má naopak 

za následek cévní a srdeční problémy. Lidský 

organismus obsahuje zhruba 30 g hořčíku a 

maximální denní dávka je 300-400 mg. 

Předávkování hořčíkem je tak velmi vzácné a 

hořčík uvolněný z implantátu během 

korozivního rozkladu tak nepředstavuje 

většinou pro tělo v tomto směru problém, coţ 

ho činí velmi vhodným materiálem[9]. 

 

 

 
Obr. 2. Šrouby pro fixace zlomených kostí 

vyrobené z hořčíkové slitiny [9] 

3.2.3. Biodegradabilní hořčíkové slitiny 

Slitiny Mg-Ca 

Testy cytokompatibility při pouţití buněk L-929 ukázaly, ţe slitina není toxická pro 
buňky. Okolo implantátu byla pozorována vysoká aktivita osteoblastů a osteocytů. 
Rentgenové vyšetření odhalilo, ţe čepy ze slitiny Mg-Ca postupně degradují in vivo do 90 

dnů a na jejich místě byla vidět nově vytvořená kost. Slitina prokázala svou vhodnost jako 
ortopedický biodegradabilní materiál[30]. 

Hustota vápníku je niţší, neţ hustota hořčíku a má hodnotu 1,55 g∙cm3. To způsobuje 
sníţení celkové hustoty těchto slitin aţ k hodnotám podobným hustotě lidských kostí, coţ je 
nezanedbatelnou výhodou. Hořčík je navíc důleţitým prvkem slouţícím k začleňováním 

vápníku do kostí a kooperace mezi hořčíkem a vápníkem uvolněným během degradace 
implantátu je tak velmi příznivá [10]. 

 
Slitiny Mg-Zn 

Bylo zjištěno, ţe při degradaci této slitiny dochází v počátečních fázích koroze k 

prudkému zhoršení mechanických vlastností a mechanické integrity a naopak je tomu 
v pozdějších fázích in vitro degradace. Bylo dokázáno, ţe in vitro koroze slitiny je pomalejší, 

neţ v případě čistého hořčíku. Z testů na L-929 buňkách vyplývá, ţe slitina je bezpečná pro 
buněčné aplikace s nízkou cytotoxicitou. Z testů téţ vyplynula degradační rychlost přibliţně 
2,32 mm∙rok-1[31]. 

Nebyly zaznamenány ţádné poruch ledvin, srdce, jater a sleziny. Z testů tedy vyplývá, 
ţe slitina Mg-Zn je vhodná pro biomedicínské aplikace[31,32]. 

 
Slitina AZ31  

 Při testech v SBF roztocích byl vzorek postupně pokryt kompaktní ochrannou vrstvou 

Mg(OH)2 a následně na ní vznikly částice obsahující fosfáty hořčíku a hydroxyapatit, který je 
důleţitou součástí lidských kostí. Tím byla prokázána vhodnost slitiny AZ31 jako 

biokompatibilního materiálu. Průnik ochranným filmem byl sledován asi po 72 hodinách 
v důsledku důlkové koroze [33]. 
 Při snaze o sníţení korozní rychlosti bylo prokázáno, ţe při pouţití vrstvy TiO2o 

tloušťce několik desítek nanometrů se korozní odolnost slitiny zvýší a prodlouţí se tak doba 
degradace[34]. 

  
 



Slitina WZ21  

 Slitiny byly testovány jako vhodný biodegradabilní materiál pro kardiovaskulární 
stenty a bylo zjištěno, ţe dosahují homogenní degradace v SBF roztocích. Testy téţ prokázaly 

dobrou cytokompatibilitu výluhů slitiny za pouţití buněk HUVEC a to i při zvýšení 
koncentrace výluhu. Testy na animálních modelech ukázaly slibné výsledky WZ21 při in vivo 

aplikacích a následně to bylo potvrzeno testy na HUVEC buňkách. Endoteliální buňky 
ukázaly dobrou cytokompatibilitu s produkty uvolněnými při rozkladu. A právě endoteliální 
buňky jsou těmi, které vstupují jako první do interakce s materiálem ve stentech [35]. 

  
Slitiny Mg–Zn–Ca 

 Testy prokázaly, ţe přidáním zinku a vápníku se zvyšuje korozní potenciál slitiny, 
korozní rychlost a rychlost degradace in vitro je rychlejší neţ degradace čistého hořčíku v 
SBF. Po třiceti dnech degradace ukázala kontrola mechanických vlastností stále dostačující 

hodnoty pro pevné kosti. In vitro testy cytotoxicity téţ naznačují dobrou biokompatibilitu a 
vhodnost pro medicínské účely[36,37]. 

 
Slitiny Mg-Y-Ca-Zr 

 Slitiny vykazují lepší mechanické vlastnosti neţ čistý hořčík. Mechanické vlastnosti 

mohou být navíc vylepšeny pomocí tvářecích procesů např. úpravou velikosti zrna, 
pórovitosti a zlepšení kvality odlitků. Do této skupiny patří slitiny WX41 a WX11 a obě 

vykázaly během testů dobrou in vitro cytokompatibilitu. Jejich biokompatibilita, korozní a 
mechanické vlastnosti ukazují na jejich vhodnost jako bio materiály pro ortopedické a 
kraniofaciální implantáty[38]. 

 
Slitiny Mg-Zn-Mn 

 Tyto slitiny vykazují velmi dobré mechanické vlastnosti. Při zvýšeném obsahu Zn 

dochází k zvýšení rychlosti koroze slitin. Také byla pozorována moţnost vzniku pasivační 
ochranné vrstvy na vzorku právě vlivem zinku. Při testování nebyla zaznamenána ţádná 

cytotoxicita, avšak byla zaznamenána krevní hemolýza v důsledku koroze slitiny. Byla 
navrţena povrchová úprava slitiny pro aplikace, ve kterých by docházelo ke kontaktu 
s krví[39]. 

 
Slitiny Mg-Zn-Zr 

 Během testování vykazovala slitina ZK30 niţší míru degradace a niţší produkci 
vodíku neţ slitina ZK60. Je zřejmé, ţe míru degradace Mg-Zn-Zr slitiny lze ovlivnit obsahem 
zinku ve slitině. Slitina ZK30 vykázala mírné uvolňování iontů a dobrou cytokompatibilitu 

s potenciálním stimulačním účinkem na buňky spjaté s kostmi. Výsledky ukazují, ţe slitiny na 
bázi Mg-Zn-Zr, především tedy ZK30, mají dobré předpoklady k ortopedickým aplikacím 

s moţností nastavitelnosti rychlosti degradace [40]. 
 

Slitiny Mg-Sr 

 Slitiny hořčíku s příměsí stroncia mají niţší rychlost koroze a niţší produkci vodíku 
neţ čistý hořčík. S obsahem stroncia nad 1 hm. % podléhají hořčíkové slitiny vyšší 

biodegradační rychlosti, která se připisuje mikro-galvanické korozi mezi maticí a 
intermetalickou fází Mg17Sr2. Testy in vivo a in vitro ukazují, ţe slitina Mg-0.5 Sr má 
potenciál k vyuţití na dočasné vaskulární implantáty. Testy prokázaly, ţe během tří týdnů 

implantace nedošlo k trombóze cév. Téţ lze dle provedených testů konstatovat, ţe slitiny Mg-
Sr jsou vhodné na ortopedické implantáty[41]. 

 



4. Koroze hořčíkových slitin 

4.1. Druhy koroze 

4.1.1. Galvanická koroze 

Hořčíkové slitiny jsou náchylné ke galvanické korozi způsobené nadměrným 
mnoţstvím těţkých kovů, kontaminací tavidla a špatnými montáţními postupy a tvary. 

S elektro-pozitivnějšími prvky tvoří hořčík korozní článek. Kovy s nízkým vodíkovým 
přepětím, jak ţelezo, nikl a měď mohou slouţit jako efektivní katody a způsobovat 
galvanickou korozi. Kovy s vysokým vodíkovým přepětím, jako Al,Zn, Cd a Sn jsou méně 

škodlivé [42]. 
Výsledky ukazují, ţe hořčíkové slitiny vystupují jako anody a ţe jejich korozní 

rychlost se zvyšuje, kdyţ jsou spojeny se čtyřmi výše zmíněnými kovy [43]. 
Řádným výběrem materiálu, řádným tvarem a uţitím nátěru a osamocením materiálů 

se riziko galvanické koroze znatelně sniţuje [42]. 

 Pro započetí galvanické koroze musí být splněny čtyři základní podmínky. Anoda 
(hořčík) a katoda (odlišný kov) musí mezi sebou mít elektro lyt a přímý elektrický kontakt 

[43]. Přičemţ anoda (hořčík) koroduje uvolňováním elektronů, které skrz elektrolyt přecházejí 
na katodu. Ionty anody získávají kladný náboj, katody záporný (Obr 3.)[44]. 
 Existují dva způsoby jak ochránit hořčík, či hořčíkovou slitinu před galvanickou 

korozí. Buď je sníţen chemický potenciál mezi hořčíkem (hořčíkovou slitinou) a odlišným 
kovem. Nebo je maximalizován odpor obvodu [43]. 

  

 
 

Obr. 3.Galvanická koroze hořčíkové slitiny v prostředí tělních tekutin[44] 

 

4.1.2. Důlková koroze 

Důlková koroze hořčíku je výsledkem prudké lokální koroze v místech povrchu 
materiálu, kde dojde k narušení ochranné oxidační vrstvy. Tato forma koroze je mnohem 

váţnější, neţ jiné druhy koroze, neboť je velmi obtíţné objevit jednotlivé důlky korozí 
způsobené. To je zapříčiněno přítomností produktů koroze samotné. Důlky samotné jsou 
malé, vysoce korozivní a pokračují v růstu směrem do nitra materiálu [44,45]. 

Koroze začíná zárodkem na povrchu materiálu vzniklým často v důsledku přítomnosti 
přísadových prvků ve slitině, které jsou galvanicky odlišné od hořčíku [46,47]. Prostředí 

uvnitř důlku je velmi agresivní v důsledku činnosti chloridových iontů z okolního prostředí a 
hořčíkových iontů vzniklých anodickou reakcí. Navíc, ústí samotného důlku je úzké, coţ 
zabraňuje ředění obsahu důlku s okolním prostředím a to samozřejmě zrychluje 



autokatalytický růst důlku (Obr. 4.). V průběhu procesu koroze jsou uvolňovány elektrony a 
ty tak pokračují v oslabování ochranné oxidační vrstvy materiálu. Tento proces je popsán 
rovnicemi (4),(5) a (6) [44]. 

Pokud důlková koroze jednou započne, můţe v krátké době těţce poškodit materiál 
případného lékařského implantátu a radikálně tak sníţit jeho ţivotnost[44]. 

Dalším problémem důlkové koroze je vznik napětí v okolí důlku, coţ můţe mít za 
následek vznik trhlin. V takovém případě je implantát ohroţen únavovými trhlinami a tvorbou 
korozních prasklin, coţ můţe vést k selhání implantátu i za normálních zátěţových podmínek 

[48]. 
 

Anodická reakce: 
Mg → Mg2+ + 2e      (4) 

Katodická reakce: 

2H2O + 2e → 2H2↑ +2OH-      (5) 
Celková reakce: 

    Mg2+ + 2H2O → Mg(OH)2 + 2H2↑     (6) 
 

 
Obr. 4. Schéma důlkové koroze Mg slitiny v prostředí tělních tekutin[44]. 

4.1.3. Mezikrystalová koroze 

K mezikrystalové korozi (IGC) dochází na hranicích zrn v důsledku vylučování 

sekundární fáze. Hranice zrn jsou vţdy preferovaná místa, na kterých nastává segregace a 
vylučování ve slitinách. Je obecně bráno, ţe slitiny s intermetalickými fázemi nebo 

sloučeninami jsou více náchylné k mezikrystalové korozi [42]. Poslední studie ukazují, ţe i 
hořčíkové slitiny mohou být postiţeny mezikrystalovou korozí[49]. 

4.1.4. Vláknová (Nitkovitá) koroze 

Vláknová koroze se objevuje na povrchu ocelí, hliníkových a hořčíkových slitin, kde 
jeden konec materiálu (implantátu) se stane katodou a druhý anodou, coţ vytváří galvanický 

článek na povrchu implantátu. Nejčastěji je tato koroze spojována s kovovými materiály 
s naneseným ochranným nátěrem[42]. Bylo zjištěno, ţe na implantátech z čistého hořčíku se 

tento druh koroze nevyskytuje[50]. 

4.1.5. Trhlinová koroze 

Je udáváno, ţe trhlinová koroze se nevyskytuje na hořčíkových slitinách [51,52]. 
Ačkoliv forma napadení, která nastává v úzkých mezerách („trhliny“), se jeví podobně jako 
trhlinová koroze, není to pravá trhlinová koroze[42]. 



4.1.6. Koroze pod napětím (SCC) 

Koroze pod napětím je extrémně nebezpečný typ koroze způsobující poškození 
v inţenýrských zařízeních [42]. 

Tento druh koroze hořčíkových slitin je obecně přisuzován jednomu ze dvou typů 
mechanismů: Průběţné šíření trhliny anodickým rozpouštěním na čele trhliny nebo 
nesouvislým šířením trhliny sérií mechanických lomů na čele trhliny. Tedy jsou zde dva typy 

modelů této koroze: Model rozpouštění a model křehkého lomu [53]. 
Na základě morfologie lomu vzorku, existují dva druhy této koroze: Transkrystaliská 

koroze pod napětí (TGSCC) a vnitřně-krystalická koroze pod napětím (IGSCC). Většina 
hořčíkových slitin má HCP krystalovou mříţku, která je náchylná ke štěpení. Například, 
čistýhořčík je náchylný k TGSCC, stejně jako hořčíkové slitiny v destilované vodě[42]. 

4.1.7. Korozní únava 

Většina výzkumů v oblasti únavy materiálů se zabývá únavovou ţivotností a stanovení 
meze únavy v prostředí vzduchu. Únavová pevnost se zlepšuje, se zmenšující se velikostí 
zrna[42]. 

Mnoho experimentálních výsledků ukazuje značný pokles únavové pevnosti 
a únavové ţivotnosti v roztoku NaCl a dokonce i v destilované vodě [54]. 

Například odolnost proti korozní únavě hořčíkové slitiny AZ91E-T6 byla sníţena o 
3,5% ve slané vodě oproti vzduchu.[55] Korozní médium můţe značně zkrátit únavovou 
ţivotnost extrudovaných hořčíkových slitin v porovnání s hořčíkovými slitinami litými pod 

tlakem [56]. 
Pokud jde o testování únavy, je obzvláště testovací frekvence velmi důleţitým 

parametrem, jenţ musí být zváţen při korozní únavě. Korozní únava se stává výraznější při 
niţších hodnotách amplitudy napětí ve vodném roztoku[57]. 

Všeobecně se předpokládá, ţe frekvence nemá efekt na únavovou ţivotnost kovů na 

vzduchu, to však neplatí pro hořčíkové slitiny. Například u extrudované AM60 byla na 
vzduchu pro niţší frekvence (1-10 Hz)zjištěna niţší únavová ţivotnost neţ pro frekvence 
vyšší[58]. 

4.1.8. Štěrbinová koroze 

Štěrbinová koroze je lokálním 
typem kontaktní koroze vyskytující 
se mezi kovovým a 

kovovým/nekovovým 
komponentem. Například, je- li 

nutné připevnit hořčíkovou destičku 
šrouby, kde mezi hlavou šroubu a 
destičkou vznikne štěrbina. Vznik 

této štěrbiny je podmíněn 
dostatečnou šířkou, aby skrz ni tělní 

tekutiny mohli volně proudit. Tak 
bude zabráněno stacionárnímu 
proudění (Obr. 5.), které má za 

následek nahromadění Mg2+ 
iontů[44]. V konečném důsledku 

napadá koroze kovové komponenty 
implantátu samotného [59]. 

 
Obr. 5. Štěrbinová koroze mezi hořčíkovými 

komponenty v tělní tekutině [44] 

 
 



4.2. Vlivy prostředí na korozi 

4.2.1. Koroze ve vodním prostředí 

Ve stojaté destilované vodě za pokojové teploty rychle vytváří hořčíkové slitiny 
ochranné povlaky zabraňující budoucí korozi. Malé mnoţství rozpuštěné soli (chloridů, solí 
těţkých kovů) místy naruší ochranný povlak, coţ vyústí v důlkovou korozi. Kdyţ je povlak 

narušen, korozní rychlost znatelně narůstá. Rychlost koroze hořčíkových slitin v čisté vodě 
podstatně narůstá s nárůstem teploty[60,61]. 

Pokud je hořčík ponořen v malém mnoţství stojaté vody, koroze je zanedbatelná. 
Zpočátku rozpuštěné hořčíkové ionty zvyšují pH roztoku a způsobují vylučování Mg(OH)2. 
Pokud je voda konstantně doplňována tak, ţe nedojde k nasycení roztoku Mg(OH)2, korozní 

rychlost můţe narůstat [60]. 
Korozní rychlost hořčíkových slitin v čisté vodě se rapidně zvyšuje s nárůstem teploty. 

Hořčíkové slitiny nemají dostatečnou korozní odolnost pro aplikace nad teplotu prostředí. Při 
teplotě 100°C je typická koroze AZ slitin 0.25-0.50 mm/rok. Čistý hořčík a ZK60A slitina 
korodují při 100°C nadměrně s hodnotami do 25 mm/rok[60]. 

Rozpouštění hořčíku ve vodním prostředí zpravidla probíhá elektrochemickou reakcí 
s vodou, přičemţ vzniká Mg(OH)2 a plynný H2 (Obr. 6)[60]. 

Hořčík se rozpouští na Mg2
+, který reaguje s vodou. Následně se tvoří vodíkové 

bubliny a hydroxylové skupiny a zvyšuje se pH. Mikro-bubliny pocházejí z bodové koroze 
nebo z aktivních korozních míst na povrchu materiálu a následně se zvětšují. Rozpuštěné 

bivalentní ionty Mg2
+ reagují s hydroxylovými skupinami (OH-) a sraţeninami hořčíkových 

hydroxidů. Na povrchu rozkládaného materiálu vytváří pasivní mezivrstva hořčíkových 

hydroxidů nebo hořčíkových oxidů[62]. 
Korozní rychlost hořčíku je tak relativně lhostejná vůči koncentraci O2. 

Rozpuštěnýkyslík nemá významnou roli na korozní rychlost hořčíku ať jiţ ve sladké, či slané 

vodě [63]. 
V kyselém roztoku s relativně více záporným potenciálem je redukce vodíku hlavní 

katodickou reakcí [64]. 

 

 
 
Obr. 6.: Korozní vlastnosti Mg: (a) rovnováhaMg-H2O systémů v přítomnostiH2při 25°C. (b) 

Schematické znázornění hořčíkového rozkladu [62]. 



4.2.2. Koroze v půdách 

Kromě pouţití jako galvanické anody mají hořčíkové slitiny dobrou korozní odolnost 
v jílu, či v neslaných písčitých půdách. Ale mají slabou korozní odolnost ve slaných písčitých 

půdách [60]. 

4.2.3. Koroze v solných roztocích 

Rychlá koroze můţe nastat v neutrálních roztocích solí těţkých kovů (Cu, Fe, Ni,…). 
Tato koroze nastane, kdyţ těţký kov, či sůl na bázi těţkého kovu, zformuje aktivní katodu na 

anodickém povrchu hořčíku[63]. 
Malé mnoţství rozpuštěných alkalických solí nebo alkalických zemin kovů (chloridy, 

bromidy, jodidy a sulfáty) ve vodě naruší místně ochranný povlak, coţ obvykle vede 

k důlkové korozi. V 4% roztoku NaCl je rychlost koroze hořčíku 0.30 mg/cm2∙den při 35°C, 
zatímco v 48% hydroxidu toho samého roztoku se korozní rychlost sniţuje na 0.01-0.02 mg/ 

mg/cm2∙den. To jasně ukazuje aktivně-pasivní chování a kvalitu pasivní vrstvy hořčíku 
v alkalických médiích [63,66]. 

Cizí materiály, které udrţují vlhkost na povrchu, mohou podporovat korozi (důlkovou 

korozi) některých slitin, pokud není kov ochráněn řádně naneseným povlakem. Fluoridy 
vytvářejí nerozpustné fluoridy hořčíku, a tudíţ nejsou znatelně korozivní. Fluorid sodný je 

označován za efektivní inhibitor ve vodě, zatímco uhličitan sodný, křemičitan sodný a 
fosforečnan sodný jimi nejsou [65]. 

Oxidující soli, obzvláště ty které obsahují atomy chloru či síry, jsou více ko rozivní, 

neţ neoxidující soli. Ionty fosfátů reagují za tvorby fosfátových vrstev vhodných pro nátěrové 
aplikace. Chromáty, fluoridy, silikáty, vanadičnany nebo dusičnany způsobují malou, nebo 

ţádnou korozi. První čtyři soli jsou často uţívány k chemickému ošetření a k anodizaci 
roztoků pro tvorbu ochranných vrstev na povrchu hořčíku [60,66]. 

Hořčík je rapidně napadán všemi minerálními kyselinami, kromě kyseliny 

fluorovodíkové a kyseliny chromové. Mokré organické hmoty, či mokré výrobky ze dřeva 
vyvolávají napadání, protoţe organické kyseliny jsou vytvářeny během rozpadu a ko roze 
hořčíku[61,63,66]. 

Kyselina fluorovodíková nenapadá hořčík nijak znatelně, protoţe formuje na povrchu 
Mg nerozpustné ochranné povlaky z fluoridu hořečnatého. Avšak, důlková koroze můţe 

nastat i v roztocích kyseliny fluorovodíkové (stačí k tomu nízká kyselinová koncentrace) [64]. 
Čistá kyselina chromová napadá hořčík a jeho slitiny velmi nízkou rychlostí, avšak 

stopy chloridových iontů v kyselině mohou znatelně zvýšit tuto rychlost. Vroucí roztok 20% 

kyseliny chromové ve vodě je obecně pouţíván k odstranění korozivních produktů 
z hořčíkových slitin bez napadení materiálu. Hořčík odolává ředěným zásadám a 10% roztok 

hydroxidu je běţně pouţíván na čištění za teplot do bodu varu[60]. 

4.2.4. Koroze ve vodných organických sloučeninách 

Alifatické a aromatické uhlovodíky, ketony, étery, glykoly a vyšší alkoholy nejsou 
korozivní vůči hořčíku a jeho slitinám. Etanol způsobuje lehké napadání, ale bezvodý metanol 

způsobuje dosti prudké napadání. Rychlost napadání je redukována přítomností vody[60].  
Benzín-metanolové palivové směsi, ve kterých je obsah vody roven, či vyšší přibliţně 

0,25 hm % obsahu metanolu, nenapadají hořčík [60]. 

Čisté halogenované organické sloučeniny nenapadají hořčík za okolní teploty. Za 
zvýšené teploty, nebo jestliţe je přítomna voda, můţou tyto sloučeniny způsobit prudké 

napadání. Zejména tyto sloučeniny mají kyselé reakční produkty [60]. 



4.2.5. Koroze způsobená suchými organickými sloučeninami 

Suché fluorované uhlovodíky, tak jako jsou Freonová chladiva, obvykle nenapadají 
hořčíkové slitiny za pokojové teploty, pokud však není přítomna voda, pak mohou stimulovat 

značné korozní napadání [60]. 
Za zvýšených teplot mohou fluorované uhlovodíky násilně reagovat s hořčíkovými 

slitinami. Nové procesy zahrnující fluorované ketony byly vyvinuty k ochraně roztaveného 

hořčíku před hořením [60]. 

4.2.6. Koroze v plynech 

Suchý chlor, jód, bróm a fluor způsobují malou, nebo ţádnou korozi hořčíku za pokojové, či 
lehce zvýšené teploty. Dokonce, i při obsahu 0,02% H2O nezpůsobuje suchý bróm větší 

napadání za teploty varu neţ za pokojové teploty [60]. 
Vodní pára ve vzduchu, nebo v kyslíku prudce zvyšuje rychlost oxidace hořčíku a jeho 

slitin nad 100°C, ale fluorid boritý (BF3), SO2 a SF2 jsou efektivní v redukci oxidace. 
Přítomnost BF3 a SF3 v okolní atmosféře je obzvláště efektivní v potlačování vysokoteplotní 
oxidace a to aţ do teploty, při které se slitiny normálně vznítí.  

Rychlost oxidace Mg v kyslíku se zvyšuje společně s teplotou. Za zvýšené teploty (dosahující 
teploty tavení), je oxidační rychlost lineární funkcí času[60]. 

Cer, lanthan, vápník a beryllium v kovu redukují rychlost oxidace pod hodnotu 
oxidace čistého hořčíku. Beryllium má nejvýraznější efekt, ochraňuje některé slitiny aţ do 
bodu tání. Konstrukční aplikace hořčíkových slitin za zvýšených teplot jsou obvykle omezeny 

spíše pevností při tečení neţ oxidací[60]. 
Suché plyny (Cl2, I2, Br2 a F2) způsobují menší nebo ţádnou korozi za pokojové 

teploty, nebo za mírně zvýšené teploty. Přítomnost menšího mnoţství vody můţe způsobit 
výrazné napadání chlorem, jódem, nebo bromem a zanedbatelné napadání fluorem [61]. 

Suchý oxid siřičitý není škodlivý za běţných teplot, zatímco mokrý oxid siřičitý je 

velmi korozivní kvůli vzniku sírových a siřičitých kyselin. Suchý i mokrý amoniak 
nezpůsobuje napadání za běţných teplot[63]. 

4.2.7. Koroze v lidském organismu 

V lidském organismu je materiál vystaven tělním tekutinám a dochází k postupné 

korozi a rozpadu implantátu, přičemţ je postupně nahrazován ţivou tkání. Tělní tekutiny jsou 
blíţe neurčité vodní roztoky obsahující organické i anorganické látky, jakými jsou například 
Na+, K+, Ca2+, Mg2+, HCO3

-, Cl-, HPO4
2- a SO4

2-. Z organických látek jsou zde převáţně 

zastoupeny glukóza, aminokyseliny a bílkoviny. Z hlediska koroze je zpravidla nejdůleţitější 
přítomnost chloridových iontů, jejichţ obsah v krevní plazmě je zhruba 100 mmol∙l-

1[9,44,67]. 
V zásaditém prostředí na povrchu materiálu vzniká pasivační vrstva, která tvoří 

ochranu materiálu před vnějším prostředím. Vznik této vrstvy je popsán rovnicí 7 respektive 

10. A právě chloridové ionty mají negativní vliv na tuto vrstvu, neboť ji poškozují. Navíc 
mají i urychlující vliv na rozklad hořčíku dle rovnice (8) [9,44,67]. 

 Naopak hydrogenfosforečnanové ionty (například HPO4
2-), které se v tělních 

tekutinách vyskytují také, podporují na pasivační vrstvu a to v důsledku alkalizace okolního 

prostředí (9). To má za následek tvorbu tuhých fosforečnanů na povrchu hořčík, které slouţí 

ke zpomalení rychlosti koroze [9,67]. 

 

 

 

 

 



Rovnice biokoroze [9,68] 

      Mg(s) + 2 H2O(aq) = Mg(OH)2 (s) + H2 (g)   (7) 

 

Tuto reakci lze rozloţit následně na: 

Anodickou reakci: 

                                                             Mg(s) = Mg2+
(aq) + 2e-    (8) 

 

Katodickou reakci: 

                                                      2H2O(aq) + 2e- = H2(g) + 2OH-
(aq)     (9) 

 

A tvorbu pasivační vrstvy na povrchu:  

                                                     Mg2+
(aq) + 2OH-

(aq) = Mg(OH)2(s)     (10) 

 

(g) – Plynná fáze, (aq) – vodní fáze, (s) – pevná fáze 

 

4.3. Vlivy dané metalurgií 

4.3.1. Přísadové (Legující) prvky 

Hlavní přísadové prvky hořčíkových slitin jsou Al, Zn, Mn a další, které podporují 
mechanické a fyzikální vlastnosti daných slitin. Prvky typu Fe, Co, Ni a Cu jsou prvky 

urychlující korozi hořčíkových slitin a mohou být v některých případech pokládány za 
škodlivé[69,70]. 

Odolnost proti korozi narůstá s obsahem hliníku. Například, rychlost koroze slitin 

AZ91, AZ61 a AZ31 v 5% roztoku NaCl se zvyšuje s klesajícím obsahem Al[70]. 
Mangan můţe téţ zvýšit odolnost proti korozi hořčíkových slitin, ale není to tak vţdy. 

Korozní rychlost hořčíkových slitin souvisí s obsahem ţeleza a s poměrem mezi ţelezem a 
hořčíkem. Binární fáze Al-Mn s niţším poměrem Al/Mn má vyšší katodový potenciál. Proto 
se přidáním manganu do slitin Mg-Al zvyšuje rychlost koroze, neboť se tvoří Al-Mn a 

intermetalické fáze Al-Mn-Fe [70]. 
Zirkonium můţe stabilizovat matrici a sníţit korozní rychlost. Tento podpůrný efekt 

zirkonia však nemůţe být rozšířen na slitiny s velkým mnoţstvím zirkonia [71]. 
Přidání mědi do hořčíkové slitiny AZ91D má za následek zjemnění zrna a zformování 

sekundární fáze Mg-Al-Cu-Zn. Se zvyšováním obsahu mědi se zvyšuje problém s lokální 

galvanickou korozí[72]. 
Citlivost na korozi pod napětím se zvyšuje při zvýšeném obsahu hliníku z 1% na 8%.  

Přidáním zinku téţ zvyšujeme citlivost vůči SCC. [53,73] 

4.3.2. Velikost zrna 

Rychlé tuhnutí můţe vést ke zlepšení mikrostrukturu slitiny, coţ je vhodné pro 
zlepšení korozních vlastnosti. Navíc můţe docházet i změně mechanismu koroze a tedy 

změně např. důlkové koroze Mg-Al slitin na plošnou korozi [74]. 

4.3.3. Tepelné zpracování 

Tepelné zpracování můţe změnit mikrostrukturu hořčíkových slitin. U slitin typu AZ 
při stárnutí dochází k difuzi atomů hliníku k hranicím zrn, tvorbě fáze Mg17Al12 a tím sníţení 
koncentrace Al v α-Mg matici. Například obsah hliníku v α-Mg matici slitiny Mg-9Al se 

sníţil z 9% na 3% [52]. 



 Rychle ztuhlé slitiny Mg97.16 Zn0.92 Y1.92 vykazovali zvýšenou odolnost proti korozi, 
avšak s rostoucí teplotou tepelného zpracování rychlost koroze narůstala [75]. 

Odolnost nesvařovaných slitin se zvyšuje s obsahem hliníku. U svařovaných slitin je 

odolnost proti korozi závislá na podílu Al/Mg na povrchu neovlivněného materiálu a na svaru.  
Korozní důlky se vyskytují hlavně v teplem ovlivněné zóně svaru [76]. 

5. Vliv přísadových prvků na lidský organismus 
Hořčík 

Normální hladina hořčíku v krevním séru se pohybuje v mezích 0,73 – 1,06 mol/l. 

Hořčík je důleţitým prvkem v lidském těle a má vliv na spoustu tělních funkcí včetně 

efektivity růstu. Je spolu-regulátorem metabolismu, buněčné proliferace a syntézy bílkovin. 

Téţ je regulátorem více neţ 350 bílkovin. Je důleţitý na stabilizaci DNA a RNA a má dlouho 

trvající vliv na buněčné reakce[77]. 

 

Vápník 

Běţná hladina vápníku v krevním séru je 0,919 – 0,993 mg/l. Vápník je nejhojnějším 

minerálem v lidském těle (1-1,1 kg). Uskladňuje se převáţně v kostech a zubech. Vápník 

funguje jako aktivátor a stabilizátor enzymů a téţ se podílí na sráţení krve. Jeho obsah je 

přísně regulován podle homeostázy kostí, ledvinového a střevního mechanismu. V případě 

poruch v organismu můţe dojít ke tvorbě ledvinových kamenů [77,44]. 

 

Hliník 

Normální hladina hliníku v krevním séru je v rozmezí 2,1 – 4,8μg/l. Hliník nepatří 

mezi tělu příznivé prvky, neboť je neurotoxický a ovlivňuje funkce hematoencefalické 

bariéry. Navíc můţe způsobit poškození svalových vláken a sniţuje ţivotaschopnost 

osteoklastů. Dle některých teorií můţe být rizikovým faktorem při Alzheimerově ne moci. To 

však není plně ověřeno[77,44]. 

 

Zinek 

V krevním séru je jeho běţná hladina 12,4– 17,4 µmol/l. Zinek patří mezi stopové 

prvky a je nezbytný pro imunitní systém lidského organismu. Je téţ činitelem pro specifické 

enzymy v kostech a chrupavkách. Při vyšších koncentracích se však stává neurotoxickým 

[77,44]. 

 

Mangan 

 Normální hladina manganu v krevním séru se pohybuje do hodnoty 0,8 µg/l. Mangan 

patří mezi esenciální stopové prvky. Hraje důleţitou roli v metabolickém cyklu lipidů, 

aminokyselin a sacharidů. Má téţ vliv na funkci imunitního systému, růst kostí, srá ţení krve, 

regulaci buněčné energie a téţ syntézu neurotransmiterů. Při vyšších koncentracích se stává 

neurotoxický [77,44]. 

 

Lithium 

Běţná hladina v krevním séru je 2-4 ng/g krevního séra. Lithium se vyuţívá jako jedna 

ze sloţek léčiv při léčbě psychických poruch. Má moţné teratogenní účinky. Při předávkování 



způsobuje dysfunkci plic, poruchy centrální nervové soustavy a zhoršení funkce 

ledvin[77,44]. 

 

Prvky vzácných zemin 

 Prvky vzácných zemin se akumulují v játrech a vykazují anti karcinogenní 

účinky[77,44]. 

 

5.1. Nežádoucí příměsi 

Nikl 

Normální hladina v krevním séru se pohybuje v rozmezí 0,05-0,23 µg/l. Má 

karcinogenní a genotoxické účinky a můţe způsobovat alergii na kovy[77,44]. 

 

Beryllium 

Toxická dávka je Beryllia v těle je 2 µg/m3a více. Je silně karcinogení a můţe 

způsobovat alergii na kovy[77,44]. 

 

Ţelezo 

Běţná hladina v krevním séru je v rozmezí 5,0 -17,6 g ţeleza na litr séra. Ţelezo je 

nezbytným prvkem pro ţivot. Je metabolicky ukládáno a jeho výdej regulován[77]. 

 

Měď 

Normální hladina v krevním séru se pohybuje v rozmezí 74,0 -131 µmol/l[77]. Měď je 

esenciální stopový prvek lidského organismu. Nadměrné mnoţství mědi v organismu je 

spojováno s neurodegenerativním onemocněním. Můţe také podněcovat buněčnou 

cytotoxicitu [44]. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 



6. Závěr 
Cílem práce bylo vypracovat přehled materiálů pro biomedicínské aplikace, srovnání 

biokompatibilních a biodegradabilních materiálů a dále vytvořit přehled biodegradabilních 

slitin na bázi hořčíku.  

 Z dostupných literární zdrojů bylo zjištěno, ţe hlavní výhodou biodegradabilních 

materiálů oproti běţně vyuţívaným materiálům kompatibilním, je jejich postupný rozklad 

v lidském organismu. Tím se vylučuje nutnost odebírat implantát z těla, tedy provádět další 

invazní zákroky. Postupný rozklad implantátu navíc umoţňuje uzdravující se tkáni zesilovat a 

přizpůsobovat se tak zatíţení, které je na ní z rozkládajícího se implantátu přenášeno. Nová 

tkáň je tak silnější a lépe připravená pro plnění své funkce.  

 Z dostupných informací o biodegradabilních hořčíkových slitinách vyplývá, ţe 

nejlepšími biodegradabilními slitinami pro ortopedické aplikace jsou slitiny na bázi Mg-Ca, 

neboť mají nejen dobrou biokompatibilitu, vlastnosti podobné lidským kostem a korozní 

rychlost odpovídající růstu nové kosti, ale navíc je zde velmi příznivá kooperace mezi 

hořčíkem a vápníkem při začleňování z implantátu uvolněného vápníku do kostí. Případnou 

alternativou mohou být slitiny na bázi Mg-Zn-Ca, kde obsah zinku můţe slouţit k regulaci 

rychlosti degradace implantátu.  

 Mezi další vhodné biodegradabilní slitiny na bázi hořčíku lze zařadit slitiny na bázi 

Mg-Sr, jeţ vykazují vhodnost pro ortopedické a dočasné vaskulární implantáty, či slitiny na 

bázi Mg-Zn, Mg-Zn-Mn. Naopak slitiny na bázi Mg-Zn-Mn, nejsou vhodné z důvodu rizika 

krevní hemolýzy v důsledku koroze implantátu. 

 Obecně lze říci, ţe biodegradabilní slitiny na bázi hořčíku mají velký potenciál při 

pouţití v mnoha biomedicínských aplikacích.  
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SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK A SYMBOLŮ 
 

hm. %        Hmotností procento 

pH           Kyselost  

Rm  [Mpa]   Pevnost v tahu 

Rp0,2  [Mpa]  Smluvní mez kluzu 

ASTM          American Society For Testing Materials 

DNA        Deoxyribonukleová kyselina 

HUVEC      Human umbilical vein endothelial cells 

IGSCC         Interkrystalická koroze pod napětím  

IGC    Intergranular Corrosion 

RNA        Ribonukleová kyselina 

SCC           Stress corrosion cracking 

TGSCC         Transkrystalická koroze pod napětí 

TZ          Tepelné zpracování 

 

 


