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Influence of the implantation on the implant’s service life
and biological tissues loading



Summary

The lifetime and optimal function of implantable medical devices are
essential features that change the way patient treatment and quality
of life. The lifetime of the implant is extended With the development
of new production technologies and available construction materials
eg. for artificial joint replacements 15 years. The implants should be
replaced after this period. This fact brings increased health risks for
the patient and greater complexity of the surgery.

For these reasons, the efforts of manufacturers of medical devices
and medical implants is extend the lifetime to the maximal possible
rate. One of the factors that significantly affects the lifetime and opti-
mal function of replacements is the method of their implantation and
replacement positioning after implantation. Any implant construction
is designed to determine the terms and size of stress, which corresponds
to the physiological load. Other than optimal position of implant after
implantation leads to differences in load when even a small deviation
from this position brings with it a dramatic increase in size and load.
At the same time during the surgery is often necessary to resect tissue
(bones, ligaments and muscles) in order to create a sufficiently large
surgical approach. Furthermore it is necessary to relatively invasive in-
tervention into tissue to be firmly and reliably fix the implant. All these
factors have a significant influence on the loading of the implant and
thus the lifetime and optimal function.



Souhrn

Zivotnost a optimalni funkce implantabilnich zdravotnickych prostiedki
jsou zcela zasadni vlastnosti, kterd ovliviiuji zpusob 1é¢by pacienta a
kvalitu jeho zivota. S rozvojem novych vyrobnich technologii a dostup-
nych konstrukénich materialiit dochézi k prodlouzeni doby Zivotnosti
implantati, ktera je napf. u kloubnich ndhrad 15 let. Po uplynuti této
doby by ovem mélo dojit (v zavislosti na aktualnim stavu pacienta) k
jejich vyméné, coz s sebou pfinasi zvySena zdravotni rizika pro pacienta
a vyssi naroc¢nost vlastniho operac¢niho vykonu.

7 téchto divodii je snahou vyrobci zdravotnickych prostiedk a 1é-
kafi prodlouzit zivotnost implantati na maximalni moznou miru. Jed-
nim 7z faktort, ktery vyraznym zptusobem ovliviiuje délku Zivotnosti a
optimalni funkci ndhrad, je zpusob jejich implantace a pozice ndhrady
po implantaci. Kazdé konstrukce ndhrady je navrzena na ur¢ity zpusob
a velikost naméhéni, které odpovida fyziologickému zatizeni. Jind nez
optimalni pozice ndhrady po implantaci vede k odlisnému zptisobu zati-
zeni, kdy i mala odchylka od této pozice s sebou nese dramaticky nartst
velikosti a zpusobu zatiZeni. Souc¢asné pii vlastnim operac¢nim vykonu
je Casto nutné provést resekei tkani (kosti, vazt a svald) z diavodu vy-
tvofeni dostatecné velkého opera¢niho pfistupu. A déle je nutné provést
pomérné invazivni zasah do tkani, aby bylo moZzné pevné a spolehlivé
fixovat implantat. VSechny tyto faktory maji vyrazny vliv na zatizeni
implantatu a tim na jeho Zivotnost a optimalni funkci.
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Seznam pouzité symboliky

Fyzikalni veli¢iny

E
Ok
OHMH

Zkratky

MKP
CT
MRI
PEEK
TEP
IFC
PFH
AP
VKS

... Younguv modul pruznosti [M Pa]
...mez kluzu [M Pa]
...redukované napéti dle teorie HMH [M Pal
... kontaktni tlak [M Pal
...mez unavy [M Pa]
.. mez pevnosti [M Pa]
.. Poissonova konstanta [—]
..pomérné deformace ve sméru i [—]
.. reakéni sila [NV]
..ohybovy moment [N.mm]

.. metoda koneénych prvku
.. potitatova tomografie (Computer Tomography)
... magneticka rezonance (Magnetic Resonance Imaging)
.. polyetheretherketone
... totalni endoprotéza kycelniho kloubu
.. meziobratlové rozpérky (Interbody Fusion Cages)
.. proximalni femoralni hieb
..pfedo zadni (anterio posterior)
.. vyslednice kontaktnich sil



1 Uvod

Zivotnost je vlastnost, ktera oznacuje jak dlouho si napf. vyrobek udrzi
své puvodni, nebo témér puvodni vlastnosti (napf. provozuschopnost,
vykonnostni charakteristiky, spolehlivost, atd) [IJ. Zivotnost se méxi
vétsinou na ¢as, nebo na opakovani. Délka Zivotnosti je ovlivnéna nejen
pii vyrob& (vyrobni technologie, systém kontroly a jakosti), ale vy-
znamné ji ovliviiuje zplisob pouZivani produktu (pracovni zatézovani,
provozni prostiedi atd) [9].

Informace o Zivotnost produktu je zasadni pro vyrobce, ktery na
zékladé ni maze garantovat spolehlivost produktu. Pro uzivatele je in-
formace o Zzivotnosti zésadni nejen z pohledu spolehlivosti, ale i pro
plénovani pouziti produktu a nakladu spojenych se jeho servisem. V
piipadé implantabilnich zdravotnickych prostfedkiu pak vyznam zivot-
nosti a spolehlivosti s ohledem na hodnotu lidského zdravi nabyva vys-
§tho vyznamu. Problematice hodnoceni vlivu implantace zdravotnic-
kych prostiedkii na jejich zivotnost a funkci je vénovan tento nésledujici
text.

1.1 Problematika Zivotnosti strojnich soucasti

Prevazna vétSina stroju a zafizeni je pfi svém provozu podrobena pi-
sobeni ¢asové proménnych sil - cyklickému namé&hani, které zpusobuje
poskozeni soucéasti. Jednoduchym experimentalnim zaiizenim urdil jiz
v roce 1870 A. Wohler zavislost amplitudy napéti na po¢tu unavovych
cyklit do lomu, nazvanou Wohlerovu kiivkou (viz Obr. [Th).
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Obréazek 1: a) Wohlerova kiivka a ¢lenéni oblasti tnavy, b) prabéh
cyklického zatizeni.



Problematika tinavy strojirenskych soucasti a zafizeni je stéle vy-
soce aktudlni téma vyzkumu a vyvoje. V této oblasti bylo publikovéno
uctyhodné mnozstvi odbornych praci (napf¥. [3,9]) a neni cilem tohoto
textu zde opakovat véci jiz publikované. V této ¢asti bude pouze pro-
vedeno velmi kratké shrnuti nejzakladnéjsich informaci, tak aby na né
mohly byt navizany dalsi texty.

Vlastni dnavu materilu je ovliviiovana pusobenim fady faktori,
ktery determinuji cely inavovy proces. Experimentalni méfeni jednot-
livych faktoru podilejicich se na tnavé, jejich hodnoceni a vzajemné
srovnani je s ohledem na nové technologické moznosti neustéale se roz-
vijejici oblasti vyzkumu. V zasadé lze shrnout, ze inavovy proces ovliv-
nuji tyto hlavni faktory, které se néasledné déli do dalsich podskupin:

Konstrukéni materialy: kazdy materidl pouzity pro vyrobu stroj-
nich soucasti mé své specifické vlastnosti, které jsou vysoce zavislé
na druhu materialu (kovy, plasty, kompozitni materialy, atd), che-
mickém zatizeni, pisobenim teplotnich vlivii atd. Volba vhodnych
konstrukénich materialt je nejzésadnéjsi pro zivotnost strojnich
soucasti. Z tohoto duvodu jsou neustéle vyvijeny nové materialy s
pokrocilymi vlastnostmi, které umozni vétsi zatizeni a spolehlivy
provoz soucasti.

Tvar souéasti: konstrukce soucasti urcuje nejen jeji funkci, ale i zivot-
nost a tnavovou pevnost. Vlastnosti soucasti ovliviuji primérné
zmény jejiho prufezu (napf. vruby) a zmény tvaru (napi. spoje).
V téchto mistech dochazi k lokalni koncentraci napéti a primarni
iniciaci trhlin. Optimalni konstrukéni provedeni soucasti tak muze
vyraznym zpusobem zvySsit resp snizit jeji zivotnost.

Obréazek 2: Ukazka oskozeni soucasti vlivem zmény jejiho prifezu.



Technologie vyroby a provozni podminky: tnavu soucasti ovliv-
fwje technologie vyroby (t¥iskové obrabéni, liti, atd), povrch sou-
Casti a jeho kvalita a v neposledni fadé provozni podminky (tep-
lota, chemické prostfedi atd). Oblast technologie vyroby umoz-
fiuje nejvétsi modifikaci podminek, které ovliviuji Zivotnost sou-
Gasti, tomu odpovida také rozvoj této oblasti vyroby.

Provozni zatiZeni a namahani konstrukce: tento faktor lze nao-
pak nejméné meénit a tim ovlivnit Zivotnost soucasti. Provozni
podminky Ize délit na statické a dynamické, kdy pravé dynamické
jsou nejcastéjsi v redlném provozu. Charakter dynamickych pro-
voznich zatiZeni 1ze dale délit na deterministické (periodické viz
Obr, impulzni, pfechodové atd) a stochastické (stacionarni a
nestacionarni viz Obr. Pro optimalni konstrukci sou¢asti je po-
tfeba znét co nejpiesnéji charakter jejtho zatizeni tak, aby mohla
byt dimenzovana s potifebnou mirou bezpecnosti. Experimentalni
méfeni readlného zatizeni dili, vyhodnoceni méfeni a implemen-
tace vysledkii do procesu navrhu je klicové pro zajisténi zivotnosti
a spolehlivosti soucasti.
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Obrazek 3: Ukézka nestacionarniho stochastického procesu zatizeni.

Vysoké naroky zakazniki na zatizeni, provozni podminky a spolehli-
vost soucasti vedou k nutnosti vyzkumu spojeného s predikei Zivotnosti
strojnich souc¢ésti a zafizeni. Rozvoj této oblasti je sméfovan predevsim
do vyvoje novych materidla s pfidanymi vlastnostmi, vyuziti novych
technologii vyroby a experimentalnimu testovani prototypu.



1.2 Problematika Zivotnosti implantabilnich zdra-
votnich prostredki

S rozvojem dostupnych technologii rostou i technické moznosti opera-
tivni 1écby a tim i jeji tispéSnosti. Zasadnim problémem je volba op-
timalniho zptsobu 1é¢by v zévislosti na rozsahu poranéni a aktualni
diagnoze pacienta. V fadé piipadi lze zranéni nebo onemocnéni 1écit
nékolika moznymi zpiisoby, pficemz kazdy z nich mé své klady, ale i ri-
zika pro operatéra a pacienta. Rozhodovani se v takovychto pfipadech
je vysoce zavislé na dosavadnich zkuSenostech 1ékare, aktudlnim stavu
pacienta a technické drovni implantati.

Chirurgicka lé¢ba pacienta se sklada z vlastniho opera¢niho vykonu,
implantace zdravotnického prostedku a procesu hojeni, resp. nasledné
lécby. Pii operacnim vykonu je ¢asto nutné provést rozsahlou resekci
tkani (kosti, vazi a svali) z divodu vytvoreni dostate¢né velkého ope-
rac¢niho pristupu. Déle je nutné provést pomérné invazivni zdsah do
tkani, aby bylo mozné pevné a spolehlivé fixovat implantat. VSechny
tyto faktory maji zdsadni vliv na zatiZeni implantatu, distribuci zatizeni
do okolnich tkani a organd.

Obrazek 4: Ukazky selhani vybranych implantata: a) zlomeny kycelni
diik nahrady, b) zlomeny kréek diiku nahrady, ¢) defekt jamky nahrady
v dusledku jejitho otéru.

Z vyse uvedeného je patrné, ze Zivotnost a funkci implantatu ovliv-
nuje cela rfada faktoru, které maji navic rozdilnou vahu. Pro zajisténi
maximalni Zivotnosti implantabilnich zdravotnickych prostiedki se s
uspéchem pouzivaji postupu pouZivané ve strojirenstvi pii dimenzo-
vani strojnich soucasti (viz kap. . Ptesto nelze na pojem "Zivot-
nosti" implantata nahlizet pouze optikou klasického strojirenstvi, kdy
zivotnost strojni soucasti byla vycerpana ¢asteénou nebo tuplnou ztra-
tou jeji funkce. V oblasti zdravotnickych prostiedki muZze paradoxné
dojit k selhani implantatu (vycerpani jeho Zivotnosti) i bez jeho po-

10



Skozeni ¢i ztraty funk¢nosti. Zivotnost implantati a zatizeni okolnich
tkani ovliviiuje cela rada faktoru:

Selhani konstrukce nahrady: Jde o situaci, kdy celkova konstrukce
implantatu neni navrzena dostate¢né ke zpusobu a velikosti jeho
naméhani. Dale mohou byt pouzity nevhodné materialy, nebo vy-
robni technologie. Tato selhani jsou v klinické praxi pomérné oje-
dinéla, kdy vyskyt selhani implantati jsou v ¥adech 0.1%o. Vyskyt
takovychto selhni lze snizit na piijatelnou mez optimalizaci kon-
strukce nahrady, experimentalnim testovanim prototypu a fize-
nim kvality vyroby jak to vyzaduje ISO 13485.

Obrézek 5: a) schéma umisténi femorédlni komponenty v horizontalni
poloze a dusledky nepifesného zavedeni - zlomeny kycelni diik nahrady,
b) schéma lateralni inklinace jamky nahrady a dusledky nepfesného
zavedeni - uvolnéni jamky néhrady, c) ukézka zvySeného sklonu d¥tku
nihrady a dusledky nepfesného zavedeni - zlomenina stehenni kosti.

Pozice nahrady po implantaci: Pozice ndhrady po implantaci je z-
cela zasadni pro jeji zivotnost a optimdalni funkci. Kazdéa konstr-
ukce implantatu je navrzena na urcity zpusob a velikost nama-
hani. Jin4 nez optimalni pozice ndhrady po implantaci miize vést
(a v praxi také vede) k odlisnému zpusobu zatizeni, kdy i mala
odchylka od optimélni pozice s sebou nese dramaticky narust veli-
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kosti pusobiciho zatizeni. Zptsob implantace a pozice nahrady je
zévisla na zkuSenostech a praxi operatéra, na technice implantace
a zdravotnim stavu pacienta. V odborné literatufe dosud nebyla
publikovana studie, kde by byl statisticky hodnocen vliv jiné nez
optimalni pozice implantatu a jeho selhani.

Yexe

Dalsi pfi€iny selhani nahrad: Implantidty mohou selhat z fady dal-
Sich pri¢in, a to i pfesto ze nedojde k jejich poskozeni ¢i ztraty
funkénosti. Nejéastéjsim diavodem takového selhani implantatu
jsou vnéjsi vlivy (infekce, dalsi zranéni pacienta napf¥. v disledku
padu, atd.). Takovy p¥ipad je prezentovan na Obr. |§|a, kde je pa-
trnd infekce v blizkém okoli implantatu coz vede k jeho uvolnéni a
nutnosti vymeény. Tento zptsob selhani je jednim z nejéastéjsich
v klinické praxi. Dalsim divodem miize byt nevhodné konstr-
ukce nahrady, kterd nemé za nésledek poskozeni implantatu, ale
zatizeni okolnich tkani takovym zpusobem, kdy dojde k jejich de-
strukci. Tato destrukce nasledné vede napt. k uvolnéni implantatu
a jeho selhéani viz Obr. [6p.

b)

Obréazek 6: a) infekce v okoli implantétu, b) resorbce kostni tkang.

Na vyse uvedenych ukéizkach je patrné, ze v klinické praxi dochéazi
k selhani implantata i bez jejich poSkozeni ¢i ztraty funkénosti. Dale
je evidentni, ze rozhodnuti lékaie o zptsobu a vlastnim provedeni ope-
ra¢niho vykonu ma zcela zasadni vliv na Zivotnost a optiméalni funkci
implantata. Z tohoto duvodu vzesla z klinické sféry pomeérné silna po-
ptavka po provedeni objektivnich odbornych studiich posuzujicich vliv
ruznych operacnich vykont, technik a pouzitych zdravotnickych pro-
stiedka (implantaty, dlahy, fixa¢ni material atd) na zatiZeni organismu
pacienta - a tim potazmo na uspésnost jeho lécby viz [2, 4, [5] 6], [10].
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2 Analyzy nékolika vybranych klinickych pii-
padi

Jak bylo uvedeno vyse hodnoceni Zivotnosti, spolehlivosti a funkce im-
plantabilnich zdravotnickych prostfedki mé sva specifika, kterd jsou
ponékud odlisnd od praxe v klasickém strojirenstvi. V nésledujicim
textu proto budou podrobnéji rozebrany dva piiklady implantati pou-
zivanych v klinické praxi. Na téchto pfipadech pak bude demonstrovino
hodnoceni jejich funkce a zivotnosti.

2.1 Vliv umisténi nitrokostniho hiebu na jeho funkci
a Zivotnost

Zlomeniny proximdalni ¢asti stehenni kosti jsou zdvaznym a zatim ne
zcela vyfeSenym medicinskym problémem, jehoz dilezitost nartsta spo-
lu s postupné se prodluzujicim vékem populace. Jednou z moznosti fi-
xace zlomenin (stabilnich i nestabilnich) proximélniho konce stehenni
kosti v oblasti trochanterického masivu je pouZziti proximalniho femoral-
niho hi¥ebu (PFH). Tento zpusob lé¢by zlomenin se pouZziva piredevsim
pii komplikovanych nestabilnich zlomenindch stehenni kosti, pfesto je
moZné jeho pouziti i pfi zlomeninich stabilnich. Systém vyuziva skluz-
ného efektu, kdy se jednotlivé fragmenty kosti mohou pii zatizeni posu-
nout do komprese, coz ma pozitivni hojivy efekt. Jako nejvice rizikovy
faktor je v klinické praxi povazovana moZnost implantace fixa¢niho sys-
tému mimo optimalni pozici.

Z téchto duvodu byly vybrané specifické komplikace zavedeni PFH
podrobeny vypoctovym MKP analyzam s cilem potvrdit rizikové situ-
ace pro selhani jednotlivych systému osteosyntézy. V provedenych vy-
poctovych analyzach byla hodnocena odezva kostni tkdné na rozdilné
umisténi PFH. Jako mezni stav, kdy dojde k selhani fixa¢niho prvku
nebo selhani jeho uchyceni v kosti, bylo povazovano takové zatizeni, pii
kterém vznikla napéti prekracujici mez kluzu (o) nebo mez pevnosti
(R,) v kterékoliv ¢asti systému PFH-kost.

Material a metodika
Geometricky model nestabilni zlomeniny proximalniho konce stehenni

kosti byl vytvoten ze série CT snimku. Ve vypoctovych MKP analyzich
bylo hodnoceno pét ruznych pozic umisténi PFH, tak jak mohou nastat

13



Obrazek 7: Ukazka analyzovanych modelu pertrochanterické zlomeniny
proximalniho konce stehenni kosti se zavedenym systémem PFH. Prvni
tfada zleva Model 0, Model I, Model II, druh4 fada zleva Model IIT a
Model IV. Modely jsou v AP a SI projekci pro zobrazeni pozice PFH.

v klinické praxi. Prvni Model 0 (viz Obr. E[) byl modelem referen¢nim,
kde pozice PFH je idealni. Druhy Model I je model, kde horni krékovy
sroub byl zaveden mélce ale pozice obou Sroubi je ve stiedu kréku. Treti
Model II je model, kde oba krckové srouby jsou zavedeny v optimalni
hloubce, ale jsou vyoseny k medialni strané kréku stehenni kosti. étvrty
Model III je model, kde jsou oba krcékové Srouby zavedeny ve stifedu
krcku ale mélce v hlavici stehenni kosti. Posledni Model IV je model s
obéma krckovymi §rouby zavedenymi mélce v hlavici stehenni kosti a
navic jsou vyoseny k medidlni strané kréku stehenni kosti.

V modelu pertrochanterické zlomeniny proximalniho konce stehenni
kosti byl pro fixaci pouzit systém PFH vyrabény firmou MEDIN, a.s.
S ohledem na naroc¢nost vypocta bylo provedeno zjednoduseni, kdy na
zadné ¢asti modelu nebyl modelovan profil zavitu. Zavity na krckovych
Sroubech byly nahrazeny hladkou plochou, jejiz rozmér odpovidal stied-
nimu praméru daného zavitu a do kostni tkané byly fixovany pomoci
vazbovych podminek v MKP modelu. UlozZeni stehenni kosti na jejim
distalnim konci bylo voleno jako nepohyblivé. Zatizeni bylo realizovidno
osamélymi silami F}..,. = 891N, ktera pusobi na kycelni kloub pfi stoji
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na jedné noze u ¢lovéka s hmotnosti 80 kg. Pro zohlednéni skluzného
efektu PFH, byly numerické analyzy koncipovany tak, aby simulovaly
proménné zatizeni, které odpovida chizi, kdy je kycelni kloub zatézo-
van a odleh¢ovan v zavislosti na fézi kroku pacienta. Z tohoto duvodu
byl model v deseti cyklech zatizen a odlehcen vyse uvedenou silou. Pro
zavedeni vnéjsich sil do vypocétovych MKP modelu byla pouzita vazba
distributed coupling, pomoci které byly osamélé sily pusobici v referenc-
nim uzlu rovnomérné distribuoviny na kost v misté svalovych dponi
a kontaktu hlavice stehenni kosti s kloubni jamkou. Mezi jednotlivymi
fragmenty "zlomené" stehenni kosti byl modelovan normalovy kontakt
typu hard s koeficientem ti¥eni f=0.3. Stejnym zpusobem byly modelo-
vany i kontaktni vazby mezi nitrokostnim hiebem a kosti (f=0.3), mezi
nitrokostnim hiebem a krékovymi Srouby (f=0.15). Spojeni kr¢kovych
Sroubiu s kosti bylo s ohledem na rychlost a stabilitu vypoctia modelo-
vano pomoci vazby tie.
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Obrézek 8: Specifikace materidlovych vlastnosti. Ukizka zavislosti na-
péti o [M Pa] na pomérné deformaci € [—] pro kostni tkan s hustotou
p = 0.945 [g/cm?]

Ve vsech provedenych numerickych MKP analyzach byla nerezova
ocel pouzitd pro vyrobu PFH modelovana jako homogenni izotropni
elasto-plasticky material (E = 210 GPa, p = 0.3, R,, = 860 M Pa
a o = 690 M Pa). Kostni tkan byla ve vSech provedenych analyzach
modelovana jako nehomogenni, izotropni a elasto-plasticky material.
Materialové vlastnosti byly pro kazdy element stanoveny v zavislosti na
hustoté kostni tkané p [g/cm?3]. Tato hustota byla uréena v zavislosti na
stupni Sedé barvy u CT snimku distdlniho konce stehenni kosti podle
vztahu

p=154-pcr +0.0784, (1)
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kde por [g/cm?] je hustota kalibraéniho vzorku. Elastické moduly pruz-
nosti F' [M Pa] byly pro oba typy kostni tkan (kompaktni a spongiézni)
urceny pomoci vztahu [7]

EF =2065 p>% | k=03 @
B =1904 p+64 | ;5 =10.3.

Stejnym zptisobem byla stanovena hodnota meze kluzu oy, [M Pa] jako
funkce zavisla na hodnoté hustoty kostni tkéiné podle

of =57.75 p™ pro  p>0.945 (3)
oy =176.5p%"  pro p<0.945.

Ve vypoctovych analyzach byla kostni tkdh modelovana také jako ma-
terial, u kterého dojde po piekroceni mezniho zatizeni k degradaci jeho
mechanickych vlastnosti. Tuto vlastnost lze v jistém pieneseném smyslu
chapat jako "poruseni" kostni tkané [7]. Nejlépe ilustruje tyto modelo-
vané vlastnosti Obr. [§] kde je na grafu ukdzéna zavislost mezi nap&tim
a deformaci kostni tkané.

Jednotlivé hodnoty jednozna¢né popisujici chovini materidlového
modelu pii piekroceni meze kluzu oy jsou zavedeny v zévislosti na
hustoté kostni tkdné p [g/cm3] podle vztahi

Omin = 8.5 p>%® e, = 0.258 p — 0.04
By, =244 p*? epe = ‘7‘”};’”” +eab| - (4)

Vysledky numerickych analyz

V8echny provedené vypoctové analyzy byly modelovany jako kontaktni,
nelinearni a statické ulohy, p¥i kterych byla zjistovana odezva celého
systému na vnéjsi pusobici zatizeni. Provedené vypoctové MKP analyzy
pfi feSeni podrobné zohlednovaly lokalni mechanické vlastnosti kostni
tkané a vzajemné interakce jednotlivych ¢ésti modelovaného systému.
Pro vyhodnoceni vysledk byla sledovana velikost redukovanych napéti
oumH, které 1ze chépat jako miru intenzity napjatosti v jednotlivych
¢astech modelovaného systému. Druhym sledovanym parametrem byl
posuv hlavice stehenni kosti v [mm] ve sméru rovnobézném s osou kré-
kovych 8roubt. Tato mira posuvu vyjadiuje velikost skluzu, kdy se
hlavice posune diky skluzu krékovych Sroubt v nitrodiehovém hiebu
k diafyze stehenni kosti. Tento fenomén je zZadany a zvySuje rychlost
zhojeni kostni tkané.
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5, Mises
(Avg: 75%)

Obrézek 9: Rozlozeni redukovanych napéti o gy [MPa] v fezu hlavice
stehenni kosti. Prvni fada zleva Model 0, Model I, Model II, druh4 fada
zleva Model III a Model IV.

Rozlozeni a velikost ogarpr v hlavici a kréku stehenni kosti je pa-
trné z Obr. [9] Nejvétsi zatizeni kostni tkané je v referen¢nim Modelu 0
(cgmu = 131.4 M Pa) a naopak nejmensi zatiZeni je v modelu Model
Il (6gpm = 62.8 M Pa). Pfi hodnoceni vlivu implantace PFH na na-
pjatost kostni tkédné neni dilezitd pouze velikost maximélnich napéti,
ale i jejich rozloZeni a pozice. Z tohoto pohledu je evidentni, Ze v Mo-
delu 0 je sice nejvétsi velikost o prpr, ale to je v souladu se skluznym
efektem PFH, kdy vlivem zatiZeni dochazi k ,natlaceni tkané krcku
do diafyzy stehenni kosti a tim je rychlejsi hojeni zlomeniny. Navic z
Obr. [0 je patrné, ze toto maximalni zatiZeni je pouze v malé lokalni
oblasti dolni hrany krcku, kde je kortikalni kost. Oproti tomu u dalgich
analyzovanych modeli je sice maximélni hodnota oy nizsi, ale zati-
7eni je rozloZeno do mnohem vétsi plochy a to véetné spongiézni kostni
tkéné, kterd méa mensi pevnost nez kortikalni kost.

Z vysledkt analyz (viz Obr. je patrné, Ze nejvice naméhanym
dilem fixa¢niho systému PFH je nitrodienovy hieb, specidlné hrana ot-

voru pro horni krékovy Sroub. V tomto misté se o sebe opird krckovy
Sroub a hieb, kdy velikost pusobiciho zatizeni je tmérna velikosti vy-
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sazeni krc¢kového Sroubu od hiebu. U v8ech modeli, kromé Modelu 0
doslo v tomto kritickém misté k mirnému piekroceni meze kluzu oy v
pomérné malé oblasti (Model I: oy g = 694.3 M Pa). Na tomto misté
dochézi ze stejného duvodu k nejvétsimu zatizeni nejen hiebu ale i hor-
niho krékového §roubu (Model It oga g = 502.5 M Pa). Na zaklads
ziskanych vysledki lze konstatovat, ze systém PFH je dimenzovan do-
state¢né vzhledem k jeho zatizeni a to plati nezavisle na pozici v jaké
je implantovan do proximalniho konce stehenni kosti.

s, Mises s, Mises s, Mises
(Av: 75%) (Avg: 75%) (Bvg: 75%)
+ + +
+ 0; + 0; + 0
+1 0; +1 0; 410 0
+ + +
+ 0 + 0 + 0
7:303e-08 +3.992e-08 257e-08
2
L.
, Mises
0; 0;
0; 0;
0 0
7 6688-08

S, Mises

{Avg: 75%)

Obrazek 10: RozloZeni redukovanych napéti oy [M Pa] v fezu nit-
rodfeniovyho hiebu a krckovych sroubt. Prvni fada zleva Model 0, Mo-
del I, Model II, druh4 fada zleva Model III a Model IV.

Naprosto odligna je ale situace pii hodnoceni funkce systému PFH,
specialné pak skluzného fenoménu, ktery napoméha hojeni zlomené
kostni tkané. Jak je patrné grafu Obr. tak velikost posuvu v hla-
vice stehenni kosti je vysoce zévisla na pozici, v jaké je zaveden systém
PFH do kosti. Nejvétsi velikost posuvu v byla zjisténa u referenc¢niho
modelu Model 0 (v = 1.29 mm), naopak nejmensi u modelu Model I
(v = 0.18 mm). Pro objektivni vyhodnoceni vysledki byla pro kazdy
hodnoceny model urc¢ena nejen absolutni velikost posuvu v, ale i smér-
nice spojnice trendu prubéhu velikosti posuvu v a to v zavislosti na
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poctu kroki pacienta (viz Obr. [11)). Velikosti obou sledovanych para-
metru byly vztazeny k hodnoté referenéniho modelu Model 0, ktery je
z klinické praxe znam jako optimalni. Nejvice se tomuto optimalnimu
stavu blizil Model IV (v 81%, spojnice trendu 36.1%) naopak nejhorsi
situace byla u modelu Model I (v 14%, spojnice trendu 5.8%).

100%
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80%

70%

60%

50%

40%

30%

20%

10% I
0%

Model 0 Model | Model Il Model 1l Model IV

Obrazek 11: Graf zobrazujici absolutni velikost posuvu v [mm| (oran-
7ové barva) a spojnice trendu (modra barva) velikosti posuvu v hlavice
stehenni kosti u jednotlivych analyzovanych modelt po deseti krocich

pacienta. Jako referen¢ni hodnota byla vzdy uvazovéna velikost zjisténa
u Modelu 0.

Diskuse a zavér

V této praci byly provedeny numerické analyzy, jejichz cilem bylo porov-
nani deformacni odezvy kostni tkdné na riznd umisténi systému PFH
pouzivaného pro fixaci proximélniho konce stehenni kosti pii stejnych
podminkach zatizeni. Pozornost byla zamétena predevsim na velikost a
rozloZzeni redukovanych napéti oy v celém systému stehenni kost-
PFH. Druhym sledovanym parametrem byla velikost skluzného efektu
reprezentovanym velikosti posuvu hlavice stehenni kosti v.

Na zékladé vysledkii provedenych MKP analyz je patrné, ze u obou
fragmentu stehenni kosti v misté otvoru pro horni krckovy Sroub a ro-
viny zlomeniny dochézi k trvalé degradaci kostni tkané. Stejna situace
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je v misté dolni hrany krcéku, kde dochézi diky skluzu ke kontaktu s
diafyzou stehenni kosti. ZatiZeni kostni tkané je proto také velmi tzce
spjato s umisténim systému PFH ve stehenni kosti. Pro dlouhodobou
optiméalni funkci PFH je dilezité rovnomeérné rozloZeni napjatosti (zati-
Zeni) v okolni kostni tkani. Jakékoliv odchyleni (byt malé) od optimélni
polohy mé znac¢ny vliv na napjatost celého systému kost-PFH a rapidné
narusté riziko jeho selhéni. Pro klinickou praxi je jisté zajimava sku-
tec¢nost, kdy umisténi systému PFH do jiné nez optimalni polohy pre-
zentované Modelem 0 vyrazné snizuje jeho schopnost skluzu krékovych
Sroubt a tim zatlaceni fragmentu hlavice do diafyzy stehenni kosti. Ja-
kakoliv odchylka ma pomérné vyrazny efekt na optimalni funkci viz
graf na Obr. [I0}

Nicméné je pii interpretaci vysledki MKP analyz potieba brat v
uvahu, ze v provedenych analyzach byla pouzita urcitd zjednoduSeni
a zobecnéni. Pfedevsim Sroubové spoje byly realizovany pomoci vazby
tie, kterd umoznuje prenos jak tlakové, tak i tahové sily. To ovsem ne-
odpovidé realné situaci, kdy Sroubovy spoj je schopen pienaSet pouze
tlakova zatiZeni. Pro potieby této srovnavaci analyzy je toto zjedno-
dusSeni zanedbatelné a nijak nesnizuje vypovidaci hodnotu ziskanych
vysledku a vyslovenych zavéru.

VSechny ziskané vysledky ukazuji, Ze z pohledu biomechaniky je
velmi dilezité optimélni umisténi systému PFH pfi fixaci nestabil-
nich zlomenin proximélniho konce stehenni kosti. Umisténi PFH piimo
ovliviwuje nejen velikost a zpiisob zatizeni kostni tkané stehenni kosti, ale
i napjatost vlastniho fixa¢niho systému PFH. Pokud neni PFH umistén
optimalné, mize jeho zatizeni zptsobit prekroceni povolenych hodnot
napéti, hrozi jeho selhani a sniZeni skluzného efektu krékovych sroubi.

2.2 Vliv volby materialu spinilni ndhrady na zati-
zeni kostni tkané obratla

V klinické praxi se pouzivaji meziobratlové rozpérky (Interbody Fusion
Cages) pro meziobratlovou fazi vyrobené z riznych konstrukénich ma-
teriala [8 [15]. Vyhody, respektive nevyhody, riznych materiali pou-
zitych pro vyrobu meziobratlovych rozpérek uréenych pro fizi krénich
obratli byly velmi podrobné diskutovany v celé fadé odbornych pub-
likaci, napf. [II]. Pfesto neexistuje jednozna¢né doporuceni pro volbu
optimalniho materidlu vhodného pro vyrobu meziobratlovych rozpé-
rek. Chovani meziobratlovych rozpérek ovliviiuje celd fada mechanic-
kych a biologickych faktoru [12], které je vidy tieba brat do tvahy

20



pii hodnoceni tispésnosti preziti rozpérek. Jednim z dulezitych faktoru
je stabilita vlastniho segmentu patefe a vlastnosti rozhrani rozpérka
- end plate [12]. Cilem této parametrické studie bylo posouzeni vlivu
rozdilné bioaktivity povrchu a tuhosti materidla, pouzivanych pii vy-
robé meziobratlovych rozpérek urcenych pro fuzi tél krénich obratld, na
mechanické zatizeni pfilehlé kostni tkané obratlovych tél. Porovnavany
byly dvé materidlové varianty stejného implantatu, titanova slitina s bi-
oaktivnim povrchem a bioinertni polymer PEEK. Proto pro podrobné
posouzeni vlivu rozhrani rozpérka - end plate na kostni tkan obratlo-
vého téla byla provedena fada MKP analyz na modelu dvou krénich
obratla se zavedenym implantatem.

Material a metodika

V ramci této parametrické studie byly porovnévany dva redlné pt¥ipady
provedeni meziobratlovych rozpérek (bioaktivni titanova slitina vs bi-
oinertni PEEK) urcenych pro fuzi krénich obratla s respektovanim bi-
oaktivity povrchu danych implantati.

Geometricky model krénich obratla C3 a C4 byl vytvoien ze souboru
CT snimku pacientky, kterd nevykazovala zadné patologické zmény na
kostni tkani krénich obratli. Zakladem numerické studie byl koneéné
prvkovy model segmentu krénich obratla C3-C4, mezi néz byl vlozen
implantat meziobratlové rozpérky vyrobeny z obou hodnocenych ma-
teriala (slitina titanu TigAlyV a PEEK). Geometrie PEEkového im-
plantatu obsahovala navic ¢tvercovy vytez, ktery je v klinické praxi
vyplnén kostnim §tépem. Vypocétovy model obsahoval i zjednoduSenou
formu péteinich vazi (viz Obr. [12).

Distribuce okrajovych

Obratel C3 podminek

Meziobratlovy
implantat

Obratel C4

Obrazek 12: Schéma MKP modelu dvou krénich obratla, ktery byl po-
uzit ve v8ech hodnocenych variantach.

21



Parametry pouzitych materidlovych modeli jsou uvedeny v Tab. [T}
kde pro kréni obratle C3 a C4 byl uvazovan homogenni ortotropni elas-
ticky material, pro kostni vypli rozpérky byl pouzit s ohledem na to, ze
se jedna o autologni kosténou drt, homogenni isotropni elasticky mate-
rial s materidlovymi parametry na trovni spongiézni kosti. Pro ostatni
technické materialy byl pouzit homogenni isotropni elasto-plasticky ma-
teridlovy model s prisluSsnymi materidlovymi parametry. Pro stabilizaci
celého MKP modelu a pii snaze priblizit se realné situaci byly do mo-
delu zjednoduSenym zpusobem zavedeny vazy daného segmentu kréni
patere. V8echny pouzité vazy byly modeloviny jako nelinedrni pruziny
prenésejici pouze tahové zatizeni. Podklady pro po ¢astech linearni z&-
vislost mezi silou a posuvem pro jednotlivé vazy byly pfevzaty z litera-
tury [13].

Tabulka 1: P¥ehled pouzitych materiala a jejich charakteristik.

Material Vlastnosti

TigAl4V E=113 GPa, 4=0.33, 0,=850 MPa, 0,=944 MPa
PEEK E=3.6 GPa, 41=0.387, 01,=92 MPa

Kost E1=1.472 GPa, E2=1.767 GPa, E;=5.471 GPa

112=0.352, 1113=0.101, p23=0.113

G12:669 MPa, G13:545 MPa, G23:794 MPa
Synt. kost E=300 MPa, =0.3
Chrupavka E=10 MPa, p=0.45

Pti vytvafeni MKP modelu byly pro matematicky popis a zjed-
nodusSeni problematiky pouzity néasledujici vazby. Vazba distributing
coupling byla vyuzita k distribuci okrajovych podminek, osové sily a
k realizaci zjednodusené formulace kontaktu krénich obratli v oblasti
meziobratlovych kloubi. Vazba tie byla ve vypoctovém modelu vy-
uzita pro matematicky popis osseointegrace kostni tkdné na rozhrani
rozpérky - end plate a taktéz k definici sristu autologniho Stepi s kostni
tkani obratle. Interakce kostni tkané a bioinertniho PEEKu byla v MKP
modelu realizovana kontaktem typu surface-to-surface na sty¢nych plo-
chéach. Spodni z dvojice krénich obratli byl vzdy ve svém referencnim
uzlu na spodni strané vetknut a horni z dvojice krénich obratli byl
zatizen ve svém referenc¢nim uzlu svislou silou F' = 73.6 N a silovou
dvojici M = 1.8 N.m v bocni lateroflexi. Hodnoty osové sily a silové
dvojice byly prevzaty z literatury [14].
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Vysledky numerickych analyz

Numericky s vyuzitim metody kone¢nych prvki byla hodnocena mira
vlivu tuhosti a bioaktivity povrchu titanové slitiny a PEEKu na me-
chanické zatizeni kostni tkédné krénich obratla v pripadé pouziti téchto
materiald pro konstrukci meziobratlové rozpérky. Jako mira vyuzitelna
k hodnoceni trovné mechanického zatizeni kostni tkané vSech vypo-
Cetnich variant bylo zvoleno redukované napéti oy, pomoci néhoz
lze hodnotit distribuci zatiZzeni kostni tkané, a samoziejmé maximalni
dosazené hodnoty napéti. Vysledky provedenych vypoctovych analyz
byly zpracovany do podoby histogrami a map rozlozeni redukovanych
napéti o arg tak, aby byly hodnoceny nejen maximalni dosazené hod-
noty napéti, ale i rovnomérnost distribuce sily rozhranim rozpérka - end
plate. Do histogramu byly vyneseny relativni ¢etnosti hodnot reduko-
obratla v rozsahu zvolenych hladin napéti. Ke konstrukci histogrami
bylo pfistoupeno proto, aby bylo moZzné zhodnotit cely prufez napja-
tosti kostni tkédné krénich obratli, nebot pouhé hodnoceni dosazenych
maximalnich hodnot napéti nepodava dostateény globalni obraz o na-
pjatosti obratla. V déle prezentovanych histogramech byla vzdy skryta
¢etnost hodnot napéti v prvnim intervalu mezi 0+ 2.5 M Pa, nebot pro
hodnoceni tato oblast neni zajimava. Hodnocena byla naopak skladba
napjatosti od arovné 2.5 M Pa vySe a dale procentudlni pocet elementii,
které ve svém t&zisti dosdhly vyssiho redukovaného napéti oy sy, nez
byla prvni hladina.

Pii pohledu na histogramy jednotlivych vySetfovanych variant (viz
Obr. a Obr. je patrné, ze prufezové nejvyssich hodnot reduko-
vaného napéti oy bylo dosazeno pro variantu PEEKové rozpérky
s bioinertni povrchem, kdy maximum redukovaného napéti o747, ur-
¢eného v tézisti elementti obratle C3 dosdhlo hodnoty 55.8 M Pa a v
tézisti elementi obratle C4 dosahlo hodnoty 30.1 M Pa. Hodnota pro-
centa elementt 13.2% u dané varianty, v jejichz t8zisti byla prekrocena
prvni hladina redukovaného napéti ogarg, dale doklada prurezove ne-
zanedbatelné vyssi mechanické zatizeni, nez v piipadé implantatu z ti-
tanové slitiny a bioaktivnim povrchem. V poslednim zminéném piipadé
dosdhlo maximum redukovaného napéti opa g kostni tkané obratle
C3 hodnoty 14.6 M Pa a kostni tkidné obratle C4 hodnoty 12.8 M Pa.
Neméné zajimavé je i porovnani hodnoty procenta elementu, v jejichz
tézisti byla pirekroc¢ena prvni hladina redukovaného napéti oy . Zde
se pro obratel C3 dostavame na hodnotu 3.36% a pro obratel C4 na
hodnotu 2.89%.

23



g rozperka TITAN solid - TIE - krcni obratel C3

u 12 —T T T T T T T T

2

=

c

2 . von Mises max = 14.6 MPa

= - Procento zbylych prvku =3.36 %

Q 8- -
o

c

o

E=

[

§ YT N @ N NO O QO Q o =) o ]
> Mm M 0 N — O O © O (=] o o (=

o o — M 9O QO QO QO O 9 (=] (=) i=3 (=]

2 = NQ 8383383838 & g 3 3 3

El M SO O O O S S S S o S S S

i

> Ar 1
S

c

T

2

z 2 ]
<]

£

3

Z 0 T S N R B B i i i

Z 25 5 75101251517.520225 25 30 40 50 60
% redukovane napeti dle von Misese [MPa]

g rozperka TITAN solid - TIE - krcni obratel C4

3 12 T T LI T T T T T T T T T

g : [ : :

=

c

2 10F : - : - : 5
% von Mises max = 12.8 MPa

Z - Procento zbylych prvku = 2.89 %

aQ gt . : ]
L]

f =

o

E=

L

% 6 QY — O — g Qo 9o o Q9 (=] . Q j=] (=] -
8 N O N o= S 5 & 5 & S S S

o NN — O O O 0 © O (=] (=] [=3 (=]

2 N - 9 9 8 9.9 8 9 9 S S =]

_g N O O O O O O O O o o o o

i

= 47 ]
o

c

T

o

=

s 2 .
v

<]

f=

‘= 0 i i I i 1 i I i 1 1

2 25 5 75101251517.520225 25 30 40 50 60
< redukovane napeti dle von Misese [MPa]

Obrazek 13: Histogramy relativnich Cetnosti redukovaného napéti
ogma [MPa] pro pfipad meziobratlové rozpérky vyrobené z titanové
slity s bioaktivnim néastiikem. V histogramu je dale zanesena maxi-

malni dosazend hodnota redukovaného napéti o747y a procento ele-

menti s hodnotou redukovaného napéti v tézisti presahujici prvni hla-
dinu. Horn{ histogram je urcen krénimu obratli C3 a dolni histogram

je uréen krénimu obratli C4.
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Obréazek 14: Histogramy relativnich ¢etnosti redukovaného napéti
oumu [MPa] pro pfipad meziobratlové rozpérky vyrobené z PEEKu s
bioinertni povrchem. V histogramu je déle zanesena maximalni dosa-
zend hodnota redukovaného napéti o747, a procento elementt s hod-
notou redukovaného napéti v tézisti presahujici prvni hladinu. Horni
histogram je urcen krénimu obratli C3 a dolni histogram je urcen kré-

nimu obratli C4.
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Vyse popsané kvantitativni rozdily mezi jednotlivymi vySetfova-
nymi variantami lze kvalitativné posoudit i z map rozloZeni reduko-
vaného napéti oy g krénich obratli (viz Obr. [15). Predné je jasné
patrny rozdil v pienosu sil mezi piipadem implantédtu s bioaktivnim
povrchem umozihujicim osseointegraci, kdy lze pozorovat rovnomérné
rozlozeni napéti se Spickami napéti pouze kolem pudorysu rozpérek,
oproti pripadu rozpérky s bioinertnim povrchem, kdy lze pozorovat
koncentraci napéti na strané, v jejimz sméru je konana lateroflexe a
odlehnuti rozpérky na strané druhé.

Obrazek 15: Mapa rozloZzeni redukovaného napéti oy g [MPa] pro
variantu meziobratlového implantatu vyrobeného z: a) titanové slitiny
s bioaktivnim povrchem a b) PEEKu s bioinertnim povrchem. Zobrazen
pouze kréni obratel C4.

Diskuse a zavér

Cilem této parametrické numerické studie bylo posouzeni vlivu roz-
dilné bioaktivity povrchu a tuhosti materiali, pouzivanych pii vyrobé
meziobratlovych rozpérek urcenych pro fazi tél krénich obratlid, na me-
chanické zatizeni pfilehlé kostni tkané obratlovych tél. Porovnéavany
byly dvé materidlové varianty stejného implantatu, titanova slitina s
bioaktivnim povrchem a bioinertni polymer PEEK.

7 vysledku provedenych analyz je zifejmé, Ze nejméné piiznivou va-
riantou z vySetfovanych je piipad, kdy meziobratlova rozpérka je vy-
robena z PEEKu s bioinertnim povrchem. Tento povrch neni schopen
prenést tahové sily a je pfi¢inou vzniku mikro-pohybi mezi kostni tkani
obratle a implantatem. Diisledkem téchto mikro-pohybii je lokalizovany
prenos zatiZeni, jenZ ma vyssi vliv na globéalni napjatosti kostni tkané
krénich obratli nez fadové 30x niz§i pfizniva tuhost PEEKu, ktera je
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blizk4 tuhosti kostni tkdné. Rozdilnou situaci lze pozorovat v piipadé
aplikace rozpérky, jez byla vyrobena z titanové slitiny s bioaktivnim
povrchem. Bioaktivni povrch, ktery umoziuje osseointegraci, a tim i
pienos tahovych sil rozhranim implantét - kostni tkan, mé za nasledek
rovnomeérny pienos sil timto rozhranim, ktery dle provedenych analyz
vede ke globalnimu snizeni napjatosti kostni tkané krénich obratli, coz
miize mit piiznivy vliv na dlouhodobé preziti implantatu.

Pii interpretaci predlozenych vysledku je tfeba mit na paméti, ze
matematicky model obsahoval fadu zjednoduseni (definice vazi, inter-
akce bioaktivnich a bioinertnich povrchi s kostni tkani, statické za-
tizeni). Cilem ovSem nebylo kvantifikovat absolutné napjatost kostni
tkané krénich obrati pro dané piipady, ale provést parametrickou studii
s cilem vzajemné porovnat piinos piiznivé tuhosti implantati vzhledem
k bioaktivité jejich povrchi.
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3 Zavér

Rozvoj technologickych moznosti vyroby a komplexnost implantabil-
nich zdravotnickych prostiFedki, spolu s rostoucimi naroky pacientu na
kvalitu aktivniho Zivota po implantaci umélych nahrad, s sebou nese
zvySené naroky kladené na zajisténi Zivotnosti a spolehlivosti téchto
nahrad. Ve vySe prezentovanych textech byly ukazany nékteré ze spe-
cifickych aspektu, které piimo ovliviiuji nejen Zivotnost a optimalni
funkci ndhrad, ale i zatiZeni okolnich tkani. Implantabilni zdravotnické
prostiedky jsou specidlni produkty, ke kterym je potieba pifistupovat
ponékud odligné, nez jak je pristupovano ke "klasickym" strojirenskym
dilim. Pravdépodobné nejvyraznéjsi odlisnost je ve zptisobu hodnoceni
zivotnosti nédhrad a jejich optimélni funkce. V oblasti zdravotnickych
prostfedkd muze paradoxné dojit k selhani implantatu i bez jeho po-
Skozeni ¢i ztraty jeho funkénosti.

Jak bylo uvedeno vyse, jednim z nejvyznamnéjsich faktora, ktery
ovliviiuje zivotnost implantéti je zpiisob jejich implantace. Kazdy im-
plantat je navrzen pro urcity zpusob a velikost nam&hani. Jind nez
optimélni pozice ndhrady po implantaci vede k odliSsnému zpisobu za-
tizeni, kdy i mala odchylka od optimalni pozice s sebou nese dramaticky
narust velikosti piisobiciho zatiZzeni. K néristu zatiZeni dochézi nejen u
vlastniho implantatu, ale i v okolnich tkanich, coz muze vést k dalsim
zdravotnim problémtm ¢i pfimo k selhani implantatu. Pfesto v odborné
literatuie dosud nebyla publikovana odborné studie, ve které by byl na
dostatec¢né velkém souboru pfipadd hodnocen vliv jiné nez optimalni
pozice implantatu na jeho selhani a zatizeni okolnich struktur.

Pro maximéalni moznou eliminaci rizika zavedeni implantatu do jiné,
nez optiméalni pozice, se kazdy vyrobce snazi vyvinout spolu s implan-
tatem vhodné instrumentarium, které zaruc¢i co nejpfesnéjsi zavedeni
implantatu do optimalni pozice. Soucasné lékari prochézeji instruktazi
a nacvikem operacniho vykonu tak, aby ziskali co nejvétsi jistotu a
rutinu pfi opera¢nim vykonu. Pfesto nelze s ohledem na individualitu
kazdého konkrétniho pacienta riziko spojené s nepiesnou implantaci
eliminovat uplné. Z téchto duvodu jsem svij vyzkum zaméfil na moz-
nosti identifikace vice ¢i méné rizikovych pozic vybranych implantatii,
které by mél operatér béhem implantace zohlednit a tim zvysit zivot-
nost pouzitych nahrad. Tento piistup ve kterém byly vyuzity moznosti,
které s sebou prinasi MKP simulace jsem pouzil ve spolupraci s fadou
klinickych specialistu pii feSeni nékolika grantovych projekta a vyvoji
novych implantati.
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