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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 arti�cial 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 e�orts of manufacturers of medical devices
and medical implants is extend the lifetime to the maximal possible
rate. One of the factors that signi�cantly a�ects 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 di�erences 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 su�ciently large
surgical approach. Furthermore it is necessary to relatively invasive in-
tervention into tissue to be �rmly and reliably �x the implant. All these
factors have a signi�cant in�uence on the loading of the implant and
thus the lifetime and optimal function.
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Souhrn

�ivotnost a optimální funkce implantabilních zdravotnických prost°edk·
jsou zcela zásadní vlastnosti, která ovliv¬ují zp·sob lé£by pacienta a
kvalitu jeho ºivota. S rozvojem nových výrobních technologií a dostup-
ných konstruk£ních materiál· dochází k prodlouºení doby ºivotnosti
implantát·, která je nap°. u kloubních náhrad 15 let. Po uplynutí této
doby by ov²em m¥lo dojít (v závislosti na aktuálním stavu pacienta) k
jejich vým¥n¥, coº s sebou p°iná²í zvý²ená zdravotní rizika pro pacienta
a vy²²í náro£nost vlastního opera£ního výkonu.

Z t¥chto d·vod· je snahou výrobc· zdravotnických prost°edk· a lé-
ka°· prodlouºit ºivotnost implantát· na maximální moºnou míru. Jed-
ním z faktor·, který výrazným zp·sobem ovliv¬uje délku ºivotnosti a
optimální funkci náhrad, je zp·sob jejich implantace a pozice náhrady
po implantaci. Kaºdá konstrukce náhrady je navrºena na ur£itý zp·sob
a velikost namáhání, které odpovídá fyziologickému zatíºení. Jiná neº
optimální pozice náhrady po implantaci vede k odli²nému zp·sobu zatí-
ºení, kdy i malá odchylka od této pozice s sebou nese dramatický nár·st
velikosti a zp·sobu zatíºení. Sou£asn¥ p°i vlastním opera£ním výkonu
je £asto nutné provést resekci tkání (kostí, vaz· a sval·) z d·vodu vy-
tvo°ení dostate£n¥ velkého opera£ního p°ístupu. A dále je nutné provést
pom¥rn¥ invazivní zásah do tkání, aby bylo moºné pevn¥ a spolehliv¥
�xovat implantát. V²echny tyto faktory mají výrazný vliv na zatíºení
implantátu a tím na jeho ºivotnost a optimální funkci.
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Seznam pouºité symboliky

Fyzikální veli£iny

E . . . Young·v modul pruºnosti [MPa]
σk . . . mez kluzu [MPa]
σHMH . . . redukované nap¥tí dle teorie HMH [MPa]
p . . . kontaktní tlak [MPa]
σc . . . mez únavy [MPa]
Rm . . . mez pevnosti [MPa]
µ . . . Poissonova konstanta [−]
εi . . . pom¥rná deformace ve sm¥ru i [−]
Freac . . . reak£ní síla [N ]
Mo(x) . . . ohybový moment [N.mm]

Zkratky

MKP . . .metoda kone£ných prvk·
CT . . . po£íta£ová tomogra�e (Computer Tomography)
MRI . . .magnetická rezonance (Magnetic Resonance Imaging)
PEEK . . . polyetheretherketone
TEP . . . totální endoprotéza ky£elního kloubu
IFC . . .meziobratlové rozp¥rky (Interbody Fusion Cages)
PFH . . . proximální femorální h°eb
AP . . . p°edo zadní (anterio posterior)
VKS . . . výslednice kontaktních sil
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1 Úvod

�ivotnost je vlastnost, která ozna£uje jak dlouho si nap°. výrobek udrºí
své p·vodní, nebo tém¥° p·vodní vlastnosti (nap°. provozuschopnost,
výkonnostní charakteristiky, spolehlivost, atd) [1]. �ivotnost se m¥°í
v¥t²inou na £as, nebo na opakování. Délka ºivotnosti je ovlivn¥na nejen
p°i výrob¥ (výrobní technologie, systém kontroly a jakosti), ale vý-
znamn¥ ji ovliv¬uje zp·sob pouºívání produktu (pracovní zat¥ºování,
provozní prost°edí atd) [9].

Informace o ºivotnost produktu je zásadní pro výrobce, který na
základ¥ ní m·ºe garantovat spolehlivost produktu. Pro uºivatele je in-
formace o ºivotnosti zásadní nejen z pohledu spolehlivosti, ale i pro
plánování pouºití produktu a náklad· spojených se jeho servisem. V
p°ípad¥ implantabilních zdravotnických prost°edk· pak význam ºivot-
nosti a spolehlivosti s ohledem na hodnotu lidského zdraví nabývá vy²-
²ího významu. Problematice hodnocení vlivu implantace zdravotnic-
kých prost°edk· na jejich ºivotnost a funkci je v¥nován tento následující
text.

1.1 Problematika ºivotnosti strojních sou£ástí

P°eváºná v¥t²ina stroj· a za°ízení je p°i svém provozu podrobena p·-
sobení £asov¥ prom¥nných sil - cyklickému namáhání, které zp·sobuje
po²kození sou£ástí. Jednoduchým experimentálním za°ízením ur£il jiº
v roce 1870 A. Wöhler závislost amplitudy nap¥tí na po£tu únavových
cykl· do lomu, nazvanou Wöhlerovu k°ivkou (viz Obr. 1a).

a) b)

Obrázek 1: a) Wöhlerova k°ivka a £len¥ní oblastí únavy, b) pr·b¥h
cyklického zatíºení.
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Problematika únavy strojírenských sou£ástí a za°ízení je stále vy-
soce aktuální téma výzkumu a vývoje. V této oblasti bylo publikováno
úctyhodné mnoºství odborných prací (nap°. [3, 9]) a není cílem tohoto
textu zde opakovat v¥ci jiº publikované. V této £ásti bude pouze pro-
vedeno velmi krátké shrnutí nejzákladn¥j²ích informací, tak aby na n¥
mohly být navázány dal²í texty.

Vlastní únavu materiálu je ovliv¬ována p·sobením °ady faktor·,
který determinují celý únavový proces. Experimentální m¥°ení jednot-
livých faktor· podílejících se na únav¥, jejich hodnocení a vzájemné
srovnání je s ohledem na nové technologické moºnosti neustále se roz-
víjející oblastí výzkumu. V zásad¥ lze shrnout, ºe únavový proces ovliv-
¬ují tyto hlavní faktory, které se následn¥ d¥lí do dal²ích podskupin:

Konstruk£ní materiály: kaºdý materiál pouºitý pro výrobu stroj-
ních sou£ástí má své speci�cké vlastnosti, které jsou vysoce závislé
na druhu materiálu (kovy, plasty, kompozitní materiály, atd), che-
mickém zatíºení, p·sobením teplotních vliv· atd. Volba vhodných
konstruk£ních materiál· je nejzásadn¥j²í pro ºivotnost strojních
sou£ástí. Z tohoto d·vodu jsou neustále vyvíjeny nové materiály s
pokro£ilými vlastnostmi, které umoºní v¥t²í zatíºení a spolehlivý
provoz sou£ástí.

Tvar sou£ástí: konstrukce sou£ásti ur£uje nejen její funkci, ale i ºivot-
nost a únavovou pevnost. Vlastnosti sou£ásti ovliv¬ují primárn¥
zm¥ny jejího pr·°ezu (nap°. vruby) a zm¥ny tvaru (nap°. spoje).
V t¥chto místech dochází k lokální koncentraci nap¥tí a primární
iniciaci trhlin. Optimální konstruk£ní provedení sou£ásti tak m·ºe
výrazným zp·sobem zvý²it resp sníºit její ºivotnost.

Obrázek 2: Ukázka o²kození sou£ásti vlivem zm¥ny jejího pr·°ezu.
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Technologie výroby a provozní podmínky: únavu sou£ástí ovliv-
¬uje technologie výroby (t°ískové obráb¥ní, lití, atd), povrch sou-
£ásti a jeho kvalita a v neposlední °ad¥ provozní podmínky (tep-
lota, chemické prost°edí atd). Oblast technologie výroby umoº-
¬uje nejv¥t²í modi�kaci podmínek, které ovliv¬ují ºivotnost sou-
£ásti, tomu odpovídá také rozvoj této oblasti výroby.

Provozní zatíºení a namáhání konstrukce: tento faktor lze nao-
pak nejmén¥ m¥nit a tím ovlivnit ºivotnost sou£ásti. Provozní
podmínky lze d¥lit na statické a dynamické, kdy práv¥ dynamické
jsou nej£ast¥j²í v reálném provozu. Charakter dynamických pro-
vozních zatíºení lze dále d¥lit na deterministické (periodické viz
Obr.1b, impulzní, p°echodové atd) a stochastické (stacionární a
nestacionární viz Obr.3). Pro optimální konstrukci sou£ásti je po-
t°eba znát co nejp°esn¥ji charakter jejího zatíºení tak, aby mohla
být dimenzována s pot°ebnou mírou bezpe£nosti. Experimentální
m¥°ení reálného zatíºení díl·, vyhodnocení m¥°ení a implemen-
tace výsledk· do procesu návrhu je klí£ové pro zaji²t¥ní ºivotnosti
a spolehlivosti sou£ástí.

Obrázek 3: Ukázka nestacionárního stochastického procesu zatíºení.

Vysoké nároky zákazník· na zatíºení, provozní podmínky a spolehli-
vost sou£ástí vedou k nutnosti výzkumu spojeného s predikcí ºivotnosti
strojních sou£ástí a za°ízení. Rozvoj této oblasti je sm¥°ován p°edev²ím
do vývoje nových materiál· s p°idanými vlastnostmi, vyuºití nových
technologií výroby a experimentálnímu testování prototyp·.
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1.2 Problematika ºivotnosti implantabilních zdra-

votních prost°edk·

S rozvojem dostupných technologií rostou i technické moºnosti opera-
tivní lé£by a tím i její úsp¥²nosti. Zásadním problémem je volba op-
timálního zp·sobu lé£by v závislosti na rozsahu poran¥ní a aktuální
diagnóze pacienta. V °ad¥ p°ípad· lze zran¥ní nebo onemocn¥ní lé£it
n¥kolika moºnými zp·soby, p°i£emº kaºdý z nich má své klady, ale i ri-
zika pro operatéra a pacienta. Rozhodování se v takovýchto p°ípadech
je vysoce závislé na dosavadních zku²enostech léka°e, aktuálním stavu
pacienta a technické úrovni implantát·.

Chirurgická lé£ba pacienta se skládá z vlastního opera£ního výkonu,
implantace zdravotnického prost°edku a procesu hojení, resp. následné
lé£by. P°i opera£ním výkonu je £asto nutné provést rozsáhlou resekci
tkání (kostí, vaz· a sval·) z d·vodu vytvo°ení dostate£n¥ velkého ope-
ra£ního p°ístupu. Dále je nutné provést pom¥rn¥ invazivní zásah do
tkání, aby bylo moºné pevn¥ a spolehliv¥ �xovat implantát. V²echny
tyto faktory mají zásadní vliv na zatíºení implantátu, distribuci zatíºení
do okolních tkání a orgán·.

a) b) c)

Obrázek 4: Ukázky selhání vybraných implantát·: a) zlomený ky£elní
d°ík náhrady, b) zlomený kr£ek d°íku náhrady, c) defekt jamky náhrady
v d·sledku jejího ot¥ru.

Z vý²e uvedeného je patrné, ºe ºivotnost a funkci implantátu ovliv-
¬uje celá °ada faktor·, které mají navíc rozdílnou váhu. Pro zaji²t¥ní
maximální ºivotnosti implantabilních zdravotnických prost°edk· se s
úsp¥chem pouºívají postupu pouºívané ve strojírenství p°i dimenzo-
vání strojních sou£ástí (viz kap. 1.1). P°esto nelze na pojem "ºivot-
nosti" implantát· nahlíºet pouze optikou klasického strojírenství, kdy
ºivotnost strojní sou£ásti byla vy£erpána £áste£nou nebo úplnou ztrá-
tou její funkce. V oblasti zdravotnických prost°edk· m·ºe paradoxn¥
dojít k selhání implantátu (vy£erpání jeho ºivotnosti) i bez jeho po-
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²kození £i ztráty funk£nosti. �ivotnost implantát· a zatíºení okolních
tkání ovliv¬uje celá °ada faktor·:

Selhání konstrukce náhrady: Jde o situaci, kdy celková konstrukce
implantátu není navrºena dostate£n¥ ke zp·sobu a velikosti jeho
namáhání. Dále mohou být pouºity nevhodné materiály, nebo vý-
robní technologie. Tato selhání jsou v klinické praxi pom¥rn¥ oje-
din¥lá, kdy výskyt selhání implantát· jsou v °ádech 0.1h. Výskyt
takovýchto selhání lze sníºit na p°ijatelnou mez optimalizací kon-
strukce náhrady, experimentálním testováním prototyp· a °íze-
ním kvality výroby jak to vyºaduje ISO 13485.

a) b)

c)

Obrázek 5: a) schéma umíst¥ní femorální komponenty v horizontální
poloze a d·sledky nep°esného zavedení - zlomený ky£elní d°ík náhrady,
b) schéma laterální inklinace jamky náhrady a d·sledky nep°esného
zavedení - uvoln¥ní jamky náhrady, c) ukázka zvý²eného sklonu d°íku
náhrady a d·sledky nep°esného zavedení - zlomenina stehenní kosti.

Pozice náhrady po implantaci: Pozice náhrady po implantaci je z-
cela zásadní pro její ºivotnost a optimální funkci. Kaºdá konstr-
ukce implantátu je navrºena na ur£itý zp·sob a velikost namá-
hání. Jiná neº optimální pozice náhrady po implantaci m·ºe vést
(a v praxi také vede) k odli²nému zp·sobu zatíºení, kdy i malá
odchylka od optimální pozice s sebou nese dramatický nár·st veli-
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kosti p·sobícího zatíºení. Zp·sob implantace a pozice náhrady je
závislá na zku²enostech a praxi operatéra, na technice implantace
a zdravotním stavu pacienta. V odborné literatu°e dosud nebyla
publikována studie, kde by byl statisticky hodnocen vliv jiné neº
optimální pozice implantátu a jeho selhání.

Dal²í p°í£iny selhání náhrad: Implantáty mohou selhat z °ady dal-
²ích p°í£in, a to i p°esto ºe nedojde k jejich po²kození £i ztráty
funk£nosti. Nej£ast¥j²ím d·vodem takového selhání implantátu
jsou vn¥j²í vlivy (infekce, dal²í zran¥ní pacienta nap°. v d·sledku
pádu, atd.). Takový p°ípad je prezentován na Obr. 6a, kde je pa-
trná infekce v blízkém okolí implantátu coº vede k jeho uvoln¥ní a
nutnosti vým¥ny. Tento zp·sob selhání je jedním z nej£ast¥j²ích
v klinické praxi. Dal²ím d·vodem m·ºe být nevhodná konstr-
ukce náhrady, která nemá za následek po²kození implantátu, ale
zatíºení okolních tkání takovým zp·sobem, kdy dojde k jejich de-
strukci. Tato destrukce následn¥ vede nap°. k uvoln¥ní implantátu
a jeho selhání viz Obr. 6b.

a) b)

Obrázek 6: a) infekce v okolí implantátu, b) resorbce kostní tkán¥.

Na vý²e uvedených ukázkách je patrné, ºe v klinické praxi dochází
k selhání implantát· i bez jejich po²kození £i ztráty funk£nosti. Dále
je evidentní, ºe rozhodnutí léka°e o zp·sobu a vlastním provedení ope-
ra£ního výkonu má zcela zásadní vliv na ºivotnost a optimální funkci
implantát·. Z tohoto d·vodu vze²la z klinické sféry pom¥rn¥ silná po-
ptávka po provedení objektivních odborných studiích posuzujících vliv
r·zných opera£ních výkon·, technik a pouºitých zdravotnických pro-
st°edk· (implantáty, dlahy, �xa£ní materiál atd) na zatíºení organismu
pacienta - a tím potaºmo na úsp¥²nost jeho lé£by viz [2, 4, 5, 6, 10].
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2 Analýzy n¥kolika vybraných klinických p°í-
pad·

Jak bylo uvedeno vý²e hodnocení ºivotnosti, spolehlivosti a funkce im-
plantabilních zdravotnických prost°edk· má svá speci�ka, která jsou
pon¥kud odli²ná od praxe v klasickém strojírenství. V následujícím
textu proto budou podrobn¥ji rozebrány dva p°íklady implantát· pou-
ºívaných v klinické praxi. Na t¥chto p°ípadech pak bude demonstrováno
hodnocení jejich funkce a ºivotnosti.

2.1 Vliv umíst¥ní nitrokostního h°ebu na jeho funkci

a ºivotnost

Zlomeniny proximální £ásti stehenní kosti jsou závaºným a zatím ne
zcela vy°e²eným medicínským problémem, jehoº d·leºitost nar·stá spo-
lu s postupn¥ se prodluºujícím v¥kem populace. Jednou z moºností �-
xace zlomenin (stabilních i nestabilních) proximálního konce stehenní
kosti v oblasti trochanterického masivu je pouºití proximálního femorál-
ního h°ebu (PFH). Tento zp·sob lé£by zlomenin se pouºívá p°edev²ím
p°i komplikovaných nestabilních zlomeninách stehenní kosti, p°esto je
moºné jeho pouºití i p°i zlomeninách stabilních. Systém vyuºívá skluz-
ného efektu, kdy se jednotlivé fragmenty kosti mohou p°i zatíºení posu-
nout do komprese, coº má pozitivní hojivý efekt. Jako nejvíce rizikový
faktor je v klinické praxi povaºována moºnost implantace �xa£ního sys-
tému mimo optimální pozici.

Z t¥chto d·vod· byly vybrané speci�cké komplikace zavedení PFH
podrobeny výpo£tovým MKP analýzám s cílem potvrdit rizikové situ-
ace pro selhání jednotlivých systém· osteosyntézy. V provedených vý-
po£tových analýzách byla hodnocena odezva kostní tkán¥ na rozdílné
umíst¥ní PFH. Jako mezní stav, kdy dojde k selhání �xa£ního prvku
nebo selhání jeho uchycení v kosti, bylo povaºováno takové zatíºení, p°i
kterém vznikla nap¥tí p°ekra£ující mez kluzu (σk) nebo mez pevnosti
(Rm) v kterékoliv £ásti systému PFH-kost.

Materiál a metodika

Geometrický model nestabilní zlomeniny proximálního konce stehenní
kosti byl vytvo°en ze série CT snímk·. Ve výpo£tových MKP analýzách
bylo hodnoceno p¥t r·zných pozic umíst¥ní PFH, tak jak mohou nastat
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Obrázek 7: Ukázka analyzovaných model· pertrochanterické zlomeniny
proximálního konce stehenní kosti se zavedeným systémem PFH. První
°ada zleva Model 0, Model I, Model II, druhá °ada zleva Model III a
Model IV. Modely jsou v AP a SI projekci pro zobrazení pozice PFH.

v klinické praxi. První Model 0 (viz Obr. 7) byl modelem referen£ním,
kde pozice PFH je ideální. Druhý Model I je model, kde horní kr£kový
²roub byl zaveden m¥lce ale pozice obou ²roub· je ve st°edu kr£ku. T°etí
Model II je model, kde oba kr£kové ²rouby jsou zavedeny v optimální
hloubce, ale jsou vyoseny k mediální stran¥ kr£ku stehenní kosti. �tvrtý
Model III je model, kde jsou oba kr£kové ²rouby zavedeny ve st°edu
kr£ku ale m¥lce v hlavici stehenní kosti. Poslední Model IV je model s
ob¥ma kr£kovými ²rouby zavedenými m¥lce v hlavici stehenní kosti a
navíc jsou vyoseny k mediální stran¥ kr£ku stehenní kosti.

V modelu pertrochanterické zlomeniny proximálního konce stehenní
kosti byl pro �xaci pouºit systém PFH vyráb¥ný �rmou MEDIN, a.s.
S ohledem na náro£nost výpo£t· bylo provedeno zjednodu²ení, kdy na
ºádné £ásti modelu nebyl modelován pro�l závitu. Závity na kr£kových
²roubech byly nahrazeny hladkou plochou, jejíº rozm¥r odpovídal st°ed-
nímu pr·m¥ru daného závitu a do kostní tkán¥ byly �xovány pomocí
vazbových podmínek v MKP modelu. Uloºení stehenní kosti na jejím
distálním konci bylo voleno jako nepohyblivé. Zatíºení bylo realizováno
osam¥lými silami Freac = 891N, která p·sobí na ky£elní kloub p°i stoji
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na jedné noze u £lov¥ka s hmotností 80 kg. Pro zohledn¥ní skluzného
efektu PFH, byly numerické analýzy koncipovány tak, aby simulovaly
prom¥nné zatíºení, které odpovídá ch·zi, kdy je ky£elní kloub zat¥ºo-
ván a odleh£ován v závislosti na fázi kroku pacienta. Z tohoto d·vodu
byl model v deseti cyklech zatíºen a odleh£en vý²e uvedenou silou. Pro
zavedení vn¥j²ích sil do výpo£tových MKP model· byla pouºita vazba
distributed coupling, pomocí které byly osam¥lé síly p·sobící v referen£-
ním uzlu rovnom¥rn¥ distribuovány na kost v míst¥ svalových úpon·
a kontaktu hlavice stehenní kosti s kloubní jamkou. Mezi jednotlivými
fragmenty "zlomené" stehenní kosti byl modelován normálový kontakt
typu hard s koe�cientem t°ení f=0.3. Stejným zp·sobem byly modelo-
vány i kontaktní vazby mezi nitrokostním h°ebem a kostí (f=0.3), mezi
nitrokostním h°ebem a kr£kovými ²rouby (f=0.15). Spojení kr£kových
²roub· s kostí bylo s ohledem na rychlost a stabilitu výpo£t· modelo-
váno pomocí vazby tie.

Obrázek 8: Speci�kace materiálových vlastností. Ukázka závislosti na-
p¥tí σ [MPa] na pom¥rné deformaci ε [−] pro kostní tká¬ s hustotou
ρ = 0.945 [g/cm3]

Ve v²ech provedených numerických MKP analýzách byla nerezová
ocel pouºitá pro výrobu PFH modelována jako homogenní izotropní
elasto-plastický materiál (E = 210 GPa, µ = 0.3, Rm = 860 MPa
a σk = 690 MPa). Kostní tká¬ byla ve v²ech provedených analýzách
modelována jako nehomogenní, izotropní a elasto-plastický materiál.
Materiálové vlastnosti byly pro kaºdý element stanoveny v závislosti na
hustot¥ kostní tkán¥ ρ [g/cm3]. Tato hustota byla ur£ena v závislosti na
stupni ²edé barvy u CT snímk· distálního konce stehenní kosti podle
vztahu

ρ = 1.54 · ρCT + 0.0784 , (1)
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kde ρCT [g/cm3] je hustota kalibra£ního vzorku. Elastické moduly pruº-
nosti E [MPa] byly pro oba typy kostní tká¬ (kompaktní a spongiózní)
ur£eny pomocí vztah· [7]

Ek = 2065 ρ3.09 , µk = 0.3
Es = 1904 ρ1.64 , µs = 0.3 .

(2)

Stejným zp·sobem byla stanovena hodnota meze kluzu σk [MPa] jako
funkce závislá na hodnot¥ hustoty kostní tkán¥ podle

σkk = 57.75 ρ1.73 pro ρ ≥ 0.945
σsk = 76.5 ρ6.7 pro ρ < 0.945 .

(3)

Ve výpo£tových analýzách byla kostní tká¬ modelována také jako ma-
teriál, u kterého dojde po p°ekro£ení mezního zatíºení k degradaci jeho
mechanických vlastností. Tuto vlastnost lze v jistém p°eneseném smyslu
chápat jako "poru²ení" kostní tkán¥ [7]. Nejlépe ilustruje tyto modelo-
vané vlastnosti Obr. 8, kde je na grafu ukázána závislost mezi nap¥tím
a deformací kostní tkán¥.

Jednotlivé hodnoty jednozna£n¥ popisující chování materiálového
modelu p°i p°ekro£ení meze kluzu σk jsou zavedeny v závislosti na
hustot¥ kostní tkán¥ ρ [g/cm3] podle vztah·

σmin = 8.5 ρ3.68 εab = 0.258 ρ− 0.04

Ep = −244 ρ2.2 εbc =
∣∣∣σk−σmin

Ep
+ εab

∣∣∣ . (4)

Výsledky numerických analýz

V²echny provedené výpo£tové analýzy byly modelovány jako kontaktní,
nelineární a statické úlohy, p°i kterých byla zji²´ována odezva celého
systému na vn¥j²í p·sobící zatíºení. Provedené výpo£tové MKP analýzy
p°i °e²ení podrobn¥ zohled¬ovaly lokální mechanické vlastnosti kostní
tkán¥ a vzájemné interakce jednotlivých £ástí modelovaného systému.
Pro vyhodnocení výsledk· byla sledována velikost redukovaných nap¥tí
σHMH , které lze chápat jako míru intenzity napjatosti v jednotlivých
£ástech modelovaného systému. Druhým sledovaným parametrem byl
posuv hlavice stehenní kosti v [mm] ve sm¥ru rovnob¥ºném s osou kr£-
kových ²roub·. Tato míra posuvu vyjad°uje velikost skluzu, kdy se
hlavice posune díky skluzu kr£kových ²roub· v nitrod°e¬ovém h°ebu
k diafýze stehenní kosti. Tento fenomén je ºádaný a zvy²uje rychlost
zhojení kostní tkán¥.

16



Obrázek 9: Rozloºení redukovaných nap¥tí σHMH [MPa] v °ezu hlavice
stehenní kosti. První °ada zleva Model 0, Model I, Model II, druhá °ada
zleva Model III a Model IV.

Rozloºení a velikost σHMH v hlavici a kr£ku stehenní kosti je pa-
trné z Obr. 9. Nejv¥t²í zatíºení kostní tkán¥ je v referen£ním Modelu 0
(σHMH = 131.4 MPa) a naopak nejmen²í zatíºení je v modelu Model
III (σHMH = 62.8 MPa). P°i hodnocení vlivu implantace PFH na na-
pjatost kostní tkán¥ není d·leºitá pouze velikost maximálních nap¥tí,
ale i jejich rozloºení a pozice. Z tohoto pohledu je evidentní, ºe v Mo-
delu 0 je sice nejv¥t²í velikost σHMH , ale to je v souladu se skluzným
efektem PFH, kdy vlivem zatíºení dochází k �natla£ení� tkán¥ kr£ku
do diafýzy stehenní kosti a tím je rychlej²í hojení zlomeniny. Navíc z
Obr. 9 je patrné, ºe toto maximální zatíºení je pouze v malé lokální
oblasti dolní hrany kr£ku, kde je kortikální kost. Oproti tomu u dal²ích
analyzovaných model· je sice maximální hodnota σHMH niº²í, ale zatí-
ºení je rozloºeno do mnohem v¥t²í plochy a to v£etn¥ spongiózní kostní
tkán¥, která má men²í pevnost neº kortikální kost.

Z výsledk· analýz (viz Obr. 10) je patrné, ºe nejvíce namáhaným
dílem �xa£ního systému PFH je nitrod°e¬ový h°eb, speciáln¥ hrana ot-
voru pro horní kr£kový ²roub. V tomto míst¥ se o sebe opírá kr£kový
²roub a h°eb, kdy velikost p·sobícího zatíºení je úm¥rná velikosti vy-
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sazení kr£kového ²roubu od h°ebu. U v²ech model·, krom¥ Modelu 0
do²lo v tomto kritickém míst¥ k mírnému p°ekro£ení meze kluzu σk v
pom¥rn¥ malé oblasti (Model I: σHMH = 694.3MPa). Na tomto míst¥
dochází ze stejného d·vodu k nejv¥t²ímu zatíºení nejen h°ebu ale i hor-
ního kr£kového ²roubu (Model I: σHMH = 502.5 MPa). Na základ¥
získaných výsledk· lze konstatovat, ºe systém PFH je dimenzován do-
state£n¥ vzhledem k jeho zatíºení a to platí nezávisle na pozici v jaké
je implantován do proximálního konce stehenní kosti.

Obrázek 10: Rozloºení redukovaných nap¥tí σHMH [MPa] v °ezu nit-
rod°e¬ovýho h°ebu a kr£kových ²roub·. První °ada zleva Model 0, Mo-
del I, Model II, druhá °ada zleva Model III a Model IV.

Naprosto odli²ná je ale situace p°i hodnocení funkce systému PFH,
speciáln¥ pak skluzného fenoménu, který napomáhá hojení zlomené
kostní tkán¥. Jak je patrné grafu Obr. 11, tak velikost posuvu v hla-
vice stehenní kosti je vysoce závislá na pozici, v jaké je zaveden systém
PFH do kosti. Nejv¥t²í velikost posuvu v byla zji²t¥na u referen£ního
modelu Model 0 (v = 1.29 mm), naopak nejmen²í u modelu Model I
(v = 0.18 mm). Pro objektivní vyhodnocení výsledk· byla pro kaºdý
hodnocený model ur£ena nejen absolutní velikost posuvu v, ale i sm¥r-
nice spojnice trendu pr·b¥hu velikosti posuvu v a to v závislosti na
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po£tu krok· pacienta (viz Obr. 11). Velikosti obou sledovaných para-
metr· byly vztaºeny k hodnot¥ referen£ního modelu Model 0, který je
z klinické praxe znám jako optimální. Nejvíce se tomuto optimálnímu
stavu blíºil Model IV (v 81%, spojnice trendu 36.1%) naopak nejhor²í
situace byla u modelu Model I (v 14%, spojnice trendu 5.8%).

Obrázek 11: Graf zobrazující absolutní velikost posuvu v [mm] (oran-
ºová barva) a spojnice trendu (modrá barva) velikosti posuvu v hlavice
stehenní kosti u jednotlivých analyzovaných model· po deseti krocích
pacienta. Jako referen£ní hodnota byla vºdy uvaºována velikost zji²t¥ná
u Modelu 0.

Diskuse a záv¥r

V této práci byly provedeny numerické analýzy, jejichº cílem bylo porov-
nání deforma£ní odezvy kostní tkán¥ na r·zná umíst¥ní systému PFH
pouºívaného pro �xaci proximálního konce stehenní kosti p°i stejných
podmínkách zatíºení. Pozornost byla zam¥°ena p°edev²ím na velikost a
rozloºení redukovaných nap¥tí σHMH v celém systému stehenní kost-
PFH. Druhým sledovaným parametrem byla velikost skluzného efektu
reprezentovaným velikostí posuvu hlavice stehenní kosti v.

Na základ¥ výsledk· provedených MKP analýz je patrné, ºe u obou
fragment· stehenní kosti v míst¥ otvoru pro horní kr£kový ²roub a ro-
viny zlomeniny dochází k trvalé degradaci kostní tkán¥. Stejná situace
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je v míst¥ dolní hrany kr£ku, kde dochází díky skluzu ke kontaktu s
diafýzou stehenní kosti. Zatíºení kostní tkán¥ je proto také velmi úzce
spjato s umíst¥ním systému PFH ve stehenní kosti. Pro dlouhodobou
optimální funkci PFH je d·leºité rovnom¥rné rozloºení napjatosti (zatí-
ºení) v okolní kostní tkáni. Jakékoliv odchýlení (by´ malé) od optimální
polohy má zna£ný vliv na napjatost celého systému kost-PFH a rapidn¥
nar·stá riziko jeho selhání. Pro klinickou praxi je jist¥ zajímavá sku-
te£nost, kdy umíst¥ní systému PFH do jiné neº optimální polohy pre-
zentované Modelem 0 výrazn¥ sniºuje jeho schopnost skluzu kr£kových
²roub· a tím zatla£ení fragmentu hlavice do diafýzy stehenní kosti. Ja-
kákoliv odchylka má pom¥rn¥ výrazný efekt na optimální funkci viz
graf na Obr. 10.

Nicmén¥ je p°i interpretaci výsledk· MKP analýz pot°eba brát v
úvahu, ºe v provedených analýzách byla pouºita ur£itá zjednodu²ení
a zobecn¥ní. P°edev²ím ²roubové spoje byly realizovány pomocí vazby
tie, která umoº¬uje p°enos jak tlakové, tak i tahové síly. To ov²em ne-
odpovídá reálné situaci, kdy ²roubový spoj je schopen p°ená²et pouze
tlaková zatíºení. Pro pot°eby této srovnávací analýzy je toto zjedno-
du²ení zanedbatelné a nijak nesniºuje vypovídací hodnotu získaných
výsledk· a vyslovených záv¥r·.

V²echny získané výsledky ukazují, ºe z pohledu biomechaniky je
velmi d·leºité optimální umíst¥ní systému PFH p°i �xaci nestabil-
ních zlomenin proximálního konce stehenní kosti. Umíst¥ní PFH p°ímo
ovliv¬uje nejen velikost a zp·sob zatíºení kostní tkán¥ stehenní kosti, ale
i napjatost vlastního �xa£ního systému PFH. Pokud není PFH umíst¥n
optimáln¥, m·ºe jeho zatíºení zp·sobit p°ekro£ení povolených hodnot
nap¥tí, hrozí jeho selhání a sníºení skluzného efektu kr£kových ²roub·.

2.2 Vliv volby materiálu spinální náhrady na zatí-

ºení kostní tkán¥ obratl·

V klinické praxi se pouºívají meziobratlové rozp¥rky (Interbody Fusion
Cages) pro meziobratlovou fúzi vyrobené z r·zných konstruk£ních ma-
teriál· [8, 15]. Výhody, respektive nevýhody, r·zných materiál· pou-
ºitých pro výrobu meziobratlových rozp¥rek ur£ených pro fúzi kr£ních
obratl· byly velmi podrobn¥ diskutovány v celé °ad¥ odborných pub-
likací, nap°. [11]. P°esto neexistuje jednozna£né doporu£ení pro volbu
optimálního materiálu vhodného pro výrobu meziobratlových rozp¥-
rek. Chování meziobratlových rozp¥rek ovliv¬uje celá °ada mechanic-
kých a biologických faktor· [12], které je vºdy t°eba brát do úvahy
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p°i hodnocení úsp¥²nosti p°eºití rozp¥rek. Jedním z d·leºitých faktor·
je stabilita vlastního segmentu páte°e a vlastnosti rozhraní rozp¥rka
- end plate [12]. Cílem této parametrické studie bylo posouzení vlivu
rozdílné bioaktivity povrchu a tuhosti materiál·, pouºívaných p°i vý-
rob¥ meziobratlových rozp¥rek ur£ených pro fúzi t¥l kr£ních obratl·, na
mechanické zatíºení p°ilehlé kostní tkán¥ obratlových t¥l. Porovnávány
byly dv¥ materiálové varianty stejného implantátu, titanová slitina s bi-
oaktivním povrchem a bioinertní polymer PEEK. Proto pro podrobné
posouzení vlivu rozhraní rozp¥rka - end plate na kostní tká¬ obratlo-
vého t¥la byla provedena °ada MKP analýz na modelu dvou kr£ních
obratl· se zavedeným implantátem.

Materiál a metodika

V rámci této parametrické studie byly porovnávány dva reálné p°ípady
provedení meziobratlových rozp¥rek (bioaktivní titanová slitina vs bi-
oinertní PEEK) ur£ených pro fúzi kr£ních obratl· s respektováním bi-
oaktivity povrchu daných implantát·.

Geometrický model kr£ních obratl· C3 a C4 byl vytvo°en ze souboru
CT snímk· pacientky, která nevykazovala ºádné patologické zm¥ny na
kostní tkáni kr£ních obratl·. Základem numerické studie byl kone£n¥
prvkový model segmentu kr£ních obratl· C3-C4, mezi n¥º byl vloºen
implantát meziobratlové rozp¥rky vyrobený z obou hodnocených ma-
teriál· (slitina titanu Ti6Al4V a PEEK). Geometrie PEEkového im-
plantátu obsahovala navíc £tvercový vý°ez, který je v klinické praxi
vypln¥n kostním ²t¥pem. Výpo£tový model obsahoval i zjednodu²enou
formu páte°ních vaz· (viz Obr. 12).

Obrázek 12: Schéma MKP modelu dvou kr£ních obratl·, který byl po-
uºit ve v²ech hodnocených variantách.
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Parametry pouºitých materiálových model· jsou uvedeny v Tab. 1,
kde pro kr£ní obratle C3 a C4 byl uvaºován homogenní ortotropní elas-
tický materiál, pro kostní výpl¬ rozp¥rky byl pouºit s ohledem na to, ºe
se jedná o autologní kost¥nou dr´, homogenní isotropní elastický mate-
riál s materiálovými parametry na úrovni spongiózní kosti. Pro ostatní
technické materiály byl pouºit homogenní isotropní elasto-plastický ma-
teriálový model s p°íslu²nými materiálovými parametry. Pro stabilizaci
celého MKP modelu a p°i snaze p°iblíºit se reálné situaci byly do mo-
delu zjednodu²eným zp·sobem zavedeny vazy daného segmentu kr£ní
páte°e. V²echny pouºité vazy byly modelovány jako nelineární pruºiny
p°ená²ející pouze tahové zatíºení. Podklady pro po £ástech lineární zá-
vislost mezi silou a posuvem pro jednotlivé vazy byly p°evzaty z litera-
tury [13].

Tabulka 1: P°ehled pouºitých materiál· a jejich charakteristik.

Materiál Vlastnosti

Ti6Al4V E=113 GPa, µ=0.33, σk=850 MPa, σp=944 MPa

PEEK E=3.6 GPa, µ=0.387, σk=92 MPa

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

µ12=0.352, µ13=0.101, µ23=0.113

G12=669 MPa, G13=545 MPa, G23=794 MPa

Synt. kost E=300 MPa, µ=0.3
Chrupavka E=10 MPa, µ=0.45

P°i vytvá°ení MKP modelu byly pro matematický popis a zjed-
nodu²ení problematiky pouºity následující vazby. Vazba distributing

coupling byla vyuºita k distribuci okrajových podmínek, osové síly a
k realizaci zjednodu²ené formulace kontaktu kr£ních obratl· v oblasti
meziobratlových kloub·. Vazba tie byla ve výpo£tovém modelu vy-
uºita pro matematický popis osseointegrace kostní tkán¥ na rozhraní
rozp¥rky - end plate a taktéº k de�nici sr·stu autologního ²tep· s kostní
tkání obratle. Interakce kostní tkán¥ a bioinertního PEEKu byla v MKP
modelu realizována kontaktem typu surface-to-surface na sty£ných plo-
chách. Spodní z dvojice kr£ních obratl· byl vºdy ve svém referen£ním
uzlu na spodní stran¥ vetknut a horní z dvojice kr£ních obratl· byl
zatíºen ve svém referen£ním uzlu svislou silou F = 73.6 N a silovou
dvojicí M = 1.8 N.m v bo£ní latero�exi. Hodnoty osové síly a silové
dvojice byly p°evzaty z literatury [14].
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Výsledky numerických analýz

Numericky s vyuºitím metody kone£ných prvk· byla hodnocena míra
vlivu tuhosti a bioaktivity povrchu titanové slitiny a PEEKu na me-
chanické zatíºení kostní tkán¥ kr£ních obratl· v p°ípad¥ pouºití t¥chto
materiál· pro konstrukci meziobratlové rozp¥rky. Jako míra vyuºitelná
k hodnocení úrovn¥ mechanického zatíºení kostní tkán¥ v²ech výpo-
£etních variant bylo zvoleno redukované nap¥tí σHMH , pomocí n¥hoº
lze hodnotit distribuci zatíºení kostní tkán¥, a samoz°ejm¥ maximální
dosaºené hodnoty nap¥tí. Výsledky provedených výpo£tových analýz
byly zpracovány do podoby histogram· a map rozloºení redukovaných
nap¥tí σHMH tak, aby byly hodnoceny nejen maximální dosaºené hod-
noty nap¥tí, ale i rovnom¥rnost distribuce síly rozhraním rozp¥rka - end
plate. Do histogram· byly vyneseny relativní £etnosti hodnot reduko-
vaného nap¥tí σHMH , jeº byly dosaºeny v t¥ºi²tích element· kr£ních
obratl· v rozsahu zvolených hladin nap¥tí. Ke konstrukci histogram·
bylo p°istoupeno proto, aby bylo moºné zhodnotit celý pr·°ez napja-
tosti kostní tkán¥ kr£ních obratl·, nebo´ pouhé hodnocení dosaºených
maximálních hodnot nap¥tí nepodává dostate£ný globální obraz o na-
pjatosti obratl·. V dále prezentovaných histogramech byla vºdy skryta
£etnost hodnot nap¥tí v prvním intervalu mezi 0÷2.5MPa, nebo´ pro
hodnocení tato oblast není zajímavá. Hodnocena byla naopak skladba
napjatosti od úrovn¥ 2.5MPa vý²e a dále procentuální po£et element·,
které ve svém t¥ºi²ti dosáhly vy²²ího redukovaného nap¥tí σHMH , neº
byla první hladina.

P°i pohledu na histogramy jednotlivých vy²et°ovaných variant (viz
Obr. 13 a Obr. 14) je patrné, ºe pr·°ezov¥ nejvy²²ích hodnot reduko-
vaného nap¥tí σHMH bylo dosaºeno pro variantu PEEKové rozp¥rky
s bioinertní povrchem, kdy maximum redukovaného nap¥tí σmaxHMH ur-
£eného v t¥ºi²ti element· obratle C3 dosáhlo hodnoty 55.8 MPa a v
t¥ºi²ti element· obratle C4 dosáhlo hodnoty 30.1 MPa. Hodnota pro-
centa element· 13.2% u dané varianty, v jejichº t¥ºi²ti byla p°ekro£ena
první hladina redukovaného nap¥tí σHMH , dále dokládá pr·°ezov¥ ne-
zanedbateln¥ vy²²í mechanické zatíºení, neº v p°ípad¥ implantátu z ti-
tanové slitiny a bioaktivním povrchem. V posledním zmín¥ném p°ípad¥
dosáhlo maximum redukovaného nap¥tí σHMH kostní tkán¥ obratle
C3 hodnoty 14.6 MPa a kostní tkán¥ obratle C4 hodnoty 12.8 MPa.
Nemén¥ zajímavé je i porovnání hodnoty procenta element·, v jejichº
t¥ºi²ti byla p°ekro£ena první hladina redukovaného nap¥tí σHMH . Zde
se pro obratel C3 dostáváme na hodnotu 3.36% a pro obratel C4 na
hodnotu 2.89%.
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Obrázek 13: Histogramy relativních £etností redukovaného nap¥tí
σHMH [MPa] pro p°ípad meziobratlové rozp¥rky vyrobené z titanové
slity s bioaktivním nást°ikem. V histogramu je dále zanesena maxi-
mální dosaºená hodnota redukovaného nap¥tí σmaxHMH a procento ele-
ment· s hodnotou redukovaného nap¥tí v t¥ºi²ti p°esahující první hla-
dinu. Horní histogram je ur£en kr£nímu obratli C3 a dolní histogram
je ur£en kr£nímu obratli C4.
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Obrázek 14: Histogramy relativních £etností redukovaného nap¥tí
σHMH [MPa] pro p°ípad meziobratlové rozp¥rky vyrobené z PEEKu s
bioinertní povrchem. V histogramu je dále zanesena maximální dosa-
ºená hodnota redukovaného nap¥tí σmaxHMH a procento element· s hod-
notou redukovaného nap¥tí v t¥ºi²ti p°esahující první hladinu. Horní
histogram je ur£en kr£nímu obratli C3 a dolní histogram je ur£en kr£-
nímu obratli C4.
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Vý²e popsané kvantitativní rozdíly mezi jednotlivými vy²et°ova-
nými variantami lze kvalitativn¥ posoudit i z map rozloºení reduko-
vaného nap¥tí σHMH kr£ních obratl· (viz Obr. 15). P°edn¥ je jasn¥
patrný rozdíl v p°enosu sil mezi p°ípadem implantátu s bioaktivním
povrchem umoº¬ujícím osseointegraci, kdy lze pozorovat rovnom¥rné
rozloºení nap¥tí se ²pi£kami nap¥tí pouze kolem p·dorysu rozp¥rek,
oproti p°ípadu rozp¥rky s bioinertním povrchem, kdy lze pozorovat
koncentraci nap¥tí na stran¥, v jejímº sm¥ru je konána latero�exe a
odlehnutí rozp¥rky na stran¥ druhé.

a) b)

Obrázek 15: Mapa rozloºení redukovaného nap¥tí σHMH [MPa] pro
variantu meziobratlového implantátu vyrobeného z: a) titanové slitiny
s bioaktivním povrchem a b) PEEKu s bioinertním povrchem. Zobrazen
pouze kr£ní obratel C4.

Diskuse a záv¥r

Cílem této parametrické numerické studie bylo posouzení vlivu roz-
dílné bioaktivity povrchu a tuhosti materiál·, pouºívaných p°i výrob¥
meziobratlových rozp¥rek ur£ených pro fúzi t¥l kr£ních obratl·, na me-
chanické zatíºení p°ilehlé kostní tkán¥ obratlových t¥l. Porovnávány
byly dv¥ materiálové varianty stejného implantátu, titanová slitina s
bioaktivním povrchem a bioinertní polymer PEEK.

Z výsledk· provedených analýz je z°ejmé, ºe nejmén¥ p°íznivou va-
riantou z vy²et°ovaných je p°ípad, kdy meziobratlová rozp¥rka je vy-
robena z PEEKu s bioinertním povrchem. Tento povrch není schopen
p°enést tahové síly a je p°í£inou vzniku mikro-pohyb· mezi kostní tkání
obratle a implantátem. D·sledkem t¥chto mikro-pohyb· je lokalizovaný
p°enos zatíºení, jenº má vy²²í vliv na globální napjatosti kostní tkán¥
kr£ních obratl· neº °ádov¥ 30x niº²í p°íznivá tuhost PEEKu, která je
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blízká tuhosti kostní tkán¥. Rozdílnou situaci lze pozorovat v p°ípad¥
aplikace rozp¥rky, jeº byla vyrobena z titanové slitiny s bioaktivním
povrchem. Bioaktivní povrch, který umoº¬uje osseointegraci, a tím i
p°enos tahových sil rozhraním implantát - kostní tká¬, má za následek
rovnom¥rný p°enos sil tímto rozhraním, který dle provedených analýz
vede ke globálnímu sníºení napjatosti kostní tkán¥ kr£ních obratl·, coº
m·ºe mít p°íznivý vliv na dlouhodobé p°eºití implantátu.

P°i interpretaci p°edloºených výsledk· je t°eba mít na pam¥ti, ºe
matematický model obsahoval °adu zjednodu²ení (de�nice vaz·, inter-
akce bioaktivních a bioinertních povrch· s kostní tkání, statické za-
tíºení). Cílem ov²em nebylo kvanti�kovat absolutn¥ napjatost kostní
tkán¥ kr£ních obrat· pro dané p°ípady, ale provést parametrickou studii
s cílem vzájemn¥ porovnat p°ínos p°íznivé tuhosti implantát· vzhledem
k bioaktivit¥ jejich povrch·.
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3 Záv¥r

Rozvoj technologických moºností výroby a komplexnost implantabil-
ních zdravotnických prost°edk·, spolu s rostoucími nároky pacient· na
kvalitu aktivního ºivota po implantaci um¥lých náhrad, s sebou nese
zvý²ené nároky kladené na zaji²t¥ní ºivotnosti a spolehlivosti t¥chto
náhrad. Ve vý²e prezentovaných textech byly ukázány n¥které ze spe-
ci�ckých aspekt·, které p°ímo ovliv¬ují nejen ºivotnost a optimální
funkci náhrad, ale i zatíºení okolních tkání. Implantabilní zdravotnické
prost°edky jsou speciální produkty, ke kterým je pot°eba p°istupovat
pon¥kud odli²n¥, neº jak je p°istupováno ke "klasickým" strojírenským
díl·m. Pravd¥podobn¥ nejvýrazn¥j²í odli²nost je ve zp·sobu hodnocení
ºivotnosti náhrad a jejich optimální funkce. V oblasti zdravotnických
prost°edk· m·ºe paradoxn¥ dojít k selhání implantátu i bez jeho po-
²kození £i ztráty jeho funk£nosti.

Jak bylo uvedeno vý²e, jedním z nejvýznamn¥j²ích faktor·, který
ovliv¬uje ºivotnost implantát· je zp·sob jejich implantace. Kaºdý im-
plantát je navrºen pro ur£itý zp·sob a velikost namáhání. Jiná neº
optimální pozice náhrady po implantaci vede k odli²nému zp·sobu za-
tíºení, kdy i malá odchylka od optimální pozice s sebou nese dramatický
nár·st velikosti p·sobícího zatíºení. K nár·stu zatíºení dochází nejen u
vlastního implantátu, ale i v okolních tkáních, coº m·ºe vést k dal²ím
zdravotním problém·m £i p°ímo k selhání implantátu. P°esto v odborné
literatu°e dosud nebyla publikována odborná studie, ve které by byl na
dostate£n¥ velkém souboru p°ípad· hodnocen vliv jiné neº optimální
pozice implantátu na jeho selhání a zatíºení okolních struktur.

Pro maximální moºnou eliminaci rizika zavedení implantátu do jiné,
neº optimální pozice, se kaºdý výrobce snaºí vyvinout spolu s implan-
tátem vhodné instrumentárium, které zaru£í co nejp°esn¥j²í zavedení
implantátu do optimální pozice. Sou£asn¥ léka°i procházejí instruktáºí
a nácvikem opera£ního výkonu tak, aby získali co nejv¥t²í jistotu a
rutinu p°i opera£ním výkonu. P°esto nelze s ohledem na individualitu
kaºdého konkrétního pacienta riziko spojené s nep°esnou implantací
eliminovat úpln¥. Z t¥chto d·vod· jsem sv·j výzkum zam¥°il na moº-
nosti identi�kace více £i mén¥ rizikových pozic vybraných implantát·,
které by m¥l operatér b¥hem implantace zohlednit a tím zvý²it ºivot-
nost pouºitých náhrad. Tento p°ístup ve kterém byly vyuºity moºnosti,
které s sebou p°iná²í MKP simulace jsem pouºil ve spolupráci s °adou
klinických specialist· p°i °e²ení n¥kolika grantových projekt· a vývoji
nových implantát·.
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