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Souhrn 

Biodegradabilní materiály a materiály s tvarovou pamětí (SMA) mají v medicíně velký 

potenciál, ale pro jejich využití je potřebné znát důkladně jejich vlastnosti. Tato práce se 

zaměřila na prozkoumání mechanických vlastností u nikl-titanových (NiTi) rotačních 

kořenových nástrojů, NiTi ortodontických pružin a biodegradabilních jícnových stentů.  

U NiTi rotačních kořenových nástrojů bylo cílem optimalizovat metodiku pro testování 

odolnosti nástrojů vůči cyklické únavě a jejich opracovávací schopnosti. Za tímto účelem bylo 

vytvořeno 20 kopií pryskyřičných endobločků pomocí 3D JetPrinting metody. Tyto kopie byly 

následně srovnány s komerčně dostupnými originály. Byla zjištěna statisticky významně nižší 

rozměrová variabilita tištěných bločků ve srovnání s bločky komerčními, potvrzující vysokou 

reprodukovatelnost procesu jejich výroby. 

U NiTi ortodontických pružin je z klinického pohledu nejdůležitější deaktivační plató. Je to část 

zátěžové křivky, při které je působící síla pružiny nezávislá na jejím prodloužení a využívá se 

pro posun ošetřovaného zubu do správné polohy. Proto bylo cílem této práce nejdříve stanovit 

metodiku pro jednoznačné určení deaktivačního plató. S vytvořenou metodikou bylo možné 

testovat elastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin pomocí mechanického cyklování a 

následně porovnávat deaktivační plató různých druhů pružin. Další pozornost byla věnována 

stálosti působící síly v čase při ortodontické léčbě. Vliv viskózní složky na degradaci síly byl 

testován pomocí relaxačního testu síly v čase a vliv změn teplot na chování NiTi ortodontické 

pružiny byl testován pomocí termo-mechanického cyklování, při kterém byly cíleně měněny 

teploty prostředí simulující možné změny teplot v ústech pacienta. Bylo zjištěno, že pouze 

pružiny s malou hysterezí, nízkou teplotní závislostí síly umožňují dosažení optimální rychlosti 

pohybu zubů a reprodukovatelných klinických výsledků. 

Biodegradabilní stenty se stávají perspektivné metodou pro léčbu striktur jícnu. Pro správnou 

funkci jícnového biodegradabilního stentu je nezbytná jeho dostatečná síla působící na stěny 

jícnu po celou dobu léčby tak, aby nedošlo k jeho předčasnému zúžení nebo kolapsu.  Z tohoto 

důvodu je nezbytné znát viskoelastické vlastnosti stentu. Pro jejich testování byl použit in vitro 

relaxační test síly v čase. Byl zjištěn klinicky významný pokles síly stentu během prvních 48 

hodin po aplikaci. Další pokles síly způsobený viskoelastickými vlastnostmi materiálu byl 

shledán klinicky nevýznamným. 
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Seznam použitých zkratek  

 

3DP   (3D printed) vytištěný na 3D tiskárně 

A-to-M   transformace slitiny z austenitu do martenzitu 

M-to-A   transformace slitiny z martenzitu do austenitu 

Af    (austenit finish) teplota, při které dojde k plné přeměně   

   slitiny v austenit 

As    (austenit start) teplota, kdy se martenzit začíná měnit v austenit 

CAD   (computer-aided design) počítačem podporované projektování 

CBCT   (cone beam computed tomography) výpočetní tomografie, 

   kde rentgenové paprsky jsou rozbíhavé ve tvaru kužele 

CT   (computed tomography) výpočetní tomografie 

deg   (degree) stupeň 

EDTA   (ethylenediaminetetraacetic acid) kyselina ethylendiamintetraoctová 

hm.    hmotnostní 

ISO   (International Organization for Standardization) Mezinárodní organizaci

  pro standartizaci 

kk.   kořenový kanálek 

MAP System®  (Micro-apical placement system®) pomůcka pro zavádění   

   cementových materiálů  

Mf   (martensit finish) teplota, při které dojde k plné přeměně   

   slitiny v martenzit 

Ms    (martensit start) teplota, kdy se austenit začíná měnit v martenzit, 
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MTA   (mineral trioxide aggregate) biokompatibilní těsnící materiál 

   v zubním lékařství 

NaClO   chlornan sodný 

NiTi   nikl-titanové  

PCI   (percutaneous coronary intervention) perkutánní koronární intervenci  

SMA    (shape memory alloys) slitiny s tvarovou pamětí 

SME   (shape memory effect) jev tvarové paměti 
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Úvod do problematiky 

 

Téměř v každém oboru medicíny nalezneme dnes široké spektrum medicínských prostředků a 

pomůcek. K jejich vývoji jsou využívány stále nové materiály. Pro vyhodnocení přínosu těchto 

novinek pro klinickou praxi jsou nezbytné správně nastavené metody a postupy pro jejich 

měření. Materiály s tvarovou pamětí, jakou jsou slitiny niklu a titanu a biodegradabilní 

materiály, jako je například polydioxanon, mají v medicíně velký potenciál, ale pro jejich 

bezpečné a plné využití je potřebné znát důkladně jejich vlastnosti. 

Nitinol 

Historie Nitinolu 

Existují materiály, které jsou schopny si zapamatovat svůj původní tvar a po deformaci se 

pomocí vnějších stimulů do tohoto tvaru vrátit. Tento jev označujeme jako jev tvarové paměti 

nebo zkratkou SME (Shape memory effect). Disponuje jím mnoho různých látek od polymerů, 

keramických materiálů až po kovové slitiny. První zmínku o jevu tvarové paměti najdeme v 

roce 1932 u švédského fyzika Arne Ölandera, který ji popsal při zkoumání slitiny zlata a kadmia 

[1]. Lépe popsána byla až v roce 1951 Changem a Readem také při zkoumání slitiny zlata a 

kadmia [2] a následující rok Reynoldsem u mosazi [3]. Slitiny s tvarovou pamětí se v literatuře 

označují SMA (Shape memory alloys) a mezi jednu z nejvíce zkoumaných a využívaných patří 

Nitinol, který je oproti slitinám zlata a kadmia biokompatibilní a levnější. Tento název poprvé 

použil pro slitinu niklu a titanu Buehler roku 1959. Nitinol je akronymem pro slitinu niklu a 

titanu a místa, kde byl vyvinut. Bylo to během vesmírného programu v Naval Ordnance 

Laboratory ve White Oaku, Silver Sprins, Maryland, USA. Nejprve ho slitina zaujala rozdílnými 

akustickými vlastnostmi při změnách teploty materiálu a v roce 1961 u ní objevil i tvarovou 

paměť [4]. 

První použití Nitinolu v zubním lékařství bylo v roce 1971 Andreasen a Hillemanem při výrobě 

ortodontických drátů, které disponovaly nízkým modulem pružnosti a tvarovou pamětí [5]. V 

oblasti endodoncie, jednoho z oborů zubního lékařství, přišel s prvním návrhem výroby 

kořenových nástrojů z Nitinolu roku 1975 Civjan [6]. Později v roce 1988 byly představeny 
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první ruční endodontické nástroje z Nitinolu, které byly vyrobeny obráběním ortodontických 

drátů [7].  

Vlastnosti Nitinolu 

Nitinol obsahuje přibližně 56 hm. % titanu, 44 hm. % niklu. Výsledný poměr počtu atomů titanu 

a niklu je téměř 1:1 a můžeme ho označit jako ekviatomární. Tato ekviatomární slitina může 

existovat ve dvou krystalických strukturách, které se nazývají austenit a martenzit. Austenit 

(též mateřská fáze) je stabilní při vyšších teplotách a má kubickou prostorově centrovanou 

krystalickou strukturu. Martenzit (též dceřiná fáze) je naopak stabilní při nižších teplotách a 

tvar jeho krystalické mřížky patří do monoklinického krystalického systému [8]. Přidáním 

legujících prvků a metodou výroby mohou být dále ovlivněny termomechanické vlastnosti 

výsledné nikl-titanové slitiny (NiTi) [8, 9]. 

Většina kovových materiálů vykazuje elastické chování, kdy do určité meze vnitřního napětí 

způsobené vnější deformací materiálu, tzv. meze pružnosti (též mez elasticity), má materiál 

schopnost se po odeznění zatížení vrátit do výchozího stavu. Pro mnoho kovových slitin je mez 

pružnosti dosažena při deformaci 0,1 % - 0,2 % relativního prodloužení. Při deformacích, kdy 

je překročena mez pružnosti materiálu, dochází k plastické deformaci, po které se materiál již 

nevrací do původního stavu. Nitinol však dosahuje meze pružnosti až při relativním 

prodloužení kolem 8 % i více [10]. Tuto vlastnost označujeme jako superelasticitu (též 

pseudoelasticita) a můžeme ji definovat jako návrat materiálu do původního tvaru ze 

zdeformovaného stavu pomocí fázové transformace. Během této fázové transformace 

přechází materiál z napětím indukované martenzitické fáze do stabilní austenické fáze 

(Obrázek 1.) [8].  

Jev tvarové paměti a superelasticita Nitinolu jsou způsobeny fázovou transformací, při které 

materiál přechází mezi austenitem a martenzitem. Ta může být indukována jednak vnějšími 

silami způsobujícími deformaci materiálu nebo změnou teploty. Během ní dochází k 

uspořádanému přeskupení atomů do stabilnějšího stavu krystalové mřížky bez chemických 

změn ve složení materiálu [11].  



13 
 

 

Obrázek 1. Schematické znázornění superelasticity. Teplota materiálu je po celou dobu vyšší 

než Af. Zdroj: Martin Smutný 

V praxi nejvíce využívané SMA jsou slitiny se základem mědi, železa a NiTi. Pro využití v praxi 

je důležitá znalost hodnot přechodových teplot mezi jednotlivými fázemi. Teplota, kdy se 

austenit začíná měnit v martenzit, se označuje jako Ms (martensit start). Teplota, při které 

dojde k plné přeměně slitiny v martenzit nazýváme Mf (martensit finish). Analogicky při 

transformaci v opačném směru se označují teploty jako As (austenit start) a Af (austenit finish) 

[12]. 

Jev tvarové paměti můžeme popsat tak, že při teplotě vyšší než Af je materiál v základním tvaru 

ve stabilní austenické fázi. Při poklesu teploty pod Mf dochází k transformaci v martenzit, ale 

bez změny tvaru vzorku (dvojčatový martenzit). V této fázi je materiál velmi tvárný, lze jej 

snadno deformovat do nového tvaru. Deformace v martenzitické fázi je zároveň plastická, 

tedy materiál nemá snahu se samovolně navracet do původního tvaru. Avšak po zahřátí vzorku 

nad Af se martenzit změní v austenit a původní tvar materiálu je obnoven (Obrázek 2.) [13]. 

NiTi slitiny lze vyrobit s přechodovými teplotami blízko teplotě lidského těla, proto se dají 

využít pro mnoho aplikací v medicíně. Slitiny se základem mědi nebo železa mají přechodové 

teploty okolo 200 °C, tudíž je nutný výzkum pro snížení jejich transformační teploty, aby mohly 

být v medicíně využity. U materiálů s nižšími přechodovými teplotami As a Af než teplota 

lidského těla se využívá převážně superelasticita. Pokud jsou přechodové teploty 
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martenzitické transformace Ms a Mf  nižší  než je teplota lidského těla , tak se využívá jevu 

tvarové paměti [12].  

 

Obrázek 2. Schematické znázornění jevu tvarové napětí. Zdroj: Martin Smutný 

 

Materiály používané zejména v lidském těle k medicínským účelům nazýváme biomateriály. 

Typická je pro ně biofunkčnost a biokompatibilita. Biofunkčnost znamená schopnost materiálu 

splnit zamýšlenou funkci a biokompatibilita označuje netoxicitu vůči organismu. Využití 

biomateriálů prokazatelně prodlužuje střední délku života, proto je jim v oblasti výzkumu 

věnována velká pozornost [12, 14]. 

Využití NiTi slitin v zubním lékařství 

Superplasticita 

Tato vlastnost slitiny, kdy ji lze v martenzitické fázi deformovat až kolem 10 %, se využívá 

zejména v situacích s potřebou přednastavení určitého tvaru daného nástroje (Obrázek 3.). 

Příkladem může být MAP system® (Obrázek 4.), což je speciální aplikátor cementového 

materiálu (např. MTA) s NiTi kanylou, kterou je možné předehnout tak, aby operatér mohl 

jednoduše aplikovat materiál do těžko přístupných míst v zubu [15]. 
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Obrázek 3. Schematické znázornění superplasticity. Teplota materiálu je po celou dobu nižší 

než Mf. Zdroj Martin Smutný 

 

Obrázek 4. MAP system® s NiTi kanylou. Zdroj Martin Smutný 

Superelasticita 

Ze superelastických NiTi slitin lze vyrobit flexibilní nástroje používané v endodoncii. Příkladem 

mohou být kořenové nástroje (Obrázek 5.), které se využívají k opracování kořenových 

kanálků zubu, kde lépe kopírují původní anatomii než nástroje vyrobené z nerezové oceli [16]. 

Dalším příkladem jsou pomůcky v ortodoncii jako např. NiTi ortodontické pružiny [17]. 
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Obrázek 5. NiTi rotační kořenové nástroje. Zdroj Martin Smutný 

Jev tvarové paměti 

Návrat deformovaného materiálu do původního tvaru po vystavení stimulu např. změnou 

teploty má v zubním lékařství široké využití. V protetice existují prefabrikované provizorní 

korunky z pryskyřice se SME, kdy po adaptaci na zubní pahýl a působení teploty v dutině ústní 

dochází k přesné adaptaci na pahýl zubu a vytvoření správného okrajového uzávěru [18]. 

Dalším příkladem mohou být teplem aktivované NiTi ortodontické oblouky (Heat activated 

archwires od 3M Unitek, od Ormco, nebo Tanzo od American Orthodontics a další) 

Kořenové nástroje a jejich mechanické vlastnosti 

Endodontické ošetření kořenových kanálků 

Ošetření kořenových kanálků je jedna ze základních dovedností zubního lékaře. Úkolem 

tohoto ošetření je redukce infekce v kořenovém komplexu zubu a jeho následné utěsnění v 

takové míře, abychom předcházeli periodontitidě (zánětlivému onemocnění ozubice) nebo již 

stávající vyléčili. 

Kořenové kanálky zubu mají velice různorodou anatomii. Je zde přítomnost apikálních 

ramifikací (rozvětvení), rozdvojení, spojek a celková nepravidelnost v jejich tvaru. To brání 

kompletnímu mechanickému očištění povrchu celého systému, protože i po mechanickém 

opracování zbývá více než 35 % povrchu kanálku neopracovaného [19]. Z tohoto důvodu je 
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nutný chemicko mechanický přístup, jehož cílem je opracovaní kořenových kanálků tak, aby 

bylo možné dopravit antiseptický výplach a léčiva do celého jejich komplexu. Jeden z konceptů 

podle Schildera [20] je ten, že preparace kořenového kanálku by měla mít konusovitý tvar 

rozšiřující se od apexu ke vstupu do kk. Preparace by měla kopírovat původní tvar kk. Foramen 

apicale (vyústění kořenového kanálku) by nemělo být přemístěno a mělo by zůstat 

nerozšířeno, jak jen je prakticky možné. Systém kořenových kanálků musí zůstat ohraničen 

tvrdými tkáněmi kořene.  Cílem je také zabránit přetlačení preparační drtě a nekrotických 

zbytků skrz foramen apicale. Pro správné ošetření kk. je nezbytné znát důkladně jejich 

anatomii. 

Anatomie kořenových kanálků 

Komplex kořenových kanálků zubu a dřeňové dutiny je velmi složitý anatomický systém. 

Jednotlivé zuby se můžou lišit různým počtem kanálků, které se mohou větvit, dělit a znovu 

spojovat. Pro popsání anatomie kk. bylo vytvořeno mnoho klasifikací. Jako nejznámější je 

klasifikace podle Vertucci et al. [21], který popisuje komplex kořenových kanálků v kořeni 

podle množství vstupů do kk., počtu kk. a jejich výstupů do osmi kategorií (Obrázek 6.). 

 

Obrázek 6. Schématické znázornění klasifikace komplexu kořenových kanálků v kořeni podle 

Vertucci et al. [22] 

 

Průběh kanálku můžeme rozdělit na rovný, na zakřivený v celém průběhu, na kk. ve tvaru 

písmene J a S [23].  
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Průřezy kanálků mohou mít tvar kruhový, kónický, zploštělý, oválný, trapezoidní, tvar osmičky, 

písmene „C“, kapky a aj. [24].  

Komplexnost je dána také přítomností spojek, zúženích, apikální delt a dentiklů (zvápenatělých 

útvarů v zubní dřeni) [25]. Délky kořenů zubů dolní čelisti se pohybují průměrně od 11,8 do 

15,9 mm [26]. 

Zakřivení kk. je jeden z důležitých faktorů, který ovlivňuje obtížnost opracovávání kk. a četnost 

vzniku preparačních chyb. V klinické praxi je důležité určit zakřivení kk. z rentgenového snímku 

pro zvolení vhodného postupu, což významně ovlivňuje výsledek endodontického šetření [27]. 

Pro určení bylo vyvinuto mnoho metod. Historicky první metodu pro výpočet úhlu zakřivení 

popsal Schneider [28], kde úhel je sevřen dvěma osami. První osa jde od vstupu do kk. a 

kopíruje jeho počáteční přímou část. Druhá osa propojuje foramen apicale a místo, kde se 

kanálek začíná zakřivovat. Weine [29] určil úhel takový, který svírají dvě osy. První je stejná 

jako u Schneidera, která začíná u vstupu do kk. a druhá začíná ve foramen apicale a jde ve 

směru kk. (Obrázek 7.). Dále byly popsány metody pro určení úhlů zakřivení kk. podle CBCT 

zobrazení [30]. 

 

Obrázek 7. Schematické znázornění určení úhlu zakřivení podle Schneidera (vlevo) a 

Weineho (vpravo). Zdroj: Martin Smutný 
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Problémy při opracovávání kořenových kanálků 

Metody pro opracování kk. můžeme rozdělit na techniky, které opracovávají kk. apiko-

koronárním směrem (např.: technika step-back a metoda balancované síly) a metody 

opracovávající korono-apikálním směrem (např.: technika crown-down, step-down a double-

flare) [31]. 

Tradičně se používají k preparaci nerezové nástroje typu K-File, H-File a K-Reamer, jejichž 

výroba se řídí ISO normou. Jsou méně flexibilní než NiTi kořenové nástroje a mají tendenci 

napřimovat zahnutý kk. a tím narušovat jeho původní tvar [16]. Chyby při preparaci 

nerezovými nástroji popsal Weine et al. [32] tyto: 

1. Zip – tato chyba nastává tendencí nástroje se napřimovat a při preparaci zakřiveného 

kk. dochází v apikální části k větší míře opracování vnější stěny a tím dochází k 

narovnání kk. mimo jeho původní průběh. 

2. Elbow – jde o nestejnoměrné opracování zakřiveného kanálku, kde u bodu 

maximálního zakřivení se více opracovává vnitřní část stěny kk. a naopak dále pod 

bodem maximálního zakřivení se více opracovává vnější část stěny kk. 

3. Římsa (Ledge) – vzniká při použití rigidního nástroje s ostrou špičkou, při kterém dojde 

k zaříznutí hrotu do vnější části kk. v zakřivení v takové míře, že se naruší hladkost 

povrchu, a dojde k vytvoření římsy. 

4. Perforace – stav, kdy se nástroj dostane mimo kk. a pronikne skrz dentin a cement 

kořene zubu až do periodontální štěrbiny. 

5. Zátka (Apical blockage) – při opracovávání kanálku může dojít k nahromadění a 

následnému upěchování preparační drtě kořenovým nástrojem v kk. a to může vyústit 

v nenávratné ucpání kk. 

6. Poškození foramen apicale - při nedodržení pracovní délky může dojít k 

nepřiměřenému rozšíření foramen apicale [33]. 

Oproti NiTi kořenovým nástrojům je opracování kk. pomalejší, častěji vzniká zátka v kk., 

dochází k výraznějšímu napřimování kk. a mají nižší schopnost zachovat původní průběh kk. 

Rychlost je výhodná zejména u dětských pacientů [34, 35].  
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Z výše uvedených důvodů se stále více přechází na systémy NiTi kořenových nástrojů. Avšak i 

NiTi systémy mají svá specifická omezení. Hlavní nevýhodou NiTi kořenových nástrojů je 

nepředvídatelné oddělení apikální části během preparace v kk. Tato odlomená část brání 

dokončení preparace a dopravení výplachu do celého komplexu kk. a tím může ohrozit úspěch 

endodontického ošetření kk. [36, 37]. 

Testování mechanických vlastností kořenových nástrojů 

V dnešní době je na trhu velké množství NiTi systémů pro preparaci kořenových kanálků, které 

se liší v různých ohledech. Důležité pro klinickou praxi je znát flexibilitu nástroje a tím i jeho 

schopnost kopírovat průběh kk., odolnost proti cyklické únavě, inertnost vůči agresivnímu 

prostředí, opracovávací potenciál atd. Nicméně není standardizovaný protokol pro 

porovnávání mechanických vlastností kořenových nástrojů. Existuje však mnoho in-vitro 

studií, které se těmito vlastnostmi zabývají. Můžeme je rozdělit na publikace používající 

extrahované zuby [38, 39] a studie využívající pryskyřičné endobločky se simulovanými kk. [40, 

41]. U studií používajících extrahované zuby je realističtější napodobení klinické situace, ale z 

důvodu rozdílnosti zubů je obtížná standardizace měření a interpretace získaných výsledků. U 

extrahovaných zubů při zkoumání opracovávací schopnosti kk. se u NiTi kořenových nástrojů 

často využívají data z micro-CT [39]. 

Použití simulovaných kk. poskytuje vysokou reprodukovatelnost a výpovědní hodnotu 

získaných výsledků. Schopnost opracovávání kk. se zjišťuje překrytím obrázků umělých kk. 

před opracováním a po něm [41]. Zjišťuje se schopnost nástroje zachovat původní anatomii 

kk. Ta je ovlivňována celkovým designem nástroje a technologií  jeho výroby [42, 43].  

Simulované kk. však postrádají anatomické nepravidelnosti, trojrozměrné zakřivení a další 

podmínky klinické situace. Trh nabízí jen několik variant tvarů simulovaných kk. Navíc 

komerčně vyráběné pryskyřičné endobločky se simulovaným kk. mají výrobní odchylky, takže 

ani tyto modely nejsou dostatečně identické a postrádají standardizaci [44, 45]. 

Jak bylo uvedeno výše, hlavní nevýhodou studovaných Niti systémů je nepředvídatelné 

oddělení apikální části během preparace v kk.  
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Náhlé oddělení apikální části při preparaci v zakřivených kanálcích můžeme popsat dvěma 

mechanismy. Prvním mechanismem je selhání z důvodu torze a druhým je selhání z důvodu 

cyklické únavy. 

K selhání z důvodu torze dochází pří zaklínění části nástroje nejčastěji špičky uvnitř kk., zatímco 

dřík nástroje stále rotuje. Pokud endomotor překoná mez pevnosti materiálu nástroje dochází 

k odlomení nástroje. Faktory, které ovlivňují selhání nástroje z důvodu torze můžeme rozdělit 

do tří kategorií. První popisuje charakteristiky zubu, jako jsou mechanické vlastnosti dentinu, 

průběh kanálku, jeho délky atd. Druhá skupina zahrnuje provedení jednotlivých kroků v 

klinickém protokolu, kterými jsou rozsah trepanačního otvoru a koronárního flaringu, zajištění 

hladké cesty (glide path), zvolení typu pohybu při preparaci nástrojem a použití kontroly torze 

na endomotoru. Třetí skupina zahrnuje vlastnosti kořenového nástroje, jako je tvar jeho 

průřezu, úhel jeho čela atd. [46]. Kořenové nástroje jsou většinou vyráběny v délkách 21, 23, 

25, 27 a 31 mm. S délkou nástroje odolnost vůči selhání z důvodu torze roste, proto jsou 

v situacích, při kterých hrozí větší riziko selhání, doporučeny delší nástroje [47]. 

Druhým mechanismem je selhání z důvodu cyklické únavy, při níž nástroj jinak volně rotuje 

v zakřiveném kk. V místě ohybu kořenového nástroje dochází na vnitřní straně k smršťování 

materiálu a na vnější straně k jeho natahování. Při rotaci nástroje se tedy jeho vnější části 

cyklicky smršťují a natahují. Tyto cykly po určité době způsobí tvorbu trhlin v materiálu a 

nakonec oddělení části nástroje. Tento problém poprvé zdůraznil v roce 1986 Dederich et al. 

[48], kdy nechali rotovat nerezové kořenové nástroje v zakřivené rource z borosilikátového 

skla, dokud došlo k odlomení jejich koncové části. Jako základ pro popsání geometrie kanálu 

v rource byl zvolen poloměr a úhel jeho zakřivení [49]. 

Pro testování odolnosti nástrojů vůči cyklické únavě bylo vyvinuto mnoho metod. Některé 

studie využívají pryskyřičné, skleněné, keramické nebo kovové endobločky se simulovanými 

kk. [50–53]. Jiné zajišťují ohnutí testovaného nástroje pomocí dvou či tří kovových pinů [54]. 

Další pak používají vyfrézované žlábky do keramických nebo kovových bločků překrytých 

průhlednými destičkami jako simulaci kk. [55]. Nicméně i když je zakřivení simulovaného kk. 

popsáno jeho úhlem a poloměrem, tak zavedený nástroj takového zakřivení nedosáhne úplně. 

Jednak je obtížné umístit nástroj přesně do osy kanálku. Tímto a také vlivem rozdílné konicity 

kanálku a nástroje také dochází k napřimování nástroje v apikální části. U nerezových 
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kořenových nástrojů lze tyto jevy částečně eliminovat   vhodným profilem testovacího 

kanálku. Je to dáno standardizací nerezových kořenových nástrojů, které jsou vyráběny podle 

ISO normy 3630–1:2019. To umožňuje snadnější vyhodnocování jejich mechanických 

vlastností, porovnávání s ostatními instrumenty a určení jejich následného klinického dopadu 

při použití během ošetření [56].  

Výroba NiTi kořenových nástrojů však unifikována není. Tím je obtížné standardizovat proces 

testování NiTi kořenových nástrojů, protože nástroje různých značek označené stejnou 

konicitou a průměrem špičky se mohou lišit ještě dalšími parametry např.:  tvarem průřezu, 

proměnlivou konicitou v jednotlivých úsecích nástroje atd. Tedy i stejně označené nástroje 

rozdílných značek mají odlišný průběh v simulovaném kk. [57]. Tyto parametry však nelze 

prostě zanedbat, jelikož podstatným způsobem ovlivňují odolnost nástroje vůči cyklické 

únavě. S větším průřezem nástroje v místě maximálního zakřivení se snižuje odolnost vůči 

cyklické únavě. Zvětšující se úhel a zmenšující se poloměr zakřivení zvyšuje pravděpodobnost 

selhání nástroje z důvodu cyklické únavy [40]. Větší stoupavost (taper) nástroje snižuje 

odolnost nástroje vůči cyklické únavě [58].  

Testování cyklické únavy můžeme provádět dvojím způsobem. Buď je nástroj rotován 

v zakřiveném kk. ve fixní poloze nebo je s nástrojem pohybováno periodicky dovnitř kk. a zpět. 

Pohyb nástroje během preparace  signifikantně zvyšuje odolnost nástroje proti selhání 

z důvodu cyklické únavy [59, 60].   

Během preparace kk. dochází také k interakci kořenového nástroje s výplachovým médiem, 

což může ovlivňovat odolnost nástroje vůči cyklické únavě. Roztok NaClO můžeme označit jako 

zlatý standard mezi chemickými výplachy používanými během endodontického ošetření. Jeho 

hlavními přednostmi jsou rozpouštění měkkých tkání a antibakteriální efekt. Nevýhodou je 

neschopnost rozpustit vrstvu materiálu vzniklou uvnitř kk. po jeho preparaci, tzv. smear layer. 

Tuto nevýhodu mohou nahradit jiné výplachy jako roztok EDTA nebo kys. citronové. Jako další 

výplachy můžeme zmínit chlorhexidin nebo vodu [61]. 

Pro studium vlivu výplachových roztoků na mechanické vlastnosti NiTi kořenových nástrojů 

jsou vzorky ponechány ve výplachovém roztoku a následně rotovány v simulovaném kk. [62]. 

Další možností je rotace NiTi kořenových nástrojů v simulovaném kk. vyplněném výplachem 

[51]. Výsledky studií výplachových roztoků však přinášejí rozporuplné a často i protichůdné 
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výsledky. Podle některých studií  NaClO negativně ovlivňuje odolnost NiTi kořenových nástrojů 

vůči cyklické únavě [58, 63], jiné studie žádné signifikantní ovlivnění nepotvrdily [64, 65].  

Ortodontické pružiny 

NiTi ortodontické tažné a tlačné pružiny se používají ve fixní ortodontické léčbě. Cílem je 

posunování zubů co největší rychlostí při co nejmenším poškození zubů a okolních struktur. 

Toto je dosaženo působením vhodné síly během procesu léčby. Nadměrná síla působící na zub 

při jeho posouvání může mít negativní následky jako k resorpci kořene zubu, bolesti, gingivální 

recesy a další [66]. Pro účely léčby se v ortodoncii používá celá řada pomůcek. Jsou jimi 

především ortodontické oblouky z Nitinolu a nerezové oceli, nerezové a nitinolové tlačné 

(otevřené) a tažné (uzavřené) pružiny, které mohou být zakončeny očky různých tvarů a 

mohou mít různou povrchovou úpravu [67, 68]. V neposlední řadě je třeba uvést také latexové 

a bezlatexové elastické tahy. Nicméně z pohledu rovnoměrnosti působící síly se jako vhodnější 

materiál pro výrobu ortodontických pomůcek zdá být Nitinol [69]. 

Mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin jsou dány konkrétním typem nitinolové 

slitiny a jejich designem, tj. délkou, průměrem, stoupáním závitů, průměrem drátu atd. [70]. 

Jedinečné vlastnosti NiTi ortodontických pružin jsou dány přechody mezi austenitem a 

martenzitem. Během fázové transformace vyvíjí NiTi ortodontická pružina téměř konstantní 

sílu v širokém rozsahu deformací. To označujeme jako plató. U většiny NiTi slitin je však 

vyvíjená síla větší při přechodu z austenitu do martenzitu oproti přechodu z martenzitu do 

austenitu. Tento jev označujeme hysterezi (Obrázek 8.). Je-li tato změna vyvolána 

mechanickou deformací, mluvíme o mechanické hysterezi. Pokud je vyvolána změnou teploty, 

pak mluvíme o teplotní hysterezi [71]. 
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Obrázek 8. Graf znázorňující zátěžovou křivku NiTi ortodontické pružiny. Během prodloužení 

o 12 mm prochází NiTi ortodontická pružina aktivačním plató (modře tečkované) a následně 

při zkracování projde deaktivačním plató (černé čtverečky). Velikost hystereze je znázorněna 

červenou šipkou. 

 

Hystereze má za následek, že u NiTi ortodontických pružin ve skutečnosti pozorujeme dvě fáze 

plató, jednu během aktivace (A-to-M), kdy ortodontista natahuje pružinu do požadované 

délky, a druhou během deaktivace (M-to-A), kdy se pružina zkracuje a posunuje zub do 

požadované lokalizace. NiTi ortodontické tažné pružiny jsou navrženy tak, aby posunovaly zub, 

když se pružina zkracuje, a tedy je z pohledu lékaře rozhodující deaktivační plató. To se též 

někdy označuje jako klinické plató [17]. Klinické plató se nachází pouze v rámci určitého 

rozsahu prodloužení, které závisí na míře předchozí aktivace. V literatuře se NiTi 

ortodontickým pružinám obecně připisuje schopnost působit konstantní silou v širokém 

intervalu prodloužení. Nicméně deaktivační plató v praxi není úplně ploché a navíc neexistuje 

plná shoda ohledně toho, kde začíná a kde končí. I přesto většina NiTi tažných ortodontických 

pružin vykazuje podstatně rovnoměrnější silové působení  v širokém rozmezí prodloužení v 
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porovnání s ocelovými pružinami [72]. Avšak jasné určení a vymezení fáze klinického plató je 

nezbytné pro další výzkum mechanických vlastností NiTi tažných ortodontických pružin.  

Přechodové teploty NiTi slitin jsou dány přesným složením a jejich termomechanickým 

zpracováním, a tudíž mohou být dopředu nastaveny. Přechodová teplota je v medicíně 

nastavena většinou pod hodnotu 37 °C tak, aby daný medicínský prostředek získal požadovaný 

tvar při zavedení do lidského těla. Jako příklad můžeme zmínit zavádění stentů do cév [73]. 

Také v ortodoncii, pokud chceme u NiTi slitin využít efekt superelasticity, musí být slitina ve 

stavu austenitu a tudíž musí být Af nastavena dostatečně pod hodnotu běžné teploty v ústech 

[74], která je proměnlivá a může být v rozmezí 4 až 65 °C [75–77].  

Chování NiTi ortodontických pružin je v klinické praxi ovlivňováno několika faktory. Z důvodů 

teplotní hystereze NiTi slitin je silové působení pružin závislé na změnách teploty [78]. Studie 

také ukázaly, že po předchozím zatížení nebo aktivaci NiTi drátu může dojít k výraznému 

zvýšení transformačních teplot [79, 80].  

Těchto jevů se pokoušeli využít v klinické praxi a ovlivnit tak chování NiTi ortodontických 

pružin tzv. preaktivací, při které je pružina přetažena do větší extenze, než je potřeba pro 

aktivaci a následně zkrácena do tzv. aktivačního prodloužení.  Takto aplikované NiTi 

ortodontické by měly vykazovat působení konstantní síly ve větším rozsahu extenzí [81]. 

Nicméně výsledky jsou nejednoznačné [82]. 

Biodegradabilní stenty 

Využití stentů 

Stent můžeme popsat jako trubicovitý medicínský prostředek, který se zavádí do dutých 

orgánů pro zajištění jejich průchodnosti. Jako nejznámější použití může být zmíněno zavedení 

stentu do koronární tepny při PCI (perkutánní koronární intervenci) [83]. Dalším příkladem je 

miniinvazivní zavedení stentu do močovodu při jeho obstrukcích pro zajištění odvodu moče 

z ledvin[84]. Častým příkladem klinického aplikace je také zavedení stentu do jícnu při 

dysfagiích z důvodu obstrukcí benigními a maligními nádory [85]. 
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Metalické stenty se v mnoha případech použití ukázaly jako velmi efektivní. Nicméně jejich 

použití mohou provázet i komplikace. V cévách může docházet k chronickým zánětům jako 

reakce na cizí těleso, omezení vazomotoriky a riziku trombózy [86]. U stentů zavedených do 

močovodů se často vyskytuje hematurie a infekce v močových cestách [84]. U jícnových stentů 

může docházet k jejich prorůstáním měkkými tkáněmi, což může zkomplikovat opakované 

zavádění stentu při opětovných dysfagiích [87]. 

Tato omezení podnítila výzkum zaměřený na vývoj biodegradabilních stentů a s nimi i systémů 

pro podávání léků [83]. Tyto stenty byly úspěšně využity v koronárních tepnách, jícnu, 

močovodech atd. [88, 89]. Ve srovnání s metalickými stenty jsou hlavními výhodami 

biodegradabilních stentů absence dlouhodobých komplikací při zajištění dočasného vyztužení, 

protože se mohou rozpustit v těle pacienta a disponují lepší biokompatibilitu [89, 90]. 

Tyto výhody jsou však doprovázeny určitými omezeními vyplývajícími ze specifických 

vlastností biodegradabilních materiálů, zejména s ohledem na mechanickou stabilitu, kterou 

je potřeba udržet po celou požadovanou dobu léčby. Mechanické vlastnosti biodegradabilních 

materiálů stentu proto hrají klíčovou roli v bezpečnosti a účinnosti léčby. Návrh designu stentu 

a jeho aplikace a indikace jsou ovlivňovány právě těmito vlastnostmi. Proto vzniklo mnoho 

studií zabývajících se vlastnostmi biodegradabilních stentů. Studie byly zaměřeny na 

biokompatibilitu [91], odolnost vůči korozi a chování při namáhání stentu v tahu a tlaku [92]. 

Výzkum v oblasti vývoje nových materiálů a návrhů nových designů stentů dále probíhá [93]. 

Viskoelasticita 

Viskoelasticita je důležitou vlastností biodegradabilního materiálu stentu úzce související s 

mechanickým chováním stentu. Tento parametr primárně ovlivňuje mechanickou stabilitu 

materiálu stentu v čase, a tedy schopnost stentu dlouhodobě odolávat vnějším silám a zkoumá 

a popisuje se pomocí tzv. creep 1  a relaxačních2  testů. Stent musí vykazovat dostatečnou 

odolnost proti tečení materiálu, aby odolal tlaku okolních tkání po celou dobu aplikace a 

nedošlo k jeho zúžení či případnému kolapsu [94]. Pro každou klinickou situaci by při výběru 

stentu měla být rozhodně zohledněna jeho viskoelasticita. 

 
1 tzv. „tečení“ materiálu při konstantním zatížení 
2 pokles působících sil při konstantní deformaci 
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Polydioxanon 

Polydioxanon je biodegradabilní materiál ze skupiny polyesterů. Je degradován procesem 

hydrolýzy, která se za podmínek nízkého pH urychluje, za vzniku netoxických degradačních 

produktů. K úplné degradaci dochází v těle okolo 15 týdnů [95]. V první fázi degradace se 

nejprve rozpadají amorfní části polymeru a v druhé fázi přechází štěpení na krystalické 

struktury polymeru. Z tohoto důvodu nejsou změny mechanických vlastností polydioxanonu 

lineární [96]. Polydioxanon se využívá především k výrobě chirurgického šití [97] a také k 

výrobě biodegradabilních jícnových stentů pro léčbu dysfagií [98].  
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Cíle disertační práce 

 

Téměř jakýkoliv lékařský obor má dnes k dispozici široké spektrum pomůcek a nástrojů 

z moderních medicínských materiálů. Tyto se liší v různých parametrech, jako jsou velikost, 

tvar, typ materiálu a různé povrchové úpravy atd., a umožňují zvládnout mnoho rozličných 

klinických situací. Nicméně pro velkou různorodost lékařských pomůcek a nástrojů je obtížné 

standardizovat testování jejich klíčových vlastností. Znalost těchto zásadních parametrů je 

však nezbytná pro správný vývoj i výběr pomůcky či nástroje pro konkrétní klinický případ. 

Důležité parametry, které je u moderních medicínských materiálů potřeba vzít v potaz, jsou 

teplotní stabilita materiálu, časová stabilita materiálu a mechanická odolnost. Cílem práce 

proto bylo vyvinout testovací metodiky pro specifické medicínské aparáty, které by byly 

schopny izolovaně testovat tyto vlastnosti a zároveň poskytly výstupy relevantní pro klinickou 

praxi. Práce se soustředila na dvě kategorie medicínských aparátů, na stomatologické NiTi 

aparáty (konkrétně ortodontické pružinky a endodontické kořenové nástroje) a 

biodegradabilní stenty. 

Jak již bylo zmíněno, NiTi materiály se vyznačují superelasticitou, superplasticitou a tvarovou 

pamětí. To je umožněno díky mechanicky nebo termálně vyvolanému přechodu materiálu 

mezi různými formami uspořádání jeho krystalové struktury. Tyto vlastnosti se s výhodou 

využívají v mnoha medicínských (stomatologických) aplikacích. Zároveň však přinášejí některá 

omezení a neočekávané či dokonce nežádoucí chování finálních výrobků a způsobují také 

nemalé potíže při testování termo-mechanických vlastností těchto výrobků.  Prvním příkladem 

je odolnost NiTi endodotických rotačních nástrojů vůči odlomení jejich části během práce v kk. 

a také jejich schopnost správně opracovávat kk. 

• Prvním cílem této disertační práce bylo optimalizovat metodiku pro testování 

odolnosti NiTi rotačních kořenových nástrojů vůči cyklické únavě a jejich 

opracovávací schopnost. 

Vysoká teplotní závislost termo-mechanických vlastností NiTi slitin zároveň významně 

ovlivňuje jejich chování při dlouhodobé aplikaci v místech s výrazně se měnící teplotou. 

Jednoznačným příkladem je aplikace ortodontických pružin v ústech pacienta. 
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• Dalším cílem bylo testování mechanických vlastností NiTi ortodontických pružin 

v závislosti na výrazně se měnící teplotě v ústech pacienta (4 - 65°C [75, 76]). 

Biodegradabilní materiály zažívají v posledních letech v oblasti medicíny obrovský rozmach. 

Jak bylo popsáno dříve, hlavním benefitem těchto materiálů je absence dlouhodobých 

komplikací souvisejících s přítomností cizího tělesa v těle pacienta. Naproti působení 

degradačních procesů je však potřeba udržet biodegradabilní aparáty plně funkční po dobu 

léčby. Obzvláště pro tělní výztuže je velice důležitým parametrem mechanická stabilita 

v závislosti na čase. Zvláště pokud jde o biodegradabilní materiály, jelikož mechanická stabilita 

je ovlivněna nejen jejich postupnou degradací, ale i jejich viskoelastickými vlastnostmi. 

• Třetím cílem této práce tedy bylo izolovaně testovat viskoelastické vlastnosti a 

jejich vliv na mechanickou stabilitu jícnových biodegradabilních stentů. 
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Metody a materiál 

 

1. Optimalizace metodiky pro testování odolnosti a 

opracovávací schopnosti kořenových nástrojů 

Cílem bylo optimalizovat metodiku pro testování odolnosti NiTi rotačních kořenových nástroje 

vůči cyklické únavě a jejich opracovávací schopnost. Za tímto účelem bylo vytvořeno 20 kopií 

pryskyřičných endobločků pomocí 3D JetPrinting metody. Tyto 3DP (3D vytištěný) endobločky 

byly následně srovnány s komerčně dostupnými originály. Byla hodnocena rozměrová 

přesnost vytisknutých bločků a opakovatelnost procesu jejich výroby. 

Celkově 20 komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků (Endo-Training-Bloc-J Dentsply 

Sirona, Ballaigues, Switzerland) bylo vyfoceno binokulárním mikroskopem (DSZS 1112-300, 

Arsenal, Prague, Czech Republic). Na těchto fotografiích byly pomocí NIS-Elements 3.20 (Nikon 

Instruments Inc., Melville NY, USA) analyzovány námi zvolené klíčové parametry 

simulovaného kk. Jsou jimi úhel kužele a délka kužele, které jednoznačně popisují část, která 

má simulovat trepanační otvor ke vstupu do kk. Dalšími parametry jsou kanál tlustý a kanál 

úzký, které popisují průměry simulovaného kk. u vstupu do kk. a u jeho výstupu. Profil kanálku 

byl určen pomocí měření vzdálenosti kolmých vzdáleností kanálku od roviny výstupního 

otvoru endobločku na deseti pozicích odstupňovaných po 100 px od apikálního konce kanálku 

(Obrázek 9). Pozice, úhel zakřivení a úhel stoupání byly zvoleny tak, aby jasně definovaly 

průběh zakřivení simulovaného kk. (Obrázek 9.). 
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Obrázek 9. Schematické znázornění zvolených parametrů k jednoznačnému popisu 

simulovaného kk. 

 

Průměry těchto parametrů byly využity pro vytvoření 3D nákresu v CAD softwaru (Cloud 

Powered 3D CAD/CAM Software for Product Design | Fusion 360, 2018, Autodesk, San Rafael, 

USA).  Následně bylo podle tohoto nákresu vytisknuto na 3D tiskárně Objet30 Pro (Stratasys, 

Eden Prairie, USA) 20 3DP endobločků pomocí technologie JetPrinting. Jako materiál byla 

použita akrylová pryskyřice (VeroClear-RGD810, Stratasys, Eden Prairie, USA). Přesnost tisku 

byla nastavena tak, že tloušťka jedné tisknuté vrstvy byla 16 μm. Pro podpěry byl využit vodou 

rozpustný podpěrný materiál (SUP706B, Stratasys, Eden Prairie, USA), který by měl být snadno 

odstraněn proudem vody. Nicméně v takovém 3DP endobločku díky hrubosti povrchu a 

následnému rozptylu světla nebylo možné zanalyzovat simulovaný kk., proto byl 3DP 

endobloček potřen dentálním adhesivem Evetric Bond (Ivoclar Vivadent AG, Schaan, 

Liechtenstein) a vytvrzen po přiložení na hladký kovový plíšek. Takto zhotovené prototypy byly 

opracovány K-filem ISO 10 a během opracovávání vyplachovány 96 % etanolem za účelem 

odstranění podpůrného materiálu. Klíčové parametry těchto prototypů byly analyzovány 

stejně jako u komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků. 
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Z důvodu posunu ohniskové roviny 3DP endobločků vůči komerčně vyráběným pryskyřičným 

endobločkům došlo k relativnímu posunu vzdálenosti jednotlivých výšek profilu kanálku. To 

znamenalo, že vzdálenost 100 px u výšek profilu kanálku u 3DP endobločků byla 852.2 μm a u 

komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků byla 743.8 μm. Tato neshoda byla vyřešena 

rekalibrací. Z hodnot výšek profilu simulovaného kk. komerčně vyráběného pryskyřičného kk. 

byla zpracována polynomická funkce čtvrtého řádu. Použitím této funkce byly přepočítaný 

hodnoty výšek 3DP endobločků.  

Výsledky byly zpracovány a statisticky analyzovány v programu MS Excel 2016 (Microsoft 

Corp., Redmond WA, USA) a NCSS 10 (2015, NCSS, LLC., Kaysville, Utah, USA, 

ncss.com/software/ncss). Hodnoty ukazovaly normální rozdělení v populaci, proto byl pro 

popsání dat použit průměr a směrodatná odchylka (�̅� ± SD). Pro testování přesnosti tisku byly 

porovnány hodnoty simulovaných kk. 3DP endobločků s hodnotami, které byly použity jako 

vstupní parametry pro CAD model použitím jednovýběrového t-testu. Pomocí Levenova testu 

shodnosti rozptylů jsme porovnali reprodukovatelnost výroby komerčně vyráběných 

pryskyřičných endobločků s 3DP endobločky se simulovaným kk. Pro všechny testy byla 

nastavena hladina významnosti testu p = 0,05 [99]. 
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2. Testování mechanických vlastností NiTi ortodontických 

pružin v závislosti   na výrazně se měnící teplotě 

Cílem této práce bylo testovat mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin. U NiTi 

ortodontických pružin je z klinického pohledu nejdůležitější deaktivační plató. Je to část 

zátěžové křivky, při které je působící síla pružiny nezávislá na jejím prodloužení a využívá se 

pro posun ošetřovaného zubu do správné polohy. Proto bylo cílem této práce nejdříve stanovit 

metodiku pro jednoznačné určení deaktivačního plató. S vytvořenou metodikou bylo možné 

testovat elastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin pomocí mechanického cyklování a 

následně porovnávat deaktivační plató různých druhů pružin. Další pozornost byla věnována 

stálosti působící síly v čase při ortodontické léčbě. Vliv viskózní složky na degradaci síly byl 

testován pomocí relaxačního testu síly v čase a vliv změn teplot na chování NiTi ortodontické 

pružiny byl testován pomocí termo-mechanického cyklování, při kterém byly cíleně měněny 

teploty prostředí simulující možné změny teplot v ústech pacienta. 

Klinické plató 

Bylo otestováno deset druhů ortodontických pružin od pěti výrobců (Tabulka 1.). Od každého 

typu bylo použito patnáct vzorků. Pro napodobení klinické situace při aplikaci ortodontické 

pružinky byly nejdříve vzorky za konstantní teploty 37 °C aktivovány prodloužením do jejich 

specifické délky pro aplikaci a následně deaktivovány jejich vrácením do původní délky. Během 

testování jsme měřili působící sílu, prodloužení pružiny a teplotu okolí. Pro testování jsme 

použili univerzální testovací systém Instron 3343 (Canton, Mass), který měřil prodloužení a 

sílu. Do přístroje byla namontována měřící hlavice s rozsahem ±10 N. Teplota v termostatické 

vodní lázni, v které bylo testování prováděno, byla kontrolována a zajišťována termostatem 

Julabo F25 (Allentown, Pa) a měřícím systémem VOLTCRAFT IR 1600 - 50D (Conrad Electronic 

SE, Hirschau, Germany) (Obrázek 10.). Přesnost měření teploty byla nastavena ±0.1 °C. 

Přichycení vzorků do měřícího přístroje zajištovalo speciálně vyrobené ukotvení zakončené 

háčky, které zamezovalo rotaci vzorků (Obrázek 11.). 
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Tabulka 1. Tabulka deseti typů NiTi ortodontických pružin 

Zkratky Výrobce Typ 
Katalogové 

číslo Síla (g) 
Délka 
(mm) 

Maximální. 
prodloužení 

(mm) 

3M 9 3M Medium 200 g 344-200 200 9 12 

AO 9 
American 
Orthodontics 0.030 in/0.76 mm 855-180 N/A 9 12 

D b Dentaurum Light (blue) 302-012-00 N/A 8 12 

D y Dentaurum Medium (yellow) 302-012-10 N/A 8 12 

GAC L GAC Light (100 g) 10-000-03 100 9 12 

GAC H GAC Heavy (200 g) 10-000-01 200 9 12 

OO 9 
Ortho 
Organizers 0.010x0.030 (200 g) 100-622 200 9 12 

3M 12 3M Medium 200 g 346-200 200 12 24 

AO 12 
American 
Orthodontics 0.030 in/0.76 mm 855-181 N/A 12 24 

OO 12 
Ortho 
Organizers 0.010x0.030 (200 g) 100-623 200 12 24 

 

Pro určení a nalezení deaktivačních plató by zvolen následující postup. Byli spočítány hodnoty 

sklonů jako podíl síly a prodloužení mezi všemi dvojicemi po sobě jdoucích měřicích bodů v 

deaktivační části hysterezní křivky. Takto byl získán interval mezi maximální a minimální 

hodnotou sklonů, který byl poté rozdělen na řadu stejně vzdálených podintervalů. Těchto 

podintervalů bylo zvoleno šest, protože se ukázalo, že to představuje dobrý kompromis mezi 

granularitou a stabilitou výsledků. Hodnoty sklonů byly roztříděny do jednotlivých 

podintervalů. Podinterval obsahující nejvíce hodnot sklonů blízko minimu byl nazván jako 

rozhodující interval.  Pokud byly dva po sobě jdoucí podintervaly s podobnými hodnotami 

maximální četnosti vždy jsme volili ten nižší. Potom měřící body náležející k deaktivačnímu 

plató jsou ty, u nichž sklon k dalšímu měřicímu bodu byl roven nebo menší než horní hranice 

rozhodujícího intervalu. Tudíž začátek deaktivačního plató odpovídá měřicímu bodu v oblasti 

deaktivačního plató s největší hodnotou prodloužení. Konec deaktivačního plató pak odpovídá 

měřicímu bodu v oblasti deaktivačního plató s nejmenší hodnotou prodloužení. Sklon 

deaktivačního plató byl určen pomocí lineární regrese bodů deaktivačního plató a je roven 

sklonu regresní přímky. 
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Naměřená data byla zpracována a statisticky vyhodnocena v programu MS Excel 2007 

(Microsoft Corp, Redmond WA, USA) a NCSS 2007 (NCSS LLC, Kaysville, Utah, USA. 

www.ncss.com) [100]. 

 

 

Obrázek 10. Měřící aparatura skládající se z univerzálního testovacího systému Instron 3343 

s termostatickou vodní lázní a termostatem Julabo F25. 

  

http://www.ncss.com/
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Obrázek 11. Znázornění upevnění ortodontické NiTi pružiny do měřící aparatury. 

 

Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin a vliv 

mechanické stabilizace 

Pro měření bylo použito 15 vzorků od každého typu NiTi ortodontické pružiny (Tabulka 1.). 

K měření byla použita stejná měřící aparatura jako v kapitole Klinické plató (Obrázek 10. a 11.). 

Naměřená data byla zpracována pomocí MS Excel 2007 (Microsoft Corp, Redmond WA, USA), 

NCSS 2007 (NCSS LLC, Kaysville, Utah, USA. www.ncss.com) a CurveExpert verze 1.40 (Hyams 

Development, USA). Za těchto podmínek byla provedena následující měření.  

Elastické vlastnosti a mechanická stabilizace 

Závislost síly na prodloužení byla měřena pomocí několika následných po sobě následujících 

měřicích cyklů. V rámci každého jednoho měřicího cyklu byly nové nepoužité NiTi ortodontické 

pružiny prodlouženy a následně zkráceny do původní velikosti. Maximální prodloužení v 

prvním cyklu bylo o 1 mm. Prodloužení každého dalšího cyklu bylo o 1 mm větší než u 

předchozího cyklu. Dále byly vzorky ponechány 30 dní bez zatížení a následně bylo provedeno 
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40 cyklů s maximálním povoleným prodloužením za účelem mechanické stabilizace. Poté bylo 

opětovně provedeno měření cyklováním s narůstajícím prodloužením v každém cyklu stejně 

jako u nových nepoužitých vzorků. 

Viskózní vlastnosti   

Byl proveden in vitro relaxační test síly v čase s novými NiTi ortodontickými pružinami, které 

byly prodlouženy o 6 mm. Při tomto konstantním prodloužení byly vzorky měřeny po dobu 

1800 s = 30 minut. Na změřené hodnoty síly v závislosti na čase byl aplikován generalizovaný 

Maxwellův model, popsaný rovnicí 1. Pomocí tohoto modelu bylo možné odhadnou 

viskoelastické vlastnosti pružinky a její chování dále v čase. 

𝐹𝑅(𝑡) = 𝐹∞ + ∑𝑛𝐹𝑛𝑒
−

𝑡

𝜏𝑛      (1) 

FR představuje relaxaci síly NiTi ortodontické pružiny v průběhu času, t je doba relaxace, F∞ je 

síla NiTi ortodontické pružiny v nekonečném čase, tj. teoretická ustálená síla po konci 

relaxačního procesu, n je počet dílčích procesů přispívajících k celkové relaxaci síly, Fn je 

velikost příspěvku dílčího procesu k celkové relaxaci síly a τn je relaxační časová konstanta 

částečně přispívající procesu. 

 

Porovnání elastických vlastností, mechanické stabilizace a viskózních 

vlastností 

S novou nepoužitou NiTi ortodontickou pružinou byl proveden jeden měřicí cyklus s 

prodloužením o 6 mm. Ta byla následně cyklována(min. 40 cyklů) a ponechána devět měsíců 

v klidu. Poté byl u ní proveden cyklus s prodloužením o 6 mm. Následně byl proveden relaxační 

test síly v čase při prodloužení vzorku o 6 mm. V této situaci byla ponechána po dobu 5 hod a 

následně byla vrácena do původní délky a tím byl cyklus uzavřen. Jako poslední měření byl 

proveden cyklus s prodloužením o 12 mm [101].  
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin 

Pro měření bylo použito 5 vzorků od každého typu NiTi ortodontické pružiny (Tabulka 1.). 

Měřící aparatura byla stejná jako v kapitole Klinické plató (Obrázek 10. a 11.). Za účelem 

nalezení dvou vhodných NiTi ortodontických pružin pro porovnání vlivu teploty na mechanické 

vlastnosti byly provedeny tzv. testy o jednom cyklu (test 1). Následně byla vybrána jako první 

pružinka s největší mechanickou hysterezí (GAC L) a druhá pružinka s nejmenší mechanickou 

hysterezí (3M 9). Poté jsme provedli simulaci požití teplého a studeného jídla (test 2).  

Pro účely srovnání zátěžových křivek a hysterezí jednotlivých vzorků byly při konstantní 

teplotě 37 °C provedeny testy  o jednom cyklu s maximálním  prodloužením vzorku o 12 mm 

(test 1a). Pro detailnější srovnání zátěžových křivek pružinek GAC L a 3M 9 při konstantní 

teplotě oproti testování s proměnlivou teplotou (test 2), byl také proveden test s jedním 

cyklem s prodloužením o 2,6 mm (test 1b) a druhý test s jedním cyklem s prodloužením o 6 

mm (test 1c) při konstantní teplotě 37 °C. 

V testu 2 byla provedena simulace požití teplého jídla (např. horká káva) a ochlazení zpět na 

tělesnou teplotu v dutině ústní zahřátím z 37 °C na 57 °C a zpětně na 37 °C. Dále se simulovalo 

požití studeného jídla (např. studeného nápoje nebo zmrzliny) a ohřátí zpět na tělesnou 

teplotu ochlazením z 37 °C na 17 °C a zpětně na 37 °C. Cyklus zahřátí nebo ochlazení o 20 °C 

s reverzí trval 15 minut. Pro testování bylo zvoleno prodloužení 2,6 mm s preaktivací 

prodloužením o 6 mm, protože je to typická klinická situace při uzavírání mezery po extrakci 

premolárů [102]. Test 2 byl rozdělen na test 2a a 2b. V testu 2a byly NiTi ortodontické pružiny 

GAC L a 3M 9 při konstantní teplotě 37 °C prodlouženy o 6 mm a následně zkráceny na 

prodloužení o 2,6 mm. Toto prodloužení bylo přibližně do střední části deaktivačního plató. 

Při tomto konstantním prodloužení o 2,6 mm byl proveden teplotní cyklus. Nejdříve 

proběhlo ohřátí vzorku z 37 °C na 57 °C, poté došlo k ochlazení na 17 °C a následně k oteplení 

na 57 °C, poté proběhlo opět ochlazení na 17 °C a nakonec zahřátí na 37 °C. Po tomto 

teplotním cyklu byl vzorek při konstantní teplotě 37 °C zkrácen do původní délky. V testu 2b 

byl vzorek při konstantní teplotě 37 °C prodloužen o 6 mm a následně zkrácen na prodloužení 

2,6 mm. Při tomto konstantním prodloužení o 2,6 mm byl proveden jeden teplotní šok 

zahřátím vzorku z 37 °C na 57 °C a jeho následné ochlazení zpět na 37 °C. Nakonec byl vzorek 

za konstantní teploty 37 °C zkrácen do původní délky [103]. 



39 
 

3. Viskoelastické vlastnosti stentu 

Biodegradabilní stenty se stávají perspektivné metodou pro léčbu striktur jícnu. Pro správnou 

funkci jícnového biodegradabilního stentu je nezbytná jeho dostatečná síla působící na stěny 

jícnu po celou dobu léčby tak, aby nedošlo k jeho předčasnému zúžení nebo kolapsu.  Z tohoto 

důvodu je nezbytné znát viskoelastické vlastnosti stentu. Pro jejich testování byl použit in vitro 

relaxační test síly v čase. 

Pro testování jsme použili deset komerčně vyráběných biodegradabilních samoexpandibilních 

SX-ELLA stentů vyrobených z polydioxanonu. Tyto stenty jsou 80 mm dlouhé (LN), mají 25 mm 

(D1) v průměru, kde se konce rozšiřují do průměru 31 mm (D2) a jsou upleteny z jednoho 

filamentu (Obrázek 12.). Pro test jsme zvolili zúžení na 17 mm jako průměr symptomatických 

jícnových zúženích [104]. Prodloužení stentu o 56 mm změnilo průměr stentu z původních 25 

mm na požadovaných 17 mm [105]. 

 

Obrázek 12. A) fotografie a B) schematický nákres biodegradabilního samoexpandibilních 

stentu SX-ELLA. LN je celková délka nezatíženého stentu; D1, D2 jsou průměry stentu; LH je 

délka jednoho závitu nezatíženého stentu. 
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Relaxační test byl proveden na univerzálním testovacím systému Instron 3343 (Canton, Mass) 

s nainstalovaným nástavcem pro zatížení do 1 kN. Pro stálost teploty bylo měření prováděno 

ve vzduchové komoře kontrolované termostatem Julabo F25 (Allentown, Pa). Konce stentů 

byly uchyceny párem speciálních na míru vyrobených držičů. Stent byl uchycen pomocí 

speciálně vyrobeného trubicovitého přípravku v němž byl zafixován pomocí nerezových jehel, 
které byly příčně provlečeny otvory v síťce na koncích stentu (Obrázek 13.). Toto uchycení 

umožňuje v průběhu testu relativně volný pohyb stentu v radiálním směru a snadnou změnu 

jeho průměru bez výrazného tření. 

 

Obrázek 13. Detail speciálních na míru vyrobených držičů stentu 

Poté byl každý stent prodloužen o 56 mm (+70 %) z původní délky (LN = 80 mm) na celkovou 

délku LS = 136 mm. Toto prodloužení bylo provedeno rychlostí 10 mm∙s-1. V této prodloužené 

pozici byl stent držen 48 h (172 800 s) při konstantní teplotě 37 ± 0.3 °C. Axiální síla stentu byla 

zaznamenávána s ohledem na očekávanou dynamiku relaxace síly v následujících frekvencích: 

1/0.1 s-1 pro prvních 25,6 s, 1/3 s-1 pro dalších 60 s, 1/10 s-1 pro dalších 450 s a 1/300 s-1 do 

konce 172 800 s. Následně byla sledována statistická významnost relaxace síly mezi vybranými 

po sobě jdoucími časovými úseky (0 s, 10 min, 20 min, 30 min, 1 h, 2 h, 24 h a 48 h). Dále byla 

měřena také relativní vlhkost při extrémních výkyvech, tedy rozdíl větší než 10 %, kvůli 
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přirozené hydrofilitě polydioxanonu, která by mohla potenciálně ovlivnit naměřená data. Pro 

ověření a predikci jsme také modelovali relaxaci síly pomocí generalizovaného Maxwellova 

modelu, popsaného rovnicí 2. 

 

𝐹𝐴(𝑡) = 𝐹∞ + ∑𝑛𝐹𝑛𝑒
−

𝑡

𝜏𝑛      (2) 

FA představuje hodnotu axiální síly stentu v průběhu času, t je doba relaxace, F∞ je axiální síla 

stentu v nekonečném čase, tj. teoretická ustálená axiální síla po konci relaxačního procesu, n 

je počet dílčích procesů přispívajících k celkové relaxaci axiální síly, Fn je velikost příspěvku 

dílčího procesu k celkové relaxaci síly a τn je relaxační časová konstanta částečně přispívající 

procesu. 

Přepočet axiální síly  na radiální sílu FR lze provést podle rovnice 3. 

 FR=4πFA
√

(
π2𝐷1

2

𝐿𝐻
2 +1)L𝑁

2

LS
2 − 1 (3) 

kde LH je délka jednoho závitu nezatíženého stentu [106].   
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Výsledky 

 

1. Optimalizace metodiky pro testování odolnosti a 

opracovávací schopnosti kořenových nástrojů 

Tabulka 2. ukazuje naměřené klíčové parametry komerčně vyráběných pryskyřičných 

endobločků (Endo-Training-Bloc-J Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland) a odpovídající 

zaokrouhlené hodnoty použité jako vstup pro CAD model pro 3DP endobločky. Pro účely 

srovnání komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků s 3DP endobločky jsou v tabulce 2. 

uvedeny také opravené hodnoty komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků získané 

pomocí proložené polynomické funkce čtvrtého stupně. 

Tabulka 3. ukazuje naměřené klíčové parametry 3DP endobločků. V porovnání s komerčně 

vyráběnými pryskyřičnými endobločky měly profily simulovaných kk. 3DP endobločků 

statisticky významně nižší rozměrovou variabilitu, jak ukazovaly výsledky Leveneova testu 

(Tabulka 4.). Rozměrová variabilita 3DP endobločků reprezentovaná variačními koeficienty 

byla 2 - 5x nižší než variabilita komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků (Tabulka 3). 

Všechny naměřené hodnoty profilů kanálku 3DP endobločků na příslušných pozicích byly 

statisticky významně odlišné od komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků, jak prokázal 

jednovýběrový t – test (Tabulka 4.). Čím větší byla naměřená hodnota pozice, tím větší byl 

pozorovaný rozdíl. Maximální rozdíl profilu kanálku byl pozorován při 1000 px (odpovídající 

„skutečné“ poloze 7438 μm), kde průměrná naměřená hodnota pozice 3DP endobločku byla 

o 8 % menší (Tabulka 4.; poměr průměrů 3DP / Originál) než odpovídající hodnota profilu 

komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků. 

  



43 
 

Kromě parametru kanál úzký se významně lišily i ostatní sledované parametry (Tabulka 4.). S 

ohledem na variabilitu dat se kanál úzký, kanál tlustý, úhel zakřivení a úhel stoupání 3DP 

endobločků významně nelišily od komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků. Pouze v 

případě parametru úhel kužele byla variabilita naměřených dat 3DP endobločků více než 

čtyřnásobná (Poměr variačních koeficientů 3DP / Originál, Tabulka 4.), než u komerčně 

vyráběných pryskyřičných endobločků [99]. 

Tabulka 2. Klíčové parametry originálních komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků 

(Originál) – 1) naměřené hodnoty, 2) zaokrouhlené střední hodnoty použité jako vstupní 

parametry pro CAD model, and 3) opravené hodnoty pro porovnání. 

Pozice 
Originál1 

(μm) 

Variační 
koeficient1 

(%) 

Vstupní parametry 

Originál2 

(μm) 
Opravené3 

(μm) 

P
ro

fi
l k

an
ál

ku
 

@ 100px 1 208.0 ± 85.3 7.06 1 208.0 1 090.4 

@ 200px 1 954.3 ± 120.3 6.15 1 954.3 1 791.1 

@ 300px 2 467.8 ± 130.4 5.28 2 467.8 2 296.4 

@ 400px 2 820.9 ± 136.6 4.84 2 820.9 2 658.1 

@ 500px 3 065.1 ± 130.6 4.26 3 065.1 2 918.5 

@ 600px 3 249.4 ± 121.3 3.73 3 249.4 3 111.2 

@ 700px 3 381.4 ± 110.2 3.26 3 381.4 3 260.6 

@ 800px 3 481.8 ± 99.8 2.87 3 481.8 3 382.0 

@ 900px 3 590.8 ± 220.3 6.14 3 590.8 3 481.9 

@ 1000px 3 592.6 ± 82.2 2.29 3 592.6 3 557.4 

Kanál úzký 136.9 ± 11.3 8.24 136.9 – 

Kanál tlustý 314.3 ± 15.2 4.84 314.3 – 

Délka kužele 6 033.4 ± 196.7 3.26 6 033.4 – 

 (deg) (%) (deg) – 

Úhel zakřivení 125.47 ± 2.78 2.22 125.5 – 

Úhel kužele 29.40 ± 0.30 1.01 29.4 – 

Úhel stoupání 58.24 ± 2.18 3.74 58.2 – 
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Tabulka 3. Klíčové parametry 3DP endobločků se simulovaným kk. 

Pozice 
3DP 
(μm) 

Variační koeficient 

(%) 

P
ro

fi
l k

an
ál

ku
 

@ 100px 1 121.0 ± 47.7 4.26 

@ 200px 1 759.3 ± 41.1 2.34 

@ 300px 2 225.8 ± 34.7 1.56 

@ 400px 2 535.9 ± 30.7 1.21 

@ 500px 2 756.9 ± 34.3 1.24 

@ 600px 2 921.0 ± 32.5 1.11 

@ 700px 3 053.7 ± 30.0 0.98 

@ 800px 3 138.0 ± 35.3 1.13 

@ 900px 3 211.0 ± 43.7 1.36 

@ 1000px 3 261.9 ± 39.6 1.21 

Kanál úzký 130.9 ± 13.1 10.01 

Kanál tlustý 348.1 ± 17.2 4.95 

Délka kužele 5 459.2 ± 82.6 1.51 

 (deg) (%) 

Úhel zakřivení 127.46 ± 2.25 1.76 

Úhel kužele 28.68 ± 1.21 4.21 

Úhel stoupání 54.23 ± 2.29 4.23 
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Tabulka 4. Porovnání klíčových parametrů komerčně vyráběné pryskyřičné endobločky s 3DP 

endobločky. Hvězdička (∗) označuje nesignifikantní rozdíly příslušných parametrů 3DP 

endobločků ve srovnání s komerčně vyráběnými pryskyřičnými endobločky. 

Pozice 
Poměr průměrů 
3DP / Originál 

(%) 

jednovýběrový  
t – test 

Poměr variačních 
koeficientů 

3DP / Originál 

(%) 

Levenův test 
p 

p síla testu 

P
ro

fi
l k

an
ál

ku
 

@ 100px 103 = 0.010 0.777 56 = 0.018 

@ 200px 98 = 0.003 0.907 34 > 0.001 

@ 300px 97 > 0.001 1 27 > 0.001 

@ 400px 95 > 0.001 1 22 > 0.001 

@ 500px 94 > 0.001 1 26 > 0.001 

@ 600px 94 > 0.001 1 27 > 0.001 

@ 700px 94 > 0.001 1 27 > 0.001 

@ 800px 93 > 0.001 1 35 = 0.003 

@ 900px 92 > 0.001 1 20 = 0.037 

@ 1000px 92 > 0.001 1 48 = 0.027 

Kanál úzký 96 = 0.055* 0.493 116 = 0.488* 

Kanál tlustý 111 > 0.001 1 113 = 0.272* 

Délka kužele 90 > 0.001 1 42 = 0.050 

 (%)   (%)  

Úhel zakřivení 102 > 0.001 0.958 81 = 0.392* 

Úhel kužele 98 = 0.015 0.715 408 > 0.001 

Úhel stoupání 93 > 0.001 1 105 = 0.876* 
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2. Testování mechanických vlastností NiTi ortodontických 

pružin v závislosti   na výrazně se měnící teplotě 

Klinické plató 

Tabulka 5. ukazuje zjištěné parametry deaktivačního plató jednotlivých typů NiTi 

ortodontických pružin. Nejdelšího deaktivačního plató dosáhla 3M 9 pro skupinu 9 mm a 3M 

12 pro skupinu 12 mm. Nejmenší sklon deaktivačního plató měla GAC L. Výběr některých typů 

deaktivačních plató je znázorněn v grafu (Obrázek 14.) [100]. 

 

Obrázek 14. Grafické znázornění různých typů deaktivačního plató. Zastoupeny jsou NiTi 

ortodontické pružiny GAC H, AO 9 a 3M 9 
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Tabulka 5.  Výsledky vlastností deaktivačního plató. Ve sloupci “Síla“ jsou minimální a 

maximální hodnoty síly působící během deaktivačního plató. Ve sloupci “Prodloužení 

pružiny“ jsou hodnoty prodloužení NiTi ortodontické pružiny, ve kterých se nacházelo 

deaktivační plató. Ve sloupci “Velikost“ jsou hodnoty rozsahu deaktivačního plató. Sloupec 

“Sklon“ ukazuje poměry síly a prodloužení po sobě jdoucích naměřených bodů 

v deaktivačním plató. 

  Deaktivační plató 
Jednotlivé 
typy pružin 

(zkratky) Síla [N] 
Prodloužení pružiny 

[mm] Velikost [mm] 
Sklon 

[N.mm-1] 
  od do od do     
  (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) 

3M 9 0.88 1.90 0.38 11.83 11.45 0.08 
  (0,87–0,95) (1,86–1,95) (0,38–0,40) (11,83–11,83) (11,25–11,45) (0,08–0,08) 

              

AO 9 2.25 3.29 4.20 8.80 4.60 0.22 
  (2,24–2,28) (3,27–3,31) (4,20–4,40) (8,80–9,00) (4,40–4,60) (0,22–0,22) 

              

D b 0.88 1.42 1.20 9.78 8.40 0.06 
  (0,87–0,90) (1,41–1,43) (1,18–1,38) (9,58–9,78) (8,40–8,60) (0,06–0,06) 

              

D y 1.20 1.57 0.78 6.58 5.80 0.06 
  (1,19–1,21) (1,56–1,59) (0,78–0,80) (6,38–6,58) (5,60–5,80) (0,06–0,06) 

              

GAC L 0.85 1.00 0.40 7.20 6.80 0.02 
  (0,83–0,86) (0,99–1,01) (0,40–0,40) (7,20–7,20) (6,80–6,80) (0,02–0,02) 

              

GAC H 1.95 2.45 0.60 6.80 6.00 0.08 
  (1,91–1,98) (2,39–2,49) (0,60–0,80) (6,60–6,80) (5,80–6,20) (0,06–0,08) 

              

OO 9 1.95 2.81 4.80 9.80 5.20 0.17 
  (1,93–1,97) (2,79–2,83) (4,60–4,80) (9,80–9,80) (5,00–5,20) (0,16–0,17) 

              

3M 12 1.02 2.06 0.40 23.21 22.81 0.04 
  (0,99–1,04) (2,02–2,08) (0,20–0,60) (23,00–23,38) (22,40–23,01) (0,04–0,04) 

              

AO 12 2.09 3.06 7.80 17.00 9.20 0.10 
  (2,06–2,11) (3,03–3,09) (7,60–8,00) (16,80–17,00) (9,00–9,40) (0,10–0,11) 

              

OO 12 1.96 2.83 9.20 18.60 9.40 0.09 
  (1,92–1,98) (2,80–2,88) (8,60–9,40) (18,40–18,80) (9,20–9,80) (0,08–0,09) 
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Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin a vliv 

mechanické stabilizace 

Na grafu (Obrázek 15.) je znázorněn vliv mechanické stabilizace, kde u mechanicky 

stabilizované NiTi ortodontické pružiny GAC L došlo k relativnímu poklesu síly. Graf (Obrázek 

16.) znázorňuje relaxaci síly v čase u NiTi ortodontické pružiny GAC L. K největší relaxaci síly 

docházelo během prvních několika desítek sekund. Během prvních 30 min došlo k relaxaci síly 

u měřených NiTi ortodontických pružin v řádu nízkých jednotek procent (Tabulka 6.). 

 

Obrázek 15. Znázorňuje vliv mechanické stabilizace na NiTi ortodontickou pružinu GAC L. 

Zelené zátěžové křivky znázorňují cyklování nové nepoužité pružiny a červené zátěžové 

křivky znázorňují cykly u pružiny, která byla mechanicky stabilizována. To znamená, že u ní 

bylo provedeno 40 cyklů.  
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Obrázek 16. Relaxace síly v čase u NiTi ortodontické pružiny GAC L. Křivka “Model“ získaná 

aplikací generalizovaného Maxwellova modelu na naměřená data “GAC L“. 

Tabulka 6. Relaxace síly v čase jednotlivých typů pružin po prvních 30 minutách trvalého 

konstantního zatížení. 

Typ NiTi ortodontické 
pružiny   

Relaxace síly v prvních 
30 min [%] 

9 mm     

3M 9  2 

AO 9 3 

D b 2 

D y 2 

GAC L  3 

GAC H  3 

OO 9 2 

      

12 mm     

3M 12  1 

AO 12 2 

OO 12 1 
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Na grafu (Obrázek 17.) je vidět celkový pokles síly u mechanicky stabilizovaného vzorku 

(Obrázek 17.; červená křivka) v porovnání s novým nepoužitým vzorkem (Obrázek 17; fialová 

křivka); měřeno v cyklu s maximálním prodloužením o 6 mm. Tvar zátěžové křivky zůstal 

relativně stejný. Relaxace síly v čase u vzorku ponechaném 5 hod v konstantním prodloužení 

měla jen nepatrný vliv, který je znázorněn drobným poklesem síly v maximálním prodloužení 

na modré zátěžové křivce. Preaktivací vzorku nového prodloužením o 12 mm (Obrázek 17.; 

zelená křivka), bylo dosaženo deaktivačního plató, jako u mechanicky stabilizované pružiny, 

která byla prodloužena o 6 mm (Obrázek 17.; červená křivka) [101]. 

 

Obrázek 17.   Porovnání elastických vlastností, mechanické stabilizace a viskózních vlastností 

u NiTi ortodontické pružiny GAC L. Zátěžová křivka “Prodloužení 6 mm nová“ ukazuje jeden 

cyklus nové nepoužité pružiny. Zátěžová křivka “Prodloužení 6 mm “ ukazuje jeden cyklus 

mechanicky stabilizovaného testovaného vzorku. Zátěžová křivka “Relaxace síly“ ukazuje 

jeden cyklus mechanicky stabilizovaného testovaného vzorku, kde v maximálním prodloužení 

byl ponechán po dobu 5 hod. Zátěžová křivka “Prodloužení 12 mm“ ukazuje měřicí jeden 

cyklus s maximálním prodloužením o 12 mm.  
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin 

Měřené NiTi ortodontické pružiny vykazovaly značnou variabilitu s ohledem na mechanickou 

hysterezi (Obrázek 18. a 19.). GAC L měla největší mechanickou hysterezi (40,0 ± 0,7 g), 

přičemž nejmenší mechanická hystereze byla zjištěna pro 3M 12 (2,4 ± 0,1 g) a ze skupiny 9 

mm 3M 9 (4.5 ± 0.1 g) (Obrázek 18.).  

 

Obrázek 18. Grafické znázornění zátěžových křivek u měřených NiTi ortodontických pružin ze 

skupiny 9 mm. Červená šipka ukazuje rozdíl v síle působený hysterézním chováním 

měřeného vzorku.  
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Obrázek 19. Grafické znázornění zátěžových křivek u měřených NiTi ortodontických pružin ze 

skupiny 12 mm 

3M 9 vykazovala podstatně menší teplotní hysterezi a citlivost síly ve vztahu k teplotním 

změnám ve srovnání s GAC L (Obrázek 20.). Teplotní hystereze byla u 3M 9 zanedbatelná 

(Obrázek 20. a 22.). U GAC L měla teplotní hystereze velikost 8 g (0,08 N) (Obrázek 20. a 21.).  

Při konstantním prodloužení byly maximální změny síly během teplotního cyklování 29 g (0,29 

N) pro 3M 9 (Obrázek 20.) a 79 g (0,79 N) pro GAC L (Obrázek 20. a 21.). 

Na konci teplotního cyklování 3M 9 nevykazovala téměř žádné změny síly (Obrázek 20.). 

Zatímco u GAC L byl naměřen nárůst síly o 10 g (0,10 N) (Obrázek 20. a 21). 
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Po teplotním cyklování během testu 2a pružinka 3M 9 nevykazovala téměř žádné změny 

průběhu zátěžové křivky v porovnání s testy pomocí jednoho cyklu s prodloužením o 6 mm a 

2,6 mm (test 1b) při konstantní teplotě 37 °C (Obrázek 22.).  

 

Obrázek 20. Porovnání teplotních hysterezí. Černá zátěžová křivka znázorňuje 3M 9 a šedá 

křivka zátěžovou křivku GAC L během teplotních cyklů při konstantním prodloužení 2,6 mm 

během testu 2a. 

Naproti tomu pružinka GAC L po teplotním cyklování během testu 2a ukázala nárůst síly o 10 

g (0,10 N) (Obrázek 20. a 21.). Během testu 2b po jednom teplotním šoku GAC L vykázala ještě 

větší nárůst síly a to o 17 g (0,17 N) ve srovnání s testem 2a. V testu o jednom cyklu 

s prodloužením o 12 mm (test 1a) mělo deaktivační plató u GAC L malý sklon (0,02 N/mm) v 

širokém rozsahu (v intervalu prodloužení 7,40-0,40 mm) (Obrázek 18.). V testu o jednom cyklu 

s prodloužením o 2,6 mm (test 1b) pružinka GAC L nevykazovala deaktivační plató s tak nízkým 

sklonem a v tak širokém intervalu jako v testu 1a (Obrázek 23.). 
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Obrázek 21. Znázorňuje chování GAC L během teplotního cyklování při konstantním 

prodloužení 2,6 mm. D značí začátek měření. F ukazuje konec teplotního cyklu. E je 

maximální síla při 37 °C a při prodloužení 2,6 mm během teplotního cyklování. Rozdíl E a F je 

teplotou indukovaná hystereze, která je rovna 8 g (0,08 N). Rozdíl F a D je nárůst síly 10 g 

(0,10 N), který zůstal na konci teplotního cyklování. 

V testu 2b se pružinka GAC L po jediném teplotním šoku již nedostala na deaktivační plató a 

nevykazovala konstantní průběh síly. Naopak, při jejím zkracování po teplotního šoku byl 

pokles síly až 0,23 N/mm (Obrázek 23.; modrá křivka). Pro srovnání to byl téměř stejný pokles 

síly, jako byl pozorován v testu 1b o jednom cyklu během zkracování z maximálního 

prodloužení 2,6 mm (Obrázek 23.; červená křivka).  

3M 9 obecně nevykazovala téměř žádné změny zátěžové křivky během všech zkoušek (testy  

1a, c; 2a, b) (Obrázek 22.) [103].  
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Obrázek 22. Porovnání termomechanického cyklu z test 2a s jednotlivými zátěžovými 

křivkami z testu 1b. Červená čára znázorňuje jeden cyklus s maximálním prodloužením o 2,6 

mm při konstantní hodnotě teplota 37 °C (test 1b). Zelená čára znázorňuje jeden cyklus s 

maximálním prodloužením o 6 mm při konstantní teplotě 37 C (test 1b). Modrá tečkovaná 

čára znázorňuje cyklus s maximálním prodloužením o 6 mm při stále teplotě 37 °C a 

teplotnímu cyklování při prodloužení 2,6 mm v oblasti deaktivačního plató. Tlustá modrá 

svislá čára, která je součástí modré tečkované čáry, vyjadřuje kladné a záporné silové výkyvy 

během teplotního cyklování při prodloužení o 2,6 mm (test 2a). 
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Obrázek 23. Srovnání zátěžové křivky po jednorázovém teplotním šoku (test 2b) u GAC L s 

jednotlivými mechanickými cykly (test 1b). Červená čára znázorňuje zátěžovou křivku s 

maximálním prodloužením o 2,6 mm při konstantní hodnotě teplota 37 C (test 1b). Zelená 

čára znázorňuje zátěžovou křivku s maximálním prodloužením o 6 mm při konstantní teplotě 

37 C (test 1b). Modrá tečkovaná křivka znázorňuje kompletní cyklus s maximálním 

prodloužením o 6 mm a konstantní teplotou 37 °C a jednorázovém teplotním šoku při 

prodloužení o 2,6 mm v oblasti deaktivačního plató. Tlustá modrá svislá čára, která je 

součástí modré tečkované čáry, vyjadřuje silový nárůst během jednorázového topného šoku 

při prodloužení 2,6 mm. 
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu 

Výsledky relaxačního testu síly v čase u biodegradabilních stentů jsou vidět na grafech 

(Obrázek 24. a 25.). Z grafu (Obrázek 24.) je patrné, že nejvyšší rychlost relaxace síly 

polydioxanonového stentu byla pozorována v prvních minutách po aplikaci zátěže.  

 

Obrázek 24. Relaxace síly v čase pro jeden vybraný stent 

Při porovnání bylo zjištěno, že relaxace síly jsou statisticky významné ve všech sledovaných 

časových krocích ve srovnání s každým předchozím časovým krokem, jak ukazuje graf 

(Obrázek 25.). p-hodnoty pro časové kroky (10 min, 20 min, 30 min, 1 h, 2 h, 24 h a 48 h) jsou 

všechny p = 0,003. Vzorky byly měřeny při konstantní teplotě (37 ± 0,3) ˚C a odchylky ve 

sledované relativní vlhkosti nikdy nepřesáhly 10 %. Při analýze dat byla nejlepší shoda s 

relaxačními daty dosažena pomocí generalizovaného Maxwellova modelu (Obrázek 25.) za 

předpokladu dvou částečně přispívajících procesů. Primární relaxační proces byl rychlý, s 

časovou konstantou τ1 = 4,50 min a velikostí relaxace F1 = 1,19 N. Sekundární relaxační proces 
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byl pomalejší, s časovou konstantou τ2 = 189,9 min a velikostí relaxace F2 = 0,90 N. Osová síla 

v nekonečném časovém limitu byla F∞ = 3,76 N [106]. 

 

 

 

Obrázek 25. Hvězdička (*) označuje statisticky významnou relaxaci síly v příslušném časovém 

kroku ve srovnání s předchozím časovým krokem. Červené znaménko plus (+) označuje 

vypočtenou hodnotu síly pomocí generalizovaného Maxwellova modelu.  
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Diskuse 

1. Optimalizace metodiky pro testování odolnosti a 

opracovávací schopnosti kořenových nástrojů 

Pro testování mechanických vlastností kořenových NiTi nástrojů se často využívají komerčně 

vyráběné pryskyřičné endobločky, u kterých je možné dosáhnout vyšší standardizace oproti 

testům na extrahovaných zubech. Tyto komerčně vyráběné pryskyřičné endobločky, pokud se 

zaměříme na nejvíce používané endobločky, kde simulovaný kk. má tvar J, jsou popisovány 

délkou, tloušťkou, úhlem a poloměrem zakřivení. Nicméně pro určování zakřivení bylo 

popsáno mnoho metod, které poskytují pro stejné zakřivení různé hodnoty [107]. Dále i délka 

simulovaných kk. stejných komerčně vyráběný pryskyřičných endobločků má v různých 

studiích jinou hodnotu. Také výsledky této práce naznačují variabilitu v rozměrech 

simulovaných kk. u stejných komerčně vyráběných pryskyřičných endobločků [108–110]. 

Proto bylo v této práci zvoleno větší množství jasně definovaných parametrů pro přesné 

změření simulovaného kk. endobločku Plastic Practice Blocks .02 (Endo-Training-Bloc-J 

Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland). Následně byla vytvořena jeho kopie z průměrů 

naměřených hodnot těchto parametrů a poté bylo 3D vytištěno 20 těchto kopií. 

I při tisknutí s vrstvami o tloušťce 16 μm byl výsledný povrch 3DP endobločku relativně hrubý 

a neumožňoval v dostatečné kvalitě pozorovat simulovaný kk. v optickém mikroskopu. 

Leštěním pomocí silikonových gumiček a past různých hrubostí nepřineslo zlepšení potřebná 

pro pozorování simulovaného kk. Bylo naneseno stomatologické adhesivum Evetric Bond 

(Ivoclar Vivadent AG, Schaan, Liechtenstein) na jednu stranu endobločku. Tato strana byla 

následně položena na rovnou nerezovou dentální matrici a adhesivum bylo světlem vytvrzeno. 

To bylo provedeno pro přední a zadní stranu 3DP endobločku. Tímto na těchto površích vznikla 

hladká plocha, která umožnila pozorování simulovaného kk. ve 3DP enodobločcích s 

minimálním zkreslením. 

Pro přesné změření simulovaných kk. v 3DP endobločcích bylo nejdříve z nich nutné odstranit 

podpůrný materiál. Podle doporučení výrobce byl nejdříve podpůrný material odstraňován 

vysokotlakým proudem vody. Nicméně tato metoda se ukázala jako nedostatečná. Různé 
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studie používaly k odstranění podpůrného  materiálu vodu [111, 112], isopropyl alkohol [113] 

a jiné druhy alkoholů. V této studii byl použit 96% etanol, který je pro účely odstranění 

podpory lepší alternativou než roztok NaClO nebo EDTA [40].  Pro dostatečné odstranění 

podpůrného materiálu bylo nutné zavést výplach po celé délce simulovaného kk.  To bylo 

docíleno opracováním simulovaného kk.  K-Filem ISO 10, který bylo nutné předehnout, aby se 

předešlo pozměnění tvaru simulovaného kk. 

Prokázali jsme vysokou reprodukovatelnost procesu 3D tisku endobločků vytištěných z 

akrylové pryskyřice (VeroClear-RGD810, Stratasys, Eden Prairie, USA) pomocí 3D tiskárny 

Objet30 Pro (Stratasys, Eden Prairie, USA). Rozměrová variabilita 3DP endobločků byla u 

většiny testovaných parametrů výrazně nižší (3 – 5krát) než u komerčně dostupných 

endobločků (Endo-Training-Bloc-J Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland). Jde o velmi 

důležitý výstup této práce, protože pouze endobločky s nízkou rozměrovou variabilitou 

umožňují konzistentní a reprodukovatelné výsledky testů endodontických nástrojů. 

Přesnost 3DP endobločků byla dostatečná, přestože se některé naměřené rozměry 3DP 

endobločků statisticky významně lišily od rozměrů komerčně vyráběných pryskyřičných 

endobločků. Maximální rozdíl byl 11 % a lze jej snadno odstranit úpravou CAD modelu. 

Negativní vliv na profil simulovaného kk. mělo odstranění podpůrného materiálu. I při použití 

jemného a předem předehnutého nerezového nástroje K-file ISO 10 došlo k narovnání 

kanálku, což je typický problém při použití ručních a rotačních kořenových nástrojů [16, 114] 

a projevuje se zmenšením úhlu stoupání a relativním zvětšením v hodnotách profilu kanálu 

naměřených ve vzdálenostech 100, 200, 300 a 400 px. Použitím kořenových nástrojů s menším 

ISO – např. ISO 06 a 08 – nebylo možné odstranit dostatečné množství podpůrného materiálu 

ze simulovaných kk. Rovněž byly ovlivněny proximální a distální průměry simulovaných 

kanálků ve 3DP endobločcích. V této oblasti je potřeba zkoumat alternativní možnosti 

odstraňování podpůrného materiálu ze simulovaných kk [99]. 
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2. Testování mechanických vlastností NiTi ortodontických 

pružin v závislosti   na výrazně se měnící teplotě 

Klinické plató 

Účelem této studie bylo identifikovat parametry deaktivačního plató NiTi ortodontických 

pružin a metodiku jejich hodnocení. Takové informace jsou pro ortodontisty zásadní. Nicméně 

dalším zásadním parametrem, který je nutný znát pro klinickou praxi, je hystereze. Protože jen 

pružiny s malou hysterezí a nízkou závislostí síly na teplotě může být zajištěno vyvážené 

působení sil a tím zabránit nežádoucím účinkům na zuby a okolní struktury vyplývající z použití 

neadekvátních sil [115–117]. Navíc všechny tyto výsledky platí i pro NiTi ortodontické pružiny, 

které mají epoxidovou povrchovou úpravu, protože bylo prokázáno, že povrchová úprava 

nemá žádný významný význam vliv na mechanické vlastnosti NiTi ortodontických drátů a 

pružin [67, 68]. 

V této práci byla vyvinuta univerzální a objektivní statistická metoda pro stanovení 

deaktivačního plató. Ta umožnila přesně najít a vyhodnotit potřebné klinicky relevantní 

parametry deaktivačního plató NiTi ortodontických pružin, které byly testovány. Tato metoda 

hodnocení je použitelná pro všechny typy pružin na trhu, neboť překonává problémy omezující 

současné metody pro hodnocení NiTi ortodontických pružin [17, 118, 119]. Nově vyvinutou 

metodu lze aplikovat i pro specifické případy, jako jsou NiTi ortodontické pružiny s minimálním 

mechanickou hysterezí, např. 3M 9 (Obrázek 14.), pružiny s výrazným sklonem deaktivačního 

plató, např. AO 9 (Obrázek 14.), nebo pružiny s velmi dlouhým deaktivačním plató, např. 

3M 12, (Prodloužení pružiny (mm); od do; Tabulka 5.). Může být použita také na NiTi 

ortodontické pružiny s výraznou hysterezí, kde deaktivační plató velmi závisí na prodloužení, 

např. GAC H (Obrázek 14.). 

Bylo testováno 10 druhů pružin od 5 výrobců za klinicky relevantních podmínek a provedeno 

jejich hodnocení s ohledem na klinickou praxi. Pokud jde o jednoduchost aplikace, tak 

nejvhodnějšími se zdají být pružiny 3M 12 a 3M 9. Tyto NiTi ortodontické pružiny mají krátkou 

aktivační délku. To znamená, že k dosažení deaktivačního plató stačí malé prodloužení NiTi 

ortodontické pružiny a rozsah deaktivační plató z testovaných NiTi ortodontických pružin je 



62 
 

největší. U pružiny 3M 9 existuje výrazná nesrovnalost mezi deklarovanou hodnotou síly a 

naměřenou hodnotou síly. Pro pružiny AO 9, D b, D y a AO 12, nebyla výrobcem síla 

deklarována [100]. 
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Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin 

Při postupném cyklování nové nepoužité NiTi ortodontické pružiny (Obrázek 15.) bylo zjištěno, 

že každá následující křivka závislosti síly na prodloužení relativně přesně prochází maximem 

zátěžové křivky předchozího cyklu. Tento výsledek podporuje hypotézu, že následné chování 

NiTi ortodontické pružiny závisí na hodnotě maximálního prodloužení a množstvím 

předchozích cyklů. Po určitém množství cyklů také dochází k mechanické stabilizaci pružiny,  

po které již nedochází k podstatných změnám vlastností pružinky, což je dokladováno 

překrývajícími se průběhy zátěžových křivek stabilizované NiTi ortodontické pružiny (Obrázek 

15.). Tvar deaktivačního plató nové nepoužité NiTi ortodontické pružiny byl podobný jako u 

křivky mechanicky stabilizované NiTi ortodontické pružiny. Nicméně došlo k výraznému 

posunu dolů u stabilizovaných vzorků v ose Síla. Výsledky vedou k podobnému závěru jako 

Wichelhaus et al. [17], že nová nepoužitá pružina je mechanicky stabilizována po několika 

cyklech a následné cyklování už nemění  průběh  křivek dalších cyklů. 

Již publikované práce zabývající se degradací síly v průběhu času objasňují, že síla klesá hlavně 

během prvních hodin konstantní zátěže[120, 121]. Výsledky těchto studií však nebyly 

dostatečně podrobné pro potřeby testování vlivu rychlých změn na vlastnosti NiTi pružin. 

Proto bylo zvoleno měření relaxace síly v čase při konstantním prodloužení NiTi 

ortodontických pružin s dostatečně jemným měřícím krokem. Po analýze výsledků pomocí 

generalizovaného Maxwellova modelu (Obrázek 16.) bylo zjištěno, že skutečná data nejlépe 

odpovídají modelovému závislosti síly na čase sestávající ze tří exponenciálně klesajících členů 

a konstanty, která představuje hodnotu konečné síly, k níž se síla pružiny neustále přibližuje 

(teoreticky bude dosažena za nekonečně dlouhou dobu). . Tři exponenciálně klesající členy 

značí tři procesy relaxace síly v čase. Nejrychlejší proces v prvních několika sekundách je dán 

vyrovnáním třecích sil v očkách a úchytech. V druhém procesu odehrávajícího se v řádově 

minutách dochází k vyrovnání mikro-poruch v materiálu (dislokací atp.). Nejpomalejší třetí 

proces probíhá řádově několik dní a dochází při něm k tečení materiálu a tvorbě nových 

plastických deformací. Důležitým zjištěním pro následné testování pružin je, že k maximální 

relaxaci síly v čase dochází během prvních desítek minut po zatížení pružiny. Měření v této 

práci ukázala, že během prvních hodin dojde k relaxaci síly v čase o 3 % při konstantním 
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prodloužení pružiny (Tabulka 6.). Tyto výsledky odpovídají dříve publikovaným údajům, kde 

došlo k relaxaci síly o 3–11 % během prvních 4 hodin a o 8–17 % během 28 dnů [122].  

V případě pružiny NiTi 200 g GAC L - 9 mm je 26 % pokles síly způsobený její tepelnou nebo 

mechanickou hysterezí (např. pití studeného nápoje nebo mikropohyby v ústech), ke kterému 

dojde řádově v sekundách až minutách. Zatímco pokles způsobený degradací materiálu v čase 

je přibližně 8 % během několika desítek dní, jak vyplývá z predikcí Maxwellova modelu a také 

odpovídá výsledkům publikovaným Angolkar et al. [122] .  

Relaxace síly v čase a mechanická stabilizace NiTi ortodontických pružin způsobila pokles 

deaktivačního plató, ale ne změnu jejího tvaru. Pokles způsobený hysterezním chováním 

materiálu souvisí s přeměnami mezi krystalickými strukturami, které jsou typické speciálně 

pro Nitinol. Relaxace síly v čase a její mechanická stabilizace je spojena s viskózními 

vlastnostmi. Ty jsou dány výše zmíněnými procesy, které zahrnují „tečení“ materiálu při 

zatěžování, přítomnost inkluzí, strukturální poruchy, změny v mechanických vazbách atd. [17] 

Z důvodu zanedbatelné časové degradace je však mechanická stabilizace vhodná před aplikací 

NiTi ortodontické pružiny. 

Porovnání elastických vlastností, mechanické stabilizace a viskózních vlastností NiTi 

ortodontických pružin vidíme na grafu (Obrázek 17.). Deaktivační plató v cyklu s prodloužením 

o 6 mm se u nové nepoužité NiTi ortodontické pružiny tvarově neliší od plató mechanicky 

stabilizované NiTi ortodontické pružiny. U cyklu s prodloužením o 6 mm po dobu 5 hodin 

vidíme, že tvar deaktivačního plató také zůstává podobný. Je zde pouze nepatrný pokles 

v maximálním prodloužení v důsledku relaxace síly v čase. Následné prodloužení o 12 mm 

objasňuje, že i přes mechanickou stabilizaci a relaxaci síly lze dosáhnout deaktivačního plató v 

plném rozsahu díky aktivaci NiTi ortodontické pružiny dostatečným prodloužením. Při 

mechanické stabilizaci a relaxaci síly, jak ukazuje graf (Obrázek 15.), dochází pouze k poklesu 

deaktivačního plató v ose síly, ale tvar deaktivačního plató zůstává zachován [101]. 
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin  

Mezi naměřenými typy NiTi ortodontických pružin byla pozorována rozdílná míra závislosti síly 

na velikosti a směru teplotní změny (tzv. teplotní citlivost). Například maximální změna síly 

během teplotního cyklování u 3M 9 byla 29 g (0,29 N) (Obrázek 20.), kdežto u GAC L byla 79 g 

(0,79 N) (Obrázek 20. a 21.). S celkovou teplotní citlivostí pružiny byla spojena i teplotní 

hystereze.  V testu 2b, simulujícím teplotní šok např. při pití horké kávy (57 °C), byla u GAC L 

při prodloužení o 2,6 mm a po návratu na teplotu 37 °C naměřena teplotní hystereze 17 g 

(15 %) (Obrázek 20.). Naproti tomu naměřená hystereze u 3M 9 byla téměř zanedbatelná 

(Obrázek 20.). 

Test 2a, který simuloval požití teplého (57 °C) a studeného (17 °C) jídla poukazoval na důležitý 

jev, že u NiTi ortodontických pružin, které vykazovaly značnou hysterezi, přetrvávala zvýšená 

síla i po ochlazení na 17 °C (Obrázek 20. a 21.).  

Tedy obecným principem fázových transformací slitiny NiTi je, že dopad mechanických změn 

(aktivace, deaktivace a preaktivace) na sílu NiTi ortodontické pružiny může být plně nahrazena 

změnami teploty a naopak. 

Důležitý praktický důsledek pro NiTi ortodontické pružiny se značnou mechanickou a teplotní 

hysterezí při běžných teplotních změnách v pacientových ústech je takový, že jakákoli 

mechanická preaktivace je okamžitě eliminována zvýšením teploty v ústech (např. po příjmu 

teplého jídla). 

Pro ilustraci obecného principu bylo vytvořeno simulované schematické znázornění možných 

zátěžových křivek pro dvě NiTi ortodontické pružiny rozdílných hysterezí. Pro názornost byly 

zvoleny větší časové intervaly mezi jednotlivými teplotními šoky. Průběh síly v čase NiTi 

ortodontické pružiny s velkou hysterezí je vyobrazen na grafech (Obrázek 26. a 27.) 

vytvořených na základě skutečných hodnot z měření GAC L. Při každém tepelném šoku 

můžeme vidět mohutný strmý výkyv v síle. Doba trvání takového výkyvu odpovídá době trvání 

teplotního šoku, který ho způsobil. V intervalech bez teplotních změn se však síla pružiny mění 

ve značném rozsahu, dochází k výrazným vzepětím síly nad deaktivační plató, následovaným 

jen pozvolným snižováním síly. Trvání těchto silových vzepětí může být dlouhé (až několik 
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hodin), většinou dokud nenastane další teplotní šok. Takový průběh síly je naprosto odlišný od 

ideálního průběhu deaktivačního plató.  

Průběh síly pružiny s nulovou nebo zanedbatelnou hysterezí je pak znázorněn na grafech 

(Obrázku 28. a 29.) vytvořených na základě naměřených hodnot pro 3M 9. Ve srovnání s 

pružinou s výraznou hysterezí zde při teplotním šoku nebyly porzorovány tak výrazné výkyvy 

v síle. Navíc síla v intervalech bez teplotních změn v podstatě kopíruje křivku ideálního 

deaktivačního plató. 

Bylo také zjištěno, že stávající označení  NiTi ortodontických pružin je často matoucí a může 

být zavádějící [123]. Například 3M 9 dosahuje své udávané hodnoty síly 200 g přibližně až v 

bodě maximálního doporučeného prodloužení.  Naproti tomu GAC L dosáhne udávané síly 100 

g okamžitě při minimálním prodloužení nebo přesněji na konci deaktivačního plató (Obrázek 

18.). Z klinického pohledu, největší problémem NiTi ortodontických pružin s výraznou 

hysterezí nejsou silové výkyvy ani strmější deaktivační plató, ale přetrvávající přetížení 

působící na ošetřovaný zub, vzniklé vlivem požití horkého jídla. Jak vyplývá z výsledků v 

případě GAC L, přetížení může být větší i o více než 37 % ve srovnání s deklarovanou hodnota 

síly této ortodontické pružiny. Takové přetížení zubu může vést až k poškozením zubu a 

okolních struktur [66]. Pouze u NiTi ortodontických pružin s minimální hysterezí a s plató v 

klinicky vhodném rozsahu prodloužení můžeme plně využít jejich superelastické vlastnosti 

[103]. 
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Obrázek 26. Znázorňuje simulaci zátěžové křivky při aplikaci NiTi ortodontické pružiny 

s výrazným hysterezním chováním. Křivka A znázorňuje počáteční preaktivaci na prodloužení 

o 6 mm. Následuje křivka B, která popisuje aktivaci na požadované prodloužení o 2,6 mm. 

Následuje simulovaný proces uzavírání mezery (např. po extrakci zubu), který je znázorněn 

na zvětšeném grafu (Obrázek 27.).  

0,00

0,20

0,40

0,60

0,80

1,00

1,20

1,40

1,60

1,80

0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00

Sí
la

 [
N

]

Prodloužení [mm]

A,B - konstantní 
teplota 37°C

B

AVýřez 

Simulace zahrnující preaktivaci, aktivaci a teplotní změny; 
NiTi ortodontická pružina s velkou hysterezí



68 
 

 

Obrázek 27. Detailní pohled na simulaci možné zátěžové křivky během procesu uzavírání 

mezery (např. po extrakci zubu) v průběhu času za nekonstantních teplotních podmínek u 

NiTi ortodontické pružiny s výrazným hysterezním chováním. Prodloužení se zmenšuje v 

průběhu času, takže graf by se měl číst zprava doleva. Černá čára znázorňuje deaktivační 

plató měřené při tělesné teplotě s preaktivací na prodloužení o 6 mm a aktivací zpět na 

požadované prodloužení o 2,6 mm (počáteční poloha pohybu zubu) simulující průběh 

uzavírání mezery bez změn teploty. Šedá čára znázorňuje simulaci možné zátěžové křivky 

během procesu uzavírání mezery při nekonstantních teplotních podmínek jako jsou v dutině 

ústní. Tenké šedé svislé čáry zobrazují výkyvy síly reakcí na změnu teploty. 
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Obrázek 28. Znázorňuje simulaci zátěžové křivky při aplikaci NiTi ortodontické pružiny 

s malou mírou hysterezního chování. Křivka A znázorňuje počáteční preaktivaci na 

prodloužení o 6 mm. Následuje křivka B, která popisuje aktivaci na požadované prodloužení 

o 2,6 mm. Následuje simulovaný proces uzavírání mezery (např. po extrakci zubu), který je 

znázorněn na zvětšeném grafu (Obrázek 29.) 
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Obrázek 29. Detailní pohled na simulaci možné zátěžové křivky během procesu uzavírání 

mezery (např. po extrakci zubu) v průběhu času za nekonstantních teplotních podmínek u 

NiTi ortodontické pružiny s malou mírou hysterezního chování. Prodloužení se zmenšuje v 

průběhu času, takže graf by se měl číst zprava doleva. Černá čára znázorňuje deaktivační 

plató měřené při tělesné teplotě s preaktivací na prodloužení o 6 mm a aktivací zpět na 

požadované prodloužení o 2,6 mm (počáteční poloha pohybu zubu) simulující průběh 

uzavírání mezery bez změn teploty. Šedá čára znázorňuje simulaci možné zátěžové křivky 

během procesu uzavírání mezery při nekonstantních teplotních podmínek jako jsou v dutině 

ústní. Tenké šedé svislé čáry zobrazují výkyvy síly reakcí na změnu teploty. 
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu 

Zavádění stentu je významná terapeutická metoda, při které implantovaný stent působí silou 

na okolní tkáň, aby zprůchodnil uzavřené nebo částečně zúžené duté tubulární tělesné 

struktury. V klinické praxi, s ohledem na mnoho faktorů, jako je anatomie pacienta, specifická 

diagnóza a specifická léčba, je výhradní odpovědností lékaře vybrat stent s dostatečnými 

mechanickými vlastnostmi pro pacienta. Proto je znalost přesných parametrů stentů klíčová. 

Výsledky testu relaxace síly ukazují statisticky významné poklesy síly stentu ve všech časových 

krocích oproti předchozím krokům. Klinicky relevantní informací, bez ohledu na výsledky 

statistické významnosti, je relaxace síly během prvních 10 minut (přibližně o 19 %) a celková 

relaxace síly po 48 h (přibližně o 36 %) (Obrázek 25.). Takový pokles síly, a tedy i radiální tlaku, 

podpírající ošetřovanou tkáň by mohl vést k předčasnému zhroucení nebo zúžení stentu [124]. 

Lze však také očekávat, že tato ztráta by mohla být částečně kompenzována procesy 

souvisejícími s hydrofilicitou polydioxanonu [125].  

Aby se zabránilo chemické degradaci materiálu stentu a s ohledem na podmínky skladování 

doporučená výrobcem stentu, byla všechna mechanická měření provedena v prostředí s 

nízkou relativní vlhkostí (cca 30 %) a při konstantní teplotě (37 ± 0,3) ˚C. 

In vitro výzkumy chemické degradace polydioxanonu ukazují, že mechanická stabilita 

nezatíženého polydioxanového stentu je zachována po dobu až 6–8 týdnů. Tyto poznatky 

dokazují, že relaxace síly stentu pozorovaná během prvních 48 hodin je způsobena 

viskoelasticitou a nikoli chemickou degradací polydioxanonu [89, 92].  

Pro odhad relaxace síly způsobené viskoelasticitou polydioxanonu po době delší než 48 h byl 

použit generalizovaný Maxwellův model. Parametry modelu byly určeny na základě 

naměřených dat. Relaxační časové konstanty τ1 = 4,50 min a τ2 = 189,9 min potvrzují, že k 

největší relaxaci síly dojde během prvních dvou hodin. Předpokládaná osová síla F∞ = 3,76 N v 

nekonečném čase, je blízko síly 3,75 (3,36, 4,08) N naměřené po 48 hodinách, což ukazuje, že 

po 48 hodinách lze další relaxaci síly způsobená viskoelasticitou polydioxanonu považovat za 

zanedbatelnou. Díky tomu lze předpokládat, že relaxace síly po 48 hodinách je klinicky 

nevýznamná a kompenzovaná hydrofilitou polydioxanonu [125], tudíž sílu stentu lze dále 

považovat za stabilizovanou. 
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Tuto stabilizovanou sílu může lze nazvat „terapeutická síla“. Lze pak také souhlasit 

s prohlášením výrobce testovaných stentů, že: „Integrita a radiální síla [terapeutická síla] 

stentu se zachovává po dobu 6-8 týdnů od implantace…“. Řešením je tedy konstrukce stentu 

cílená na udržení „terapeutické síly“. Nicméně poté je potřeba vypořádat se se sílou stentu 

působící těsně po implantaci, která je přibližně o 50 % vyšší, než síla terapeutická. Takovéto, 

byť krátkodobé, přetížení ošetřované tkáně by mohlo být problematické a měl by být 

podrobněji prozkoumán jeho klinický dopad.  

Ucelené znalosti vlastností biodegradabilních materiálů by měly umožnit návrh vhodnějšího 

designu stentů pro jejich klinické využití. Další výzkum by měl probíhat také ve vývoji a použití 

pokročilejších biologicky odbouratelných materiálů [106]. 
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Závěry 

1. Optimalizace metodiky pro testování odolnosti a 

opracovávací schopnosti kořenových nástrojů 

 

Testování vlastností kořenových vlastností na simulovaných kk. přináší validní informace a 

technologie 3D tisku JetPrinting je perspektivní metodou výroby endobločků se simulovaným 

kk. Její hlavní předností je vysoká reprodukovatelnost tisku a možnost výroby simulovaných 

kk. libovolného tvaru. Klíčové parametry 3DP endobločků vykazovaly statisticky významně 

nižší rozměrovou variabilitu (2-5krát) ve srovnání s komerčně vyráběnými pryskyřičnými 

endobločky. Nevýhodou použitého způsobu tisku bylo obtížné odstraňování podpůrného 

materiálu negativně ovlivňující profil 3DP simulovaného kk. Výzkum by měl pokračovat v 

prozkoumávání alternativních metod pro odstranění podpůrného materiálu [99]. 

 

Přínos autora: Zpracoval rešerši, navrhl experiment, provedl měření a podílel se na 

statistickém vyhodnocení výsledků a vytvoření závěrů z nich plynoucích.  
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2. Testování mechanických vlastností NiTi ortodontických 

pružin v závislosti   na výrazně se měnící teplotě  

Klinické plató 

Byla vyvinuta univerzální a objektivní metoda stanovení deaktivačního plató, tvorby je možné 

přesně najít a vyhodnotit potřebné klinicky relevantní parametry všech typů NiTi 

superelastických (SE) uzavřených spirálových pružin na trhu. Z hlediska deaktivačního plató 

jsou z měřených NiTi ortodontických pružin nejvíce vhodné 3M 12 a 3M 9. Tyto pružiny dosáhli 

deaktivačního plató již při malém prodloužení pružiny a rozsah deaktivačního plató byl největší 

[100]. 

Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontických pružin 

NiTi ortodontické pružiny by měly být mechanicky stabilizovány před jejich aplikací. Stupeň 

relaxace síly v čase je u mechanicky stabilizovaných NiTi ortodontických pružin klinicky 

nevýznamný. Relaxace síly v čase, mechanická stabilizace nebo mikropohyby v ústech 

nezpůsobují žádný přechod mezi jednotlivými fázemi zátěžové křivky, tudíž ani přechod 

v krystalických fází materiálu, a proto těmito mechanismy nedochází ke ztrátě deaktivačního 

plató[101].  

Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontických pružin 

U NiTi ortodontických pružin s velkou hysterezí není možné udržet působící síly konstantní po 

celou dobu ošetření, ať už je NiTi preaktivovaná nebo není. Účinek preaktivace je okamžitě 

zrušen požitím teplé jídlo. Jakákoli preaktivace (mechanická nebo tepelná) je poté irelevantní. 

Hystereze je proto jednoznačně identifikována jako negativní faktor. Může způsobit 

dlouhodobé silové přetížení ošetřovaného zubu. Pouze pružiny s malou hysterezí, nízkou 

teplotní závislostí síly a deaktivačním plató v klinicky vhodném rozsahu umožňují dosažení 

optimální rychlosti pohybu zubů a reprodukovatelných klinických výsledků [103]. 
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu 

Bylo zjištěno, že samoexpandabilní stenty SX-ELLA vykazují významnou relaxaci síly z důvodu 

viskoelastických vlastností polydioxanonového monofilu, přibližně o 19 % po prvních 10 

minutách a přibližně 36 % po 48 hodinách po aplikaci stentu. Další relaxace síly však již bude 

klinicky nevýznamná až do počátku významnější chemické degradace stentu (přibližně do 6-8 

týdnů). Síla stentu je v tomto období téměř konstantní, hovoříme o tzv. terapeutické síle. 

Jedná se o očekávané chování, typické pro biodegradabilní materiály, a výrobce i implantující 

lékař by s ním měli být dobře obeznámeni. Pokud je to možné, biodegradabilní stent by měl 

být konstruován spíše s ohledem na terapeutickou sílu než na počáteční sílu jeho působení 

[106]. 

Přínos autora: Podílel se na zpracování rešerše, jednal se zástupci firmy ELLA-CS, s.r.o. ohledně 

vzorků pro měření, podílel se na navržení měření a jeho následné provedení. Podílel se na 

statistickém vyhodnocení výsledků a vytvoření závěrů z nich plynoucích. 
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