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Pouzité zkratky

ASTM — American Society for Testing and Materials
BIC — Bone Implant Contact

c.p. — commercially pure

CAD — Computer Aided Design

CBCT — Cone Beam Computed Tomography

CSN — Ceské soustava norem

ECAP — Equal Chanel Angular Pressing

EN — Evropska norma

FEA — Finite Element Analysis

HU — Hounsfield Unit

Hz — hertz

IBAD — Ion Beam Assisted Deposition

ISO — International Organization for Standardization
ISO/TC — International Organization for Standardization/ Technical Committee
ISQ — Implant Stability Quotient

kol. — kolektiv

MKP — metoda kone¢nych prvki

MPa — Megapascal

MR — magnetickd rezonance

nm — nanometr

nTi — nanostrukturni titan

PLD — Pulsed Laser Deposition

PMS — Pulsed Magnetron Sputtering

PTV — Periotest Value

RTG —rentgen

RFA — Resonance Frequency Analysis, rezonancni frekvenc¢ni analyza
SBF — Simulated Body Fluid

SCPS — Supersaturated Calcium Phosphate Solution
SPD — Severe Plastic Deformation

TPS — Titanium Plasma Spraying

UFG — Ultra Fine Grained



1 Uvod

Implantologie zménila stomatologii a dentdlni implantaty se od zacatku 80. let minulého sto-
leti staly béznou soucasti stomatologické praxe medicinsky vyspélych zemi. Umoziiuji nam
nahradit ztratu jednoho, dvou a vice nebo vSech zubi, poskytuji oporu ortodontickym zatize-
nim a ¢aste¢nym nebo celkovym zubnim protézam a rovnéz se uplatiiuji pii distrakénich tech-
nikach.

Dnes se na trhu vyskytuje ptes 300 obchodnich znacek a s rozvojem védeckych poznatk
a zkuSenosti se objevuji stdle nové typy implantati liSici se podle pouzitého materidlu,
podle svych makrodesignovych a mikrodesignovych vlastnosti, pfi€emz nejen pro laika je jiz
mnohdy velice obtizné se v této problematice orientovat.

Mezinarodni organizace pro standardizaci (ISO) a CSN EN ISO 1942 (856305) charakterizuji
implantat jako ,,zafizeni (pfistroj) navrzeny pro umisténi do kosti a zajist'ujici odolnost proti
posunuti zubni protetické nahrady“. V souladu stim je pak podle CSN EN ISO 10451
(856366) 1 definice implantacniho systému, coZ jsou ,,dentalni komponenty navrzené k vza-
jemnému spojeni a sestavajici se z nezbytnych dild a néstroji potfebnych k vytvoteni tohoto
spojeni. Tato mezindrodni norma stanovuje pozadavky na obsah technické dokumentace
k prokéazani, Ze jsou splnény pozadavky kladené natizenimi a ptedpisy na dentdlni implantat a
jakykoliv prefabrikovany dil, ktery po chirurgickém vykonu ziistava v tstech.

Je prokazano, Ze dlouhodobé spravné fungovani zubnich implantatt ovliviiuje fada faktord.
Mezi né patii zejména pecliva chirurgickd faze implantace, denzita a objem kosti [128, 158,
182]. Nesporny je vSak i vliv designu implantatu, ktery musi byt v souladu s anatomii, fyzio-
logii a s nejnove¢jSimi poznatky o vztahu mezi materidlem a organismem [122, 139, 143, 146,
162]. K poznani jeho vyznamu se vyuZiva stomatologickd biomechanika. Jedna se o interdis-
ciplinarni obor zabyvajici se strukturou, chovanim a vlastnostmi ustni dutiny z mechanického
hlediska, v¢etné vzajemnych mechanickych interakci s okolim, jako napf. s dentdlnimi im-
plantaty [112].

Vlivu designu na primarni stabilitu vSak zatim nebyla vénovana takova pozornost, jakou si
jisté zaslouzi [76]. K jejimu pochopeni je nutné vyuzit technické obory, které mohou pomoci
s posouzenim mechanickych interakci v soustavé implantat — kost. Jednd se zejména o mate-
matické modelovani s provadénim vypoctového experimentu k oziejméni deformacniho napé-

ti na rozhrani soustavy, jehoz poznani jinym zptisobem neni mozné.



1.1 Princip implantologie

Kvalitni oseointegrace je zakladnim postulatem tspésného osetieni pomoci zubnich implanta-
ti. Do cCelistnich kosti se implantaty vhojuji oseointegraci [22], tedy bez mezivrstvy mekké
tkané viditelné v optickém mikroskopu, a klinicka definice oseointegrace implantatu posuzuje
uroven stabilni margindlni kosti a absenci mobility v kosti. Podle Albrektssona a kol. [7, 8, 9]
se jedna o bezprostiedni funkéni a strukturdlni spojeni mezi Zivou kosti a povrchem zatizené-
ho implantatu. Je to proces, pii kterém je dosazeno klinicky asymptomatické pevné fixace
alloplastického materidlu s kosti a toto spojeni je udrzeno béhem zatéZovani implantatu. Po-
dobné¢ Steineman a kol. [175] nahliZeji na oseointegraci jako na kostni spojeni s odolnosti
vuci tahové a smykové sile.

Bez ohledu na riizné definice je zfejmé, ze musi byt docileno pevného spojeni implantatu
s kosti a Ze bez udrzeni tohoto stavu pfi zatiZeni suprakonstrukci neni mozno hovofit o vhoje-
ni implantatu. I po preciznim zavedeni implantatu zistavd mezi nim a kosti urcity prostor a
uspésnd oseointegrace zavisi na typu tkané, kterd pieklene tuto mezeru na rozhrani kosti a
implantatu. Novotvofena kost mize prostor vyplnit dvéma zplsoby: ,,proximity osseogene-
sis“, Cili blizkou oseogenezi, a ,,contact osseogenesis* neboli kontaktni oseogenezi. Blizka
oseogeneze je charakterizovana tvorbou periimplantatové pojivové matrix, kterd vznikd z fib-
rinové sité pochazejici z okolni kosti. Naproti tomu kontaktni oseogeneze je proces, pii némz
vznikd nova kost v pfimém kontaktu s povrchem implantatu, za coz vdéci adhezi fibrinové
sité na povrch implantatu. Po ni migruji osteogenni buriky a diky tomu dochdzi k t€sné adap-
taci kostni tkané k implantatu [180].

Je nesporné, Ze kvalita ukotveni implantatu v kosti, tedy jeho stabilita, je pro implantologa
zasadni a pfi implantaci ovliviiuje volbu nésledného 1é€ebného protokolu (okamzité, ¢asné
nebo odlozené zatiZzeni implantatu), po dosazeni oseointegrace ukazuje na nosnost implantatu

a béhem dalsich let informuje o jeho funkénim stavu.

1.2 Design implantatu
Design implantati délime na mikrodesign (patii sem pouzity material a povrchova uprava im-

plantatu) a makrodesign, kam patii délka, primér a tvar implantatu a typ pouzitého zavitu.



1.2.1 Mikrodesign implantatu

1.2.1.1 Pouzity material

K vyrob¢é implantatii se pouzivala (a jest¢ se v omezené mife pouziva) celd fada materidlt:
kovy, keramika, uhlik, polymery a jejich kombinace.

Jednim z prvnich materialt pouzitych v implantologii byl iridioplatinovy drat a chirurgicka
ocel. Navrh zubniho implantatu (obr. 1) si nechal patentovat v roce 1901 Edwin J. Greenfield

(USA) pod ndzvem ,,mounting for artificial teeth* [106].

Obr. 1. Prvni navrh implantitu s pouZzitim iridioplatinového dratu (autor obrazku Gustav

Hybner)

V roce 1930 pouzili bratfi Alvin Stock a Moses Stock (USA) chromkobaltmolybdenovou sli-
tinu k vyrobé zubniho implantatu odvozeného z designu ortopedickych Sroubd pouzivanych
pii feSeni zlomenin kosti. Hlavni nevyhodou tohoto materialu je koroze, k niZ dochazi napfi-
klad pfi naruseni ochranné pasivni oxidové vrstvy piitomné na povrchu chromniklového ma-
teridlu. Vysledné mnozstvi uvolnénych ionti do tkdni kolem implantatu zavisi na povaze a
pevnosti spojeni kov — oxid, na struktufe a slozeni materialu a na slozeni a tloust'ce oxidové
vrstvy [135, 187]. Uvolnéné Castice jsou pak pro okolni tkéané iritacni a mohou byt mutagenni
az kancerogennti, jelikoZ tento potencial zavisi na oxida¢nim stupni daného prvku [188].

Obecnym problémem kovovych materidli je vysoky modul pruznosti v porovnani s kosti.
Tento rozdil mtze vést k nadmérnému zatézovani kosti, jeji pozd¢€jsi resorpci a v konecné fazi

az ke ztrat¢ implantatu [53, 174, 179].



Posunem vpted bylo od roku 1947 vyuziti bioinertniho materidlu tantalu k vyrobé implantata
(Manlio S. Formiggini, Italie) zpocatku ve formé jednoduché a nasledné dvojité spiraly. Tan-
tal byl objeven roku 1802 §védskym chemikem Andersem G. Ekebergem a jedna se o velmi
pevny kovovy prvek, ktery je svymi fyzikalnimi charakteristikami podobny titanu.

Nasledné se k vyrobé implantati zacala vyuZivat aluminiumoxidova keramika s obsahem
ALO3 vyssim nez 80 %. Od roku 1932 to byla zejména jeji polykrystalickd forma (korund),
poté i monokrystalickd forma identicka se safirem. Zirkoniumoxidova keramika (ZrO.) je
pevnéjsi v ohybu neZ aluminiumoxidova keramika, ale své misto pii vyrob€ implantatii ztrati-
la diky samovolné povrchové transformaci tetragonalni modifikace na monoklinickou. K to-
muto jevu dochazi ve vodném prostiedi pii zvysené teploté, coz vede ke zméné mechanickych
vlastnosti. Dnes své uplatnéni nasla zirkoniumoxidova keramika zejména pii vyrob¢ abutmen-
ta [180, 187].

Obecné velkou vyhodou téchto keramickych biokompatibilnich materialii je odolnost vici
korozi a tlaku, nevyhodou vsak je zejména vysoka tvrdost spojend s vysokou kiehkosti. Dal-

$im problémem nékterych z téchto materiald je nedostate¢na rentgenkontrastnost.

Obr. 2. Nesterilni safirové implantéaty v balenich tak, jak byly dodavéany na trh (fotografie ze

sbirky implantat autora)

Nejpouzivangjsi material k vyrobé dentalnich implantatd je od roku 1965 titan objeveny v ro-

ce 1791 anglickym chemikem Williamem Gregorem, ale izolovan byl az o 118 let pozdéji



A. Hunterem. Titan je sedmym nejrozsitenéjSim kovem v zemské kiife a v malém mnozstvi je
obsazen ve vét§iné mineralti. Mezi jeho nejvyznamnéjsi rudy patii FeTiOs (oxid zeleznato-
titanicity) a TiO> (oxid titani¢ity). Diky své vysoké chemické netecnosti se titan v okolnim
prostfedi nevyskytuje v takové formé, kterd by mohla byt metabolizovana Zivymi organismy,
a tudiZ neni zndmo zadné zapojeni titanu do enzymatickych reakci nebo jeho jiné biologické
uplatnéni. Avsak i titan miize podléhat korozi, tzv. Stérbinové, kdy mistem koroze je néjaky
volny prostor mezi implantdtem a mékkymi tkanémi. Vzhledem ke svym chemickym vlast-
nostem je vSak rychlost tohoto procesu u titanu prakticky zanedbatelnd [67, 93, 132, 169].
Vétsina dneSnich implantétii je vyrabéna z Cistého titanu (commercially pure = c.p.) nebo tita-
novych slitin a procentualni zastoupeni vzdusnych plynd (zejména kysliku), urcuje kvalitu
c.p. titanu [27, 147, 180]. Podle standardu ASTM (American Society for Testing and Mate-
rials) ma c.p. titan 4 stupné&, pficemz prvni je nejCistsi ve srovnani se ctvrtym, ktery obsahuje
vice vzdusnych plynt a Zeleza. C.p. titan 1. stupné pouziva na vyrobu svych implantat napii-
klad firma Nobel Biocare (Svédsko), zatimco firmy Straumann (Svycarsko) a Lasak (Ceské
republika) vyradb¢ji své implantaty z c.p. titanu 4. stupné. Titanové slitiny jsou oznaCovany
podle ASTM od stupné Cistoty (grade) 5 az 29. Nékteré firmy (napif. Sargon Enterprises,
USA) produkuji implantaty z titanové slitiny 5. stupné¢ (jedna se chemicky o Ti-6Al-4V, nebo-
li slitinu se 6 % Ala4 % V).

Obecné se da shrnout, Ze c.p. 1. stupné piedstavuje nejvyssi odolnost vic¢i korozi a nejmensi
pevnost, zatimco c.p. 4. stupné a titanova slitina 5. stupné predstavuji vétsi odolnost vici pli-
sobicim silam. Jestlize odolnost vii¢i korozi je zavisla zejména na obsahu Zeleza, tak nékteré
firmy (napft. Astra Tech, Svédsko) pouzivaji c.p. 4. stupng, ale obsah Zeleza v ném snizuji az
pod uroven maxima pro c.p. 1. stupné [84, 147]. OvSem piimé dusledky téchto relativné ma-
lych rozdilti v materidlech na fungovani implantati (a vznik moznych mechanickych kompli-
kaci) jsou nejisté a nepodaftilo se jednoznacné pomoci evidence based medicine prokazat opak
[35, 84, 191].

Negativa komercné Cistého titanu (je mekky) a titanovych slitin (maji horsi biologické vlast-
nosti) [180] odstrariuje nanostrukturni technicky ¢isty titanu (nTi), ktery si zachovava vSechny
vlastnosti dulezité pro implantologii. Navic je charakterizovan jemnym zrnem v rozmérech
fadoveé 1 az 100 nm, coz vede ke zlepSeni mechanickych vlastnosti pfi stejném chemickém
slozeni jako u c.p. titanu. Nanostrukturni titan dale vynikd vysokou pevnosti, a tim 1 vyssi
odolnosti proti zlomeni. Uvadi se, ze je témer 2,5krat pevnéjsi nez c.p. titan a ma vysokou
mez kluzu [90, 117, 147], coz je vhodné pro vyuziti v dentdlni implantologii. Jeho nevyhodou

je vsak cena, kterd je ptiblizn€ 10krat vyss$i nez cena c.p. titanu. K vyrobé nTi se vyuziva
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technologie ECAP (Equal Chanel Angular Pressing), coz je typ intenzivni plastické deformace
SPD (Severe Plastic Deformation) [147]. Hlavnim t¢elem SPD metody je vlozeni velké plas-
tické deformace do materidlu, tato technika byla poprvé predstavena v sedmdesatych letech
minulého stoleti ruskym védcem V. M. Segalem [163, 164]. VéEtsi pozornosti se ji dostalo
v devadesatych letech, kdy byly publikovany prace o moznosti pfipravy ultra jemnozrnnych
kovt (ultra fine grained, UFG) pomoci ECAP. Jako UFG se oznacuji takové polykrystalické

materialy, které maji rozmér zrn 100 az 1000 nm.

1.2.1.2 Povrchova uprava implantatu

Z mikrodesignového hlediska je kromé& pouzitého materidlu v posledni dobé kladen velky
diraz na povrchovou upravu dentdlnich implantatd, kterd umoziiuje zkraceni obdobi jejich
vhojovéni. Mezi biologickym prostfedim a povrchem implantatu dochéazi po kontaktu k fadé
fyzikalnich a chemickych reakci. Upravy povrchu implantatdi, zejména jeho chemické slozeni
a drsnost, jsou navrhovany s cilem zvétsit plochu kontaktu s kosti [23, 96], protoZe nezbyt-
nym faktorem pro udrZeni procesu hojeni na povrchu implantatu je uchyceni (retrakce) fibri-
nového skeletu na nerovnostech [180]. Po aktivaci a agregaci desti¢ek v misté kontaktu im-
plantatu s kosti se aktivuji koagula¢ni faktory, vysledkem pak je transformace fibrinogenu na
fibrin za vzniku fibrinové sité¢ umozujici pfesun pojivové tkané po jejim povrchu. Stabilita
Vyznam povrchové Gpravy implantatu stoupa v situaci, kdy je implantat zaveden do nekvalit-
ni kosti charakterizované nizkou mineralizaci, nebot’ v ni se nachazeji i okrsky (lakuny), kde
kostni tkan zcela chybi. Dillezitym parametrem ovliviiujicim kvalitu nasledné oseointegrace je
tloust’ka vrstvy, jeji porozita, povrchova drsnost, krystalova struktura a chemické slozeni [97,
176, 177]. Proces oseointegrace souvisi s adhezi bun¢k k povrchu implantatu, pti¢emz za ide-
alni se povazuji nerovnosti kolmé na jeho povrch [149]. Pti porovnavani podilu piimého kon-
taktu mezi kosti a implantatem u riznych povrchii (piskovaného, povlakovaného hydroxyapa-
titem, titanium plasma spraying a leptaného kyselinou) byl nejvyssi podil pozorovan u pisko-
van¢ho a leptaného (HCI a H>SO4) povrchu. Srovnavanim leptaného povrchu implantatt (HCI
a H2SOy4) s obrobenym povrchem bylo prokazano vyssi procento BIC (Bone Implant Contact)
ve prospéch leptaného povrchu [25, 96)].

1.2.1.2.1 Chemické sloZeni povrchu

Dentalni implantaty by mély obsahovat pouze takové prvky nebo slouceniny, které piisobi
piiznivé na organismus Clovéka. Musi spliiovat pozadavky na biokompatibilitu (¢ili jsou po
chemické a biologické strance slucitelné s zivou kosti a umoziuji jeji novotvorbu na svém
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povrchu) a na biofunk¢nost (maji specifické fyzikalni vlastnosti, které dovoluji implantatu
fungovat pod zatézi bez poskozeni okolnich tkéni). V priibéhu historie vyvoje implantati mu-
zeme v posledni dobé pozorovat odklon od biotolerantnich a bioinertnich povrcht k tém bio-
aktivnim, které urychluji hojeni a vytvaieji pfimou vazbu s kostni tkani [180, 187]. Cilem
integrace implantatu se stava tvorba kalcium fosfatové vrstvy na jeho povrchu a soucasné je
tvorba této vrstvy ovliviiovana chemickym slozenim povrchu dentdlniho implantatu. Ptikla-
dem takového ovlivnéni je ptisobeni hydroxylovych skupin, které se spolupodileji na vzniku
hydrofilniho povrchu (nizky thel smaceni), protoze smacivost povrchu implantatu ma zasadni
vliv na adhezi krevniho koagula, z néhoz vzniké fibrinova matrix. Povrchové oxidy titanu po
kontaktu s H>O z télnich tekutin reaguji za vzniku dvou typi -OH skupin, pfi¢emz jeden typ
-OH skupin je silné polarizovan kationty a druhy typ -OH skupin ma potencidl k vyménnym
reakcim s anionty. Opa¢nym piikladem je reakce povrchového oxidu titanu (TiO2) se slouce-
ninami uhliku obsaZzenymi ve vzduchu, které snizuji povrchovou energii systému a zvysuji

tim thel smacivosti, ¢ili povrch se stava vice hydrofobnim [24, 171].

1.2.1.2.2 Drsnost povrchu

U titanového implantatu s obrobenym povrchem zaviselo jeho vhojeni na kvalité¢ a kvantité
okolni kosti a uspéch klesal se zhorSenim jeji kvality. Zménou drsnosti povrchu se v téchto
situacich dosahlo zlepSeni oseointegrace a je tedy nesporné, Ze primarni fixaci a dlouhodobou
mechanickou stabilitu implantatu zlepSuje drsné€j$i povrch v porovnani s hladkym (obrobe-
nym) [187], ktery se tak dnes jiz v implantologii t¢émé&f nepouziva.

Rozeznavame tfi typy drsnosti povrchu podle jejich velikosti: makro, mikro a nanodrsnost.
Makrodrsnost ma rozméry v jednotkadch milimetri az desitek mikrometrd, mé vztah ke geo-
metrii zavitu a dosahujeme ji napt. piskovanim nebo plazmovym sprejovanim titanem. K do-
sazeni mikro a nanodrsnosti se vyuzivd mnoho metod, které mohou vést i1 ke vzniku kom-
binaci jednotlivych drsnosti. Mikrodrsnost v jednotkach az desitkdch mikrometra se zajistuje
naptiklad leptdnim v minerdlnich kyselinach. Nanopovrchu lze dosdhnou chemickou bioak-
tivaci titanu v alkalickém prostiedi, kdy takto mtizeme ziskat drsnost povrchu 1 az 100 nm,
coz se jiz rozmérové podoba strukturnim prvkim kosti a hraje tedy vyznamnou roli pfi

kontaktni osteogenezi [196, 180].

1.2.1.2.2.1 Metody pouZivané ke zvySeni drsnosti povrchu
Existuji rozlicné metody k tpravé povrchu implantatd, které obecné vedou k vytvoreni bud’
izotropniho povrchu (drsnosti jsou rozmistény tak, Ze povrch je identicky ve vSech smérech),

nebo anizotropniho povrchu (povrch se smérovym vzorem) [189], (tab. 1).



typ metody na upravu povrchu vysledny povrch

piskovany povrch izotropni povrch

leptany povrch kyselinou izotropni povrch s velkou frekvenci nepravidelnosti
piskovany a nasledné leptany povrch izotropni povrch

soustruzeny (obrobeny) povrch anizotropni povrch a orientované stopy po obrabéni
plazmové sprejovani titanem drsny izotropni povrch

povlakovani hydroxyapatitem drsny izotropni povrch

anodicka oxidace izotropni povrch s nanopory

Tab. 1. Piehled n€kterych technik upravy povrchu implantatu a dosazeny povrch

Zmén drsnosti se dosahuje dvéma technikami. Tou prvni je subtraktivni Gprava implantatu,
¢ili ubirani z povrchu. Patii sem napf. leptani kyselinami, louhy nebo piskovani. Subtraktivni
metody, davajici vznik nepravidelné morfologii povrchu titanu, zvétSuji povrch implantatu a
zabranuji kontaminaci komer¢né Cistého titanu z piidanych ¢astic. Pravdépodobnost, ze by
mohlo dojit ke kontaminaci okolni kostni tkan€ zbytky pouZitych kyselin nebo k rozeseti mi-
krocastic piskovaciho materidlu, je diky pouZitym postuplim velmi nizka.

Druhym typem jsou aditivni techniky Gpravy implantatu, pii nichZ se na povrch material nao-
pak piidava. Radime mezi n& napt. plazmové sprejovani titanem (Titanium Plasma Spraying,
TPS) a povlakovéani riznymi materidly (nejCastéji hydroxyapatitem). Cilem je opét zlepsit
biologické a fyzikalni vlastnosti povrchu implantatu, ktery je v pfimém kontaktu s kosti. Vyu-
zivanych technik je velké mnozZstvi, ale ne vzdy je vysledkem cisty a rovnomérny povrch.
Problémem muze byt rovnéz dlouhodoba stabilita téchto uprav a jejich odolnost vici korozi
(napf. u povrchu implantatu povlakovaného hydroxyapatitem) [74] a také snazsi retence plaku

v mistech eventudlniho obnazeni povrchu implantatu.

1.2.1.2.2.1.1 Subtraktivni uprava povrchu piskovanim

K upravé strojové opracovanych hladkych (obrobenych) povrchil se pouziva tryskovani (blas-
ted), resp. piskovani (sand blasted). Touto technologii se vytvaii makrodrsnost povrchu s jeho
zvétsenim asi 10krat a pouziva se napt. AbO3, TiO2, ZrO> nebo kalcium fosfatovy prasek,
pficemz na vysledny efekt ma vétsi vliv zrnitost pouzitého materialu nez jeho typ. Nejvhod-
n¢jsi velikost je 180 az 220 um, castice nad 300 um jiz k dalSimu procentualnimu zvysSovani
kontaktu mezi kosti a implantatem (BIC) nevedou [159]. V potaz je nutné brat i mozné ovliv-

néni presnosti zavitu vlivem abraziva. Nevyhodou metody zlstavd nebezpeci kontaminace
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abrazivnimi casticemi, jakkoli je toto riziko nizké. Odstranéni vSech rezidui abraziva neni

vzdy jednoduché a pouziva se k tomu zejména smaceni v kyseling.
1.2.1.2.2.1.2 Subtraktivni upravy povrchu chemickou cestou

1.2.1.2.2.1.2.1 Leptani v mineralnich kyselinach

Pisobenim chemické latky se vytvari mikrodrsnost povrchu implantatu v rozmezi 1 az 10 um
s konkdvnimi nerovnostmi [180]. Tyto rozméry jsou piiznivé, protoze kostni hmota dobie
pronikéd do nerovnosti o pruméru 1 az 2 um. Leptani se provadi bud’ v kyseliné chlorovodiko-
vé (HCI), kyseliné fluorovodikové (HF), nebo v kyselin€ sirové (H2SO4). MiiZe se pouZzit na
obrobeny povrch nebo na jiz upraveny povrch napt. piskovanim. Jako vyhodné se jevi rovnéz
to, ze diky chemické modifikaci vznika hydrofilni povrch implantatu, ktery je z hlediska in-

terakce s okolni tkani vhodné;j$i nez hydrofobni.

1.2.1.2.2.1.2.2 Alkalicky upraveny povrch

Alkalicka tprava zajiStuje bioaktivni apatitovou vrstvu na povrchu implantatu, ktery miize
byt jiz ptedpiipraven napt. piskovanim nebo piipravou ve vroucim roztoku Ca(OH),. Takto
piipravovany implantat se za fyziologickych podminek ponoii do simulované télni tekutiny
(Simulated Body Fluid, SBF) nebo ptesyceného kalcium fosfatového roztoku (Supersaturated
Calcium Phosphate Solution, SCPS) [68].

1.2.1.2.2.1.2.3 Anodicka oxidace

Proces upravy povrchu probiha elektrolyticky v prostfedi silnych anorganickych (mineral-
nich) kyselin a vede k zesileni oxidové vrstvy za vzniku mikro nebo nanopdrt v zavislosti na
koncentraci pouzité kyseliny a na hustoté, slozeni a teploté elektrolytu. Velkou vyhodou je

moznost ovliviiovat tloustku oxidové vrstvy pouzitym technologickym postupem.

1.2.1.2.2.1.2.4 Fluoridace

Plsobenim kyseliny fluorovodikové na povrch implantatu dochazi k ptidani fluoridovych
iontll, mizeme dosdhnout nejen mikrostrukturniho, ale i nanostrukturniho povrchu. Povrchy
obohacené o fluoridové ionty maji vétsi kontakt kosti s povrchem (BIC). Fluoridové ionty
rovnéz meéni kostni apatit na fluoroapatit [180] a je zde patrna zvySena diferenciace osteoblas-

td (napf. povrch OsseoSpeed™ firmy Astra Tech).



1.2.1.2.2.1.3 Aditivni upravy povrchu povlakovanim

Tyto techniky nanaseni bioaktivniho materidlu na povrch implantdtu maji zajistit ptimou a
mechanicky pevnou vazbu tohoto materidlu (a tim i celého implantatu) s kostni tkani. K po-
vlakovéni se pouziva titan nebo synteticky hydroxyapatit Caio(PO4)s(OH)2, ktery se od toho
lidského lisi nejen krystalovou strukturou, ale i svym chemickym sloZenim, protoze neobsa-
huje ionty hotc¢iku, sodiku a ionty uhli¢itanové a chloridové [180]. Mén¢ cCasto se k povla-

kovani vyuziva bioaktivni sklo nebo sklokeramika.

1.2.1.2.2.1.3.1 Plazmové sprejovani titanem

Plazmové sprejovani titanem (Titanium Plasma Spraying, TPS) dosahuje zvySené drsnosti
pfidanim materidlu na povrch implantatu. Tato technika je zaloZena na piedavani energie mezi
proudem plazmatu a v ochranné argonové atmosféie se nachazejicim titanem, ktery je nésled-
né pii vysoké teploté roztaven a strhavan k povrchu implantatu v tloust’ce asi 30 az 40 pm.

Tato diive hojn€ pouZivand metoda je dnes jiz obsolentni.

1.2.1.2.2.1.3.2 Plazmové sprejovani hydroxyapatitem

Nejcastéjsi metodou povlakovani je plazmové sprejovani hydroxyapatitem, které vytvari na
povrchu implantatu vrstvu od 50 um vySe. U silnéjsi vrstvy (pies 200 pm) vSak vyrazné stou-
pa riziko vyskytu prasklin povlaku, pticemz klesé pevnost BIC [194]. Dalsi nevyhodou silnéj-
§i vrstvy je mozné uvolfiovani ¢astic povlaku z povrchu implantatu, k némuz mize dochazet
napft. v disledku tfeni pti jeho zavadéni [38, 39].

Nevyhody plazmového sprejovani vedly k rozpracovani dalSich metod nanaseni kalcium fos-
fatové vrstvy na povrch implantétu, jako je napt. biomimetickd modifikace povrchu nebo me-
toda nanéseni tenkych vrstev, které umoziuji dosdhnout vysky vrstvy v fadu jednotek mikro-

metra.

1.2.1.2.2.1.3.3 Biomimetickd modifikace povrchu

Principem metody je tvorba bioaktivni apatitové vrstvy na povrchu vznikld jeho ponofenim
do simulované téIni tekutiny (SBF) nebo presyceného kalcium fosfatového roztoku (SCPS) za
fyziologickych podminek, tj. teploty 37 °C a neutralniho pH. Ke zlepSeni kvality vzniklého
povrchu se doporucuje pred vlastni biomimetickou modifikaci ponofit implantat do vrouciho
roztoku Ca(OH),, coz by mélo napomoci tvorbé zakladni amorfni vrstvy, z niz se nésledné
vytvori krystalickd kalcium fosfatova faze [16, 187]. Je prokdzané, Ze pfitomnost nestabilni
rozpustné amorfni faze hydroxyapatitu ptiznivé plisobi v pocatecnich stadiich hojeni, kdy re-

sorbovany hydroxyapatit je ¢astetné¢ nahrazovan vristajici kostni tkani [31, 138]. Z dlou-
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hodobého hlediska vsak rychla resorpce hydroxyapatitu miize vést ke ztraté fixace, a proto je
vyhodnéjsi povrch s krystalickou kalcium fosfatovou vrstvou. Velkou prednosti této technolo-

gie je moznost pridavat na povrch dalsi biologicky aktivni latky podporujici oseointegraci.
1.2.1.2.2.1.3.4 Metody nanaSeni tenkych vrstev

1.2.1.2.2.1.3.4.1 Povlakovani metodou sol-gel

Sol-gelové metody jsou postupy piipravy skelnych, skelné krystalickych nebo krystalickych
materiald. Mohou byt hydrolytické nebo bezvodé, podstatou je homogenizace roztoku vycho-
zich slozek na sol, a poté na gel, pfi¢emz se jejich homogenita neméni. V dentalni implantolo-
gii se metoda pouziva k nanaSeni kalcium fosfatu ve formé tenkych vrstev a pfi této Gprave
povrchu implantdtu mizeme dosahnout vrstvy o tloustce 1 pm. Technika je zalozena na pfi-
praveé koloidni suspenze (solu) obsahujici kalcium fosfatové prekurzory, do které se ponofti
implantat. Nasledné je suspenze pievedena na viskdzni gel a posléze na pevny material. Vznik
pozadované bioaktivni vrstvy se poté zajistuje suSenim ve vakuu [148]. I tato metoda umoz-

fluje inkorporovat rizné dalsi biologicky aktivni latky na povrch implantatu.

1.2.1.2.2.1.3.4.2 Povlakovani iontovym paprskem (Ion Beam Assisted Deposition, IBAD)

Metoda IBAD je vakuovy proces povlakovani za pomoci iontovych paprskill, kdy material
povlaku vytvoii na podkladu tenkou vrstvu. Nasledné je vrstva periodicky nebo nepfetrzité
,bombardovana“ ¢asticemi o vysoké energii a tento proces ovliviiuje naslednou nukleaci, rist

a vlastnosti daného povlaku [99].

1.2.1.2.2.1.3.4.3 Povlakovani pulznim laserem (Pulsed Laser Deposition, PLD)

Povlakovéni pulznim laserem je principidlné podobné metodé€ vyuzivajici iontovy paprsek, ale
k uvoliiovani kalcium fosfatu z tere dochazi po dopadu laserového paprsku. Vse se déje ve
vakuu a vznikly plazmovy oblak nasledné dopada na povrch implantatu, na kterém kondenzu-
je, tim se dosahuje pozadované tenké vrstvy na jeho povrchu. Nevyhodou PLD muze byt
vznik drobnych kapicek zpiisobujicich nehomogenitu povrchu a také to, Ze bez vhodného za-
hati podkladu nedojde k vytvoreni krystalické apatitové vrstvy, ale pouze amorfni vrstvy na
nanasSeném povrchu. K tpravé povrchu na krystalickou formu je tedy nutno dodatecné zahtat

povrch na 300 °C [34].

1.2.1.2.2.1.3.4.4 Pulzni magnetronové naprasSovani (Pulsed Magnetron Sputtering, PMS)
Princip PMS je podobny dvéma piedchozim technikdm. Ve vakuu vznika elektricky vyboj,

ktery nasledné hoii v argonu, a vzniklé ionty plynu rozprasuji z terCe uvolnéné Céstice sme-
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rem k substratu. Pritomné magnetické pole zptisobuje pohyb elektroni po Sroubovici, ¢imz se
zvysSuje pravdépodobnost ionizace dalSich atomi argonu. Pfinosem metody povlakovani je
snizeni tloustky kalcium fosfatového povlaku, coz vede k vyrazné eliminaci rizik spojenych
s vyskytem defektu povrchu implantatu, pfedevsim po jeho zatiZeni. Rovnéz zptsobuje snize-
ni moznych zbytkovych napéti, kterd vznikaji uvnitt piipadné vyssi vrstvy a mohla by vést ke

vzniku trhlin na rozhrani povlaku a substratu [187].

1.2.1.2.2.1.3.5 Povlakovani bioaktivnim sklem nebo sklokeramikou

Povlakovani bioaktivnim sklem nebo sklokeramikou se dnes pouziva jen minimaln¢. Pokud
se vyrobci k této technologii povlakovani rozhodnou, pouZzivaji pfedev§im materidly na bazi
Si0,, Na,O, CaO, P,0s a dalsich slozek, napi. B>O3, K»O, CaF, a MgO. Povlakovani Ize pro-
vadet stejnymi technikami jako u hydroxyapatitu, ale ani zde se nelze vyhnout moznym kom-
plikacim souvisejicich s poruSenim povlaku béhem vyrobniho procesu. Tyto problémy spoci-
vaji zejména v nedokonalé adhezi mezi bioaktivnim sklem nebo sklokeramikou a substratem
s naslednym vznikem trhlin s odlupovanim povlaku. Pfi¢inou tohoto jevu je rozdilny koefi-
cient tepelné roztaznosti a modulu pruznosti povlaku a kovového substratu. Vyrobci se snazi
problému vyhnout napiiklad ptidavkem hydroxyapatitu a optimalizaci procesu taveni a nana-

Seni [58, 59, 151].

1.2.2 Makrodesign implantatu

Implantaty svym makrodesignem ovliviiuji okolni kost jak v pozitivnim, tak i1 v negativnim
smyslu. Problémem titanovych implantat je jejich vysoky modul pruznosti v porovnani
s kosti. Tento rozdil mize vést k nadmérnému zatézovani kosti (tzv. ,stress shielding efek-
tu), coz v kone¢ném disledku ¢asto znamena ztratu implantatu.

»otress shielding® efekt byl poprvé pozorovan u kycelnich ndhrad a jde o reakci okolni kosti
na mechanické stimuly. Je zfejmé, Ze zvySené zatiZzeni rozhrani implantat — kost ma za nasle-
dek castéjsi uvolnéni implantatu, jeho kratSi Zivotnost a horsi dlouhodoby vysledek. V roce
1892 Wolff [193] popsal zmény, které jsou vyvolany ve struktuie kosti vnéj$imi silami:
wKaZdda zména ve funkci a formé kosti vede k nevratnym zméndm v interni struktuie kosti
samotné. “ Nejdulezitéj$i soucasti tohoto zdkona je hypotéza o trajektorii a adaptaénim mode-
lovani. Hypotéza o trajektorii popisuje shodu usporadani tramcité struktury kosti s rozlozenim
izoploch vysledného napéti, pod pojmem adaptacni modelovani chidpeme zmény tvaru a
struktury kosti v dasledku piisobeni vnéjsich sil.

Na Wolffovy zakony navézal v 60. letech 20. stoleti Harold Frost svymi experimenty, na za-
klad¢ kterych zalozil ,,mechanostat hypotézu“ (nazev cilen¢ zvolil podobny se slo-
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vem termostatem, ktery ke svoji funkci rovnéz vyuziva zpétné vazby). Tato Frostova teorie
modelace a remodelace kosti vychazi z miry deformace, jez je akumulovana v kostni tkani a
umoziuje pochopit klinické a experimentdlni pozorovani zmén probihajicich v kostech [45,
46, 47]. Proces biomechanické adaptace je fizen a kontrolovan zpétnou vazbou, ktera na za-
klad¢ zatiZzeni urcuje, jestli je nutno kostni hmotu ptidat nebo ubrat [77, 80]. Hranici mezi
jednotlivymi stadii je tzv. minimalni efektivni pfetvoreni (Minimally Effective Strain). Pokud
je kostni tkan deformovand méné nez 800 mikrostrain (jednotka deformace), pak stimuly jsou
zanedbatelné pro tvorbu kostni tkané a v ptipad€ zubniho implantatu dojde k jeho uvolnéni.
V rozmezi 800 az 1000 mikrostrain se nachazi adaptacni faze, kdy tvorba nové kostni tkané je
v rovnovaze s jejim odbouravanim. Nad limit 1500 mikrostrain jiZ dochdzi k nadmérné tvorbé
kostni tkané s tendenci k lomu [48, 81, 131, 184].

Do makrodesignu fadime délku a primér implantatu, déle tvar implantatu a typ pouzitého za-

vitu. VSechny tyto veli¢iny ovliviiuji okolni kost.

1.2.2.1 Délka a prumér implantatu

Délka a praimér implantati se navzajem ovliviiuji [146, 156, 173, 182]. Délky bézné vyrabe-
nych implantatd jsou v rozmezi od 4 do 20 mm, vyjimecné delsi, jako napf. zygoma implanta-
ty. Nejcastéji uzivané rozméry jsou pak mezi 10 a 14 mm.

kem, je zkracovani délky implantati. Na trh se proto dostavaji tzv. kratké (8 az 10 mm) nebo
ultrakratké implantaty (4 az 8 mm), které své uspéSné fungovani zakladaji na monokortikal-
nim ukotveni a co nejveétsSim priméru (5 az 6 mm).

Vhodny primér implantatu se fidi kvalitou a kvantitou kosti, typem protetické nahrady, este-
tickymi (emergence profile) a biomechanickymi hledisky. V zdsadé€ rozliSujeme implantaty se
zmenSenym prumérem (narrow, < 3,6 mm), béznym pramérem (regular, 3,7 az 4,4 mm) a
zvétSenym priameérem (wide, > 4,5 mm). V idedlnim ptipad¢é by mél byt cely povrch implanta-
tu obklopen alespori 1 mm kosti.

U pacientl s uzkym alveolarnim hiebenem nebo s mezerou v meziodistalnim rozméru mensi
nez 7 mm, jsou indikovany narrow implantaty a lze se tak vyhnout dal§im ortodontickym a
chirurgickym zakrokim, jako je napf. transplantace kosti nebo fizend tkanova regenerace.
Naproti tomu v postrannim tuseku byva vyska kosti Casto nedostatecnd, i kdyz Sitka alveolar-
niho vybézku muize byt vétsi nez 7 mm. Kratké implantaty o zvétSeném praméru skytaji vetsi
kotevni plochu nez standardni implantidty a mohou téZ umoznit vyhnout se augmentacnimu

vykonu.
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Kotvici plocha a odolnost proti fraktufe je vSak u implantati se zmensenym priamerem nizsi a
podle klinickych vyzkumt primér implantatu pod 3,25 mm nezajistuje jeho dostatecnou pev-
nost. Firma Nobel Biocare po¢atkem devadesatych let dala na trh implantat o priméru 3 mm a
tato 20% redukce priméru z pivodnich 3,75 mm snizila odolnost proti fraktufe implantatu o
50 %. Naproti tomu odolnost proti fraktufe u implantadtu o priméru 5 mm je ve srovnani se
standardnim implantatem zvySena ttikrat.

Pfi srovnani stejnych délek je nespornou vyhodou, Ze vétsi priimeér ptinasi vétsi celkovy po-
vrch implantatu, a tim je ovlivnén pfenos vnéjsich sil pfes implantat na okolni kost, pticemz
napéti na rozhrani implantat — kost se s rostoucim priimérem snizuje. Za pomoci 2D matema-
tickych modeld Matsushita a kol. [116] zjistili, Ze pramér implantatu je zasadni pro rozlozeni
pusobiciho tlaku na okoli. Himmlova a kol. [65] vyuzitim 3D matematickych modeld porov-
tribuci pisobicich sil nez délka implantatu. Ke stejnym zavértim dospéli 1 Petrie a kol. [146],
ktetfi rovnéz vyuzili metodu kone¢nych prvkl. Naproti tomu Block a kol. [20] na pokusech se
psy s implantaty riiznych délek a priméru zjistili, Ze zatimco kroutici moment proporcionalné
stoupd s délkou implantatu, odolnost proti vytaZeni (pull out test) zistdva konstantni a je ne-
zavisla na priméru implantatu.

V dnesni dobé jiz délka implantatu nemé takovy vyznam (zejména ve vysoce kvalitni kosti) a
pro optimalni pfenos tlaku z implantatu na kost hraje mnohem vétsi roli jeho primér. Miya-
moto a kol. [127] prokézali ptimou korelaci mezi tloustkou kortikalni kosti a méfenim pri-
marni stability implantatu pomoci rezonan¢ni frekvencni analyzy, délka implantatu pak neby-
la dulezita. AvSak v mén¢ kvalitni kosti si délka implantatu stale zachovava svij pozitivni vliv

na proces optimalizace ptfenosu Zvykacich sil na okolni kost.

1.2.2.2 Tvar implantatu

Za osmdesat let hledani nejlepsiho tvaru implantatu (od patentu Greenfielda v roce 1901 az do
oficialniho pfijeti Sroubového implantatu v roce 1982 na kongresu v Torontu) se postupné
objevila cela fada riznych vice ¢i méné uspéSnych designa [100, 160], z nichz se jen nékteré
udrzely do dnesni doby. Patii sem valcové implantaty, ¢epelkové implantaty (blades), subpe-
riostalni implantaty, dale transmandibularni a bikortikélni implantaty. Z novéjsich designt se
jedna o tuberalni a pterygoidni implantaty, dale o zygoma implantaty, provizorni implantaty,
miniimplantaty a kotevni implantaty pouzivané v ortodontii [1, 4, 180]. Valcové (rotacn¢ sy-
metricke, root form) implantaty dnes v nabidkach implantologickych firem dominuji. Poprvé

je zavedl v roce 1965 prof. Branemark a postupné byly navrhovéany jako Srouby, cylindry ne-
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bo duté valce. Dnes se vyuzivaji pouze prvni dvé skupiny, i kdyz rozdil mezi Sroubovym ty-
pem a cylindrickym neni zasadni, ¢asto se oznacuji jako zavitové a bezzavitové implantaty.
Cylindrické bezzavitové implantaty byly jednoduché na zavadéni, ale neumoznovaly okamzi-
té zatizeni diky nizké primarni stabilité.

Dal$imi variantami roz$ifujicimi jiz tak pestrou Skdlu geometrii valcovych implantati jsou
ruzné dopliikové otvory, ryhy, drazky a stupinky. Existuji 1 valcové implantaty, jez se maji po
implantaci roztdhnout ve své apikalni ¢asti do okolni kosti.

Design valcového implantatu si mizeme rozd¢lit na I) obecny design a II) detailni design,
do kterého patfi:

a) oblast spojeni implantatu a abutmentu

b) patkova ¢ast

¢) krékova cast

d) télo implantatu

e) apikalni ¢ast

I) obecny design
Do obecné c¢asti fadime geometrii implantatu, kdy Sroubovitd fixtura je rotatné symetricka
(straight). Na zdklad¢ vyzkumu [139, 140] se zacina v poslednich letech pouzivat rota¢né sy-

metrickd geometrie zuzujici se k apexu (tapered), (obr. 3 a, b).

a) b)
Obr. 3 a, b. Zuzujici se implantat (tapered):
a) schematicky v ndkresu (autor obrazku b) redlny tvar se zavity (f. Lasak)

Gustav Hybner)

Kazdy z typti ma své vyhody, jez se uplatni zejména pfii inzerci do rozdilnych kvalit kosti,
ktera je nejcastéji kategorizovana podle klasifikace Lekholma a Zarba (1995) jako typ D1,
D2, D3 a D4 (tab. 2).
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typ charakteristika vyskyt

DI1: téméf vyhradné jen kompakta frontalni oblast mandibuly

D2: silna kompakta a kvalitni spongioza frontalni oblast maxily a mandibuly,
lateralni oblast mandibuly

D3: slaba kompakta a kvalitni spongioza frontalni a lateralni oblast maxily,

lateralni oblast mandibuly
D4: tenkd kompakta s nekvalitni spongiézou  oblast tuberti maxily

Tab. 2. Klasifikace kvality kosti podle Lekholma a Zarba

Straight implantét je vyhodné&jsi do vysoce kvalitni kosti (D1, D2), kdeZto tapered implantat
dosahuje 1 v mélo kvalitni kosti (D3, D4) vysokych hodnot primarni stability [140], ale jeho
schopnost priiniku pies kompaktu (bez pouziti zavitniku) je horsi.

Z dalSich moznosti se v praxi setkdvame napt. s konickou (conical), vejcoidni (ovoid), tra-

pezoidni (trapezoidal) nebo stupiiovitou (stepped) geometrii.

IT) detailni design

a) oblast spojeni implantatu a abutmentu

Bez spolehlivého spojeni implantatu s abutmentem nemize dvoudilny implantat dlouhodobé
kvalitn¢ fungovat. Jedna se o externi (zevni) nebo interni (vnitini) spojeni, miZe byt rotacni
nebo antirotacni, s variantami ve vysce a Sifce jednotlivych charakteristik. Rozdil mezi zev-
nim a vnitinim spojenim je v tom, kde se nachazi antirotacni element majici nejCastéji tvar
vicehranu (byva zejména hexagonalni, mén¢ Casto oktogondlni), tvar zasuvky nebo kuzele.
Spojeni je pruzné (resilience) nebo nepruzné (nonresilience) a je umoznéno zasunutim po
tupych hranéach (butt joint) nebo po skosenych hrandch (bevel point). K usazeni abutmentu
pak dochazi bud’ na principu vklouznuti (slip-fit joint), nebo na principu tfeni (friction-fit
joint) [139].

Nejlepsim, v souCasnosti nejvice vyrabénym typem, je vnitini konické spojeni (s konicitou od
1,5° az k 12,25° podle riznych vyrobctl) se §térbinou jen 1 az 3 um, ptiCemz tieci sila vytvari
velice pevné spojeni s minimalnimi mechanickymi ndroky na fixacni Sroub.

b) patkova ¢ast

Patkova ¢ast (implant flance) byva rozsifujici se (wider), pfima (straight) nebo néalevkovita
(flared flance) a 1isi se riznou vyskou a Sitkou.

V posledni dobé se prechdzi od teSeni, kdy implantat i abutment v misté spojeni byly sparo-

vané¢ a mély stejny rozmér (matched), k dosedu s rozdilnym primérem ve smyslu zizeni
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abutmentu (switched). Hlavni vyhodou je posunuti Stérbiny mezi abutmentem a implantatem
dale od marginalni kosti. Je prokézano, ze toto posunuti (minimalni rozdil polomértt musi byt
0,4 mm) omezuje vznik néalevkovité resorpce margindlni kosti pravé tim, ze kolonizovana
mikrospara je dale od rozhrani implantat — kost a soucasné pii dostatecné vySce mekké tkang
(biologicka site) dojde k jejimu rozsiteni i v horizontalni roving.

¢) krcékova cast

Jedna se o mechanicky nejvice naméhanou a technicky velice slozitou ¢ast fixtury. Existuje
celd fada variant majici za cil dosaZeni co nejlepsiho spojeni povrchu implantatu s kosti a sliz-
nici v okoli implantatu.

Krckova ¢ast tak mize byt se zavitem (micro-threaded nebo macro-threaded) nebo bez zavitu
(non-threaded) [84], povrch muze byt strukturovany stejné jako implantat nebo lestény. Vys-
ka lesténého transmukozniho kr¢ku ma obvykle rozméry mezi 1,5 a 3,0 mm. Kazdy z tipti ma
své vyhody a nevyhody a je jen na vyrobci, jakou variantu pouzije.

d) télo implantatu

Ve vztahu k alveoldrnimu hiebeni a ke slizni¢nimu krytu miize byt t€lo implantatu dvoufazo-
vé, kdy okraj implantatu je v urovni nebo lehce pod okrajem okolni alveoldrni kosti (bone
level), ¢i jednofazové, u kterého krckova ¢ast prochazi sliznici (tissue level). Variantou jedno-
fazovych implantati jsou jednodilné implantaty, kdy abutment a fixtura jsou vyrobeny

z jednoho kusu materialu (obr. 4, 5).

SAPPHIRE
IMPLANTS (o))

(o ¢}

3 4 5 6 7 8 9 10 1"

Obr. 4. Jednodilné implantaty z aluminiumoxi-  Obr. 5. Jednodilny titanovy implantat

dové keramiky, tzv. safirové implantaty (foto- (NobelDirect, f. Nobel Biocare, foto

grafie ze sbirky implantatl autora) autor)

e) apikalni ¢ast

Apikalni ¢ast nékdy byva rovnéz zavitovana a mnohé implantaty jsou tedy charakterizovany
jako samotezné, pticemz jeji zakonceni muze byt do ,,V* (,,V* shaped) nebo rovné (flat) ¢i
oblé (curved apex). Nékdy je vzhled doplnén jamkami a otvory, pfimo ve vrcholu se miize

nachézet dutina (apical chamber).
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1.2.2.3 Zavity implantatu

Krom¢& materidlovych vlastnosti implantatu je mechanicky pfenos zatizeni z implantatu na
okolni kost (mechanickd kompatibilita) ovlivnén také typem a parametry pouzitého zavitu.
Mezi zakladni charakteristiky patii (obr. 6, 7):

a) hloubka zavitu

b) Siika zavitu

¢) rozte¢ zavitu

d) stoupani zavitu

b R

Obr. 6. Zakladni charakteristiky zavitu; a) hloubku zavitu, b) Sitku zavitu, c) rozte¢ zavitu

(autor obrazku Gustav Hybner)

Hloubka je dana rozdilem vnitiniho a vnéj$iho priméru zavitu a s jeji velikosti roste kontaktni
plocha pro prenaseni mechanického zatizeni do kosti. Sitka zavitu je definovana jako nejvétsi
vzdalenost méfend na protilehlych stranach zavitu v osovém tezu. V piipadech nekonstantni
Sitky zavitu se jeji rozmér méfi na sttednim priméru zavitu nebo na jiném, vhodné definova-
ném priméru. Rozte¢ zavitu udava vzdalenost mezi dvéma zavity méfenou na stejné oriento-
vanych plochach zavitu. Stoupani zavitu vyjadiuje vztah mezi otocenim implantatu o 360
stupniit a vyslednym apikalnim posuvem. Existuji implantaty, jez obsahuji zavity tak, Ze oto-
¢eni o 360 stupiili neni rovno rozteci zavitu, ale jejimu nasobku. Podle toho se implantaty déli
na jednoduché, dvojzavitové a trojzavitové (obr. 7). Udaj pak nekvalifikuje implantat z hle-

diska poctu zaviti, ale pouze z hlediska thlu stoupani [2].
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Tento princip se v implantologii ¢asto vyuziva. Dvojzavitovy, pfipadné trojzavitovy implantat
1ze rychleji zavést do kosti, dosahuje sndze vysokého kroutictho momentu, ale s vyS$im po-
¢tem zavitd stoupd riziko tzv. zamrznuti implantatu, tedy stavu, kdy fixtura béhem inzerce
jesté nedosdhla findlni polohy, ale jiz s ni nelze bez rizika mechanického poruSeni Zadnym

smérem pohnout [180].

-
Cc
~

-~
—

Obr. 7. Stoupani zavitu: a) jednoduchy zavit b) dvojity zavit c) trojity zavit (autor obrazku

Gustav Hybner)

Rozeznavame Ctyii zékladni typy zaviti:

a) metricky

b) plochy

¢) pilovity

d) obraceny pilovity

a dale dva modifikované tvary podle normy ISO/TC 150:
e) ISO Shallow HA kortikalni

f) ISO Deep HB spongiézni (obr. §).
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4 b C d e f

Obr. 8. Zakladni typy zavitd; a) metricky, b) plochy, ¢) pilovity, d) obraceny pilovity, e)
ISO Shallow HA kortikalni a f) ISO Deep HB spongiozni (autor obrazku Gustav Hybner)

Metricky zavit je obecné nejcastéji pouzivanym zavitem s vrcholovym thlem 60 stuprii a mu-
Ze byt s hrubou nebo jemnou rozteci, pficemz jemny zavit je odolné&jsi viici vibracim. Plochy
zavit ma profil ve tvaru ¢tverce a nejCastéji se pouzivd v posuvném vedeni. Vyhodou tohoto
zavitu je jeho vysokd mechanicka uc¢innost, velkou nevyhodou je jeho vyrazné drazsi vyrobni
technologie. Pilovity zavit je pouzivan zejména pro posuvna vedeni, kterd museji prenaset
velké sily v jednom sméru. Obraceny pilovity zavit se 1i8i od zavitu pilovitého pouze orientaci
cela zavitu. Zavit ISO Shallow HA je specialné navrzen pro kortikalni kost a ISO Deep HB je
designovan pro spongidzni kost.

Vztahem mezi parametry zavitu a rozloZzenim intenzity napéti v kosti se dnes zabyva tada
studii a ve vétsiné piipadi je k posouzeni tohoto vztahu pouzita metoda kone¢nych prvki [60,
69, 75, 95, 104, 111, 185, 195]. Obecné se doporucuje ptizplsobit hloubku zavitu implantatu
hustoté okolni kosti. V apikalni ¢asti je proto idealngjsi hlubsi zavit, ktery jde snadno zavést
do spongidzni kosti, v oblasti kortikalni kosti se doporucuje implantat opattit mélkym zavi-
tem. Vyuzitim vhodného typu zavitu pti nadvrhu dentalniho implantatu lze zvysit stabilitu im-
plantatu a rovnéz lze zvétsit kontaktni plochu mezi kosti a implantatem. Hansson a Werke
[62] provedli analyzu tvaru zavitu na rozlozeni napéti pomoci jeho standardizovanych rozmé-
ri. Uvadéji, Ze jemné zavitové spojeni je efektivnéj$i nez hrubé zavitové spojeni. Lee a kol.
[98] se zabyvali rozlozenim kontaktni plochy a napéti pro metricky, ctvercovy a pilovity za-
vit. Nejvetsi kontaktni plocha vznikd u ¢tvercového zavitu, nasleduje pilovity a metricky za-
vit. Pfi shodnych parametrech zavita (rozte¢ 0,80 mm) je kontaktni plocha pilovitého zavitu o

3,76 % mensi nez u ctvercového zavitu a plocha metrického zavitu je o 7,52 % mensi nez u
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ctvercového zavitu. S rostouci kontaktni plochou tedy kleséd napéti na rozhrani implantatu a
kosti. Ao a kol. [13] provedli citlivostni analyzu pfi zatizeni v dlouhé ose implantatu. Cilem
bylo nalézt nejvhodnéjsi hloubku zavitu (analyzovali jeji rozméry od 0,20 mm do 0,60 mm) a
jeho $itku (rozmezi bylo od 0,10 mm do 0,40 mm) s konstantni rozte¢i 0,80 mm. Vypocitali,
Ze pii axiadlnim zatizeni je optimalni hodnota hloubky zavitu implantatu podle typu kosti roz-
dilna. Pro kortikalni kost je < 0,23 mm nebo > 0,42 mm. Pro spongidzni kost plati, ze idedlni
hloubka zavitu je > 0,40 mm. Optimalni hodnota §itky zavitu pro kortikalni kost je < 0,23 mm
nebo > 0,34 mm. Pro spongiozni kost plati, ze ide4lni hodnota Sitky zavitu je < 0,23 mm nebo
> 0,37 mm. Jako jednoznac¢ny vysledek prezentuji to, ze hloubka zavitu ovlivitluje mechanic-
kou kompatibilitu vice nez jeho §itka. Kong a kol. [89] provedli analyzu vlivu roztece zavitu
na koncentraci napéti. Zjistili, Ze na zménu rozteCe vice reaguje spongiozni kost nez kost
kompaktni. Idedlni pomér mezi primarni stabilitou a Grovni napéti v kosti je podle autort pii
hodnotéch roztece 0,75 az 0,80 mm. Jeji vliv se ukdzal zejména v oblasti spongidzni kosti,
kdy je mozno docilit vhodnou volbou zmenSeni napéti az o 55,2 % pfti axidlnim zatiZzeni a az o
22,4 % v ptipadé vestibulooralniho zatizeni. Ma a kol. [110] porovnavali riizné thly stoupani
zavitl pii jejich shodné roztec¢i 0,80 mm. Z hlediska primarni stability se ukazalo, Ze nejvhod-
néjsi je implantat s jednoduchym zavitem. Jako nejhor$i se pak jevilo trojzavitové feSeni.
Merdji a kol. [120] ve shodé€ se vSemi autory poukazuji, ze rovnéz smér zatizeni ma vyznam-

ny vliv na rozloZeni napjatosti v implantatu a kosti.

1.3 Stabilita implantatu

Stabilita implantatu je mira klinické imobility implantdtu a je povaZovéana za nepiimy tdaj o
oseointegraci. Pfi zatiZeni 1 klinicky stabilni implantat vykazuje na mikroirovni urcitou mobi-
litu, naptiklad pii bo¢nim ptisobeni sily, ale vrati se do své ptivodni polohy, jakmile je zatize-
ni odstranéno. Je tedy zfejmé, Ze stabilni implantdt miize vykazovat rizny stupenl stability
(neboli odolnosti vi¢i zatizeni) v zavislosti na celé fadé faktord tykajicich se designu implan-
tatu, mista implantace a pouzité chirurgické techniky [3, 122, 128].

Rozeznavame dva typy stability (primarni a sekundarni) a mezi hlavni faktory ovliviiujici
stabilitu implantatu patii zejména mechanické vlastnosti kostni tkan¢ v misté¢ implantace, kva-
lita zavedeni implantatu do kosti a kvalita ndsledného spojeni povrchu implantatu s kosti.
Mechanické vlastnosti kosti jsou uréeny jejim sloZzenim v misté implantace a béhem vhojova-
ni se mohou zvysit. Plati to zeyména pro mekkou trabekularni kost, ktera se vlivem operacni-

ho vykonu mutze zménit v kortikalni kost v okoli povrchu implantatu. Spravna chirurgicka
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technika a vhodny design implantatu pak ovlivni kvalitu rozhrani implantat — kost a nésledné 1

oseointegraci implantatu [ 183].

1.3.1 Primarni a sekundarni stabilita implantatu

Primarni stabilita je absence mobility v kostnim 14zku po vloZeni implantatu a je podminéna
kvalitou a kvantitou kosti [88, 128, 158], chirurgickou technikou, zkuSenosti chirurga a desig-
nem implantatu. Primarni stabilita klesa béhem prvnich 3 az 6 tydnii, teprve poté se opét zvy-
Suje az do definitivni tirovné. Sekundarni stabilita je ovlivnéna primarni stabilitou a dale zavi-

si na kostni modelaci a remodelaci a povrchu implantatu (tab. 3).

Faktory ovliviiujici stabilitu implantatu:

primarni stabilita

-kvalita a kvantita kosti

-zkuSenosti chirurga a pouzita chirurgické technika

-implantat a jeho délka, primér, povrch a jeho geometrie

sekundarni stabilita

-primdrni stabilita

-kostni modelace a remodelace

-charakteristiky povrchu implantatu

Tab. 3. Faktory ovliviiujici primarni a sekundarni stabilitu implantatu

1.3.2 Metody pouZzivané k ovéreni stability implantatu

K ovéfeni stupné stability implantatu se pouziva celd fada metod (tab. 4), které mizeme roz-
délit na invazivni (narusuji nebo mohou narusit proces oseointegrace) a neinvazivni [121].
Mezi invazivni metody patii histologické a histomorfometrické hodnoceni, analyza odporu pii
vytvafeni zavitu, utahovaci a vyta¢eci momentova zkouSka a vytahovaci test. Narozdil od
vSech ostatnich invazivnich metod, histologické a histomorfometrické hodnoceni posuzuje
krom¢ stability 1 kvalitu oseointegrace.

Mezi neinvazivni metody patii RTG vysetteni a teoretickd a experimentalni modalni (vibrac-

ni) analyza.
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METODY pfed OP béhem OP po OP neinvazivita objektivita

- histologicka analyza +++ ++ — — -+
- analyza odporu pfi vytvafeni zavitu X -+ X - +

- utahovaci momentova zkouska X +++ ++ - ++
- vytaeci momentova zkouska X ++ + - +

- vytahovaci test X ++ + - +

- RTG snimek -+ ++ +++ +++ ++
teoreticka modalni (vibra¢ni) analyza

- metoda kone¢nych prvki ++ X X -+ 4+
experimentalni modalni analyza

- perkusni test X ++ ++ - -

- méfeni tlumici kapacity X ++ ++ ++ ++
- rezonan¢ni frekvenc¢ni analyza X +++ +++ +++ +++
- oscilace pulsni vinou X +++ +++ +++ +

vysvétlivky:
+ - vhodnost provedeni metody
X nemoznost provedeni metody

Tab. 4. Diagnostické metody pouZzivané k ovéfeni stability implantatu

1.3.2.1 Histologicka a histomorfometricka analyza

Histologicka metoda vyzaduje vynéti implantatu i s okolni kosti, ale diky tomu miizeme zis-
kat objektivni informace o stavu a kvalité kosti. Nevyhodou je, Ze mikroskopicky obraz nepo-
skytuje informace o fyzikdlnich vlastnostech kosti, jako je naptiklad tuhost kolem implantatu,
které také maji mit vliv na stabilitu implantatu [5]. Z tohoto diivodu a z divodu jeji invazivity
je pouzitelnost metody v kazdodenni praxi nulova a vyuZiva se jen pii experimentech na zvi-
feti. Nevyhodné také je, Ze vysledky méme k dispozici az za n€kolik dni, rovnéZz dodatec¢né
finan¢ni naklady nejsou zanedbatelné.

Bone implant contact (BIC) vyjadiuje v procentech velikost povrchu implantatu, kterd je
v bezprostrednim kontaktu s kosti. Ke stanoveni procentudlniho podilu BIC se pouziva histo-
morfometrickd analyza [18], ale BIC nema linearni korelaci se stabilitou implantéatu zjis§tova-
nou pomoci rezonan¢ni frekvencni analyzy. Je to proto, ze Youngliv modul pruznosti vyjadiu-
je tuhost kosti a méfeni stability implantatu pomoci rezonancni frekven¢ni analyzy je jim
ovlivnéno. Pouze tedy v ptipad¢, ze primarni kvalita kosti je nizkd (a tudiz i tuhost kosti je
nizkd), zvySeni BIC s probihajici oseointegraci (a se zvySujicim se Youngovym modulem

pruznosti) koreluje s naméfenymi hodnotami stability pomoci rezonan¢ni frekven¢ni analyzy.
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Zmény hustoty kosti a BIC u uspésné se vhojujicich implantati prokazali Melsen a Costa
[119] studiem zavedenych implantatii u primatt. Zjistili narist BIC z 21 % po jednom mésici
az na 60 % po Sesti mésicich. Rovnéz hustota kosti se v prubéhu ¢asu zvysila z 8 % v prvnim

mésici az na 50 % v Sestém meésici.

1.3.2.2 Analyza odporu pri vytvareni zavitu (Cutting Torque Resistance Analysis)

nalil Friberg [43]. Podstatou metody je méfeni energie (J/mm?®) vyvinuté elektromotorem
k odstranéni urcitého objemu kosti v pribéhu ptipravy Stoly pro implantit a tato naméfena
hodnota vyznamné koreluje s kvalitou kosti [41, 42, 44]. Pozitivem je moznost pouZzivat me-
todu v kazdodenni praxi béhem vlastniho chirurgického zékroku. Nevyhodami techniky je
nesporny vliv tlaku ruky vyvinuté operatérem na ndsadec a také to, Ze kvalitu kosti zjiStujeme
az pii vlastni implantaci. Rovnéz nemiizeme posoudit zmény kvality kosti v riiznych mistech

vytvaiené Stoly pro implantat.

1.3.2.3 Utahovaci momentova zkouska

Oproti piedchozi technice jsou hodnoty utahovaciho momentu (udavaji se v Ncm) v praxi
pouzivany k urceni primarni stability implantatu, k posouzeni jeho stability pfi fixaci abut-
mentu a umoziuji porovnavat rizné designy mezi sebou. Nevyhodou techniky je nemoznost
sledovani pribéhu oseointegrace. Velmi nizké hodnoty utahovaciho momentu pod 5 Nem
mohou predikovat Spatnou primarni stabilitu, a tim 1 velkou pravdépodobnost nasledného se-
lhani implantatu. Pocit dobré stability z vysokého zavadéciho momentu (mezi 50 az 60 Ncm)
Casto souvisi s tim, Ze implantat se jiz ddle neda zavést a napt. konické tvary implantatd, jez
poskytuji pevny dosed, mohou umoctniovat mozné faleSné vnimani vysoké stability. Hodnoty
utahovaciho momentu nad 60 Ncm pak velice Casto zpiisobuji poskozeni kosti na rozhrani
implantat — kost vlivem ischemie a ve svém dlsledku tak mohou vést k naslednému selhani
implantatu.

Je znamo, Ze se zvysujici se tloustkou kortikalni kosti se zvySuje hodnota krouticiho momen-
tu pfi zavadéni a Lim a kol. [105] prokazali, ze s rostouci délkou a primérem implantatu se

kroutici moment zvysuje.

1.3.2.4 Vytaceci momentova zkouska (Reverse Torque Test)
Vytaceci reverzni momentova zkouska, navrzena Robertsem a kol. [155] a rozpracovana Jo-
hanssonem a Albrektssonem [82], zjiStuje hranici, od niz by jiz bylo zruSeno spojeni implan-

tatu s kosti, ¢ili nam dava informace o stupni BIC. Implantaty, které se uvolnily pii pouziti
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urceného silového momentu, jsou tedy povazovany za selhdvajici. Dolni hodnotu vytaceciho
momentu akceptovatelnou pti hodnoceni uspésnosti oseointegrace navrhovali Sullivan a kol.
20 Ncm [178].

Nevyhodou zkousky je, Ze nehodnoti, k jak kvalitni oseointegraci doslo, ale pouze jestli im-
plantét selhal nebo ne. Dal$im velkym zaporem této techniky je, Ze pfi zjiStovani vytaceciho
momentu by mohlo dojit k naruseni vysledné oseointegrace v disledku nevratné plastické
deformace kosti v okoli implantatu, na coz jiz upozoriioval Branemark. Proto se dnes od této

techniky v klinické praxi ustoupilo a pouziva se jiZ jen v experimentech.

1.3.2.5 Vytahovaci test (Pull Out Test)

Vytahovaci test je zkouska stability a oseointegrace zalozena na v dlouhé ose implantatu pu-
sobici sile, ale v opacném sméru nez byl zavadén [72, 161]. Chapman a kol. [73] ukézali, ze
na odolnost implantatu pii zkouSce ma vliv pouzity typ zavitu, zejména jeho hloubka. Vzhle-

dem k invazivité testu zstava jeho vyuziti omezeno jen na laboratorni zkousky.

1.3.2.6 RTG analyza

RTG analyza byla prvni technikou pouzivanou k hodnoceni vhojovani implantatd po jejich
zavedeni. Je to neinvazivni metoda umozZiujici provadét vysetieni v kterékoli fazi hojeni a
funkce implantétu.

Za akceptovatelny primérny ubytek kosti v oblasti kré¢ku béhem prvniho roku se povazuje asi
1,5 mm [14], pficemz kazdy dalsi rok kost ustupuje piiblizné o 0,1 mm. Tyto hodnoty jsou
vSak malé a je prakticky nemozZné zaznamenat je pfi nastavenych pravidelnych ro¢nich RTG
kontrolach, pfi¢emz musime brat v ivahu mozné zkresleni, pokud neprovedeme RTG snimek
za stejnych podminek. Dal$i nevyhodou je, Ze zmény vysky kosti ne vzdy koresponduji zcela
piesné se stabilitou implantdtu a rentgenologicky patrna demineralizace je az pii zménach 40
% a vice [14]. Nejvétsim nedostatkem tohoto vySetieni je, Ze RTG snimky nezaznamenavaji
zmény ve sméru vestibuloordlnim, kde mnohdy zmény kvality kosti nastupuji diive nez ve
sméru meziodistalnim. Tyto nevyhody v dnesni dobé pomédhaji odstranit novéjsi RTG techni-
ky, jako je napi. CBCT, ale zatim se pouzivaji spiSe jako doplitkové metody pii planovani
zakrokl v mistech s predpokladanym nedostatkem kosti nez jako standardni vySetfovaci me-
toda.

1.3.2.7 Modalni (vibra¢ni) analyza

Modalni (vibracni) analyza je efektivni metoda plivodné pouzivana ve strojirenstvi pro struk-

turdlni analyzu a zabyva se métenim prirozenych rezonancnich frekvenci a moda materialti po
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jejich vybuzeni vnéjsimi vlivy. Techniky méteni stability implantatu zalozenych na modalni

(vibra¢ni) analyze se d¢€li na teoretické a experimentalni (tab. 5).

Teoreticka modalni analyza:
- metoda kone¢nych prvkl (MKP)

Experimentalni modalni analyza:
- perkusni test
- méfeni tlumici kapacity (Damping Capacity, Impact Hammer Method)
- rezonan¢ni frekvenci analyza (RFA)
- oscilace pulsni vinou (Pulsed Oscillation Waveform)

Tab. 5. Metody modalni (vibracni) analyzy

1.3.2.7.1 Teoreticka modalni analyza — metoda konecnych prvkia (MKP)

Teoreticky ptistup pii simulaci a rozboru fady proménnych odvozenych z primérnych vlast-
nosti materidlll fe$i metoda konecnych prvki (MKP) neboli Finite Element Analysis (FEA).
Jedna se predevsim o nalezeni takového geometrického tvaru nebo materidlu, ktery by odola-
val funkénimu zatiZzeni Zvykacimi silami a co nejidealnéji pienasel zatiZzeni na okolni kostni
tkan [112].

MKP je numericky matematicky postup vychazejici z Ritz-Galerkinovy variaéni metody. Za-
klady MKP byly polozeny pocatkem 20. stoleti, nicméné jeji praktické vyuziti se datuje az od
konce Sedesatych let, kdy pokrok vypocetni techniky umoznil vyuziti dokonalejSich softwart
pracujicich s MKP pro rozli¢né ulohy z inZzenyrské praxe. V soucasné dobé se jednd o nej-
efektivnéj$i metodu uréenou pro vypocet konstrukei v§eho druhu, zubni implantaty nevyjima-
je.

Princip MKP spociva v tzv. diskretizaci analyzovaného télesa, tj. Ze slozité téleso je rozlozeno
na mnoho jednodussich téles. Poté je kazdé téleso pokryto konecnym poctem kone¢né vel-
kych podoblasti neboli kone¢nych prvki. Témto konecnym prvkliim je pfifazen materidlovy
model a okrajové podminky. Nasledné se pomoci feSeni soustavy linearnich rovnic definuje
napéti a deformace na jednotlivych prvcich.

Pied analyzou pomoci MKP je tedy nezbytné zvolit geometrii (2D nebo 3D turovei), déle je
nutno definovat materidlovy model, vazby, zatizeni (okrajové podminky) a typ ulohy. Modely
jsou simulovany pocitaem za pouziti znamych biomechanickych vlastnosti (napt. u kosti
Younglv modul pruznosti, Poissonovo Cislo a hustota) a pfi vypoctech ménime okrajové

podminky [55, 172]. Vytvofeny vypoctovy model zasadné rozhoduje o kvalit¢ dosazenych
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vysledkil a proto je mu potieba vénovat zna¢nou pozornost. Ziskani digitalnich dat v biome-
chanice je mozné dvéma zékladnimi zptisoby.

Prvnim je vyuziti dat Zijicich jedincti ziskanych pomoci dostupnych zobrazovacich metod
(CT, MR). Druhy zpisob vyuzivd metod reverzniho inZenyrstvi, kdy se dany objekt nasnima
3D optickym nebo laserovym skenerem. Hlavni rozdil je v typu ziskané informace. Ze zobra-
zovacich metod ziskame informace i o vnitini struktute objektu, kdezto z 3D skeneru dosta-
neme informace pouze o povrchu skenovaného objektu [113].

Nejniz8i tarovni modelu materidlu je homogenni izotropni linedrné pruzny Hookovsky model,
ktery je ur¢en dvéma parametry: Youngovym modulem pruznosti E [MPa] a Poissonovym
¢islem p [-]. Jejich hodnoty se u rliznych autort 1isi. Tento rozdil je zptisoben piedevsim vari-
abilnosti kostni tkan¢€ a zvolenym metodickym piistupem, tj. provedenym experimentem. Vi-
ce realnému stavu odpovida globalné nehomogenni izotropni materidlovy model, ktery popi-
suje lokéaln¢ danou oblast riznymi hodnotami Youngova modulu a Poissonovym ¢islem. Ten-
to model je mozné ziskat z CT snimkt a pro kvantitativni analyzu tkani slouzi v praxi tzv.
Hounsfieldovy jednotky (HU), na néZ jsou CT-Cisla pfevadéna pomoci transformacniho vzta-
hu. Je dokazéano, ze CT-¢isla jsou linearné zévisla na hustoté dané tkané [112].

Vyhoda MKP spoc¢iva v jeji univerzalnosti a v ptipad¢ zubnich implantétu je to 1 jediny zpi-
sob, jak analyzovat rozloZeni napjatosti a piislusné deformace na rozhrani systému implantat
— kost, kdy méfeni v redlnych situacich mize byt obtizné az nemozné z technickych nebo e-
tickych divodu.

Nevyhodou MKP v biomechanice je pochopitelné zjednoduSovani redlného prostiedi.

1.3.2.7.2 Experimentalni modalni analyza
Experimentalni modalni analyza vyuziva teoretickych znalosti vibra¢ni analyzy a prendsi je
do implantologické praxe ke stanoveni stupné oseointegrace a stability implantatu [137].

Existuje cela fada technik vyuzivajicich téchto poznatki v praxi.

1.3.2.7.2.1 Perkusni test (Percussion Test)
Test poklepem je nejjednodussi metoda slouzici k odhadu oseointegrace. Je zavisla na zkuse-
nostech lékare posuzujiciho zvuk odpovédi vyvolané poklepem na implantat a pravé vzhle-

dem k této vyrazné subjektivité neni pouzitelna pro objektivni hodnoceni stability implantatu.

1.3.2.7.2.2 Méfeni tlumici kapacity (Damping Capacity, Impact Hammer Method)
Metoda méteni tlumici kapacity je vylepSenou verzi perkusniho testu [198]. Na principu vib-

racni analyzy s pfechodnou excitaci zptisobenou dopadem uderniku je zalozen pfistroj Perio-
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test® (Siemens, Bensheim, Némecko), (obr. 9). Toto zafizeni vyuziva elektromagneticky fize-
ného poklepavani kovovym tudernikem, naslednd reakce implantatu je zméfena akcelerome-
trem zabudovanym do sondy pfistroje. Vysledna hodnota je poté prevedena na Periotest Value
(PTV) a zobrazena na displeji piistroje [136].

Periotest je spolehlivd metoda pro stanoveni stability implantatu, ale je ovlivnéna budicimi
podminkami, jako je poloha sondy (jaky uhel svird sonda a implantat), smér ptilozeni sondy
(vestibulooralné nebo meziodistaln¢) a mistem méfeni (frontdlni nebo distalni tsek). Proto je

nutno se fidit doporucenim vyrobce.

PERIOTEST

Obr. 9. Periotest®, Siemens, Bensheim, Germany (foto autor)

Na podobném principu fungoval pfistroj Dental Mobility Checker® (Suita, Osaka, Japan). Byl
vyvinut Aoki a Hirakawou [14] a naslednou zvukovou odezvu vyhodnocoval pomoci Fourie-
rovy transformace.

Oba piistroje byly plivodné vyvinuty ke stanoveni kvality periodoncia zubu, avSak pro svou
jednoduchost, neinvazivitu, opakovatelnost a moznost kontroly v rizném obdobi fungovani

implantatu se zacaly hojn¢ vyuzivat 1 k ur€ovani jejich stability.

1.3.2.7.2.3. Rezonan¢ni frekvencni analyza (Resonance Frequency Analysis, RFA)

V roce 1996 Meredith a kol. [123] publikovali prvni studii o rezonan¢ni frekvenéni analyze
(RFA), ktera v podstaté¢ pouziva ohybové zatizeni napodobujici klinické zatizeni a tim posky-
tuje informaci o tuhosti rozhrani implantat — kost.

Oseointegrovany implantat a okolni kost funguji jako jeden celek a tuhost tohoto spojeni je
ovlivnéna celou fadou faktort [ 14], mezi néz patii:

a) tuhost implantatu

b) tuhost rozhrani implantat — kost
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¢) tuhost okolni tkané

Tuhosti implantatu je ovlivnéna jeho makro a mikrodesignem, tuhost rozhrani implantat —
kost odpovida vazbé mezi povrchem implantatu a okolni kosti a tuhost okolni tkan¢ je dana
pomérem spongidzni a kompaktni kosti a jejich hustotou.

Protoze mechanické vlastnosti implantatu a kosti jsou dobfe zndmé a relativné stabilni, nejvy-
znamnéjSimi faktory ovliviiujicimi tuhost (a tim i rezonanéni frekvenci) je délka a primér im-
plantatu, coz podporuje fada odbornych sdéleni [70, 71, 91, 92, 122, 124]. Faktory ovliviiujici

naméfené hodnoty rezonanc¢ni frekvence shrnuje tabulka 6.

Faktory ovliviiujici RFA
a) implantat
- délka implantatu
- prumér implantatu
- tvar implantatu
- typ pouzitého zavitu
- vlastnosti povrchu implantatu
- umisténi implantatu
- délka abutmentu

b) zvoleny vykon
- okamzita, okamzitd odloZena nebo odlozend implantace
- okamzité zatizeni

¢) pacient
- kvalita kosti
- kvantita kosti
- tlumici efekt marginélni gingivy
- velikost kontaktu kosti s povrchem implantatu (BIC)

d) mérici pristroj
- jaké generace je pouZity piistroj
- kvalita pfipojeni ,,L* segmentu nebo SmartPeg®

e) prubéh hojeni
- primarni stabilita
- sekundarni stabilita
- ustup marginalni kosti

Tab. 6. Faktory ovliviiujici rezonan¢ni frekven¢ni analyzu

Zakladem RFA je rozkmitani implantatu vlivem magnetickych sil a vzniklé frekvence jsou
registrovany jako jeho rezonanéni frekvence. Vibrace se méti ve dvou smérech, které davaji

nejvyssi a nejnizsi rezonancni frekvenci, takze jsou k dispozici dvé zjisténé hodnoty. Méfici
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jednotkou byl nejprve hertz (Hz) v rozpéti od 3 500 Hz az 8 500 Hz, pozd¢ji byla vytvorena
(nejvyssi stabilita). Vztah mezi naméfenou frekvenci a jejim ndslednym pfevedenim na hod-
notu ISQ neni linearni (graf 1) a nikde v literatufe ani v manudlu vyrobce neni uvedeno,
jakym zpiisobem se k vysledné zavislosti doSlo. Logicky to pak vzbuzuje otdzky ohledné

spravnosti pouzité zavislosti.

Translation from frequency into ISQ
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Graf 1. Pfevod naméfenych hodnot rezonancnich frekvenci na ISQ (ptevzato z Mentor Soft-

ware measurement cycle and data evaluation, Datasheet from Osstell AB)

Vyhodou této neinvazivni diagnostické techniky meéteni stability implantatu, ve srovnani s
jinymi dostupnymi metodami, je oveienost jeji védecké vérohodnosti (pomoci MKP) a prak-
tické ucinnosti [51].

Principu vibra¢ni analyzy vyuzivajici v sou€asnosti dva vyrobci. Jednim z nich je firma Bio-
Tech-One (Tchaj-pej, Tchajwan) s piistrojem Implomates™, druhou je od roku 2000 firma
Integration Diagnostics AB, (Goteborg, Sweden) s piistrojem Osstell®. Dnes je v prodeji jiz
tieti generace tohoto pfistroje, protoze piedchozi dva typy mély celou fadu nevyhod. Vzhle-
dem ke svym rozmérim byly Spatn€ pfenosné a drahé, transducery vyzadovaly nutnost kalib-

race a na orientaci ,,L“ segmentu byly naméfené hodnoty zavislé. Nevyhodou rovnéz byla 1

dlouha reak¢éni doba (kolem 1 minuty) a manipulace v ustech pacienta byla vzhledem ke ka-
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Obr. 10. Osstell® druhé generace Obr. 11. Transducer Osstellu® druhé generace

(foto autor) pfi méfeni v duting Ustni (foto autor)

Tieti generaci analyzatorti rezonanéni frekvence piedstavuje Osstell® Mentor (obr. 12), ktery
je tvoren bezdratovym frekvencnim odezvovym analyzatorem fizenym baterii. Dal§i novin-
kou je jiz pro rtizné typy implantatii vyrobcem piedem kalibrovany snima¢ SmartPeg majici
na svém vrcholu maly magnet. Diky této kalibraci je tak mozno vzdjemné porovnavat namé-
fené hodnoty implantatti od rtiznych firem.

Principem pfistroje je méteni rezonancnich frekvenci SmartPegu (obr. 13, 14), ktery je do im-
plantatu zasroubovan krouticim momentem 5 az 10 Ncm a nasledné excitovan magnetickymi
impulsy z civky v sondé. Na obrdzku 15 je pro porovnani zobrazeno méfeni stability pfistro-
jem Osstell® druhé generace u stejného implantatu jako na obrazku 14. P¥i porovnavacich mé-
fenich se prokazalo, Ze naméfené hodnoty Osstellem® Mentor u téhoZ implantatu jsou vys$si o
6 az 10 ISQ jednotek ve srovnani s vysledky méfeni star§imi verzemi piistroje Osstell®.
Zjisténé rezonancni frekvence pristrojem jsou ve vétsSing pripadi dvé ve dvou vzajemné kol-
mych rovinach. V prib&hu jednoho méiiciho cyklu s Osstell® Mentor jsou k dispozici 4 riiz-
né pulsni frekvence v rozsahu cca 2 az 8 kHz (3 kHz, 4,4 kHz, 5,8 kHz a 7,2 kHz) a navzdjem
se 1i81 amplitudou. Kazdy cyklus je opakovan celkem ctytikrat (dohromady 16 impulzi, kazdy
1,2 ms dlouhy) a z ptijatého peaku spektra se pro kazdou frekvencni oblast vypocitava stiedni

hodnota [63].
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Osstell® Mentor

A SmartPeg

Obr. 12. Osstell® Mentor tieti generace  Obr. 13. SmartPeg Osstellu® Mentor s magnetem

(foto autor) na svém vrcholu (foto autor)

Obr. 14. SmartPeg Osstellu® Mentor Obr. 15. Transducer Osstellu® druhé generace

na implantatu v tstech (foto autor) na stejném implantétu jako na obr. 14 (foto autor)

Je znamo, Ze vétSina implantati méa dvé rizné hodnoty stability zjisténé pomoci RFA, pii-
me ve sméru vestibulooralnim. Protoze ale obé hodnoty reflektuji miru stability v ptislusSném
sméru, vyrobce doporucuje provadét méfeni v obou smérech. Vyslednou hodnotou je pak
jejich pramér.

Dal$im doporucenim je vyvarovat se pii Sroubovani SmartPegu vmezeteni tkan¢ mezi néj a
implantat a nepouzivat jeden SmartPeg opakované na rizné implantaty, vzhledem k moznému
poskozeni mekkého zavitu opakovanym zavadénim. Obé situace pak mohou naméiené hodno-

ty zkreslovat.
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Hlavni nevyhodou metody jsou pomémé vysoké pofizovaci naklady piistroje Osstell® Mentor
(120 000 K¢) a nutnost potizovat SmartPeg pro kazdy implantat, pfi¢emz cena za jeden kus je

témer 700 K¢.

1.3.2.7.2.4 Oscilace pulsni vinou (Pulsed Oscillation Waveform)

Kaneko a kol. [85] ve svém vyzkumu vyuzili pulsni pribéh kmiténi k analyzovéani vibra¢nich
vlastnosti rozhrani implantat — kost tak, ze registruji frekvence a amplitudy vibraci implantatu
vyvolané malou pulsni silou. Jejich pfistroj obsahuje elektroakusticky vysila¢ a piijimac, puls-
ni generator a osciloskop. Multifrekvenéni impulsni sila asi 1 kHz se pfenasi na implantat
dotykem dvou jemnych jehel spojenych piezoelektrickych prvkem. Excitovany implantat na-
sledn€ generuje na zaklad¢ tuhosti rozhrani implantat — kost rezonance a vibrace, vSe se zob-
razi na osciloskopu.

Nevyhodou této techniky je malé senzitivita, a proto se v praxi vyraznéji neujala.
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2 Cile prace

2.1 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv designu nejcastéji pouZziva-
nych zevnich zaviti na stabilitu implantati zjiSténim rozloZzeni napéti na rozhrani im-
plantat — kost a v prilehlé periimplantiatové kosti a mechanického prenosu zatiZeni

z implantatu na okolni kost (mechanické kompatibility) u téchto typu zavitu.

2.2 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv délky a pruméru implantatu

na jeho stabilitu.

2.3 Na zakladé klinické studie odhalit souvislost mezi délkou implantatu a jeho priumé-

rem na strané jedné a primarni stabilitou na strané druhé.
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3 Material a metodika
Pro kazdou ¢ast vyzkumu byly pouzity samostatné metodiky uvedené v nasledujicich odstav-

cich.

3.1 Material a metodika k bodu 2.1 S vyuZzitim matematického modelovani analyzovat
vliv designu nejcastéji pouzivanych zevnich zaviti na stabilitu implantati zjiSténim roz-
loZeni napéti na rozhrani implantat — kost a v prilehlé periimplantatové kosti a mecha-
nického prenosu zatiZeni z implantatu na okolni kost (mechanické kompatibility) u téch-

to typu zavitu.

Rozlozeni napéti v kosti ovliviiuje vyslednou stabilitu implantatu. Velikost a rozloZeni napja-
tosti 1ze do znacné miry ovlivnit materidlovymi vlastnostmi implantatu a parametry zavitu,
pficemz nejvhodné;jsi metodikou pro uréeni miry mechanického pienosu zatiZzeni z implantatu
na okolni kost, ¢ili mechanické kompatibility, je metoda dle Gefena [54], ktery zjiStoval po-
mér mezi mechanickym napétim vznikajicim v kosti a v zavitu ortopedického Sroubu.
Ke zjisténi velikosti mechanického prenosu zatizeni (mechanické kompatibility) z implantatu
na okolni kost byla analyze podrobena celd délka kontaktu implantatu s kosti (obr. 16). Pro
vlastni vypocet byly vybrany korespondujici body na rozhrani implantat — kost a zjisténé hod-
noty napéti byly dany do vzajemného poméru (mechanicky pienos). Celkem bylo identifiko-
vano 270 bodl (na 1 mm délky fezu rozhrani implantat — kost ptipada 10 bodl) a pomé&r nap¢-
ti v implantatu a kosti byl nasledné vypocten podle vzorce:

— g Kost i

g implantat

kde a zna¢i mechanicky pienos, o kost je normélové napéti v kosti, 6 implantat je nor-
malové napéti v implantatu.
Velicina o charakterizuje miru pfenosu mechanického napéti ze zavitu do kosti a je mensi nez
jedna. V idedlnim ptipad¢ je rovna jedné, ale vlivem odlisné tuhosti kosti a materidlu zavitu je
velmi obtizné této hodnoty dosdhnout.
K popisu interakce na rozhrani implantat — kost byla vybrana velicina mechanické napéti a

k analyze této interakce bylo zvoleno napéti smykové a normalové.
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Obr. 16. Analyza celé délky kontaktu implantatu s kosti s body na rozhrani implantat — kost

Normélové napéti je popisovano jednou hodnotou nezavislou na sméru méteni a je charakte-
rizovano tlakovym a tahovym napétim. Vystupem téchto analyz jsou tfi druhy mechanického

napéti: tlakové, tahové a smykové (obr. 17).

Voo -

Obr. 17. Napéti na rozhrani implantat — kost: a) tlakové napéti b) tahové napéti c) smykové
napéti

Proces ptipravy ulohy zahrnuje:
x) definovani geometrie a materialového modelu
y) definovani vazeb a zatizeni (okrajové podminky)

z) definovani typu ulohy

x) definovani geometrie a materialového modelu

Virtualni modely geometrie metrického, pilovitého, obraceného pilovitého, plochého, ISO
Deep HB a ISO Shallow HA zavitu zubnich implantati (obr. 8) byly vytvofeny navrhem
v prostiedi CAD (Computer Aided Design) softwaru Inventor.

Virtudlni model kosti byl ziskdn z anonymizovanych CT dat pacienta. Ve specializovaném
softwaru ITK Snap byla nasledné provedena rekonstrukce téchto dat pomoci segmentace jed-

notlivych fezii s naslednou povrchovou nebo objemovou rekonstrukei.
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Protoze kost ma v kazdém zvoleném sméru jiné materidlové vlastnosti, které jsou soucasnymi

metodami obtizné méfitelné, bylo pouzito k jejimu popisu homogenniho izotropniho modelu

kosti definovaného Youngovym modulem pruznosti (E), Poissonovym ¢islem (p) a hustotou

kosti (tab. 7).

material Modul pruznosti [MPa] | Poissonovo &islo [-] | Hustota [kg/m®]
implantat 110 000 0,3 4800
kortikalni kost 11 700 0,3 2000
spongidzni kost 300 0,3 1000

Tab. 7. Izotropni model kosti a titanové slitiny

Kostni blok respektuje rozdéleni na kortikdlni a spongidzni kost, pti¢emz tloustka kortikalni

kosti je 2 mm, tloustka spongidzni kosti je 25 mm, s hustotou kosti v rozmezi 1000 az 2000

kg/m>. Na obrazku 18 a na grafech 2 a 3 je naznaceno rozloZeni hustoty a Youngova modulu

pruznosti kosti podél dlouhé osy, kde nejvétsSich hodnot dosahuje Youngtiv modul pruznosti

v kortikalni kosti (11700 MPa), ve spongidzni kosti dosahuje hodnot 300 MPa.
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Obr. 18. Rozlozeni hustoty a modulu pruznosti v kosti
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Graf 2. Zmény hustoty v kosti podél dlouhé osy implantatu
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Graf 3. Pribéh Youngova modulu pruznosti v kosti podél dlouhé osy implantatu

y) definovani vazeb a zatiZeni (okrajové podminky)

Velikost zatézujici sily F byla 100 N, zaroven byl smér sily totozny s dlouhou osou implanta-
tu a ptsobisté sily bylo v jeho krckové ¢asti. Virtualni segment mandibuly s implantatem (obr.
19) byl vyjmut a fixovan na bocnich plochach proti pohybu. Byly definovany kontaktni pod-
minky jednak mezi kortikdIni a spongiozni kosti (jde o typ nerozdélitelného spojeni), dale pak
mezi implantatem a kortikalni a spongiozni kosti (typ rozdélitelného spojeni), pfi kterém se

implantat vici kosti mize pohybovat.
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Obr. 19. Model mandibuly s virtudlnim segmentem

z) definovani typu ulohy
Model byl simulovan jako prostorovéd osové symetricka uloha. Vypocty byly provedeny po-
moci matematického modelovani metodou kone¢nych prvkil v programu MSC Marc. (MSC

Software s.r.0., CR).

3.2 Material a metodika k bodu 2.2 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat
vliv délky a priméru implantatu na jeho stabilitu.

Vlastni frekvence a mody (tvary deformace) obecné popisuji dynamické vlastnosti pevné
struktury. Jsou definovany jednak materidlovymi vlastnostmi implantatu (hmotnost, tuhost a
tlumeni) a také materidlovymi vlastnostmi okrajovych podminek (¢ili opét hmotnost, tuhost a
tlumeni okolniho prostiedi). Z toho vyplyva, Ze pokud se zméni okrajové podminky, zméni se
1 mddy. Pfirozené kmitdni je dllezitou vlastnosti, kterd hraje zasadni roli pii navrhovani jaké-
koli struktury vcetné dentdlnich implantatii. Volny i fixovany implantat kmitd nejvyraznéji
v zadkladnich mddech, jimiZ jsou ohyb, krouceni a protahovani (obr. 20).

Znalost kmitdni soustavy nam umoziuje ziskat piedstavu o jejim chovani pii dynamickém
zatiZzeni a vyuZiva se k tomu zejména méfeni jejich rezonanc¢nich frekvenci. K vysvétleni vli-
vu délky a priméru implantatu na rezonanc¢ni frekvenci byla pouzita teorie vychéazejici z ana-
lytického ptistupu kmitani téles, ktera je popsana soustavou kmitajiciho zavazi o hmotnosti m

na pruzing o tuhosti k& (obr. 21) s vyuzitim znalosti vlastnich frekvenci a méda.
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Obr. 20. Zékladni pohybové mody implantatu ~ Obr. 21. Model volného kmitani zdvazi

Vzorec pro vypocet rezonan¢ni frekvence ziskany z pohybové rovnice lze zapsat podle
D’Lambertova principu takto:
mit+ ku=10
kde prvni soucin mii popisuje setrvacnou silu hmotnosti m a zrychleni é a druhy soucin defi-
nuje linedrni vratnou silu ku, kde k je tuhost pruziny a u je vychylka zdvazi. Takto definovana
rovnice je diferenciélni a jeji fesSeni je ve tvaru:
u = uget
kde u, ptedstavuje statickou vychylku a 2 vlastni frekvenci kmiténi (¢ili rezonan¢ni frekven-
ci) a €?* je komplexni ¢&islo vyjadfujici frekvenci kmitani. Dosazenim do pohybové rovnice
obdrzime novou rovnici ve tvaru:
—m22+ k=0
a po jeji ipravé dostdvame rovnici:
a=y
m
Z rovnice je tedy ziejmé, Ze rezonancni frekvence zavisi na dvou parametrech m a k, pticemz
délka implantéatu je obsazena v obou parametrech, ¢ili délka méni nejen hmotnost, ale i tuhost
soustavy. Podobné i praimér implantatu ma vliv na vysledné hodnoty rezonanéni frekvence £2,
protoze se zvétSujicim se primérem se zvySuje hmotnost a méni se tuhost soustavy. Obecné
z rovnice vyplyva, Ze se vzrustajici tuhosti soustavy (pii konstantni hmotnosti) se zvysuje
naméfend rezonancni frekvence (graf 4). Dale plati, ze se vzristajici hmotnosti (tuhost je kon-
stantni) naméfend rezonancni frekvence klesa (graf 5).
Vlastni frekvence a mdédy soustavy kost — implantat — SmartPeg tedy zavisi na geometrickych

vlastnostech implantatu, tj. pfedev§im na jeho délce I a priméru r.
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Graf 4. Obecné platny charakter zmény rezonanéni frekvence v zavislosti na zmén¢ tuhosti

soustavy (hmotnost je konstantni)

Vimmi hekvence

Hmetion

Graf 5. Obecné platny charakter zmény rezonanéni frekvence v zavislosti na zméné hmotnos-

ti soustavy (tuhost je konstantni)

Proces ptipravy ulohy zahrnuje:
x) definovani geometrie a materialového modelu
y) definovani vazeb a zatiZeni (okrajové podminky)

z) definovani typu ulohy

X) definovani geometrie a materialového modelu

Virtudlni model kosti, implantatu a SmartPegu byl diskretizovan linearnimi prvky typu
Tet4 (Ctyfstén). Kostni blok byl rozdélen na kortikalni kost s tloustkou 2 mm a spongiézni
kost s tloustkou 25 mm a implantace byla simulovana jako unikortikalni. Pouzity Smart-

Peg odpovidal typu doddvanému vyrobcem piistroje Osstell® Mentor (Integration Dia-
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gnostics AB, Goteborg, Sweden). Vypoctovy model vytvoreny v programu Comsol 4.3a

mél tvar vélce a byl zafixovan ve spodni ¢asti proti pohybu (obr. 22).

Obr. 22. Vypoctovy model

Zmény vlastni frekvence a mody soustavy kost — implantat — SmartPeg byly zjistovany na
implantatech Lasak Impladent® o délkach 12, 14 a 16 mm a primérech 3,7/ 4,4 /5,1 a 5,6 mm.
Kazdy vypocet obsahoval jednu hlavni frekvenci, na které kmitd sonda SmartPeg. K popisu
materialového modelu implantatii Lasak Impladent® byla pouzita slitina TI-6AI-4V, k popisu
materidlového modelu kosti a SmartPegu bylo pouzito izotropniho modelu definovaného
Youngovym modulem pruznosti (E), Poissonovym c¢islem (p) a hustotou (tab. 8). Hodnoty

modulu pruznosti a hustoty pro kostni tkan byly vzaty jako funkce podélné soutadnice kostni-
ho bloku (obr. 18, graf 2, 3).

material Modul pruznosti [MPa] | Poissonovo ¢&islo [-] | Hustota [kg/m®]
implantat 110 000 0,3 4800
SmartPeg 210 000 0,3 7800
kortikalni kost 11700 0,3 2000
spongidzni kost 300 0,3 1000

Tab. 8. Izotropni model kosti, titanové slitiny a sondy SmartPeg
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y) definovani vazeb a zatiZeni (okrajové podminky)

K analyze byly pouzity vypoétené vlastni frekvence a médy implantatu Lasak Impladent® pro
kazdou délku (12, 14 a 16 mm) a pramér (3,7/ 4,4/ 5,1/ 5,6 mm). Vlastni frekvence a mddy
byly zjistény ze dvou zékladnich simulaci:

a) vprvni simulaci byl kazdy implantat zcela volny v prostoru, ¢ili bez vlivu okrajovych
podminek okoli. Z pohledu modalni analyzy to znamend, ze médy pouzité k vypoctim piislu-
$1 kmitani implantatu jako dokonale tuhého celku.

b) v druhé simulaci byl implantat zafixovan v apikalni casti.

z) definovani typu ulohy
Model byl simulovan jako prostorova osové symetricka uloha. Zavislost rezonan¢nich frek-
venci byla zkoumédna pomoci matematického modelovani metodou kone¢nych prvkii v pro-

gramu MSC Marc. (MSC Software s.r.o., CR).

3.3 Material a metodika k bodu 2.3 Na zakladé klinické studie odhalit souvislost mezi
délkou implantiatu a jeho prumérem na strané jedné a primarni stabilitou na strané
druhé.
Od tnora 2010 do brezna 2014 na Oddéleni Ustni, Celistni a obli¢ejové chirurgie Krajské ne-
mocnice Liberec, a.s. bylo u 540 pacienti zavedeno celkem 540 zubnich implantatd firmy
Lasak, s.r.o. (Ceska republika). K vykonu byli objednani pacienti aZ poté, co prosli hygienic-
kou instruktazi u dentalni hygienistky pracujici na naSem oddéleni nebo u registrujiciho prak-
tického zubniho I¢kate. Pacienti s vicecetnymi implantacemi nebyli do souboru zahrnuti.
Pied opera¢nim zakrokem kazdy pacient nechal v Ustech rozpustit jednu tabletu Septofortu 2
mg (G¢inna latka Chlorhexidini digluconas) a pul hodiny pfed operacnim zakrokem zapil 1
tbl. Dalacinu 300 mg pro zaji§téni operace v chranéném koagulu. Zadny z pacienti nebyl
alergicky na podavané antibiotikum, nebylo tudiz nutno volit lé¢ivo s jinou uc¢innou latkou.
Vykony byly provadény v lokalni anestesii Supracain 4% (G¢inna latka Articaini hydrochlori-
dum 80 mg a Epinephrini hydrochloridum 0,012 mg ve 2 ml roztoku) nebo Ubistesin forte
(G¢innou latkou je Articaini hydrochloridum 40 mg a Epinephrini hydrochloridum 0,012 mg
v 1,7 ml roztoku). Implantaty byly zavadény pomoci raény do niveau okolni kosti podle kli-
nického manudlu doporu¢eného vyrobcem a utahovaci moment vSech implantatd byl mezi 45
az 60 Nem.
U pacientt byly zjistovany nasledujici proménné: pohlavi, vek, lokalita implantace a kvalita
kosti v misté zavadéného implantatu, kterd byla kategorizovana podle klasifikace Lekholma a
Zarba jako typ D1, D2, D3 a D4 (tab. 2). Protoze v celém souboru pacientd byl pouze jeden
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s kvalitou kosti D1 a jeden s kvalitou kosti D4, byli tito dva pacienti vylouceni ze souboru
hned na zacatku vSech analyz primarni stability zubnich implantati a do klinické studie tak
bylo zatazeno 538 pacientd.

Doba zavedeni implantatu byla hodnocena jako okamzitd (implantat zaveden bezprostiedné
po extrakci zubu), okamzita odloZend (implantat byl zaveden do 5 tydni po extrakci zubu) a
odlozena (v dob¢ zavedeni implantatu od extrakce uplynulo vice nez 5 tydna).

U zavedenych implantati byla hodnocena jejich délka a pramér. Pouzity byly implantaty o
pramérech 3,7 mm, 4,4 mm, 5,1 mm a 5,6 mm a délkach 12 mm, 14 mm a 16 mm.

Primérni stabilita zubnich implantatl byla méfena pomoci SmartPegu piistrojem Osstell®

Mentor (obr. 23) firmy Integration Diagnostics AB (G6teborg, Sweden).

Obr. 23. Piistroj Osstell® Mentor, firma Integration Diagnostics AB, Goteborg, Sweden (foto

autor)

Obr. 24 a, b. Princip méfeni primarni stability p¥istrojem Osstell® Mentor ve dvou na sebe

kolmych smérech (foto autor)

Meéteni bylo provadéno bezprosttedné po zavedeni implantatu ve dvou na sebe kolmych smé-

rech (vestibuloordlné¢ a meziodistaln€, obr. 24 a, b) a sonda byla vzdy piiloZzena kolmo na
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dlouhou osu SmartPegu. Pro kazdého pacienta byl pouzit novy SmartPeg, vysledna hodnota
ISQ byl aritmeticky primér obou méfeni.

Data byla zpracovana statistickymi testy v softwaru SPSS verze 18 zohlednujici jednotlivé
proménné:

3.3.1 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou POHLAVI.

K analyze byl pouzit Studentiv t-test na 5% hladin€ vyznamnosti.

3.3.2 Analyza nam&fenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou VEK a kombinaci promén-
nych VEK a POHLAVI.

K analyze byl pouzit Studentiv t-test na 5% hladin€ vyznamnosti a metoda analyzy rozptylu
dvojného tidéni neboli dvoufaktorova analyza rozptylu.

3.3.3 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou CELIST.

K analyze byl pouzit Studentiv t-test na 5% hladin€ vyznamnosti.

3.3.4 Analyza nam&fenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou CiISLO ZUBU.

K analyze byl pouzit Studentlv t-test, dile analyza rozptylu jednoduchého tfidéni a Tukey-
Kramer post hoc test na 5% hladiné vyznamnosti.

3.3.5 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych CISLO ZUBU
a CELIST.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin¢ vyznamnosti.
3.3.6 Analyza namé&fenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou DOBA ZAVEDENI IM-
PLANTATU PO EXTRAKCI ZUBU.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu na 5% hladin€ vyznamnosti.

3.3.7 Analyza namétenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou KVALITA KOSTI.

K analyze byl pouzit Studentiv t-test na 5% hladin€ vyznamnosti.

3.3.8 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou DELKA IMPLANTATU.
K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin€¢ vyznamnosti.
3.3.9 Analyza hodnot ISQ s ohledem na proménnou PRUMER IMPLANTATU.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin¢ vyznamnosti.
3.3.10 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA a
PRUMER IMPLANTATU.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin¢ vyznamnosti.
3.3.11 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA IM-
PLANTATU, PRUMER IMPLANTATU a KVALITA KOSTI D2.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin¢ vyznamnosti.
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3.3.12 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA IM-
PLANTATU, PRUMER IMPLANTATU a KVALITA KOSTI D3.

K analyze bylo pouzito Kruskal-Wallisova testu a post-hoc testu na 5% hladin€¢ vyznamnosti.

Pro detailngj$i prehled o naméfenych ISQ hodnotach byly vytvofeny box-ploty (krabicové
diagramy). Graficka vizualizace numerickych dat pomoci kvartilii a tzv. vousi, vyjadiujicich
variabilitu dat pod prvnim a nad tfetim kvartilem, byla doplnéna i o ptipadna odlehla pozoro-
vani (outliery). Pokud se odlehld pozorovani v box-plotu vyskytla, byl pfidan dodate¢ny box-

plot vytvoteny z hodnot ISQ po vylou€eni odlehlych pozorovani.
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4 Vysledky
V podkapitolach jsou uvedeny vysledky k jednotlivym cilim préce.

4.1 Vysledky k bodu 2.1 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv designu
nejcéastéji pouzivanych zevnich zaviti na stabilitu implantatia zjiSténim rozloZeni napéti
na rozhrani implantat — kost a v prilehlé periimplantatové kosti a mechanického preno-
su zatiZeni z implantatu na okolni kost (mechanické kompatibility) u téchto typu zavitu.

Na zéklad¢ vypoctu vlivu rtiznych tvart zavitu na rozlozeni napéti v misté rozhrani implantat
— kost metodou kone¢nych prvkl byly ziskdny hodnoty tahového, tlakového a smykového
napéti pro kazdou geometrii zavitu a nasledné sefazeny podle velikosti maximalniho napéti,

které prenasely do kosti pti zatizeni v dlouhé ose (tab. 9).

pilovity obraceny

metricky 4,32
pilovity obraceny 38
ISO Deep HB 28
pilovity 134
plochy 1,27
ISO Shallow HA 119

-

ISO Shallow HA -6,59
ISO Deep HB -7.01

pilovity -6,25
metricky 240
plochy -2,00

pilovity obraceny 12
ISO Deep HB 115
metricky 1,089
pilovity 1,034
ISO Shallow HA 0,95
plochy 0,76

Tab. 9. Napéti na rozhrani implantat — kost pro jednotlivé typy zavitl
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Graf 6. Normalové napéti na rozhrani implantat — kost pro jednotlivé typy zavitl
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Graf 7. Mechanicky pienos na rozhrani implantat — kost pro jednotlivé typy zaviti
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Na grafu 6 je zndzornén priibéh vypocteného normalového napéti kosti na jejim rozhrani s im-
plantatem a kazdému typu zavitu je ptifazena barevné korespondujici kiivka. Na grafu 7 jsou
znazornény prubéhy mechanickych pfenosl na rozhrani implantat — kost pro jednotlivé tvary

zavitu.

4.2 Vysledky k bodu 2.2 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv délky a
pruméru implantatu na jeho stabilitu.

Vysledkem série modalnich analyz jsou vlastni rezonanc¢ni frekvence a jim odpovidajici mody
implantatu a soustavy kost — implantat — SmartPeg.

Vlastni mdédy volné polozenych implantati jsou spocitatelné az od ¢tvrtého modu, protoze
prvni tfi mody implantat kmitd jako celek a nijak se neohyba ani jinak nedeformuje. Oproti
volnému se fixovany implantat ohyba ve dvou rovinéach, zatimco podél dlouhé osy se krouti a
protahuje (obr. 25 a 26). S ohledem na jejich opakovani jsou uvedeny jen typické meétitelné

vlastni mody. Vlastni mody a rezonanéni frekvence soustavy kost — implantat — SmartPeg jsou

zachyceny na obrazku 27.
A 37093
3500
ey
=]
[
& M 3000
=)
=
g 2500
=
|
g 142000
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2 141500
(=]
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1000
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6. mod

Obr. 25. Vlastni moédy voln& kmitajictho implantatu Lasak Impladent® (ukézka zjisténych

modu pro primér implantatu 3,7 mm a délku 14 mm)
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Obr. 26. Vlastni mddy fixovaného implantatu Lasak Impladent® (ukazka zjisténych médi pro

pramér implantatu 3,7 mm a délku 14 mm)
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Obr. 27. Vlastni mdédy a rezonanc¢ni frekvence soustavy kost — implantat — SmartPeg (ukézka
zjisténych maddi pro primér implantatu 3,7 mm a délku 14 mm pfi fixaci ve spodni ¢ésti sou-

stavy)
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Vyuzitim zjisténych vlastnich modi a rezonancnich frekvenci jsme pomoci MKP vypocitali
vlivy zmény délky a priméru implantatu na vysledné rezonan¢ni frekvence.
Vysledky zavislosti vlastni rezonan¢ni frekvence na jednotlivych délkach implantati, pficemz

praméry jsou konstantni, zobrazuji grafy 8,9, 10 a 11.

prumér implantatu: 3,7 mm
5350 +
5300 -
5250 A
5200 A
5150 A
5100 -
5050 +
5 5000 -
= 4950 -
4900 -

4850 . .
12 14 16

délka implantatu [mm]

tni frekvence [Hz

Graf 8. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménici se délce implantatu o konstantnim

praméru 3,7 mm

prumér implantatu: 4,4 mm
5900 -
5800 -
5700 -
5600 -
5500 -
5400 -
5300 -
5200 -

5100 . .
12 14 16
délka implantatu [mm]

vlastni frekvence [Hz]

Graf 9. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na meénici se délce implantatu o konstantnim

praméru 4,4 mm
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prumér implantatu: 5,1 mm
6100 -
6000 -
5900 -
5800 -
5700 -
5600 -
5500 -
5400 -

5300 . . .
12 14 16
délka implantatu [mm]

vlastni frekvence [Hz]

Graf 10. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménici se délce implantatu o konstantnim

praméru 5,1 mm

prumér implantatu: 5,6 mm
6200 -
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5900 -
5800 -
5700 -
5600 -
5500 -
5400 -
5300 -
5200 . . .

12 14 16
délka implantatu [mm]

vlastni frekvence [Hz]

Graf 11. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménici se délce implantatu o konstantnim

praméru 5,6 mm

Vysledky zavislosti vlastni rezonan¢ni frekvence na jednotlivych primeérech implantatd, pfi-

¢emz délky jsou konstantni, zobrazuji grafy 12, 13 a 14.
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délka implantatu: 12 mm
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Graf 12. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménicim se priméru implantatu o kon-

stantni délce 12 mm

délka implantatu: 14 mm
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Graf 13. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménicim se priméru implantatu o kon-

stantni délce 14 mm
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délka implantatu: 16 mm
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5500 +
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3,7 4.4 5,1 5,6
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Graf 14. Zavislost vlastni rezonan¢ni frekvence na ménicim se priméru implantatu o kon-

stantni délce 16 mm

4.3 Vysledky k bodu 2.3 Na zikladé klinické studie odhalit souvislost mezi délkou im-

plantatu a jeho primérem na strané jedné a primarni stabilitou na strané druhé.

4.3.1 Analyza naméienych hodnot ISQ s ohledem na proménnou POHLAVI

Popisnou statistiku rozlozeni muzi a Zen v souboru udava tabulka 10.

pohlavi pocet procento
muz 249 46%
zena 289 54%
celkem 538 100%

Tab. 10. Rozlozeni muza a zen v souboru

Graf 15a a graf 15b s tabulkou 11 zndzoriiuji pomoci krabicovych diagramii rozdéleni name-

fenych hodnot ISQ vzhledem k pohlavi pacienta.
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Graf 15a. Box-ploty s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 15b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ (* statisticky signifikantni rozdil na 5% hla-

din¢ vyznamnosti)
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ISQ muz Zena
pocet 247 289
pramér 75,6 73,7
smérodatnd odchylka 8,4 8,5
median 76 74
kvartil Q1 70 68
kvartil Q3 82 80
minimum 53 51
maximum 94 92
odlehlé hodnoty - -

Tab. 11. Popis hodnot ke grafu 15b

Nulova hypotéza o rovnosti primérnych hodnot ISQ pro muze a Zeny se na 5% hladin¢ vy-
znamnosti zamitd. Hodnoty koeficientu ISQ jsou na zaklad¢ vysledkt t-testu pro muze (pra-
mér ISQ = 75,6) a pro Zeny (pramér ISQ = 73,7) statisticky signifikantni na 5% hladin¢ vy-
znamnosti (p-value = 0,009 < 0,05).

4.3.2 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou VEK a kombinaci
proménnych VEK a POHLAVI

Popisnou statistiku vékové struktury pacientii v analyzovaném souboru udava tabulka 12.

vek (roky) pocet = 538

pramér 48,7

smérodatnd odchylka |14,3

median 49
modus 40
minimum 17
maximum 84

Tab. 12. Struktura pacientd v souboru s ohledem na vék
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Aby bylo mozné ziskat ptehled o vékovém slozeni pacientii s ohledem na jejich pohlavi, byli
pacienti rozdéleni do tfi vékovych skupin. Pii stanoveni vékovych kategorii hralo roli rovno-
mérné zastoupeni muzl a zen, které znazornuje tabulka 13. Nasledujici tabulka 14 obsahuje
popisné statistiky namétenych hodnot koeficientu ISQ v ramci jednotlivych vékovych skupin

a pohlavi pacientt.

pocet procento
pohlavi vs. vékové skupiny
pohlavi

veékové skupiny muz zena muz zena
do 40 let vcetné 83 89 33% 30%
41-55 let véetné 84 100 34% 35%
56 let a vice 82 100 33% 35%
celkem 249 289 100% 100%

Tab. 13. Zastoupeni muzil a Zen v souboru pacientl podle v€kovych skupin

veékové skupiny do 40 let véetn¢ [ 41-55 let vCetné 56 let a vice
pohlavi muz Zena muz Zena muz Zena
pocet 83 89 84 100 82 100
prumér 33,0 31,6 49,0 48,0 65,4 63,6
smérodatnd odchylka |5,6 7,2 4.2 472 7,5 6,0
median 35 33 50 48 64 63
modus 36 40 44 46 64 56
minimum 18 17 41 41 56 56
maximum 40 40 55 55 84 83

Tab. 14. Popisna statistika naméfenych hodnot koeficientu ISQ v jednotlivych vékovych sku-
pinach podle pohlavi pacient

Graf 16a a graf 16b s tabulkou 15 znazornuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni nameé-

fenych hodnot ISQ vzhledem k pohlavi a vékové kategorii pacienta.
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do 40 let véetné 41-55 let véetné 56 let a vice
ISQ muz Zena muz Zena muz zZena
pocet 83 89 83 99 82 100
prameér 75,0 74,0 75,6 74,5 76,0 72,9
sméodatné odchylka 9,0 9.8 8,1 7,6 8,5 7.8
median 75 74 76 75 78 73
kvartil Q1 68 68 70 69 71 67
kvartil Q3 82 81 82 81 83 79
minimum 51 52 58 55 53 54
maximum 92 92 94 90 93 88
odlehlé hodnoty - - - - - -

Tab. 15. Popis hodnot ke grafu 16b

Pii zkoumani primérné hodnoty koeficientu ISQ zvlast' pro kazdou vékovou kategorii na za-
klad¢ t-testu byly ziskany nasledujici vysledky:

1) ve v€kové kategorii ,,do 40 let véetné* je rozdil mezi primérnymi hodnotami ISQ pro muze
(pramér ISQ = 75,0) a pro zeny (primér ISQ = 74,0) statisticky nesignifikantni (p-value =
0,513 > 0,05) na 5% hladin¢ vyznamnosti.

2) ve vekové kategorii ,,41 - 55 let v¢etné je rozdil mezi primérnymi hodnotami ISQ pro
muze (pramér ISQ = 75,6) a pro Zeny (pramér ISQ = 74,5) statisticky nesignifikantni (p-value
= 0,332 > 0,05) na 5% hladiné vyznamnosti.

3) ve vékové kategorii ,,56 let a vice* je rozdil mezi primérnymi hodnotami ISQ pro muze
(primér ISQ = 76,0) a pro Zeny (pramér ISQ = 72,9) statisticky signifikantni (p-value = 0,010
< 0,05) na 5% hladin¢ vyznamnosti.

Vyse uvedené vysledky jsou vztazeny zvlast ke kazdé veékové kategorii. Zajimalo nas, jak
faktor véku resp. veékové kategorie a zaroven faktor pohlavi ovliviiuje primérnou hodnotu
ISQ. K tomu byla pouzita metoda analyzy rozptylu dvojného tfidéni neboli dvoufaktorova
analyza rozptylu, kde jednim faktorem je vek resp. v€kova kategorie a druhym faktorem po-
hlavi pacienta.

Vysledek pouziti této metody udava faktor pohlavi jako statisticky vyznamny s ohledem na
hodnoty koeficientu ISQ (p-value = 0,018 < 0,05), kdezto faktor vékové kategorie jako statis-
ticky nevyznamny (p-value = 0,791 > 0,05), stejn¢ tak neexistence interakce vékové kategorie
a pohlavi se nezamita (p-value = 0,394 > 0,05).

Z grafu 17 je patrné, Ze pohlavi nema vliv na zmény primérnych hodnot ISQ u pacientti do 55

let véku vcetné. U starSich pacientli vSak pohlavi svou roli hraje s ohledem na primérnou
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hodnotu ISQ, u starSich zen, na rozdil od muzi, je naméfend praimérna hodnota ISQ nizsi nez

pramérné hodnoty ISQ u mladsich Zen.

Odhadnuté marginalni priméry I1ISQ
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Graf 17. Vliv pohlavi na zmény primérnych hodnot ISQ v zavislosti na vékové kategorii

4.3.3 Analyza naméienych hodnot ISQ s ohledem na proménnou CELIST
Popisnou statistiku poctu implantat zavedenych v horni a dolni celisti udava tabulka 16. Ta-

bulka 17 doplituje popis souboru o rozdé€leni podle kvadrantu, kam byl implantat zaveden.

Celist pocet procento
horni 275 51%
dolni 263 49%
celkem 538 100%

Tab. 16. Pocet zavedenych implantati v horni a dolni celisti
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kvadrant pocet procento
1. 140 26%

2. 135 25%

3. 121 23%

4. 142 26%
celkem 538 100%

Tab. 17. Prehled poctu zavedenych implantatii podle kvadrantu

Graf 18a a graf 18b s tabulkou 18 znazoriiuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni name-

fenych hodnot ISQ vzhledem k umisténi zubniho implantatu v horni a dolni celisti.
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Graf 18a. Box-plot s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 18b. Box-plot bez odlehlych hodnot ISQ

ISQ horni Celist dolni Celist
pocet 274 261

pramér 74,0 75,3
smérodatnd odchylka 8,6 8,3

median 75 75

kvartil Q1 68 70

kvartil Q3 80 81
minimum 51 55
maximum 93 94

odlehlé hodnoty - -

Tab. 18. Popis hodnot ke grafu 18b

Primérné hodnoty koeficientu ISQ nejsou na zékladé vysledki t-testu pro implantaty v horni
Celisti (primér ISQ = 74,0) a pro implantaty v dolni Celisti (primér ISQ = 75,3) statisticky
signifikantni na 5% hladiné vyznamnosti (p-value = 0,089 > 0,05).
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4.3.4 Analyza namé&fenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou CISLO ZUBU

Popisnou statistiku zavedenych implantati v mistech zubi 1 az 7 udéava tabulka 19.

¢islo zubu pocet procento
1 53 10%

2 26 5%

3 98 18%

4 70 13%

5 90 17%

6 180 33%

7 21 4%
celkem 538 100%

Tab. 19. Celkovy piehled zavedenych implantatd podle nahrazovaného zubu bez rozdilu

Celisti

Graf 19a a graf 19b s tabulkou 20 zndzortiuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni namé-

fenych hodnot ISQ vzhledem k umisténi zubniho implantatu v horni ¢i dolni celisti.
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Graf 19a. Box-ploty s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 19b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ (* statisticky signifikantni rozdil na 5%

hladiné vyznamnosti)

ISQ zubl zub2 zub3 zub4 zubS zub6 zub?7
pocet 53 26 97 70 88 180 21
prameér 73,0 72,8 76,7 72,8 72,7 76,1 73,3
smérodatna odchylka |7,9 8,9 7.0 9,1 8,0 8,9 8,6
median 73 75 76 73 73 76 73
kvartil Q1 67 68 72 67 68 70 67
kvartil Q3 80 79 82 80 78 83 82
minimum 55 52 59 49 56 53 58
maximum 86 86 94 90 89 93 88
odlehlé hodnoty - - - - - - -

Tab. 20. Popis hodnot ke grafu 19b

Pokud bychom vychazeli z hypotézy, ze primérné hodnoty koeficientu ISQ jsou shodné pro
zubni implantaty umisténé misto zubu 1-7, pak na zaklad¢ vysledkii analyzy rozptylu jedno-
duchého tfidéni na 5% hladin¢ vyznamnosti bychom ji zamitli (p-value = 0,001 < 0,05). Pro
zjisténi, mezi kterymi umisténimi zubnich implantati se primérné hodnoty ISQ lisi, byla po-
uzita metoda Tukey-Kramer post hoc testu nasledného porovnavani, jiz byl zjistén statisticky

signifikantni rozdil mezi primérnymi hodnotami ISQ u zubnich implantatd zubt 3 a 4 (p-
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value = 0,047 < 0,05), zubti 3 a 5 (p-value = 0,021 < 0,05) a dale zubti 5 a 6 (p-value = 0,034

< 0,05) na 5% hladin¢ vyznamnosti.

4.3.5 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych CISLO
ZUBU a CELIST
Popisnou statistika poctu implantatii zavedenych na mistech zubti 1 az 7 v horni a dolni celisti

udava tabulka 21.

] pocet procento
Celist vs. ¢islo zubu [
Celist

¢islo zubu horni dolni horni dolni
1 51 2 9,5% 0,4%
2 26 0 4,8% 0,0%
3 20 78 3,7% 14,5%
4 46 24 8,6% 4,5%
5 55 35 10,2% 6,5%
6 69 111 12,8% 20,6%
7 8 13 1,5% 2,4%
celkem 538 100,0%

Tab. 21. Pocet zavedenych implantati na mistech zubt 1 az 7 v horni a dolni Celisti

Graf 20a a graf 20b s tabulkami 22 a 23 znazoriuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni

naméfenych hodnot ISQ vzhledem k umisténi zubniho implantatu v horni ¢i dolni Celisti.
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Graf 20a. Box-ploty s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 20b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ (* statisticky signifikantni rozdil na 5% hla-

din¢ vyznamnosti)

Tab.

Tab.

horni ¢elist

15Q zubl zub2 zub3 zub4 zubS5 zub6 zub?7
pocet 51 26 20 46 54 69 8
prameér 73,1 72,8 75,9 72,2 74,1 75,9 73,1
smérod. odchylka 8,0 8,9 7.4 9,3 7.5 9,7 7,7
median 74 75 76 73 74 77 74
kvartil Q1 67 68 72 67 69 69 66
kvartil Q3 80 79 81 80 80 85 77
minimum 55 52 61 49 58 53 64
maximum 86 86 89 90 88 93 88
odlehlé hodnoty - - - - - - -
22. Popis hodnot ke grafu 20b pro horni Celist
1SQ dolni Celist

zub1l zub2 zub3 zub4 zubS5 zub6 zub?7
pocet 2 - 77 24 35 111 13
pramer 68,5 - 76,9 74,0 70,1 76,2 73,4
smérod. odchylka 2,1 - 7,0 8,8 8,7 8,5 9,4
median 69 - 76 74 72 75 72
kvartil Q1 67 - 72 68 62 70 66
kvartil Q3 ) - 83 81 76 83 82
minimum 67 - 59 51 53 55 58
maximum 70 - 94 90 89 92 88
odlehlé hodnoty - - - - - - -

23. Popis hodnot ke grafu 20b pro dolni celist
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Na zéklad¢ vysledkt Kruskal-Wallisova testu nejsou prostifedni hodnoty (mediany) koeficien-
tu ISQ pro zubni implantaty umisténé na misté zubtd ¢. 1 az 7 v horni Celisti statisticky signi-
fikantni (p-value = 0,341 > 0,05) na 5% hladin¢ vyznamnosti. Jelikoz zubni implantaty
v dolni Celisti umisténé na misté zubu ¢. 1 byly pouze dva a na misté zubu ¢. 2 nebyl zZadny,
proto se testoval v dolni Celisti statisticky rozdil mezi naméfenymi hodnotami ISQ pouze mezi
misty zubt ¢. 3 az 7, pficemz vysledek Kruskal-Wallisova testu ukazuje na statisticky signifi-
kantni rozdil mezi mediany ISQ (p-value = 0,005 < 0,05). Metodou post-hoc néasledného po-
rovnavani byl zjistén statisticky signifikantni rozdil mezi hodnotami ISQ u zubnich implanta-
tt v dolni Celisti zubti €. 3 a 5 (p-value = 0,000 < 0,05) a dale zubt ¢. 5 a 6 (p-value = 0,002 <
0,05).

4.3.6 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou DOBA ZAVEDENI
IMPLANTATU PO EXTRAKCI ZUBU
Popisnou statistiku poc¢tu zavedenych zubnich implantati s ohledem na dobu zavedeni, ktera

uplynula po extrakci zubu, udava tabulka 24.

doba zavedeni implantatu po extrakci zubu pocet procento
okamzita 12 2%
okamzita odlozena 113 21%
odlozena 413 77%
celkem 538 100%

Tab. 24. Pocty implantatti podle doby zavedeni

Graf 21a a graf 22b s tabulkou 25 znazoriiuji pomoci krabicovych diagramii rozdéleni name-

fenych hodnot ISQ vzhledem k dob¢ zavedeni implantatu po extrakci zubu.
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Graf 21b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ

Na zékladé vysledkii Kruskal-Wallisova testu nejsou s ohledem na dobu zavedeni zubniho
implantatu po extrakci zubu rozdily mezi prostfednimi hodnotami (mediany) koeficientu ISQ
pro zubni implantaty statisticky signifikantni (p-value = 0,225 > 0,05) na 5% hladiné vy-

znamnosti.
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okamzita od-

ISQ okamzita loZena odloZena
pocet 12 110 412
prameér 76,1 73,4 74,9
smérodatnd odchylka 6.8 8,1 8,6
median 79 74 75

kvartil Q1 70 68 69
kvartil Q3 80 79 81
minimum 62 53 52
maximum 86 90 94
odlehlé hodnoty - - -

Tab. 25. Popis hodnot ke grafu 21b

4.3.7 Analyza naméienych hodnot ISQ s ohledem na proménnou KVALITA KOSTI

Popisnou statistiku poc¢tu pacientl s kvalitou kosti D2 a D3 udava tabulka 26.

kvalita kosti pocet procento
D2 296 55%

D3 242 45%
celkem 538 100%

Tab. 26. Procentudlni rozdéleni zavedenych implantatl podle kvality kosti

Graf 22a a graf 22b s tabulkou 27 zndzortiuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni namé-

fenych hodnot ISQ vzhledem k denzité€ kosti.

Primérné hodnoty koeficientu ISQ jsou na zakladé vysledkl t-testu pro pacienty s kvalitou

kosti D2 (primér ISQ = 77,8) a pro pacienty s kvalitou kosti D3 (primér ISQ = 70,9) statis-

ticky signifikantni na 5% hladin¢ vyznamnosti (p-value = 0,000 < 0,05).
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ISQ D2 D3
pocet 292 241
pramér 77,8 70,9
smérodatnd odchylka 6,7 8,8
median 78 71
kvartil Q1 73 66
kvartil Q3 83 77
minimum 62 51
maximum 94 92
odlehlé hodnoty - -

Tab. 27. Popis hodnot ke grafu 22b

4.3.8 Analyza naméFenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou DELKA IMPLANTA-
TU

Popisnou statistiku po¢tu implantatd s ohledem na jejich délku udava tabulka 28.

délka implantatu pocet procento
12 mm 186 35%

14 mm 215 40%

16 mm 137 25%
celkem 538 100%

Tab. 28. Pocet zavedenych implantatt podle jejich délky

Graf 23a a graf 23b s tabulkou 29 zndzortiuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni namé-

fenych hodnot ISQ vzhledem k délce implantatu.
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1ISQ 12 mm 14 mm 16 mm
pocet 182 215 137
pramér 72,1 74,9 77,7
smérodatna odchylka 7.2 8,5 8,7
median 72 75 80
kvartil Q1 68 69 71
kvartil Q3 77 81 85
minimum 55 52 51
maximum 88 92 94
odlehlé hodnoty - - -

Tab. 29. Popis hodnot ke grafu 23b

Na zéklad¢ vysledkii Kruskal-Wallisova testu jsou s ohledem na délku zubniho implantitu
hodnoty mediant koeficientu ISQ statisticky signifikantni (p-value = 0,000 < 0,05) na 5%
hladiné vyznamnosti. Post-hoc analyzou se prokazal statisticky signifikantni rozdil mezi vSe-
mi mediany koeficientdi ISQ vSech délek implantatt (p-value = 0,000 < 0,05 pro rozdil mezi
12 a 14 mm, p-value = 0,000 < 0,05 pro rozdil mezi 12 a 16 mm, p-value = 0,001 < 0,05 pro

rozdil mezi 14 a 16 mm).

4.3.9 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na proménnou PRUMER IMPLAN-
TATU

Popisnou statistiku po¢tu zubnich implantatli s ohledem na jejich primér udava tabulka 30.

pramér implantdtu  |pocet  procento
3,7 mm 232 43%

5,1 mm 107 20%

4,4 mm 125 23%

5,6 mm 74 14%
celkem 538 100%

Tab. 30. Pocty zavedenych implantatd praméra 3,7 mm 4,4 mm, 5,1 mm a 5,6 mm

Graf 24a a graf 24b s tabulkou 31 znazornuji pomoci krabicovych diagrami rozd€leni nameé-

fenych hodnot ISQ vzhledem k priiméru implantatu.
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ISQ 3,7 mm 5,1 mm 4,4 mm 5,6 mm
pocet 231 107 123 73
prameér 71,2 74,8 77,9 80,0
smérodatna odchylka 7.8 8,0 6.8 8,0
median 72 73 79 81
kvartil Q1 66 69 73 74
kvartil Q3 77 82 83 86
minimum 51 53 58 59
maximum 89 90 92 94
odlehlé hodnoty - - - -

Tab. 31. Popis hodnot ke grafu 24b

Na zakladé vysledkt Kruskal-Wallisova testu jsou s ohledem na primér zubniho implantatu
hodnoty medianti koeficientu ISQ statisticky signifikantni (p-value = 0,000 < 0,05) na 5%
hladin¢ vyznamnosti. Post-hoc analyzou se prokézal statisticky signifikantni rozdil mezi vSe-
mi mediany koeficientii ISQ vSech primérti implantatd navzajem (p-value = 0,002 < 0,05 pro
rozdil mezi 3,7 a 5,1 mm, p-value = 0,000 < 0,05 pro rozdil mezi 3,7 a 4,4 mm, p-value =
0,000 < 0,05 pro rozdil mezi 3,7 a 5,6 mm, p-value = 0,002 < 0,05 pro rozdil mezi 5,1 a 4,4
mm, p-value = 0,000 < 0,05 pro rozdil mezi 5,1 a 5,6 mm, p-value = 0,037 < 0,05 pro rozdil

mezi 4,4 a 5,6 mm).

4.3.10 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA a
PRUMER IMPLANTATU

Popisnou statistiku po¢tu implantatt s ohledem na jejich délku a primér udava tabulka 32.

o ) pocet procento
prumér vs. délka délka implantatu
pramér implantdtu | 12mm 14mm 16mm | 12mm 14mm 16 mm
3,4 mm 74 98 60 39% 45% 44%
5,1 mm 44 42 21 24% 20% 15%
4,4 mm 39 50 36 21% 23% 26%
5,6 mm 29 25 20 16% 12% 15%
celkem 186 215 137 100% 100% 100%

Tab. 32. Pocetni a procentudlni zastoupeni implantatd priméra 3,7 mm 4,4 mm, 5,1 mm a 5,6

mm a délek 12 mm, 14 mm a 16 mm
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Graf 25a a graf 25b s tabulkou 33 zndzortiuji pomoci krabicovych diagrami rozdéleni nameé-
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fenych hodnot ISQ vzhledem k priméru a délce implantatu.

12 mm délka vs. primér

14 mm délka vs. pramér

16 mm délka vs. primér

ISQ implantatu v mm implantatu v mm implantatu v mm

37 51 44 56 |37 51 44 56 (3,7 51 44 5,6
pocet 74 44 38 29 |98 42 48 25 |59 21 33 20
primér 68,8 72,0 74,7 752 |71,8 76,1 782 80,0 |73,4 77,7 82,8 85,6
smérod. odchylka 8,2 6,2 64 68 |75 84 59 11,0 (72 9,0 40 55

median

70 71 75 77

73 76 79 85

74 8 8 85

kvartil Q1 63 68 70 71 |67 70 74 74 |68 70 80 83
kvartil Q3 74 76 8 80 |77 &4 8 90 |79 8 8 90
minimum 49 58 60 60 |52 53 66 53 |55 59 74 73
maximum 88 88 88 88 |89 88 88 92 |8 90 92 94
odlehlé hodnoty |- - - - - - - - - - - -

Tab. 33. Popis hodnot ke grafu 25b

Na zaklad¢ Kruskal-Wallisova testu jsme z naméfenych hodnot ISQ ziskali nasledujici vy-
sledky:

1) pro délku implantatu 12 mm vySly na 5% hladin¢ vyznamnosti statisticky signifikantni
rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantatd (p-value = 0,000 <
0,05). Metodou post-hoc nasledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
mezi praméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,058 > 0,0083) na hladin¢ vyznamnosti 0,83%
(=5%/6, jelikoz porovnavame celkem 6 dvojic), dile mezi priméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-value
= 0,048 > 0,0083), priméry 5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,028 > 0,0083) a priméry 4,4 mm a
5,6 mm (p-value = 0,577 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zji§tén mezi
praméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 < 0,0083) a mezi pruméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-
value = 0,000 < 0,0083)

2) pro délku implantatu 14 mm vysly na 5% hladiné vyznamnosti statisticky signifikantni
rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantati (p-value = 0,000 <
0,05). Metodou post-hoc nasledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
mezi priméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,009 > 0,0083), priméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-
value = 0,352 > 0,0083), priméry 5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,037 > 0,0083) a praméry 4,4
mm a 5,6 mm (p-value = 0,080 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zjistén
mezi pruméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 < 0,0083) a praméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-
value = 0,000 < 0,0083).

3) pro délku implantitu 16 mm vysly na 5% hladiné vyznamnosti statisticky signifikantni

rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantati (p-value = 0,000 <
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0,05). Metodou post-hoc nasledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
mezi priméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,044 > 0,0083), pruméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-
value = 0,089 > 0,0083) a priméry 4,4 mm a 5,6 mm (p-value = 0,027 > 0,0083). Naopak
statisticky signifikantni rozdil byl zjistén mezi priméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 <
0,0083), priméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value = 0,000 < 0,0083) a mezi priméry 5,1 mm a 5,6
mm (p-value = 0,005 < 0,0083).

Vysledky testovani jsou pro lepsi piehled uvedeny v nasledujici tabulce 34, v niz jsou Cerve-
nou barvou vyznaceny p-value hodnoty, které urcuji statisticky signifikantni rozdil hodnot

koeficientu ISQ mezi jednotlivymi priméry implantata.

prumér 12 mm délka vs. primér | 14 mm délka vs. primér | 16 mm délka vs. primér
implantatu | implantatu v mm implantatu v mm implantatu v mm

mm 37 51 44 56 |37 51 44 56 |37 51 44 56
3,7 - 0,058 0,000 0,000 |- 0,009 0,000 0,000 |- 0,044 0,000 0,000
51 0,058 - 0,048 0,028|0,009 - 0,352 0,037/0,044 - 0,089 0,005
4,4 0,000 0,048 - 0,577/0,000 0,352 - 0,080 0,000 0,089 - 0,027
5,6 0,000 0,028 0,577 - 0,000 0,037 0,080 - 0,000 0,005 0,027 -

Tab. 34. Vysledky testovani hodnot koeficientu ISQ mezi jednotlivymi pruméry a délkami

implantatt

4.3.11 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA
IMPLANTATU, PRUMER IMPLANTATU a KVALITA KOSTI D2

pramér vs. pocet ‘ procento z D2 procento z D2, D3
délka délka implantatu

pramér implan- | 12 14 16 12 14 16 12 14 16
tatu mm mm mm mm mm mm mm mm mm
3,4 mm 35 54 41 32% |48% | 55% 19% |25% |30%
5,1 mm 30 21 6 27% 19% 8% 16% 10% 4%
4,4 mm 29 22 22 26% [20% [30% 16% 10% 16%
5,6 mm 16 15 5 15% 13% 7% 8% 7% 4%
celkem 110 112 74 100% |100% | 100% |59% 52% | 54%

Tab. 35. Pocty zubnich implantatd s ohledem na jejich délku, primér a kvalitu kosti D2

Popisnou statistiku po¢tu zubnich implantatii s ohledem na jejich délku, praimér a kvalitu kosti
D2 udava tabulka 35. Graf 26a a graf 26b s tabulkou 36 znazoriuji pomoci krabicovych dia-
gramu rozdéleni naméfenych hodnot ISQ vzhledem k priiméru a délce implantatu a denzité

kosti D2.
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Graf 26a. Box-ploty s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 26b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ (Sedou spojnici jsou vyznaceny dvojice pru-

mért, u kterych nejsou hodnoty ISQ statisticky signifikantni)

ISQ

12 mm délka vs. primér
implantadtu v mm

14 mm délka vs. primér
implantdtu v mm

16 mm délka vs. primér
implantdtu v mm
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3,7 [51 [44 |56

37 [51 [44 |56 |
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pocet 34 |28 |29 |15 |51 |21 |22 |13 |41 |5 22 |5
prumér 71,6 |73,1 |76,9 [78,9 |76,0 |81,4 |81,7 |88,0 |75,6 |87,0 |83,3 |91,8
smérod. odchylka |6,5 [4,5 |54 |34 |43 |57 |3,7 [34 |62 (28 [3,0 |18
median 72 |72 |76 |79 |76 |83 |82 (89 |76 |86 |83 |92
kvartil Q1 68 |70 |73 |77 |73 |76 |79 |86 |71 |85 |81 |90
kvartil Q3 77 |77 |82 |81 |79 |8 |85 |91 |80 |90 |85 |94
minimum 57 |65 |66 |72 |65 |70 |74 |81 |62 |84 |78 |90
maximum 82 |82 |88 |85 |87 (88 |88 (92 [86 |90 |89 |94
odlehlé hodnoty |- - - - - - - - - - - -

Tab. 36. Popis hodnot ke grafu 26b

Na zaklad¢ Kruskal-Wallisova testu jsme z namétenych hodnot ISQ pro kvalitu kosti D2 zis-
kali nasledujici vysledky:

1) pro délku implantatu 12 mm vysly na 5% hladin€ vyznamnosti statisticky signifikantni roz-
dily v hodnotéach koeficientu ISQ mezi v§emi priméry implantatd (p-value = 0,000 < 0,05).
Metodou post-hoc nasledného porovnavani nebyl zjiStén statisticky signifikantni rozdil mezi
priméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,423 > 0,0083) na hladiné¢ vyznamnosti 0,83%
(=5%/6, jelikoz porovnavame celkem 6 dvojic) a dale mezi priméry 4,4 mm a 5,6 mm (p-
value = 0,165 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zjistén mezi praméry 3,7
mm a 4,4 mm (p-value = 0,002 < 0,0083), mezi praméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value = 0,000 <
0,0083), mezi pruméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-value = 0,006 < 0,0083) a mezi priméry 5,1 mm
a 5,6 mm (p-value = 0,000 < 0,0083).

2) pro délku implantatu 14 mm vysly na 5% hladiné vyznamnosti statisticky signifikantni roz-
dily v hodnotéach koeficientu ISQ mezi v§emi priméry implantati (p-value = 0,000 < 0,05).
Metodou post-hoc nasledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil pouze
mezi priméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-value = 0,732 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni
rozdil byl zjistén mezi priméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 < 0,0083), mezi priméry
3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,000 < 0,0083), mezi priméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value =
0,000 < 0,0083), mezi priméry 5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,001 < 0,0083) a mezi priméry
4,4 mm a 5,6 mm (p-value = 0,000 < 0,0083).

3) pro délku implantitu 16 mm vySly na 5% hladiné¢ vyznamnosti statisticky signifikantni
rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantati (p-value = 0,000 <
0,05). Metodou post-hoc nésledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
mezi praiméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-value = 0,026 > 0,0083) a mezi priméry 5,1 mm a 5,6 mm
(p-value = 0,024 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zji§tén mezi praiméry

3,7 mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 < 0,0083), mezi priméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value =
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0,001 < 0,0083), mezi priméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value = 0,000 < 0,0083) a mezi praméry
4,4 mm a 5,6 mm (p-value = 0,001 < 0,0083).

Vysledky testovani jsou pro lepsi piehled uvedeny v nasledujici tabulce 37, v niz jsou Cerve-

nou barvou vyznaceny p-value hodnoty, které urcuji statisticky signifikantni rozdil hodnot

koeficientu ISQ mezi jednotlivymi priméry implantata.

12 mm délka vs. pramér

14 mm délka vs. primér

16 mm délka vs. primeér

primér implantatu v mm implantatu v mm implantatu v mm
implantatu
mm

37 51 44 56 (37 51 44 56 |37 51 44 56
3,7 - 0,423 0,002 0,000 |- 0,000 0,000 0,000 |- 0,001 0,000 0,000
51 0,423 - 0,006 0,000 | 0,000 - 0,732 0,001 {0,001 - 0,026 0,024
4,4 0,002 0,006 - 0,165 /0,000 0,732 - 0,000 | 0,000 0,026 - 0,001
5,6 0,000 0,000 0,165 - 0000 0,001 0,000 - 0,000 0,024 0,001 -

Tab. 37. Vysledky testovani hodnot koeficientu ISQ mezi jednotlivymi priméry a délkami

implantath a kvalitou kosti D2.

4.3.12 Analyza naméfenych hodnot ISQ s ohledem na kombinaci proménnych DELKA
IMPLANTATU, PRUMER IMPLANTATU a KVALITA KOSTI D3

primér vs. pocet | procento z D3 | procento z D2, D3
délka délka implantatu

pramér im- 12 14 16 12 14 16 12 14 16
plantatu mm mm mm mm mm mm mm mm mm
3,4 mm 39 44 19 52% 43% 30% 21% 20% 14%
5,1 mm 14 21 15 18% 20% 24% 8% 10% 11%
4.4 mm 10 28 14 13% 27% 22% 5% 13% 10%
5,6 mm 13 10 15 17% [10% [24% 7% 5% | 11%
celkem 76 103 63 100% |100% |100% |41% 48% 46%

Tab. 38. Pocty zubnich implantatd s ohledem na jejich délku, pramér a kvalitu kosti D3

Popisnou statistiku poctu zubnich implantati s ohledem na jejich délku a primér a kvalitu

kosti D3 udava tabulka 38. Graf 27a a graf 27b s tabulkou 39 znazoriiuji pomoci krabicovych
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diagramti rozdéleni namétenych hodnot ISQ vzhledem k priiméru a délce implantatu a denzité

kosti D3.
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Graf 27a. Box-ploty s odlehlymi hodnotami ISQ
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Graf 27b. Box-ploty bez odlehlych hodnot ISQ (* statisticky signifikantni rozdil na 5% hla-
diné vyznamnosti)
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37 51 44 56 |37 51 44 56 (3,7 51 44 56
pocet 39 14 10 12 (44 20 28 10 19 15 13 13
prumeér 66,7 69,6 66,4 70,2 (66,9 71,8 74,0 70,9 |67,6 753 79,8 84,9
smérod. odchylka |8,7 6,5 54 60 |70 63 70 10,8 |81 84 6,8 28
median 67 68 69 71 67 71 76 72 |68 75 79 85
kvartil Q1 59 66 63 64 |6l 67 68 6l 61 70 75 83
kvartil Q3 73 75 70 75 73 76 80 8l 75 83 85 86
minimum 49 59 55 60 |52 6l 58 53 51 59 69 8l
maximum 88 81 72 78 |79 86 86 85 81 88 92 90
odlehlé hodnoty |- - - - - - - - - - - -

Tab. 39. Popis hodnot ke grafu 27b

Na zadklad¢ Kruskal-Wallisova testu jsme z naméienych hodnot ISQ pro kvalitu kosti D3 zis-
kali nasledujici vysledky:

1) pro délku implantdtu 12 mm neni mozné zamitnout hypotézu o shodé medianii koeficientl
ISQ mezi vS§emi praméry implantati na 5% hladin€¢ vyznamnosti (p-value = 0,373 > 0,05).
Metoda post-hoc nasledného porovnavani je aplikovana i v tomto ptipad¢, ale pouze pro upl-
nost vysledkli hodnot p-value do tabulky 40. Nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil mezi
priméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,266 > 0,0083) na hladiné¢ vyznamnosti 0,83%
(=5%/6, jelikoz porovnavame celkem 6 dvojic), mezi priméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value =
0,921 > 0,0083), mezi pruméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value = 0,158 > 0,0083), mezi priméry
44 mm a 5,1 mm (p-value = 0,463 > 0,0083), mezi priméry 4,4 mm a 5,6 mm (p-value =
0,145 > 0,0083) a mezi priméry 5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,606 > 0,0083)

2) pro délku implantatu 14 mm vySly na 5% hladin€ vyznamnosti statisticky signifikantni
rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantati (p-value = 0,002 <
0,05). Metodou post-hoc nésledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
mezi pruméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,029 > 0,0083), mezi priméry 3,7 mm a 5,6 mm
(p-value = 0,207 > 0,0083), mezi priméry 4,4 mm a 5,1 mm (p-value = 0,151 > 0,0083), mezi
pruméry 5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,912 > 0,0083) a mezi praméry 4,4 mm a 5,6 mm (p-
value = 0,435 > 0,0083). Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zjistén mezi priméry 3,7
mm a 4,4 mm (p-value = 0,000 < 0,0083)

3) pro délku implantitu 16 mm vySly na 5% hladiné vyznamnosti statisticky signifikantni
rozdily v hodnotach koeficientu ISQ mezi vSemi priméry implantath (p-value = 0,000 <

0,05). Metodou post-hoc nésledného porovnavani nebyl zjistén statisticky signifikantni rozdil
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mezi pruméry 3,7 mm a 5,1 mm (p-value = 0,014 > 0,0083), mezi priméry 4,4 mm a 5,1 mm

(p-value = 0,081 > 0,0083) a mezi praméry 4,4 mm a 5,6 mm (p-value = 0,039 > 0,0083).

Naopak statisticky signifikantni rozdil byl zjis§tén mezi praméry 3,7 mm a 4,4 mm (p-value =

0,000 < 0,0083), mezi priméry 3,7 mm a 5,6 mm (p-value = 0,000 < 0,0083) a mezi priméry
5,1 mm a 5,6 mm (p-value = 0,001 < 0,0083).

Vysledky testovani jsou pro lepsi piehled uvedeny v tabulce 40, v niz jsou ¢ervenou barvou

vyznaceny p-value hodnoty, které urcuji statisticky signifikantni rozdil hodnot koeficientu

ISQ mezi jednotlivymi priméry implantatd.

primér 12 mm délka vs. primér | 14 mm délka vs. primér | 16 mm délka vs. primeér
implantatu | implantatu v mm implantatu v mm implantatu v mm
v mm

37 51 44 56 |37 51 44 56 (3,7 51 44 56
3,7 - 0,266 0,921 0,158]- 0,029 0,000 0,207 |- 0,014 0,000 0,000
51 0,266 - 0,463 0,6060,029 - 0,151 0,912/0,014 - 0,181 0,001
4,4 0,921 0,463 - 0,145/0,000 0,151 - 0,435/0,000 0,181 - 0,039
5,6 0,158 0,606 0,145 - 0,207 0,912 0,435 - 0,000 0,001 0,039 -

Tab. 40. Vysledky testovani hodnot koeficientu ISQ mezi jednotlivymi priméry a délkami

implantatt a kvalitou kosti D3
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5 Diskuse

5.1 Diskuse k 4.1 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv designu nejc¢as-
téji pouzivanych zevnich zaviti na stabilitu implantati zjiSténim rozloZeni napéti na
rozhrani implantat — kost a v prilehlé periimplantatové kosti a mechanického prenosu
zatiZeni z implantatu na okolni kost (mechanické kompatibility) u téchto typu zavitu.
Hlavni snahou vSech vyrobct pii navrhovani makrodesignu zubnich implantatd je predevsim
dosazeni co nejptiznivéjSich hodnot rozlozeni napjatosti (tj. tlakového, tahového a smykového
napéti) na rozhrani implantat — kost pii soucasné vysoké mechanické kompatibilité [10, 21,
54, 61, 86]. Zaroven plati, ze tvar zavitu implantitu ovliviiuje vysledné mechanické napéti
v kosti 1 v implantatu a Ze béhem zatizeni v dlouhé ose implantatu pievazuje tahové a tlakové
napéti nad napétim smykovym, které miize byt az o fdd mensi. Velikost a rozlozeni mecha-
nického napéti tak hraje klicovou roli v primérni stabilit¢ implantatu [168] a rlizna kvalita
okolni kosti, implantat s nevhodnou geometrii nebo pfilisné zatiZeni mohou byt etiologickym
Cinitelem neptiznivého mechanického napéti, jez ¢asto vede az k selhani implantatu.

Napéti v kosti a implantatu lze jen obtizné méfit in vivo. Z tohoto diivodu se vyuziva pocita-
cova simulace pomoci MKP k ovéteni vlivu riznych typl zavitl na rozlozeni napjatosti a tim
1 ovlivnéni primarni stability implantatu [186].

K definovani materidlového modelu se pouziva zejména Youngiv modul pruznosti, ktery je
charakterizovan jako funkce hustoty okolni kosti [26, 107, 108]. Van Staden a kol. [186] pro-
vedli literarni reSersi rozsahu bézné pouzivanych Youngovych moduld pruznosti pro oba typy
kosti. Zjistili, Ze rozsah namétenych hodnot Youngova modulu pruznosti pro spongiézni kost
se nejcastéji pohybuje od 80 do 700 MPa (pfi¢emz napt. Papavasilious a kol. [144] udavaji az
extrémni hodnoty 7930 MPa), pro kortikalni kost je v odborné literatufe popisované rozmezi
od 5570 az do 22800 MPa. Pomérné vysoké rozptyly hodnot Youngova modulu jsou podle
Cowina [28] zplisobené typem provedené zkousky a kvalitou kostniho materidlu a jeho prepa-
ratu.

V nasi praci byly pro Youngtv modul pruznosti pouzity primérné hodnoty 11 700 MPa pro
kortikélni kost a 300 MPa pro spongidzni kost. Déle bylo vyuzito modelu bézn¢ pouzivaného
v biomechanice, ktery zohledituje zménu modulu pruznosti jako funkci podélné osy implanté-
tu [30, 150].

Jednim z problémt simulaci pomoci MKP v dentalni implantologii je vSak to, Ze vzhledem
k nehomogenit¢ kosti je obtizné vSechny jeji vlastnosti postihnout [6, 55]. Ukazuje se, Ze pii

pouziti homogenniho materidlového modelu kosti je potfeba pocitat s moznym nadhodnoce-

85



nim [19] nebo podhodnocenim vysledného napéti [197], nicmén€ mezi izotropnim a ortotrop-
nim nehomogennim materidlovym modelem neni vyznamny rozdil ve vyslednych hodnotach
vzniklého napéti [181]. Ve vypoctech jsme vyraznéjSiho zptesnéni docilili studiem nehomo-
genni struktury kosti mapovanim jeji hustoty a geometrie z pocitacové tomografie s na-
sledky napéti a biomechanické kompatibility jednotlivych typa zavita.

Z nasich vysledku plyne, Ze nejvyraznéji reaguje na zménu tvaru zavitu tlakové napéti v kosti,
pficemz nejmensi napéti vznikd v plochém a nejvétsi v obraceném pilovitém zéavitu. Z hledis-
ka tahového napéti se jevi jako nejlepsi pilovity kortikdlni profil ISO Shallow HA a jako nej-
méné vhodny vychazi metricky zavit. K podobnym zavérim dospéli i Eraslan a kol. [36] a
Lan a kol. [94]

Zjisténé hodnoty smykového napéti na rozhrani implantat — kost u vSech typi zaviti byly v
uzkém rozpéti od 0,76 MPa do 1,2 MPa, tudiZ z hlediska posouzeni nejvhodnéjsiho typu zavi-
tu jsou zanedbatelné s ohledem na zbylé slozky napjatosti. Obecné je vSak smykové napéti
povazovano za nejméné piiznivou slozku napéti a diky nému nejcastéji dochazi k mechanic-
kému poskozeni kosti [192].

Vsechna napéti (Cili tlakové, tahové a smykové) dosahuji nejvyssich hodnot v oblasti prvnich
zavit v kortikalni kosti, coz koresponduje se zjisténimi i dalSich autorti [29, 36, 94]. Rozlo-
zeni napéti podél dlouhé osy implantatu je podobné pro vSechny zkoumané typy zavitu
s pochopitelnym rozdilem napéti mezi kortikalni a spongiozni kosti. Oblast prvniho zavitu
implantatu je tedy podle naSich vypoctl nejkriti¢téjsi misto, v némz vlivem vys$siho napéti
muize dochdzet k resorpci kosti a tim 1 k postupnému uvolnéni implantatu. Z divoda dosazeni
ptiznivéjSich podminek v této oblasti proto fada vyrobcd opatiuje kréek implantatu takzva-
nym mikrozavitem, ktery napomaha lepSimu rozloZeni napéti [10, 21, 61, 86, 168].

Jak velké napéti v kosti nakonec vznikne, zavisi na mechanické kompatibilité (¢ili na zajiSténi
nejvhodnéjsiho mechanického ptenosu zatizeni), k jejimuz hodnoceni byl pro kazdy typ zavi-
tu spocitan ukazatel pienosu napéti mezi kosti a implantatem [54]. Nejvhodnéjsi implantat by
mél mit stejnou tuhost jako okolni kost, a tak i napéti z obou stran rozhrani implantat — kost
by méla byt identicka, protoze pak zde nedochézi k ,,stress shielding* efektu. V idealnim pii-
padé je tento pienos roven jedné, ale u vSech ndmi zkoumanych zavitl jsou vypoctené hodno-
ty poméru napéti na kosti a implantatu vzdy mensi nez jedna. Nejhorsi vysledky jsou v oblas-
zavit, zatimco pilovity a Deep HB se jevi jako nejlepsi. V oblasti spongidzni kosti mé nejlepsi

biokompatibilitu rovnéz pilovity zavit a Deep HB.
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Z provedenych simulaci tak plyne, ze profil zavitu sice hraje vyznamnou roli v ovlivnéni veli-
kosti a rozlozeni napéti v okolni kosti a mechanické kompatibility, ale je rovnéz ziejmé, ze
pro piipad zatizeni implantatu v dlouhé ose neni mozno stanovit jednozna¢né nejvhodnéjsi
profil zavitu, coz koresponduje s literarnimi udaji [2, 6, 36]. Z namétenych hodnot jako rela-
tivné nejvhodnéjsi vychazi implantat s plochym profilem zévitu, jeho vyroba je vSak vyrazné
nakladnéjs$i nez u ostatnich typt zavitl. Tuto nevyhodu nevyvazi ziskana redukce napéti, kte-

rd neni extrémné vyrazng€j$i ve srovnani s ostatnimi typy.

5.2 Diskuse k 4.2 S vyuzitim matematického modelovani analyzovat vliv délky a prumé-
ru implantatu na jeho stabilitu.

Od konce devadesatych let minulého stoleti klinicky vyzkum vlivu jednotlivych parametri
makrodesignu na vyslednou stabilitu implantati vyuziva principu rezonan¢ni frekvenéni ana-
lyzy. Meredith et al. [122, 123, 124] a Sennerby et al. [165, 166], dosp€li k zavéru, Ze rezo-
nan¢ni frekvence je vysoce efektivni kvalitativni metoda, a navrhli jeji pouziti k posouzeni
stability implantatt. Nasledné studie [17, 32, 70, 71, 124, 198] pak potvrdily efektivitu RFA
v praxi. Naproti tomu teoreticky pfistup k feSeni vlivu délky a priméru implantatu na jeho
stabilitu jako nejvhodnégjsi prostfedek vyuzivda MKP [6, 55]. Narozdil od analytickych feSeni
totiz MKP redln¢€ postihuje jak geometrii implantatu, tak i kosti. Jeji nevyhodou je, Ze se jedna
o teoreticky piistup a ovéteni vyslednych hodnot vlastnich frekvenci ziskanych pomoci MKP
je mozné pouze experimentalné [87].

Z jednohmotového analytického modelu (obr. 20) vyplyva, ze vlastni frekvence jsou zavislé
na tuhosti systému a hmotnosti télesa. Lze tudiz ptedpokladat, Ze s prodluzujici se délkou
implantatu poroste rezonancni frekvence, protoze parametr délky je obsazen jak v tuhosti, tak
1 v hmotnosti.

Pomoci MKP bylo zjisténo, Ze vlastni tvary (mody) samotného implantatu jsou nejprve ohy-
bové, nésleduje tvar torzni a nakonec tvar tahovy. Ostatni tvary jsou sloZené a tudiz obtizné
méfitelné. Obdobné zjisténi plati 1 pro systém kost — implantdit — SmartPeg. Informace o
vlastnich tvarech je velmi dileZita, nebot piistroj Osstell® je schopen méfit pouze ohybové
tvary kmitl, a to pouze u prvni vlastni frekvence [145, 165]. I v dal$ich studiich [5, 198] auto-
fi prokazali, Ze pfistroj Osstell® v nékterych piipadech nezaznamenava prvni vlastni frekven-
ci, ale zachycuje az frekvence vyssi, to v ptipadé€, Ze prvni frekvence nelezi v jeho méfitelném
pasmu. S timto problémem jsme se nesetkali, protoze v naSem modelu se korespondujici re-
zonan¢ni frekvence pro volny i fixovany implantat nachdzely v rozsahu métrenych frekvenci

zatizenim Osstell® Mentor.
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Ohledné vlivu délky implantatu na jeho primarni stabilitu panuje v odborné literatuie vyrazna
nazorova roztiisténost. Od skupiny autorti prokazujicich jednoznaéné horsi vysledky u krat-
kych implantati [64, 190], pfes autory nalézajici u kratkych implantat vyssi procento pri-
marniho selhani [102, 103] az po autory neshledéavajici jednozna¢ny rozdil mezi kratkymi a
dlouhymi implantéaty [125, 134]. Je tedy ziejmé, Ze krom¢ délky implantatu se na jeho oseoin-
tegraci vyrazné podili i dal$i faktory, jako napt. primér implantatu [156].

Z nasich vysledkt plyne, Ze pokud pfi stacionarnim priméru ménime délku implantatu, pak u
vSech priméri s prodluzujici se délkou stoupd naméiend rezonanéni frekvence prakticky line-
arné. Vyjimkou je pramér 3,7 s délkou 16 mm, kde dochdzi k poklesu vypoctené rezonan¢ni
frekvence o vice jak 50 % oproti poc¢atecni délce 12 mm. Je tedy ziejmé, ze u tohoto primeéru
se délka 16 mm vyraznéji podepisuje na hmotnosti nez na tuhosti implantatu. Obecné se tedy
délka implantatu (azZ na vySe zminény priamér 3,7 mm a délku 16 mm) vétsi mérou podili na
zvySeni tuhosti systému neZ na zvySeni jeho hmotnosti, a proto s délkou implantatu (pfi stej-
ném primeéru) stoupa jeho primarni stabilita méfend pomoci RFA.

Je nesporné, ze vétSina autorti vnima primér implantatu (ve srovnani s jeho délkou) jako du-
sledky méfeni pomoci RFA. Nicméné v nékterych studiich [78, 129, 167] mél velky primér
(5,0 mm) horsi vysledky nez standardni primér, coz autofi vysvétluji horsi kvalitou kosti
v misté implantace nebo pouzitim vétsiho priméru jako tzv. ,,rescue implantatu. Jsou vsak i
autofi [146, 182], ktefi ve svych vyzkumech neshledali vyznamnéjsi ovlivnéni namétenych
hodnot ISQ zménou délky nebo priméru implantatu.

Nami ziskané zavislosti pomoci MKP (pfi stacionarni délce implantatu a ménicim se priméru
implantatu) maji charakter dvojité lomené témet linearni kiivky a pro kazdou délku implanta-
tu existuje pramér, pii kterém prvni vlastni frekvence pfestane strmé stoupat a druhd vétev
kiivky je téméf horizontalni. Z toho je patrné, Ze se zvétSujicim se primérem (pii stejné délce)
se nezvySuji hodnoty ISQ charakterizujici primarni stabilitu linedrné, protoze zvétSujici se
prumér implantatu (pii stejné délce) se vice podili na zvySeni hmotnosti nez na tuhosti im-
plantatu.

Nicméné pro vSechny autory, kteti se zabyvaji vlivem délky a priméru implantatu na jeho
primarni stabilitu, bez rozdilu plati, Ze ve svych zavérech nepracuji s poznatkem, Ze ménici se
prumér a délka méni tuhost a hmotnost implantatd, coz jsou hlavni parametry ovliviiujici vy-

slednou rezonan¢ni frekvenci.

88



5.3 Diskuse k 4.3. Na zakladé klinické studie odhalit souvislost mezi délkou implantatu a
jeho primérem na strané jedné a primarni stabilitou na strané druhé.

V souboru pacienti jsme k hodnoceni primdrni stability zubnich implantati pouzivali pfi-
stroj Osstell® Mentor pracujici na principu rezonanéni frekvenéni analyzy (RFA). Garcia a
kol. [51] v pitehledovém clanku o védeckych studiich zabyvajicich se vyuzitim RFA
v implantologii konstatuji, Ze tato metoda ptildkala zna¢ny védecky zajem s vyraznym naruas-
tem publikaci, a v zavéru shrnuji, Ze metoda RFA je vhodna ke kvantitativni i kvalitativni
analyze stability rGznych typl implantati.

Nase klinickd studie je svym rozsahem, metodikou a vysledky srovnatelna se zahrani¢nimi
studiemi [15] a v poctu pacientll i vyrazné pievysuje soubory jinych autort [141, 76, 78, 109,
140, 141]. Pro analyzy hodnot koeficientd ISQ jsme méli k dispozici soubor celkem 538 paci-
entll, ¢imz byly zachovany dostate¢né pocetné vzorky pacientli se zubnimi implantaty i po
jeho rozdéleni do nékolika skupin podle riznych proménnych, které mohly ovlivnit naméie-
nou hodnotu koeficientu ISQ.

Dlouhodobé uspésné fungovani zubnich implantati zavisi na stabilit¢ dosazené pii jejich in-
serci do kosti [50, 158, 160], velky podil na tom mé dodrZzovani spravnych zdsad fyziologic-
kého operovani. V nasem souboru jsme piisné¢ dbali na jejich respektovani, jakoz i na apliko-
vani vyrobcem doporuceného chirurgického protokolu. Dodrzovéni téchto zdsad pomaha za-
jistit primarni stabilitu a za hlavni vlivy na jeji kvalitu (kromé¢ jiz zminéné chirurgické techni-
ky a opera¢niho protokolu) se dale povazuje kvalita kosti a design implantatu [76, 88, 128,
162]. Dalsi proménné (jako napt. pohlavi, vék, typ celisti, lokalizace implantatu a doba uply-
nuld od extrakce do zavedeni implantatu) nemaji na primarni stabilitu vyznamnéj$i dopad
[122, 128, 136]. Tato zjisténi koresponduji s nasSimi vysledky, kdy jsme prokdzali, Ze zjiSténé
pramérné hodnoty pro muze (ISQ 75,6) a pro zeny (ISQ 73,7) jsou statisticky signifikantni.
Nicméné z hlediska klinické vyznamnosti se daji hodnoty ISQ u obou pohlavi povazovat za
témet shodné, protoze pfi relevantnim hodnoceni vysledkil je nezbytné brat v potaz rozdil
mezi statistickou vyznamnosti (charakterizovana hodnotou p-value) a klinickou vyznamnosti
[11, 199]. Obvykle se totiz v praxi poklada statisticky vyznamny vysledek za klinicky dulezi-
ty a naopak. Tato interpretace vSak neni zcela spravnd, protoze velikost hodnoty p-value zavi-
si na velikosti sledovaného vzorku. Vysledek statistické analyzy tak muize ukazovat na statis-
ticky vyznamny rozdil (diky velkému rozsahu vybéru), ale tento rozdil neni dilezity klinicky.

Podobny zavér jsme ucinili 1 ve vztahu véku a pohlavi, pficemz pouze ve skupiné ,,56 let a
vice® jsme zjistili, Ze mezi primérnymi hodnotami pro muze (ISQ 76,0) a pro zeny (ISQ 72,9)

je statisticky signifikantni rozdil na 5% hladin¢ vyznamnosti. Nesporny vliv zde jisté ma me-
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nopauza a s ni spojeny castéjsi vyskyt zmeény kvality kosti ve smyslu osteopordzy u zen ve
vys$si veékové skupiné [49, 56]. Nicméné z hlediska klinické vyznamnosti jsou zjisténé rozdily
opét zanedbatelné a vyssi ve€k u zen neni kontraindikaci k zavedeni implantatd [118]. Jinou
spojitost mezi primarni stabilitou a vékem jsme neprokazali, coz koresponduje s literarnimi
udaji, Ze neexistuje jednoznacnd zavislost mezi kvalitou alveolarniho vybézku, tloustkou kor-
tikalni kosti, resorpci a vékem [66, 88, 114].

V nasem souboru jsme nezjistili statisticky vyznamny rozdil v namétenych hodnotdch mezi
horni €elisti (pramér ISQ = 74,0) a dolni Celisti (primér ISQ = 75,3). Tyto vysledky jsou v
souladu s nasimi poznatky zjiSténymi metodou kone¢nych prvki, Ze pro primarni stabilitu
méfenou pomoci rezonanéni frekvencni analyzy md zasadni vyznam pritomnost kortikalni
kosti a jeji tloustka, nikoli hustota spongidzni kosti. Ke stejnym zavérim dospél napt. i
Miyamoto a kol. [127].

Pokud jsme hodnotili pozici implantatii v kazdé Celisti zvlast, prosttedni hodnoty (mediany)
koeficientu ISQ pro zubni implantaty umisténé v horni Celisti na pozici prvniho fezaku az
druhého moléru nejsou statisticky signifikantni. Tyto vysledky ukazuji na pomérné velkou
uniformitu sloZeni kosti alveolarniho hiebene v rdmci celé maxily u pacientli naseho souboru.
ProtoZe zubni implantaty v dolni Celisti umisténé na pozici prvniho fezaku byly jen dva a na
misté¢ druhého fezaku nebyl Zadny, testovali jsme pouze rozdily mezi implantaty na pozici
Spic¢aku az druhého molaru. Statisticky signifikantni rozdil byl zjiS§tén mezi hodnotami ISQ u
zubnich implantati umisténych interforamindlné ve srovnani s implantaty na pozici druhého
premolaru az druhého molaru, coZ souvisi s rozdilnou kvalitou kosti v danych oblastech man-
dibuly.

Okamzita implantace byla v souboru provedena jen u 2 % pacientii a v 77 % se jednalo o od-
loZenou implantaci. Vzhledem k tomu, Ze u okamzité implantace jsme vzdy zavadéli fixturu
takového priméru, aby v krckové ¢asti bylo minimalné 8/10 obvodu implantatu v kontaktu
s kompaktou alveolu, tak jsme neshledali statisticky signifikantni rozdily mezi mediany koe-
ficientu ISQ v zavislosti na dobé zavedeni implantatu po vytrZzeni zubu. Potvrzuje se tim fakt,
ze vysledné hodnoty ISQ u primarni stability vyrazné ovliviluje pfitomnost a kvalita vrstvy
kompaktni kosti v misté implantace.

Posouzeni vlivu kvality kosti, zejména denzity a tloustky kortikalni kosti, na primarni stabili-
tu se vénuje fada autord [33, 66, 79, 88, 101, 114, 126, 127, 130, 140, 152, 170]. Pokud vsak
vrstva kortikalni kosti neni dostatecnd nebo zcela chybi, pak mechanické vlastnosti kosti
ovliviiuje jeji hustota a je prokdzano, ze v kosti se sniZenou hustotou je vyrazné vyssi mira

selhani implantatu. V téchto ptipadech patii kvalitativni a kvantitativni posouzeni kostni tkané
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pouzivané klasifikace od Lekholma a Zarba na typ D1, D2, D3 a D4 (tab. 2) je vSak vyrazné
subjektivni. V naSem souboru jsme pouze jedenkrat jednoznacné charakterizovali denzitu
kosti v misté implantace jako D1 a D4, a proto jsme tyto pacienty ze souboru vyiadili. Jako
D2 jsme popsali kvalitu kosti v 55 % (296 pacientl) a ve 45 % (242 pacientt) jako D3. Pii
analyze naméfenych hodnot ISQ byly zjiStény statisticky signifikantni rozdily mezi hodnota-
mi ISQ s ohledem na kvalitu kosti (D2 s primérem ISQ = 77,8 vs. D3 s prumérem ISQ =
70,9), coz je jiz klinicky vyznamné. Nase zjiSténi koreluji se zavéry napt. Salmoria a kol.
[161] a Vrbové a kol. [187], Ze dentédlni implantat ukotveny v kvalitni kosti mé lepsi stabilitu
a diky tomu dochazi k rychlejsi a dokonalejsi oseointegraci.

Nazory na vliv délky implantatd na jejich dlouhodobé fungovani nejsou jednotné, coz potvr-
zuji studie zabyvajici se touto problematikou [100, 154, 156, 173] a v odborné literatuie se
daji najit 4 skupiny autorii. Od nazora, ze vysledky kratkych implantatl (mén€ nez 10 mm)
jsou z dlouhodobého hlediska lepsi [57, 153], ptes skupiny tvrdici, Ze vysledky jsou stejné
[37, 103, 125, 157] nebo ze kratké implantaty selhavaji Castéji, ale je to jest¢ akceptovatelné
[102], az po skupinu prokazujici, Ze kratké implantaty maji vyssi riziko selhani [64, 133].
Pricemz napt. Weng a kol. [190] udavaji, Ze vice nez 60% selhanych implantatl bylo kratSich
nebo rovno 10 mm. Nicméné u vétSiny autorti panuje shoda v tom, ze je nutné pouzivat pro
kratké implantaty upraveny chirurgicky protokol zaméfeny na zvySeni primdarni stability
[153].

V nasem souboru byly pouzity implantaty délek 12, 14 a 16 mm, pti¢emz délku 10 mm pou-
zivame jen zcela vyjimecné, a proto jsme ji do nasi studie nezahrnuli. Pfi samostatném hod-
noceni vlivu délky zubniho implantatu na primarni stabilitu jsme prokazali statisticky signifi-
kantni rozdil mezi vSemi mediany koeficientd ISQ vSech délek implantati ve prospéch vzdy
implantatu delsiho. Z klinickych vysledkli naseho souboru je tedy patrné, Ze s prodluzujici se
délkou implantatu roste jeho primarni stabilita charakterizovdna hodnotami ISQ. Metodou
kone¢nych prvkil sice byla u priméru implantatu 3,7 a délky 16 mm vypoctena nizsi rezo-
nan¢ni frekvence, ale v klinické praxi se toto neprojevilo. Vysvétlujeme si to tim, ze MKP
pocitd s primérnymi hodnotami charakterizujici kompaktu a spongiozu, tudizZ nemusi plné
obsahnout skute¢né vlastnosti kosti.

VétSina autorti shledava veétsi pramér implantatu jako piinosnéjsi pro dlouhodobé fungo-
vani implantat(, ale naptiklad Romeo a kol. [157], Bahat a kol. [15], Garlini a kol. [52] a
Lemmerman a kol. [103] ve svych studiich neprokazali jednozna¢nou vyhodu v pouziti Sirsi-

ho implantatu ve srovnani se standardnim priimérem a Friberg a kol. [40] nezjistili statisticky
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signifikantni rozdil v poctu selhanych implantatti v zévislosti na jejich priméru. Jsou ale i
autofi, jako napt. Shin a kol. [167], kteti udavaji dokonce nizsi tispé$nost u Sirokych implanta-
s prumérem 3,7 mm (80,9% vs 98,2%).

Pti samostatném hodnoceni vlivu priméru zubnich implantiti na primarni stabilitu jsme
v nasem souboru zjistili statisticky signifikantni rozdily hodnot mezi v§emi medidny koefi-
cientd ISQ vsech primért implantat navzajem. Z toho vyplyva, Ze zvétSujici se primeér im-
plantatu mé pozitivni vliv na zvySujici se hodnotu ISQ, tim 1 primarni stabilitu. NaSe zavéry
se tedy shoduji s vysledky vétSiny studii hodnoticich vliv vétsiho priméru implantatu na jeho
primarni stabilitu jako pozitivni.

Pfi porovnavani vzajemného vlivu priméru a délky na hodnoty ISQ jsme pro vSechny délky
implantat (12, 14 1 16 mm) zjistili statisticky signifikantni rozdily v hodnotach koeficientu
ISQ mezi vSemi primeéry jednotlivych délek implantatd. Je tedy zfejmé, Ze zvétSujici se pri-
mér a souCasn¢ prodluzujici se délka implantatu maji pozitivni vliv na naméfené hodnoty
ISQ.

Pokud jsme porovnavali kromé priméru a délky i soucasné kvalitu kosti, tak jsme pfi analyze
naméfenych hodnot ISQ zjistili statisticky signifikantni rozdily mezi hodnotami ISQ
s ohledem na priimér a délku implantatu a souc¢asné¢ s ohledem na kvalitu kosti D2 ve srovnani
s kvalitou kosti D3. Je tedy ziejmé, Ze kvalita kosti m& vyznamnou roli pfi zajiStovani pri-
marni stability implantatu, coz koresponduje s literarnimi udaji [33, 66, 79, 88, 101, 114, 126,
127,130, 140, 152, 161, 170, 187].

6 Zavér
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Z vysledkt prace plynou nasledujici zavery:

1) Provedené analyzy metodou kone¢nych prvkil potvrzuji, ze tvar zavitu implantatu ovliviiu-
je vysledné mechanické napéti v kosti i implantatu. Nejvyraznéji reaguje na zménu tvaru zavi-
tu tlakové napéti v kosti, kde nejmensi napéti vznikd v plochém a nejvétsi v obraceném pilo-
vitém zavitu.

Nejvétsich hodnot biomechanické kompatibility v ramci celé délky implantatu a vSech typt
zkoumanych zaviti dosahuje typ pilovity a Deep HB, pfi¢emz v obou ptipadech se hodnota
blizi jedné, coz je idedlni stav. Z vysledkli vypoctl vSak nelze jednoznacné stanovit nejvhod-
né&jsi typ zavitu implantatu.

2) K identifikaci vlivu délky a priiméru implantatu na vyslednou stabilitu byly provedeny ana-
lyzy metodou kone¢nych prvkl. Potvrdilo se, ze mody a rezonan¢ni frekvence implantati
vSech délek a priimérti pouzitych v klinické studii jsou v méficim rozpéti ptistroje Osstell®
Mentor. Z vysledki je vSak zfejmé, ze méfeni stability implantatu pomoci rezonan¢ni frek-
vencni analyzy ma své limity vérohodnosti. Ty spoc¢ivaji jednak v tom, Ze vlastni frekvence a
mddy soustavy implantat — kost mohou lezet mimo méfitelné spektrum zaifizeni Osstell®, jed-
nak v tom, ze vysledné hodnoty stability métené pomoci RFA jsou ovlivnéné tuhosti a hmot-
nosti implantétu.

Dale bylo MKP zjisténo, ze vlastni frekvence implantati stoupaji prakticky linearné, coz
znamena, ze s prodluzujici se délkou a zvétSujicim se primérem implantatu roste jeho pri-
marni stabilita v matematickém modelu. Vyjimkou je primér 3,7 a délka 16 mm, kdy v tomto
piipadé prodluzujici délka implantatu vice ovliviiuje hmotnost nez jeho tuhost.

3) Na rozsahlém souboru pacienti bylo provedeno méfeni primarni stability implantatd po-
moci piistroje Osstell® Mentor a vzhledem k velikosti souboru je mozno zavéry z méfeni po-
vazovat za vyznamne.

Zjistili jsme, ze parametry pohlavi, vek, typ celisti, lokalizace implantatu a doba uplynuld od
extrakce do zavedeni implantadtu nemaji na primarni stabilitu vyznamnéjsi dopad. Vyjimkou
jsou Zeny ve veékové skupiné ,,56 let a vice, u nichz se ve vyS$im véku vlivem osteoporozy
zhorSuje primarni stabilita implantati.

Mnohem vyznamngj$i vliv na primarni stabilitu mé kvalita kosti spolu s designem implantatu.
Z klinické studie vyplynulo, Ze délka a primér maji pozitivni vliv na primarni stabilitu im-
plantatu, ale jak bylo v préci prokdzano, neni mozné jednoznacné definovat, ktery z parametru
designu ma rozhodujici vliv na vyslednou stabilitu implantatu.

Budoucnost designu implantatd vidime ve snizovani jejich celkové tuhosti tak, aby byla zajis-

téna co nejlepsi mechanicka kompatibilita mezi kosti a implantatem.
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Hlavni ptinos prace spatiuji pfedevsim v propojeni modernich metod biomechaniky s klinic-
kou praxi. Metoda kone¢nych prvkl je vhodnd metoda pro modelovani a pocitani stavi, jez
jsou jen obtizné méfitelné in vivo, ale ma své limity zejména v obtiznosti postihnout v modelu
vSechny vlastnosti kosti vzhledem k jeji nehomogenité. Proto zpfesiiovani numerického mo-

delu kosti je pro dalsi pokracovani vyzkumu nezbytné.
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