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Souhrn

Biodegradabilni materialy a materidly stvarovou paméti (SMA) maji v mediciné velky
potencial, ale pro jejich vyuZiti je potfebné znat dikladné jejich vlastnosti. Tato prace se
zaméfila na prozkoumdni mechanickych vlastnosti u nikl-titanovych (NiTi) rotacnich

kofenovych nastrojd, NiTi ortodontickych pruZin a biodegradabilnich jicnovych stent(.

U NiTi rotacnich kotrenovych nastroju bylo cilem optimalizovat metodiku pro testovani
odolnosti nastroja vici cyklické Unavé a jejich opracovavaci schopnosti. Za timto ucelem bylo
vytvoreno 20 kopii pryskyficnych endobloc¢k( pomoci 3D JetPrinting metody. Tyto kopie byly
nasledné srovnany s komeréné dostupnymi originaly. Byla zjisSténa statisticky vyznamné niZzsi
rozmérova variabilita tisténych blockd ve srovnani s blo¢ky komercénimi, potvrzujici vysokou

reprodukovatelnost procesu jejich vyroby.

U NiTi ortodontickych pruzin je z klinického pohledu nejdulezitéjsi deaktivacni platd. Je to ¢ast
zatézové krivky, pti které je pUsobici sila pruziny nezdvisla na jejim prodlouZeni a vyuziva se
pro posun oSetfovaného zubu do spravné polohy. Proto bylo cilem této prace nejdfive stanovit
metodiku pro jednoznacné urceni deaktivacniho platé. S vytvofenou metodikou bylo mozné
testovat elastické vlastnosti NiTi ortodontickych pruZin pomoci mechanického cyklovani a
nasledné porovndavat deaktivacni platé riznych druhi pruzin. Dalsi pozornost byla vénovana
stalosti pUsobici sily v Case pfi ortodontické |é¢bé. Vliv viskdzni slozky na degradaci sily byl
testovan pomoci relaxaéniho testu sily v ¢ase a vliv zmén teplot na chovani NiTi ortodontické
pruziny byl testovan pomoci termo-mechanického cyklovani, pfi kterém byly cilené ménény
teploty prostfedi simulujici mozné zmény teplot v Ustech pacienta. Bylo zjisténo, Ze pouze
pruziny s malou hysterezi, nizkou teplotni zavislosti sily umoZnuji dosazeni optimalni rychlosti

pohybu zubU a reprodukovatelnych klinickych vysledka.

Biodegradabilni stenty se stavaji perspektivné metodou pro |écbu striktur jicnu. Pro spravnou
funkci jicnového biodegradabilniho stentu je nezbytna jeho dostatecna sila plsobici na stény
jicnu po celou dobu IéCby tak, aby nedoslo k jeho predéasnému zuzeni nebo kolapsu. Z tohoto
dlvodu je nezbytné znat viskoelastické vlastnosti stentu. Pro jejich testovani byl pouzit in vitro
relaxacni test sily v ¢ase. Byl zjistén klinicky vyznamny pokles sily stentu béhem prvnich 48
hodin po aplikaci. Dalsi pokles sily zplsobeny viskoelastickymi vlastnostmi materidlu byl

shledan klinicky nevyznamnym.



Seznam pouzitych zkratek

3DP

A-to-M

M-to-A

As

As

CAD

CBCT

CcT

deg

EDTA

hm.

ISO

kk.

MAP System®

Ms

(3D printed) vytistény na 3D tiskarné

transformace slitiny z austenitu do martenzitu

transformace slitiny z martenzitu do austenitu

(austenit finish) teplota, pfi které dojde k pIné preméné

slitiny v austenit

(austenit start) teplota, kdy se martenzit zac¢ina ménit v austenit

(computer-aided design) pocitatem podporované projektovani

(cone beam computed tomography) vypocetni tomografie,

kde rentgenové paprsky jsou rozbihavé ve tvaru kuzele

(computed tomography) vypocetni tomografie

(degree) stupen

(ethylenediaminetetraacetic acid) kyselina ethylendiamintetraoctova

hmotnostni

(International Organization for Standardization) Mezindrodni organizaci

pro standartizaci

kofenovy kanalek

(Micro-apical placement system®) pom{(icka pro zavadéni

cementovych materialQ

(martensit finish) teplota, pfi které dojde k pIné preméné

slitiny v martenzit

(martensit start) teplota, kdy se austenit zacind ménit v martenzit,



MTA

NacClO

NiTi

PCI

SMA

SME

(mineral trioxide aggregate) biokompatibilni tésnici material

v zubnim lékarstvi

chlornan sodny

nikl-titanové

(percutaneous coronary intervention) perkutanni korondrni intervenci

(shape memory alloys) slitiny s tvarovou paméti

(shape memory effect) jev tvarové paméti
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Uvod do problematiky

Témér v kazdém oboru mediciny nalezneme dnes Siroké spektrum medicinskych prostiedk( a
pomlcek. K jejich vyvoji jsou vyuzivany stale nové materialy. Pro vyhodnoceni pfinosu téchto
novinek pro klinickou praxi jsou nezbytné spravné nastavené metody a postupy pro jejich
méreni. Materialy stvarovou paméti, jakou jsou slitiny niklu a titanu a biodegradabilni
materialy, jako je napftiklad polydioxanon, maji v mediciné velky potencial, ale pro jejich

bezpecné a plné vyuziti je potfebné znat dliikladné jejich vlastnosti.
Nitinol

Historie Nitinolu

Existuji materialy, které jsou schopny si zapamatovat sv{j plvodni tvar a po deformaci se
pomoci vnéjsich stimull do tohoto tvaru vratit. Tento jev oznacujeme jako jev tvarové paméti
nebo zkratkou SME (Shape memory effect). Disponuje jim mnoho rlznych latek od polymerd,
keramickych material(i az po kovové slitiny. Prvni zminku o jevu tvarové paméti najdeme v
roce 1932 u $védského fyzika Arne Olandera, ktery ji popsal pfi zkoumani slitiny zlata a kadmia
[1]. Lépe popsana byla aZz v roce 1951 Changem a Readem také pfi zkoumani slitiny zlata a
kadmia [2] a ndsledujici rok Reynoldsem u mosazi [3]. Slitiny s tvarovou paméti se v literature
oznacuji SMA (Shape memory alloys) a mezi jednu z nejvice zkoumanych a vyuZivanych patfi
Nitinol, ktery je oproti slitindm zlata a kadmia biokompatibilni a levnéjsi. Tento ndzev poprvé
pouzil pro slitinu niklu a titanu Buehler roku 1959. Nitinol je akronymem pro slitinu niklu a
titanu a mista, kde byl vyvinut. Bylo to béhem vesmirného programu v Naval Ordnance
Laboratory ve White Oaku, Silver Sprins, Maryland, USA. Nejprve ho slitina zaujala rozdilnymi
akustickymi vlastnostmi pfi zménach teploty materidlu a v roce 1961 u ni objevil i tvarovou

pamét [4].

Prvni pouziti Nitinolu v zubnim Iékarstvi bylo v roce 1971 Andreasen a Hillemanem pfi vyrobé
ortodontickych dratd, které disponovaly nizkym modulem pruznosti a tvarovou paméti [5]. V
oblasti endodoncie, jednoho z obord zubniho lékafstvi, pfiSel s prvnim navrhem vyroby
kofenovych néstrojl z Nitinolu roku 1975 Civjan [6]. Pozdéji v roce 1988 byly predstaveny
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prvni ruéni endodontické nastroje z Nitinolu, které byly vyrobeny obrabénim ortodontickych

dratu [7].

Vlastnosti Nitinolu

Nitinol obsahuje pfiblizné 56 hm. % titanu, 44 hm. % niklu. Vysledny pomér poc¢tu atoma titanu
a niklu je témér 1:1 a mUZzeme ho oznacit jako ekviatomarni. Tato ekviatomarni slitina maze
existovat ve dvou krystalickych strukturdch, které se nazyvaji austenit a martenzit. Austenit
(téz materska faze) je stabilni pfi vysSich teplotach a ma kubickou prostorové centrovanou
krystalickou strukturu. Martenzit (téZ dcefina faze) je naopak stabilni pfi nizsich teplotach a
tvar jeho krystalické mftizky patfi do monoklinického krystalického systému [8]. Pfidanim
legujicich prvk(i a metodou vyroby mohou byt dale ovlivnény termomechanické vlastnosti

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

Vétsina kovovych material(l vykazuje elastické chovani, kdy do urcité meze vnitiniho napéti
zplUsobené vnéjsi deformaci materialu, tzv. meze pruznosti (téZ mez elasticity), ma material
schopnost se po odeznéni zatiZeni vratit do vychoziho stavu. Pro mnoho kovovych slitin je mez
pruznosti dosazena pfi deformaci 0,1 % - 0,2 % relativniho prodlouzeni. Pti deformacich, kdy
je pfekro¢ena mez pruznosti materialu, dochazi k plastické deformaci, po které se material jiz
nevraci do puavodniho stavu. Nitinol vSak dosahuje meze pruznosti az pfi relativnim
prodlouzeni kolem 8 % i vice [10]. Tuto vlastnost oznaCujeme jako superelasticitu (téz
pseudoelasticita) a midZeme ji definovat jako ndvrat materidlu do plvodniho tvaru ze
zdeformovaného stavu pomoci fazové transformace. Béhem této fazové transformace
pfechdzi materidl z napétim indukované martenzitické faze do stabilni austenické faze

(Obrazek 1.) [8].

Jev tvarové paméti a superelasticita Nitinolu jsou zpUsobeny fazovou transformaci, pti které
material pfechazi mezi austenitem a martenzitem. Ta muze byt indukovana jednak vnéjsimi
silami zpUsobujicimi deformaci materidlu nebo zménou teploty. Béhem ni dochazi k
usporadanému preskupeni atom( do stabilnéjsiho stavu krystalové mrizky bez chemickych

zmén ve sloZzeni materialu [11].
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@ nikl puasobeni napéti uvolnéni napéti

e titan 1, — 2. 5 3.
Austenit Deformovany martenzit Austenit

Obrazek 1. Schematické znazornéni superelasticity. Teplota materidlu je po celou dobu vyssi

nez As. Zdroj: Martin Smutny

V praxi nejvice vyuzivané SMA jsou slitiny se zakladem médi, Zeleza a NiTi. Pro vyuZiti v praxi
je dualezitd znalost hodnot prechodovych teplot mezi jednotlivymi fazemi. Teplota, kdy se
austenit zacind ménit v martenzit, se oznacuje jako Ms (martensit start). Teplota, pti které
dojde k plné preméné slitiny v martenzit nazyvdme Ms (martensit finish). Analogicky pfi
transformaci v opacném sméru se oznacuji teploty jako As (austenit start) a At (austenit finish)

[12].

Jev tvarové paméti mlZeme popsat tak, Ze priteploté vyssi nez As je materidl v zdkladnim tvaru
ve stabilni austenické fazi. Pri poklesu teploty pod M dochdzi k transformaci v martenzit, ale
bez zmény tvaru vzorku (dvojcatovy martenzit). V této fazi je material velmi tvarny, lze jej
snadno deformovat do nového tvaru. Deformace v martenzitické fazi je zaroven plasticka,
tedy material nema snahu se samovolné navracet do pavodniho tvaru. Avsak po zahrati vzorku

nad Ar se martenzit zméni v austenit a plvodni tvar materidlu je obnoven (Obrazek 2.) [13].

NiTi slitiny Ize vyrobit s pfechodovymi teplotami blizko teploté lidského téla, proto se daji
vyuzit pro mnoho aplikaci v mediciné. Slitiny se zdkladem médi nebo Zeleza maji pfechodové
teploty okolo 200 °C, tudiz je nutny vyzkum pro sniZeni jejich transformacni teploty, aby mohly
byt v mediciné vyuzity. U materidl( s nizSimi prechodovymi teplotami As a At neZ teplota

lidského téla se wvyuzivd prevainé superelasticita. Pokud jsou prechodové teploty
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martenzitické transformace Ms a Mt nizSi nezZ je teplota lidského téla , tak se vyuziva jevu

tvarové paméti [12].

@ nikl ochlazeni pod Mg pusobeni napéti ohtati nad A
@ titan T 2, —mmm>» 3, —m>»— 4,
Austenit Dvojc¢atovy martenzit Deformovany martenzit Austenit

Obrazek 2. Schematické zndzornéni jevu tvarové napéti. Zdroj: Martin Smutny

Materialy pouzivané zejména v lidském téle k medicinskym Gcelim nazyvame biomateridly.
Typicka je pro né biofunkénost a biokompatibilita. Biofunkénost znamena schopnost materidlu
splnit zamyslenou funkci a biokompatibilita oznacuje netoxicitu vici organismu. VyuZiti
biomateridld prokazatelné prodluzuje stfedni délku Zivota, proto je jim v oblasti vyzkumu

vénovana velkd pozornost [12, 14].
Vyuziti NiTi slitin v zubnim lékarstvi
Superplasticita

Tato vlastnost slitiny, kdy ji Ize v martenzitické fazi deformovat az kolem 10 %, se vyuziva
zejména v situacich s potfebou prednastaveni urcitého tvaru daného nastroje (Obrazek 3.).
Prikladem muzZe byt MAP system® (Obrazek 4.), coZ je specidlni aplikator cementového
materialu (napf. MTA) s NiTi kanylou, kterou je mozné predehnout tak, aby operatér mohl

jednoduse aplikovat material do tézko pristupnych mist v zubu [15].
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® nikl

pusobeni napéti uvolnéni napéti
@ titan
1' ﬁ_— 2. ﬁ_— 3-
Dvojcatovy martenzit Deformovany martenzit Deformovany martenzit

Obrazek 3. Schematické znazornéni superplasticity. Teplota materialu je po celou dobu nizsi

nez Mt. Zdroj Martin Smutny

Obrazek 4. MAP system® s NiTi kanylou. Zdroj Martin Smutny

Superelasticita

Ze superelastickych NiTi slitin Ize vyrobit flexibilni nastroje pouZivané v endodoncii. Pfikladem
mohou byt kofenové ndstroje (Obrazek 5.), které se vyuZivaji k opracovani kofenovych
kanalk( zubu, kde lépe kopiruji plvodni anatomii nez nastroje vyrobené z nerezové oceli [16].

Dalsim prikladem jsou pomlcky v ortodoncii jako napf. NiTi ortodontické pruziny [17].

15



Obrazek 5. NiTi rotacni kofenové nastroje. Zdroj Martin Smutny
Jev tvarové paméti

Navrat deformovaného materidlu do plvodniho tvaru po vystaveni stimulu napf. zménou
teploty ma v zubnim lékarstvi Siroké vyuziti. V protetice existuji prefabrikované provizorni
korunky z pryskytice se SME, kdy po adaptaci na zubni pahyl a plisobeni teploty v dutiné Ustni
dochdzi k presné adaptaci na pahyl zubu a vytvoreni spravného okrajového uzavéru [18].
Dalsim prikladem mohou byt teplem aktivované NiTi ortodontické oblouky (Heat activated

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

Korenové nastroje a jejich mechanické vlastnosti

Endodontické oSetreni koirenovych kanalkii

Osetreni kofenovych kandlkd je jedna ze zékladnich dovednosti zubniho lékafe. Ukolem
tohoto osetreni je redukce infekce v kofenovém komplexu zubu a jeho nasledné utésnéni v
takové mire, abychom predchazeli periodontitidé (zanétlivému onemocnéni ozubice) nebo jiz

stavajici vylécili.

Kofenové kandlky zubu maji velice rGznorodou anatomii. Je zde pfitomnost apikalnich
ramifikaci (rozvétveni), rozdvojeni, spojek a celkovd nepravidelnost v jejich tvaru. To brani
kompletnimu mechanickému ocisténi povrchu celého systému, protoie i po mechanickém

opracovani zbyva vice nez 35 % povrchu kanalku neopracovaného [19]. Z tohoto dlvodu je
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nutny chemicko mechanicky pfristup, jehozZ cilem je opracovani korenovych kanalka tak, aby
bylo mozZné dopravit antisepticky vyplach a lé¢iva do celého jejich komplexu. Jeden z konceptl
podle Schildera [20] je ten, Ze preparace kofenového kandlku by méla mit konusovity tvar
rozSifujici se od apexu ke vstupu do kk. Preparace by méla kopirovat plvodni tvar kk. Foramen
apicale (vyusténi kofenového kanalku) by nemélo byt premisténo a mélo by zlstat
nerozsifreno, jak jen je prakticky mozné. Systém kofenovych kandlki musi zlstat ohranicen
tvrdymi tkdnémi kofene. Cilem je také zabranit pretlacdeni preparacni drté a nekrotickych
zbytk(l skrz foramen apicale. Pro spravné oSetfeni kk. je nezbytné znat duikladné jejich

anatomii.
Anatomie koi‘enovych kanalku

Komplex korenovych kandlk(i zubu a drenové dutiny je velmi sloZity anatomicky systém.
Jednotlivé zuby se muzou lisit rznym poctem kanalkd, které se mohou vétvit, délit a znovu
spojovat. Pro popsani anatomie kk. bylo vytvofeno mnoho klasifikaci. Jako nejznamé;jsi je
klasifikace podle Vertucci et al. [21], ktery popisuje komplex kofenovych kanalkl v koreni

podle mnozstvi vstupt do kk., poctu kk. a jejich vystupl do osmi kategorii (Obrazek 6.).

Type | Type ll Type lll Type IV Type V Type Vi Type VI Type VIII
(1-1) (2-1) (1-2-1) (2-2) (1-2) (2-1-2) (1-2-1-2) (3-3)

Obrazek 6. Schématické znazornéni klasifikace komplexu korfenovych kandlkd v koreni podle

Vertucci et al. [22]

Prabéh kandlku miZeme rozdélit na rovny, na zakfiveny v celém pribéhu, na kk. ve tvaru

pismeneJas [23].
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Prarezy kanalkd mohou mit tvar kruhovy, kénicky, zplostély, ovalny, trapezoidni, tvar osmicky,

pismene ,,C“, kapky a aj. [24].

Komplexnost je dana také pritomnosti spojek, ziZenich, apikalni delt a dentikl( (zvapenatélych
utvard v zubni dieni) [25]. Délky korenl zubU dolni Celisti se pohybuji primérné od 11,8 do

15,9 mm [26].

Zakfriveni kk. je jeden z duleZitych faktor(, ktery ovliviiuje obtiznost opracovavani kk. a cetnost
vzniku preparacnich chyb. V klinické praxi je dllezité urcit zakfiveni kk. z rentgenového snimku
pro zvoleni vhodného postupu, coz vyznamné ovliviiuje vysledek endodontického Setfeni [27].
Pro urceni bylo vyvinuto mnoho metod. Historicky prvni metodu pro vypocet uhlu zakfiveni
popsal Schneider [28], kde Uhel je sevien dvéma osami. Prvni osa jde od vstupu do kk. a
kopiruje jeho pocatecni prfimou ¢ast. Druhd osa propojuje foramen apicale a misto, kde se
kanalek zacina zakfivovat. Weine [29] urcil dhel takovy, ktery sviraji dvé osy. Prvni je stejnd
jako u Schneidera, ktera zacina u vstupu do kk. a druha zacina ve foramen apicale a jde ve
sméru kk. (Obrazek 7.). Dale byly popsany metody pro uréeni Uhl( zakfiveni kk. podle CBCT

zobrazeni [30].

Obrazek 7. Schematické znazornéni uréeni uhlu zakfiveni podle Schneidera (vlevo) a

Weineho (vpravo). Zdroj: Martin Smutny
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Problémy pfi opracovavani koirenovych kanalkii

Metody pro opracovani kk. miZzeme rozdélit na techniky, které opracovavaji kk. apiko-
korondarnim smérem (napf.: technika step-back a metoda balancované sily) a metody
opracovavajici korono-apikalnim smérem (napf.: technika crown-down, step-down a double-

flare) [31].

Tradi¢né se pouzivaji k preparaci nerezové nastroje typu K-File, H-File a K-Reamer, jejichz
vyroba se fidi ISO normou. Jsou méné flexibilni nez NiTi kofenové ndstroje a maji tendenci
napfimovat zahnuty kk. a tim narusovat jeho plvodni tvar [16]. Chyby pfi preparaci

nerezovymi nastroji popsal Weine et al. [32] tyto:

1. Zip —tato chyba nastdva tendenci ndstroje se napfimovat a pfi preparaci zakfiveného
kk. dochdzi v apikdlni ¢asti k vétsi mife opracovani vnéjsi stény a tim dochazi k
narovnani kk. mimo jeho plvodni priibéh.

2. Elbow - jde o nestejnomérné opracovani zakfiveného kandlku, kde u bodu
maximalniho zakfiveni se vice opracovava vnitini ¢ast stény kk. a naopak déle pod
bodem maximalniho zakfiveni se vice opracovava vnéjsi ¢ast stény kk.

3. Rimsa (Ledge) — vznika pfi pouZiti rigidniho nastroje s ostrou $pickou, pfi kterém dojde
k zafiznuti hrotu do vnéjsi ¢asti kk. v zakFfiveni v takové mire, Ze se narusi hladkost
povrchu, a dojde k vytvoreni fimsy.

4. Perforace — stav, kdy se ndastroj dostane mimo kk. a pronikne skrz dentin a cement
kofene zubu az do periodontalni Stérbiny.

5. Zatka (Apical blockage) — pfi opracovavani kanalku mize dojit k nahromadéni a
naslednému upéchovani preparacni drté kofenovym ndstrojem v kk. a to mlize vyustit
v nenavratné ucpani kk.

6. Poskozeni foramen apicale - pfi nedodrieni pracovni délky muze dojit k

neprimérenému rozsireni foramen apicale [33].

Oproti NiTi kofenovym nastrojim je opracovani kk. pomalejsi, Castéji vznika zatka v kk.,
dochazi k vyraznéjSimu napfimovani kk. a maji nizsi schopnost zachovat pavodni pribéh kk.

Rychlost je vyhodnd zejména u détskych pacientd [34, 35].
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Z vyse uvedenych ddvod( se stale vice prechazi na systémy NiTi korenovych nastroja. Avsak i
NiTi systémy maji sva specifickd omezeni. Hlavni nevyhodou NiTi kofenovych nastroju je
nepredvidatelné oddéleni apikalni ¢asti béhem preparace v kk. Tato odlomena cast brani
dokonceni preparace a dopraveni vyplachu do celého komplexu kk. a tim m{Ze ohrozit Uspéch

endodontického osetreni kk. [36, 37].
Testovani mechanickych vlastnosti korenovych nastroji

V dnesni dobé je na trhu velké mnoZstvi NiTi systémU pro preparaci kofenovych kanalka, které
se lisi v rdznych ohledech. DileZité pro klinickou praxi je znat flexibilitu ndstroje a tim i jeho
schopnost kopirovat pribéh kk., odolnost proti cyklické unavé, inertnost vici agresivnimu
prostfedi, opracovdvaci potencidl atd. Nicméné neni standardizovany protokol pro
porovnavani mechanickych vlastnosti korfenovych nastroja. Existuje vsak mnoho in-vitro
studii, které se témito vlastnostmi zabyvaji. MlZeme je rozdélit na publikace pouZivajici
extrahované zuby [38, 39] a studie vyuZivajici pryskyricné endoblocky se simulovanymi kk. [40,
41]. U studii pouzivajicich extrahované zuby je realistictéjsi napodobeni klinické situace, ale z
dlvodu rozdilnosti zubU je obtizna standardizace méreni a interpretace ziskanych vysledkd. U
extrahovanych zub( pfi zkoumani opracovavaci schopnosti kk. se u NiTi kofenovych néstroji

¢asto vyuzivaji data z micro-CT [39].

Pouziti simulovanych kk. poskytuje vysokou reprodukovatelnost a vypovédni hodnotu
ziskanych vysledk(l. Schopnost opracovavani kk. se zjistuje prekrytim obrazkd umélych kk.
pred opracovanim a po ném [41]. Zjistuje se schopnost nastroje zachovat plvodni anatomii

kk. Ta je ovliviiovdna celkovym designem nastroje a technologii jeho vyroby [42, 43].

Simulované kk. vSak postradaji anatomické nepravidelnosti, trojrozmérné zakfiveni a dalsi
podminky klinické situace. Trh nabizi jen nékolik variant tvard simulovanych kk. Navic
komeréné vyrabéné pryskyricné endoblocky se simulovanym kk. maji vyrobni odchylky, takze

ani tyto modely nejsou dostatecné identické a postradaji standardizaci [44, 45].

Jak bylo uvedeno vyse, hlavni nevyhodou studovanych Niti systém( je nepredvidatelné

oddéleni apikalni ¢asti béhem preparace v kk.
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Nahlé oddéleni apikalni ¢asti pti preparaci v zakfivenych kanalcich miZzeme popsat dvéma
mechanismy. Prvnim mechanismem je selhdni z divodu torze a druhym je selhdni z dGvodu

cyklické unavy.

K selhani z dlivodu torze dochazi pfi zaklinéni ¢asti nastroje nejcastéji Spicky uvnitr kk., zatimco
drik ndstroje stdle rotuje. Pokud endomotor pfekona mez pevnosti materidlu nastroje dochazi
k odlomeni ndastroje. Faktory, které ovliviuji selhani nastroje z divodu torze mizeme rozdélit
do tfi kategorii. Prvni popisuje charakteristiky zubu, jako jsou mechanické vlastnosti dentinu,
prabéh kandlku, jeho délky atd. Druhd skupina zahrnuje provedeni jednotlivych krokd v
klinickém protokolu, kterymi jsou rozsah trepanacniho otvoru a koronarniho flaringu, zajisténi
hladké cesty (glide path), zvoleni typu pohybu pfi preparaci ndstrojem a pouziti kontroly torze
na endomotoru. Treti skupina zahrnuje vlastnosti kofenového nastroje, jako je tvar jeho
prarezu, Uhel jeho Cela atd. [46]. Kofenové ndstroje jsou vétSinou vyrabény v délkach 21, 23,
25, 27 a 31 mm. S délkou nastroje odolnost vici selhani z dlivodu torze roste, proto jsou

v situacich, pfi kterych hrozi vétsi riziko selhani, doporuceny delsi nastroje [47].

Druhym mechanismem je selhani z dlivodu cyklické unavy, pfi niz nastroj jinak volné rotuje
v zakfiveném kk. V misté ohybu korenového nastroje dochazi na vnitini strané k smrstovani
materidlu a na vnéjsi strané k jeho natahovani. Pfi rotaci ndstroje se tedy jeho vnéjsi ¢asti
cyklicky smrstuji a natahuji. Tyto cykly po urcité dobé zplsobi tvorbu trhlin v materidlu a
nakonec oddéleni ¢asti nastroje. Tento problém poprvé zdaraznil v roce 1986 Dederich et al.
[48], kdy nechali rotovat nerezové korfenové nastroje v zakfivené rource z borosilikatového
skla, dokud doslo k odlomeni jejich koncové Casti. Jako zaklad pro popsani geometrie kandlu

v rource byl zvolen polomér a uhel jeho zakfiveni [49].

Pro testovani odolnosti nastroji vici cyklické unavé bylo vyvinuto mnoho metod. Nékteré
studie vyuzZivaji pryskyricné, sklenéné, keramické nebo kovové endoblocky se simulovanymi
kk. [50-53]. Jiné zajistuji ohnuti testovaného nastroje pomoci dvou ¢i tfi kovovych pint [54].
Dalsi pak pouzivaji vyfrézované zlabky do keramickych nebo kovovych blo¢kl prekrytych
prahlednymi destickami jako simulaci kk. [55]. Nicméné i kdyZ je zakfiveni simulovaného kk.
popsano jeho Uhlem a polomérem, tak zavedeny nastroj takového zakfiveni nedosahne uplné.
Jednak je obtizné umistit nastroj presné do osy kanalku. Timto a také vlivem rozdilné konicity

kanalku a nastroje také dochdzi k napfimovani nastroje v apikalni &asti. U nerezovych
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korenovych nastroji lze tyto jevy Castecné eliminovat  vhodnym profilem testovaciho
kandlku. Je to dano standardizaci nerezovych kofenovych nastroj(, které jsou vyrabény podle
ISO normy 3630-1:2019. To umoziiuje snadnéjsi vyhodnocovani jejich mechanickych
vlastnosti, porovndvani s ostatnimi instrumenty a urceni jejich nasledného klinického dopadu

pfi pouziti béhem oSetreni [56].

Vyroba NiTi kofenovych nastrojli viak unifikovdna neni. Tim je obtizné standardizovat proces
testovani NiTi kofenovych nastroji, protoZe ndastroje rlznych znacek oznacené stejnou
konicitou a primérem $picky se mohou lisit jesté dalSimi parametry napf.: tvarem prurezu,
proménlivou konicitou v jednotlivych Usecich nastroje atd. Tedy i stejné oznacené nastroje
rozdilnych znacek maji odlisSny pribéh v simulovaném kk. [57]. Tyto parametry vSak nelze
prosté zanedbat, jelikoz podstatnym zplsobem ovliviiuji odolnost nastroje vici cyklické
Unavé. S vétSim prlrezem ndstroje v misté maximalniho zakfiveni se snizuje odolnost v{ci
cyklické unavé. Zvétsujici se uhel a zmensujici se polomér zakfiveni zvySuje pravdépodobnost
selhani nastroje z divodu cyklické unavy [40]. Vétsi stoupavost (taper) ndstroje snizuje

odolnost nastroje vuci cyklické unavé [58].

Testovani cyklické Unavy muZeme provadét dvojim zplsobem. Bud je nastroj rotovan
v zakriveném kk. ve fixni poloze nebo je s nadstrojem pohybovano periodicky dovnitt kk. a zpét.
Pohyb nastroje béhem preparace signifikantné zvySuje odolnost nastroje proti selhani

z dvodu cyklické unavy [59, 60].

Béhem preparace kk. dochazi také k interakci korenového nastroje s vyplachovym médiem,
coz mlze ovliviiovat odolnost nastroje vici cyklické unavé. Roztok NaClO mizeme oznacit jako
zlaty standard mezi chemickymi vyplachy pouzivanymi béhem endodontického osetfeni. Jeho
hlavnimi pfednostmi jsou rozpousténi mékkych tkani a antibakterialni efekt. Nevyhodou je
neschopnost rozpustit vrstvu materialu vzniklou uvnitf kk. po jeho preparaci, tzv. smear layer.
Tuto nevyhodu mohou nahradit jiné vyplachy jako roztok EDTA nebo kys. citronové. Jako dalsi

vyplachy mlzeme zminit chlorhexidin nebo vodu [61].

Pro studium vlivu vyplachovych roztokd na mechanické vlastnosti NiTi kofenovych nastroju
jsou vzorky ponechany ve vyplachovém roztoku a ndsledné rotovany v simulovaném kk. [62].
Dalsi moznosti je rotace NiTi kofenovych nastrojd v simulovaném kk. vyplnéném vyplachem

[51]. Vysledky studii vyplachovych roztokd vsak pfinaseji rozporuplné a casto i protichlidné
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vysledky. Podle nékterych studii NaClO negativné ovliviiuje odolnost NiTi kofenovych nastroju

vuci cyklické unaveé [58, 63], jiné studie zZadné signifikantni ovlivnéni nepotvrdily [64, 65].

Ortodontické pruziny

NiTi ortodontické tazné a tlacné pruziny se pouzivaji ve fixni ortodontické lé¢bé. Cilem je
posunovani zubl co nejvétsi rychlosti pfi co nejmensim poskozeni zub( a okolnich struktur.
Toto je dosazeno plisobenim vhodné sily béhem procesu lé¢by. Nadmérna sila plsobici na zub
pfi jeho posouvani mliZze mit negativni nasledky jako k resorpci kofene zubu, bolesti, gingivalni
recesy a dalsi [66]. Pro ucely lécby se v ortodoncii pouziva celd fada pomlcek. Jsou jimi
pfedevsim ortodontické oblouky z Nitinolu a nerezové oceli, nerezové a nitinolové tla¢né
(oteviené) a tainé (uzaviené) pruziny, které mohou byt zakonéeny ocky rliznych tvar( a
mohou mit riznou povrchovou Upravu [67, 68]. V neposledni fadé je tfeba uvést také latexové
a bezlatexové elastické tahy. Nicméné z pohledu rovnomérnosti plisobici sily se jako vhodnéjsi

material pro vyrobu ortodontickych pomucek zda byt Nitinol [69].

Mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin jsou dany konkrétnim typem nitinolové
slitiny a jejich designem, tj. délkou, priimérem, stoupanim zavitQ, prGmérem dratu atd. [70].
Jedine¢né vlastnosti NiTi ortodontickych pruZin jsou dany prechody mezi austenitem a
martenzitem. Béhem fazové transformace vyviji NiTi ortodonticka pruzina témér konstantni
silu v Sirokém rozsahu deformaci. To oznacujeme jako platd. U vétSiny NiTi slitin je vsak
vyvijena sila vétsi pfi pfechodu z austenitu do martenzitu oproti pfechodu z martenzitu do
austenitu. Tento jev oznacujeme hysterezi (Obrazek 8.). lJe-li tato zména vyvolana
mechanickou deformaci, mluvime o mechanické hysterezi. Pokud je vyvolana zménou teploty,

pak mluvime o teplotni hysterezi [71].
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Zatézova krivka; NiTi ortodonticka pruzina
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Obrazek 8. Graf znazornujici zatéZovou krivku NiTi ortodontické pruziny. BEhem prodlouzZeni
0 12 mm prochdzi NiTi ortodontickd pruzina aktivacnim platé (modre teckované) a nasledné
pfi zkracovani projde deaktivacénim plato (Cerné ctverecky). Velikost hystereze je zndzornéna

cervenou Sipkou.

Hystereze ma za nésledek, Ze u NiTi ortodontickych pruzin ve skute¢nosti pozorujeme dvé faze
plato, jednu béhem aktivace (A-to-M), kdy ortodontista natahuje pruzinu do pozadované
délky, a druhou béhem deaktivace (M-to-A), kdy se pruzZina zkracuje a posunuje zub do
pozadované lokalizace. NiTi ortodontické tazné pruziny jsou navrzeny tak, aby posunovaly zub,
kdyz se pruzina zkracuje, a tedy je z pohledu Iékafe rozhodujici deaktivacni platé. To se téz
nékdy oznacuje jako klinické platé [17]. Klinické platé se nachdzi pouze v ramci urcitého
rozsahu prodlouZeni, které zavisi na mife predchozi aktivace. V literature se NiTi
ortodontickym pruzindm obecné pripisuje schopnost plsobit konstantni silou v Sirokém
intervalu prodlouzeni. Nicméné deaktivacni platd v praxi neni Uplné ploché a navic neexistuje
plna shoda ohledné toho, kde zacina a kde kondi. | presto vétSina NiTi taznych ortodontickych
pruzin vykazuje podstatné rovnomérnéjsi silové pusobeni v Sirokém rozmezi prodlouzeni v
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porovnani s ocelovymi pruzinami [72]. Avsak jasné urceni a vymezeni faze klinického plato je

nezbytné pro dalsi vyzkum mechanickych vlastnosti NiTi taznych ortodontickych pruzin.

Pfechodové teploty NiTi slitin jsou dany pfesnym sloZzenim a jejich termomechanickym
zpracovanim, a tudiz mohou byt dopfedu nastaveny. Prechodova teplota je v mediciné
nastavena vétsinou pod hodnotu 37 °C tak, aby dany medicinsky prostfedek ziskal poZzadovany
tvar pti zavedeni do lidského téla. Jako priklad mizeme zminit zavadéni stentl do cév [73].
Také v ortodoncii, pokud chceme u NiTi slitin vyuZit efekt superelasticity, musi byt slitina ve
stavu austenitu a tudiZz musi byt Ar nastavena dostatecné pod hodnotu bézné teploty v Ustech

[74], kterd je proménliva a mlze byt v rozmezi 4 az 65 °C [75-77].

Chovani NiTi ortodontickych pruzin je v klinické praxi ovliviiovano nékolika faktory. Z divod(i
teplotni hystereze NiTi slitin je silové plsobeni pruZin zavislé na zménach teploty [78]. Studie
také ukazaly, Ze po predchozim zatiZzeni nebo aktivaci NiTi dratu maze dojit k vyraznému

zvyseni transformacnich teplot [79, 80].

Téchto jevl se pokouseli vyuzit v klinické praxi a ovlivnit tak chovani NiTi ortodontickych
pruzin tzv. preaktivaci, pfi které je pruZina pretazena do vétsi extenze, nei je potieba pro
aktivaci a nasledné zkracena do tzv. aktivaéniho prodlouzeni. Takto aplikované NiTi
ortodontické by mély vykazovat pUsobeni konstantni sily ve vétSim rozsahu extenzi [81].

Nicméné vysledky jsou nejednoznacné [82].
Biodegradabilni stenty

Vyuziti stentii

Stent mlZeme popsat jako trubicovity medicinsky prostredek, ktery se zavadi do dutych
organu pro zajisténi jejich prachodnosti. Jako nejznaméjsi pouziti mize byt zminéno zavedeni
stentu do koronarni tepny pfi PCI (perkutanni koronarni intervenci) [83]. DalSim ptikladem je
miniinvazivni zavedeni stentu do mocovodu pfi jeho obstrukcich pro zajisténi odvodu moce
z ledvin[84]. Castym prikladem klinického aplikace je také zavedeni stentu do jicnu pfi

dysfagiich z divodu obstrukci benignimi a malignimi nadory [85].
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Metalické stenty se v mnoha pripadech pouziti ukazaly jako velmi efektivni. Nicméné jejich
pouziti mohou provazet i komplikace. V cévach mizZe dochazet k chronickym zanétim jako
reakce na cizi téleso, omezeni vazomotoriky a riziku trombdzy [86]. U stentl zavedenych do
mocovodU se Casto vyskytuje hematurie a infekce v mocovych cestach [84]. U jicnovych stent(
muze dochazet k jejich prorlistanim mékkymi tkanémi, coz mlze zkomplikovat opakované

zavadéni stentu pfi opétovnych dysfagiich [87].

Tato omezeni podnitila vyzkum zaméreny na vyvoj biodegradabilnich stentl a s nimi i systém{
pro podavani léka [83]. Tyto stenty byly Uspésné vyuzity v koronarnich tepnach, jicnu,
mocovodech atd. [88, 89]. Ve srovnani s metalickymi stenty jsou hlavnimi vyhodami
biodegradabilnich stent( absence dlouhodobych komplikaci pti zajisténi do¢asného vyztuzeni,

protoze se mohou rozpustit v téle pacienta a disponuji lepsi biokompatibilitu [89, 90].

Tyto vyhody jsou vsak doprovazeny urcéitymi omezenimi vyplyvajicimi ze specifickych
vlastnosti biodegradabilnich materialQ, zejména s ohledem na mechanickou stabilitu, kterou
je potieba udrzet po celou pozadovanou dobu |é¢by. Mechanické vlastnosti biodegradabilnich
material( stentu proto hraji klicovou roli v bezpecénosti a ucinnosti Ié¢by. Navrh designu stentu
a jeho aplikace a indikace jsou ovliviiovany pravé témito vlastnostmi. Proto vzniklo mnoho
studii zabyvajicich se vlastnostmi biodegradabilnich stentl. Studie byly zaméreny na
biokompatibilitu [91], odolnost v{ci korozi a chovani pfi namahdni stentu v tahu a tlaku [92].

Vyzkum v oblasti vyvoje novych materidl( a ndvrh(i novych designl stentl dale probiha [93].

Viskoelasticita

Viskoelasticita je dlleZitou vlastnosti biodegradabilniho materidlu stentu Uzce souvisejici s
mechanickym chovanim stentu. Tento parametr primarné ovliviiuje mechanickou stabilitu
materidlu stentu v ¢ase, a tedy schopnost stentu dlouhodobé odoldvat vnéjsim sildm a zkouma
a popisuje se pomoci tzv. creep! a relaxaénich? testl. Stent musi vykazovat dostateénou
odolnost proti te¢eni materialu, aby odolal tlaku okolnich tkani po celou dobu aplikace a
nedoslo k jeho zuzZeni ¢i pfipadnému kolapsu [94]. Pro kazdou klinickou situaci by pfi vybéru

stentu méla byt rozhodné zohlednéna jeho viskoelasticita.

Ltzv. tedeni” materidlu pfi konstantnim zatiZeni
2 pokles pUsobicich sil pfi konstantni deformaci
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Polydioxanon

Polydioxanon je biodegradabilni material ze skupiny polyesterd. Je degradovan procesem
hydrolyzy, kterd se za podminek nizkého pH urychluje, za vzniku netoxickych degradacnich
produktll. K uplné degradaci dochazi v téle okolo 15 tydn( [95]. V prvni fazi degradace se
nejprve rozpadaji amorfni ¢asti polymeru a v druhé fazi prechazi Stépeni na krystalické
struktury polymeru. Z tohoto dlivodu nejsou zmény mechanickych vlastnosti polydioxanonu
linearni [96]. Polydioxanon se vyuzivd predevsim k vyrobé chirurgického Siti [97] a také k

vyrobé biodegradabilnich jicnovych stentt pro I1é¢bu dysfagii [98].
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Cile disertacni prace

Témér jakykoliv Iékarsky obor ma dnes k dispozici Siroké spektrum pomlcek a nastroju
z modernich medicinskych materialG. Tyto se liSi v rlznych parametrech, jako jsou velikost,
tvar, typ materidlu a rGzné povrchové Upravy atd., a umoznuji zvladnout mnoho rozliénych
klinickych situaci. Nicméné pro velkou rliznorodost lékarskych pomucek a ndstrojli je obtizné
standardizovat testovani jejich kliCovych vlastnosti. Znalost téchto zasadnich parametrl je

vsak nezbytna pro spravny vyvoj i vybér pomucky i nastroje pro konkrétni klinicky pripad.

DulezZité parametry, které je u modernich medicinskych material( potieba vzit v potaz, jsou
teplotni stabilita materialu, ¢asova stabilita materidlu a mechanickd odolnost. Cilem prace
proto bylo vyvinout testovaci metodiky pro specifické medicinské aparaty, které by byly
schopny izolované testovat tyto vlastnosti a zaroven poskytly vystupy relevantni pro klinickou
praxi. Prace se soustredila na dvé kategorie medicinskych apardt(, na stomatologické NiTi
aparaty (konkrétné ortodontické pruzinky a endodontické kofenové ndstroje) a

biodegradabilni stenty.

Jak jiz bylo zminéno, NiTi materidly se vyznacuji superelasticitou, superplasticitou a tvarovou
paméti. To je umoznéno diky mechanicky nebo termalné vyvolanému pfechodu materialu
mezi riznymi formami usporadani jeho krystalové struktury. Tyto vlastnosti se s vyhodou
vyuzivaji v mnoha medicinskych (stomatologickych) aplikacich. Zaroven vsak prinaseji néktera
omezeni a neocekdvané C¢i dokonce nezéddouci chovani findlnich vyrobkl a zplsobuji také
nemalé potize pfitestovani termo-mechanickych vlastnosti téchto vyrobk(. Prvnim ptikladem
je odolnost NiTi endodotickych rotac¢nich nastroja vici odlomenti jejich ¢asti béhem prace v kk.

a také jejich schopnost spravné opracovavat kk.

e Prvnim cilem této disertaéni prace bylo optimalizovat metodiku pro testovani
odolnosti NiTi rotacnich kofenovych nastroji vuci cyklické unavé a jejich

opracovavaci schopnost.

Vysokd teplotni zavislost termo-mechanickych vlastnosti NiTi slitin zaroven vyznamné
ovliviuje jejich chovani pfi dlouhodobé aplikaci v mistech svyrazné se ménici teplotou.
Jednoznaénym prikladem je aplikace ortodontickych pruzin v Ustech pacienta.
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e Dalsim cilem bylo testovani mechanickych vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin

v zavislosti na vyrazné se ménici teploté v Ustech pacienta (4 - 65°C [75, 76]).

Biodegradabilni materidly zazZivaji v poslednich letech v oblasti mediciny obrovsky rozmach.
Jak bylo popsdno dfive, hlavnim benefitem téchto materidld je absence dlouhodobych
komplikaci souvisejicich s pfitomnosti ciziho télesa vtéle pacienta. Naproti pUsobeni
degradacnich procesl je vSak potieba udrzet biodegradabilni aparaty plné funkéni po dobu
|éCby. Obzvlasté pro télni vyztuie je velice dulezitym parametrem mechanickd stabilita
v zavislosti na Case. Zvlasté pokud jde o biodegradabilni materidly, jelikoz mechanicka stabilita

je ovlivnéna nejen jejich postupnou degradaci, ale i jejich viskoelastickymi vlastnostmi.

e Tretim cilem této prace tedy bylo izolované testovat viskoelastické vlastnosti a

jejich vliv na mechanickou stabilitu jicnovych biodegradabilnich stentd.
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Metody a material

1. Optimalizace metodiky pro testovani odolnosti a

opracovavaci schopnosti korenovych nastroju

Cilem bylo optimalizovat metodiku pro testovani odolnosti NiTi rotacnich korenovych nastroje
vuci cyklické unavé a jejich opracovavaci schopnost. Za timto ucelem bylo vytvoreno 20 kopii
pryskyfi¢nych endoblock( pomoci 3D JetPrinting metody. Tyto 3DP (3D vytiStény) endoblocky
byly nasledné srovnany s komercné dostupnymi originaly. Byla hodnocena rozmérova

presnost vytisknutych blockd a opakovatelnost procesu jejich vyroby.

Celkové 20 komeréné vyrabénych pryskyricnych endoblockl (Endo-Training-Bloc-J Dentsply
Sirona, Ballaigues, Switzerland) bylo vyfoceno binokuldrnim mikroskopem (DSZS 1112-300,
Arsenal, Prague, Czech Republic). Na téchto fotografiich byly pomoci NIS-Elements 3.20 (Nikon
Instruments Inc., Melville NY, USA) analyzovdny nami zvolené klicové parametry
simulovaného kk. Jsou jimi Uhel kuzele a délka kuzele, které jednoznacné popisuji ¢ast, ktera
ma simulovat trepanacni otvor ke vstupu do kk. Dalsimi parametry jsou kanal tlusty a kanal
uzky, které popisuji priméry simulovaného kk. u vstupu do kk. a u jeho vystupu. Profil kandlku
byl uréen pomoci méreni vzdalenosti kolmych vzdalenosti kandlku od roviny vystupniho
otvoru endoblocku na deseti pozicich odstupriovanych po 100 px od apikalniho konce kanalku
(Obrazek 9). Pozice, uhel zakfiveni a Uhel stoupani byly zvoleny tak, aby jasné definovaly

prabéh zakfiveni simulovaného kk. (Obrazek 9.).
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_Uhel kuzele

Kanal tjusty
Délka kuZele

Pozice

Obrazek 9. Schematické zndzornéni zvolenych parametrd k jednoznaénému popisu

simulovaného kk.

Priméry téchto parametrd byly vyuZity pro vytvoreni 3D nakresu v CAD softwaru (Cloud
Powered 3D CAD/CAM Software for Product Design | Fusion 360, 2018, Autodesk, San Rafael,
USA). Nasledné bylo podle tohoto nakresu vytisknuto na 3D tiskarné Objet30 Pro (Stratasys,
Eden Prairie, USA) 20 3DP endoblockli pomoci technologie JetPrinting. Jako material byla
pouzita akrylova pryskytice (VeroClear-RGD810, Stratasys, Eden Prairie, USA). Pfesnost tisku
byla nastavena tak, Ze tloustka jedné tisknuté vrstvy byla 16 um. Pro podpéry byl vyuZit vodou
rozpustny podpérny material (SUP706B, Stratasys, Eden Prairie, USA), ktery by mél byt snadno
odstranén proudem vody. Nicméné v takovém 3DP endobloc¢ku diky hrubosti povrchu a
naslednému rozptylu svétla nebylo mozné zanalyzovat simulovany kk., proto byl 3DP
endoblocek potren dentalnim adhesivem Evetric Bond (lvoclar Vivadent AG, Schaan,
Liechtenstein) a vytvrzen po pfiloZzeni na hladky kovovy plisSek. Takto zhotovené prototypy byly
opracovany K-filem I1SO 10 a béhem opracovavani vyplachovany 96 % etanolem za ucelem
odstranéni podplirného materidlu. Klicové parametry téchto prototypd byly analyzovany

stejné jako u komercné vyrabénych pryskyfi¢nych endoblocka.
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Z divodu posunu ohniskové roviny 3DP endoblockl vicéi komeréné vyrabénym pryskyricnym
endoblockiim doslo k relativnimu posunu vzdalenosti jednotlivych vysek profilu kanalku. To
znamenalo, Ze vzdalenost 100 px u vysek profilu kanalku u 3DP endoblockl byla 852.2 um au
komercné vyrabénych pryskyfiénych endoblockd byla 743.8 um. Tato neshoda byla vyfesena
rekalibraci. Z hodnot vySek profilu simulovaného kk. komercné vyrabéného pryskyficného kk.
byla zpracovdna polynomicka funkce ctvrtého radu. PouZitim této funkce byly prepocitany

hodnoty vysek 3DP endoblocka.

Vysledky byly zpracovany a statisticky analyzovany 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 normalni rozdéleni v populaci, proto byl pro
popsani dat pouzit primér a smérodatna odchylka (X * SD). Pro testovani presnosti tisku byly
porovnany hodnoty simulovanych kk. 3DP endoblock( s hodnotami, které byly pouzity jako
vstupni parametry pro CAD model pouZitim jednovybérového t-testu. Pomoci Levenova testu
shodnosti rozptyll jsme porovnali reprodukovatelnost vyroby komeréné vyrabénych
pryskyricnych endobloc¢kd s 3DP endoblocky se simulovanym kk. Pro vSechny testy byla

nastavena hladina vyznamnosti testu p = 0,05 [99].
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2. Testovani mechanickych vlastnosti NiTi ortodontickych

pruzin v zavislosti na vyrazné se ménici teploté
Cilem této prace bylo testovat mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin. U NiTi
ortodontickych pruZin je z klinického pohledu nejdulezitéjsi deaktivacni platd. Je to cast
zatézoveé krivky, pfi které je pUsobici sila pruZziny nezdvisla na jejim prodlouzZeni a vyuZiva se
pro posun oSetfovaného zubu do spravné polohy. Proto bylo cilem této prace nejdfive stanovit
metodiku pro jednoznacné urceni deaktivacniho platé. S vytvofenou metodikou bylo mozné
testovat elastické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin pomoci mechanického cyklovani a
nasledné porovndavat deaktivacni platé rliznych druht pruzin. Dalsi pozornost byla vénovdna
stdlosti pUsobici sily v Case pfi ortodontické [é¢bé. Vliv viskdzni slozky na degradaci sily byl
testovan pomoci relaxacniho testu sily v ¢ase a vliv zmén teplot na chovani NiTi ortodontické
pruziny byl testovan pomoci termo-mechanického cyklovani, pfi kterém byly cilené ménény

teploty prostredi simulujici mozné zmény teplot v Ustech pacienta.
Klinické plato

Bylo otestovano deset druh( ortodontickych pruzin od péti vyrobctl (Tabulka 1.). Od kazdého
typu bylo pouzito patndct vzorkd. Pro napodobeni klinické situace pfti aplikaci ortodontické
pruzinky byly nejdfive vzorky za konstantni teploty 37 °C aktivovany prodlouzenim do jejich
specifické délky pro aplikaci a nasledné deaktivovany jejich vracenim do plvodni délky. BEhem
testovani jsme méfili plsobici silu, prodlouzeni pruziny a teplotu okoli. Pro testovani jsme
pouZili univerzdlni testovaci systém Instron 3343 (Canton, Mass), ktery méfil prodlouzeni a
silu. Do pfistroje byla namontovana méfici hlavice s rozsahem £10 N. Teplota v termostatické
vodni lazni, v které bylo testovani provadéno, byla kontrolovana a zajistovana termostatem
Julabo F25 (Allentown, Pa) a méficim systémem VOLTCRAFT IR 1600 - 50D (Conrad Electronic
SE, Hirschau, Germany) (Obrazek 10.). Pfesnost méreni teploty byla nastavena +0.1 °C.
Ptichyceni vzork(i do méficiho pfistroje zajisStovalo specidlné vyrobené ukotveni zakoncené

hacky, které zamezovalo rotaci vzorkd (Obrazek 11.).

33



Tabulka 1. Tabulka deseti typl NiTi ortodontickych pruZin

Maximalni.
Katalogové Délka prodlouzeni
Zkratky  Vyrobce Typ Cislo Sila(g) (mm) (mm)
3M9 3Mm Medium 200 g 344-200 200 9 12
American
AO9  Orthodontics 0.030in/0.76 mm 855-180 N/A 9 12
Db Dentaurum Light (blue) 302-012-00 N/A 8 12
Dy Dentaurum Medium (yellow) 302-012-10 N/A 8 12
GACL GAC Light (100 g) 10-000-03 100 9 12
GACH GAC Heavy (200 g) 10-000-01 200 9 12
Ortho
009 Organizers  0.010x0.030 (200 g)  100-622 200 9 12
3M12 3m Medium 200 g 346-200 200 12 24
American
AO 12 Orthodontics 0.030in/0.76 mm 855-181 N/A 12 24
Ortho
0012 Organizers 0.010x0.030 (200 g)  100-623 200 12 24

Pro urceni a nalezeni deaktivacnich platé by zvolen nasledujici postup. Byli spocitany hodnoty
sklon(l jako podil sily a prodlouzeni mezi vSéemi dvojicemi po sobé jdoucich méficich bodd v
deaktivacni ¢asti hysterezni kfivky. Takto byl ziskan interval mezi maximalni a minimalni
hodnotou sklon(, ktery byl poté rozdélen na radu stejné vzdalenych podintervald. Téchto
podintervall bylo zvoleno Sest, protozZe se ukazalo, Ze to predstavuje dobry kompromis mezi
granularitou a stabilitou vysledki. Hodnoty sklond byly roztfidény do jednotlivych
podintervall. Podinterval obsahujici nejvice hodnot sklon( blizko minimu byl nazvan jako
rozhoduijici interval. Pokud byly dva po sobé jdouci podintervaly s podobnymi hodnotami
maximalni ¢etnosti vidy jsme volili ten nizsi. Potom méfici body nalezejici k deaktiva¢nimu
platé jsou ty, u nichZ sklon k dalSimu méficimu bodu byl roven nebo mensi nez horni hranice
rozhodujiciho intervalu. Tudiz zacatek deaktivacniho platé odpovida méficimu bodu v oblasti
deaktivacniho platé s nejvétsi hodnotou prodlouzeni. Konec deaktivacniho platé pak odpovida
méficimu bodu v oblasti deaktivacniho platé s nejmensi hodnotou prodlouzeni. Sklon
deaktivacniho platé byl uréen pomoci linedrni regrese bodl deaktivacniho platé a je roven

sklonu regresni primky.
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Namérend data byla zpracovana 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].

Julobo

Obrazek 10. Méfici aparatura sklddajici se z univerzalniho testovaciho systému Instron 3343

s termostatickou vodni lazni a termostatem Julabo F25.
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Obrazek 11. Zndzornéni upevnéni ortodontické NiTi pruziny do méfici aparatury.

Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin a vliv

mechanické stabilizace

Pro méreni bylo pouzito 15 vzorkd od kazdého typu NiTi ortodontické pruZiny (Tabulka 1.).
K méreni byla pouZita stejnd méfici aparatura jako v kapitole Klinické platé (Obrazek 10.a11.).
Namérena data byla zpracovana pomoci 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 téchto podminek byla provedena nasledujici méreni.
Elastické vlastnosti a mechanicka stabilizace

Zavislost sily na prodlouzeni byla mérena pomoci nékolika naslednych po sobé nasledujicich
méticich cykll. V ramci kazdého jednoho méficiho cyklu byly nové nepouzité NiTi ortodontické
pruziny prodlouzeny a nasledné zkraceny do plvodni velikosti. Maximalni prodlouzeni v
prvnim cyklu bylo o 1 mm. Prodlouzeni kazdého dalSiho cyklu bylo o0 1 mm vétsi nez u

predchoziho cyklu. Dale byly vzorky ponechany 30 dni bez zatiZzeni a nasledné bylo provedeno
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40 cykld s maximalnim povolenym prodlouZenim za Ucelem mechanické stabilizace. Poté bylo
opétovné provedeno méreni cyklovanim s narustajicim prodlouzenim v kazdém cyklu stejné

jako u novych nepouzitych vzorka.
Viskozni vlastnosti

Byl proveden in vitro relaxacni test sily v ¢ase s novymi NiTi ortodontickymi pruzinami, které
byly prodlouzeny o 6 mm. Pfi tomto konstantnim prodlouzeni byly vzorky méfeny po dobu
1800 s = 30 minut. Na zmérené hodnoty sily v zavislosti na ¢ase byl aplikovan generalizovany
Maxwelllv model, popsany rovnici 1. Pomocitohoto modelu bylo moiné odhadnou

viskoelastické vlastnosti pruzinky a jeji chovani dale v ¢ase.

t
Fr(t) = Fo + XnFe ™ (1)
Fr predstavuje relaxaci sily NiTi ortodontické pruziny v pribéhu casu, t je doba relaxace, F je
sila NiTi ortodontické pruZiny v nekoneéném case, tj. teoreticka ustdlend sila po konci
relaxacniho procesu, n je pocet dil¢ich procesl pfispivajicich k celkové relaxaci sily, Fn je
velikost prispévku dil¢iho procesu k celkové relaxaci sily a T, je relaxacni ¢asovd konstanta

Castecné prispivajici procesu.

Porovnani elastickych vlastnosti, mechanické stabilizace a viskdznich

vlastnosti

S novou nepouzitou NiTi ortodontickou pruZinou byl proveden jeden méfici cyklus s
prodlouZzenim o 6 mm. Ta byla nasledné cyklovana(min. 40 cykld) a ponechdna devét mésicl
v klidu. Poté byl u ni proveden cyklus s prodlouzenim o 6 mm. Nasledné byl proveden relaxaéni
test sily v ¢ase pfti prodlouzeni vzorku o 6 mm. V této situaci byla ponechana po dobu 5 hod a
nasledné byla vracena do plvodni délky a tim byl cyklus uzavien. Jako posledni méreni byl

proveden cyklus s prodlouzenim o0 12 mm [101].
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin

Pro méreni bylo pouzito 5 vzork( od kazdého typu NiTi ortodontické pruZiny (Tabulka 1.).
Méfici aparatura byla stejnd jako v kapitole Klinické platé (Obrazek 10. a 11.). Za ucelem
nalezeni dvou vhodnych NiTi ortodontickych pruZin pro porovnani vlivu teploty na mechanické
vlastnosti byly provedeny tzv. testy o jednom cyklu (test 1). Nasledné byla vybrana jako prvni
pruzinka s nejvétsi mechanickou hysterezi (GAC L) a druha pruZinka s nejmensi mechanickou

hysterezi (3M 9). Poté jsme provedl|i simulaci poZiti teplého a studeného jidla (test 2).

Pro uUcely srovnani zatéZovych kfivek a hysterezi jednotlivych vzork( byly pfi konstantni
teploté 37 °C provedeny testy o jednom cyklu s maximdlnim prodlouzenim vzorku o 12 mm
(test 1a). Pro detailnéjsi srovnani zatéZzovych krivek pruzinek GAC L a 3M 9 pfi konstantni
teploté oproti testovani s proménlivou teplotou (test 2), byl také proveden test s jednim
cyklem s prodlouzenim o 2,6 mm (test 1b) a druhy test s jednim cyklem s prodlouzenim o 6

mm (test 1c) pfi konstantni teploté 37 °C.

V testu 2 byla provedena simulace pofZiti teplého jidla (napf. horka kdva) a ochlazeni zpét na
télesnou teplotu v dutiné Ustni zahfatim z 37 °C na 57 °C a zpétné na 37 °C. Dale se simulovalo
poziti studeného jidla (napf. studeného ndpoje nebo zmrzliny) a ohrati zpét na télesnou
teplotu ochlazenim z 37 °C na 17 °C a zpétné na 37 °C. Cyklus zahrati nebo ochlazeni o 20 °C
sreverzi trval 15 minut. Pro testovani bylo zvoleno prodlouzeni 2,6 mm s preaktivaci
prodlouzenim o 6 mm, protoZe je to typicka klinicka situace pfi uzavirdni mezery po extrakci
premolar( [102]. Test 2 byl rozdélen na test 2a a 2b. V testu 2a byly NiTi ortodontické pruziny
GAC L a 3M 9 pfi konstantni teploté 37 °C prodlouzeny o 6 mm a nasledné zkraceny na
prodlouzeni o 2,6 mm. Toto prodlouzeni bylo pfiblizné do stfedni ¢asti deaktivacniho platé.
Pfi tomto konstantnim prodlouzeni o 2,6 mm byl proveden teplotni cyklus. Nejdfive
probéhlo ohrati vzorku z 37 °C na 57 °C, poté doslo k ochlazeni na 17 °C a nasledné k otepleni
na 57 °C, poté probéhlo opét ochlazeni na 17 °C a nakonec zahfati na 37 °C. Po tomto
teplotnim cyklu byl vzorek pfi konstantni teploté 37 °C zkracen do plvodni délky. V testu 2b
byl vzorek pfi konstantni teploté 37 °C prodlouzen o 6 mm a nasledné zkracen na prodlouzeni
2,6 mm. Pfi tomto konstantnim prodlouZeni o 2,6 mm byl proveden jeden teplotni Sok
zahratim vzorku z 37 °C na 57 °C a jeho nasledné ochlazeni zpét na 37 °C. Nakonec byl vzorek

za konstantni teploty 37 °C zkracen do plvodni délky [103].
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu

Biodegradabilni stenty se stavaji perspektivné metodou pro |é¢bu striktur jicnu. Pro spravnou
funkci jicnového biodegradabilniho stentu je nezbytna jeho dostatecna sila plsobici na stény
jicnu po celou dobu Ié€by tak, aby nedoslo k jeho pfedéasnému zuzeni nebo kolapsu. Z tohoto
dlvodu je nezbytné znat viskoelastické vlastnosti stentu. Pro jejich testovani byl pouZit in vitro

relaxaéni test sily v ¢ase.

Pro testovani jsme pouZili deset komercné vyrabénych biodegradabilnich samoexpandibilnich
SX-ELLA stentl vyrobenych z polydioxanonu. Tyto stenty jsou 80 mm dlouhé (Ln), maji 25 mm
filamentu (Obrazek 12.). Pro test jsme zvolili ziZeni na 17 mm jako priimér symptomatickych
jicnovych zuzZenich [104]. ProdlouZeni stentu o 56 mm zménilo primér stentu z pavodnich 25

mm na pozadovanych 17 mm [105].
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Obrazek 12. A) fotografie a B) schematicky nakres biodegradabilniho samoexpandibilnich
stentu SX-ELLA. L je celkovd délka nezatizeného stentu; D1, D; jsou praméry stentu; Ly je

délka jednoho zavitu nezatizeného stentu.
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Relaxacni test byl proveden na univerzalnim testovacim systému Instron 3343 (Canton, Mass)
s nainstalovanym ndstavcem pro zatiZzeni do 1 kN. Pro stdlost teploty bylo méfreni provadéno
ve vzduchové komore kontrolované termostatem Julabo F25 (Allentown, Pa). Konce stentl
byly uchyceny parem specialnich na miru vyrobenych drzi¢Qi. Stent byl uchycen pomoci
specialné vyrobeného trubicovitého pfipravku v némz byl zafixovan pomoci nerezovych jehel,
které byly pficné provleceny otvory v sitce na koncich stentu (Obrazek 13.). Toto uchyceni
umoznuje v pribéhu testu relativné volny pohyb stentu v radidlnim sméru a snadnou zménu

jeho priiméru bez vyrazného treni.

Obrazek 13. Detail specidlnich na miru vyrobenych drzi¢l stentu

Poté byl kazdy stent prodlouzen o 56 mm (+70 %) z pGvodni délky (Ln = 80 mm) na celkovou
délku Ls = 136 mm. Toto prodlouZeni bylo provedeno rychlosti 10 mm-s™. V této prodlouZené
pozici byl stent drzen 48 h (172 800 s) pti konstantni teploté 37 + 0.3 °C. Axidlni sila stentu byla
zaznamendvana s ohledem na o¢ekdvanou dynamiku relaxace sily v nasledujicich frekvencich:
1/0.1 s pro prvnich 25,6 s, 1/3 s pro dal$ich 60 s, 1/10 s pro dal3ich 450 s a 1/300 s* do
konce 172 800 s. Nasledné byla sledovana statisticka vyznamnost relaxace sily mezi vybranymi
po sobé jdoucimi ¢asovymi useky (0's, 10 min, 20 min, 30 min, 1 h, 2 h, 24 h a 48 h). Dale byla
mérena také relativni vihkost pfi extrémnich vykyvech, tedy rozdil vétsi nez 10 %, kvuli
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prirozené hydrofilité polydioxanonu, ktera by mohla potencialné ovlivnit namérena data. Pro
ovéreni a predikci jsme také modelovali relaxaci sily pomoci generalizovaného Maxwellova

modelu, popsaného rovnici 2.

t
Fy(t) = F, + YpFe ™ (2)
Fa pfedstavuje hodnotu axidlni sily stentu v priibéhu casu, t je doba relaxace, F- je axialni sila
stentu v nekonecném Case, tj. teoretickd ustalena axidlni sila po konci relaxacniho procesu, n
je pocet dilc¢ich procesu pfispivajicich k celkové relaxaci axialni sily, Fn je velikost prispévku

dil¢iho procesu k celkové relaxaci sily a t» je relaxaéni ¢asova konstanta ¢astecné prispivajici

procesu.

Prepocet axialni sily na radialni silu Fg Ize provést podle rovnice 3.

3 21+1>L§\,

&
Fp=4mF, HT -1 (3)

kde Ly je délka jednoho zavitu nezatizeného stentu [106].
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Vysledky

1. Optimalizace metodiky pro testovani odolnosti a

opracovavaci schopnosti korenovych nastroju
Tabulka 2. ukazuje namérené klicové parametry komeréné vyrabénych pryskyfi¢nych
endobloc¢k(i (Endo-Training-Bloc-J Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland) a odpovidajici
zaokrouhlené hodnoty pouZité jako vstup pro CAD model pro 3DP endoblocky. Pro ucely
srovnani komercéné vyrabénych pryskyriénych endoblock( s 3DP endoblocky jsou v tabulce 2.
uvedeny také opravené hodnoty komercéné vyrabénych pryskyricnych endoblockl ziskané

pomoci prolozené polynomické funkce ¢tvrtého stupné.

Tabulka 3. ukazuje namérené klicové parametry 3DP endoblock(. V porovnani s komercéné
vyrabénymi pryskyfiécnymi endoblocky mély profily simulovanych kk. 3DP endoblock
statisticky vyznamné nizsi rozmérovou variabilitu, jak ukazovaly vysledky Leveneova testu
(Tabulka 4.). Rozmérova variabilita 3DP endoblock( reprezentovand variacnimi koeficienty

byla 2 - 5x nizsi nez variabilita komercné vyrabénych pryskyriénych endoblockd (Tabulka 3).

Vsechny namérené hodnoty profill kandlku 3DP endoblockli na pfislusnych pozicich byly
statisticky vyznamné odlisné od komeréné vyrabénych pryskyri¢nych endoblockd, jak prokazal
jednovybérovy t — test (Tabulka 4.). Cim vétsi byla naméfend hodnota pozice, tim vétsi byl
pozorovany rozdil. Maximalni rozdil profilu kanalku byl pozorovan pfi 1000 px (odpovidajici
»skute¢né” poloze 7438 um), kde priimérna namérena hodnota pozice 3DP endoblocku byla
0 8 % mensi (Tabulka 4.; pomér primér( 3DP / Original) neZ odpovidajici hodnota profilu

komercné vyrabénych pryskyri¢nych endoblockd.
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Kromé parametru kandl tzky se vyznamné lisily i ostatni sledované parametry (Tabulka 4.). S
ohledem na variabilitu dat se kandl uzky, kandl tlusty, uhel zakfiveni a uhel stoupdni 3DP
endobloc¢kl vyznamné nelisSily od komercné vyrabénych pryskyficnych endoblockl. Pouze v
pfipadé parametru uhel kuZele byla variabilita namérenych dat 3DP endoblockl vice nez
¢tyfnasobnd (Pomér variacnich koeficientd 3DP / Original, Tabulka 4.), neZ u komercné

vyrabénych pryskyficnych endobloc¢kud [99].

Tabulka 2. Klicové parametry originalnich komeréné vyrabénych pryskyfi¢nych endoblocki
(Originél) — ') naméFené hodnoty, 2) zaokrouhlené stfedni hodnoty pouZité jako vstupni

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

Vstupni parametry

s .. Variacni
Pozice o;ﬁ::; ! koeficient! Original? Opravené?
(%) (um) (um)

@ 100px  1208.0+85.3 7.06 1208.0 1.090.4

@ 200px  1954.3+120.3 6.15 1954.3 1791.1

@ 300px  2467.8+130.4 5.28 2 467.8 2296.4

2 @400px 2820.9+136.6 4.84 2820.9 2 658.1

§ @ 500px 3 065.1+130.6 4.26 3065.1 29185

:—_f @ 600px  3249.4+121.3 3.73 3249.4 3111.2

£ @ 700px  3381.4%110.2 3.26 3381.4 3260.6

@ 800px  3481.8+99.8 2.87 3481.8 3382.0

@ 900px  3590.8 +220.3 6.14 3590.8 3481.9

@ 1000px  3592.6 +82.2 2.29 3592.6 3557.4
Kanal tzky 136.9 +11.3 8.24 136.9 -
Kanal tlusty 314.3+15.2 4.84 314.3 -
Délka kuzele  6033.4+196.7 3.26 6 033.4 -
(deg) (%) (deg) -
Uhel zakfiveni ~ 125.47 +2.78 2.22 125.5 -
Uhel kuzele 29.40 +0.30 1.01 29.4 -
Uhel stoupani 58.24 +2.18 3.74 58.2 -
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Profil kanalku

Tabulka 3. Klicové parametry 3DP endoblockd se simulovanym kk.

Pozice

@ 100px
@ 200px
@ 300px
@ 400px
@ 500px
@ 600px
@ 700px
@ 800px
@ 900px
@ 1000px
Kanal uzky
Kanal tlusty
Délka kuzele

Uhel zakf¥iveni
Uhel kuzele

Uhel stoupani

3DP
(um)

1121.0 +47.7
1759.3+41.1
2225.8+34.7
2535.9+30.7
2756.9+34.3
2921.0+32.5
3053.7 +30.0
3138.0+35.3
3211.0+43.7
3261.9+39.6
130.9 +13.1
348.1+17.2
5459.2+82.6
(deg)
127.46 +2.25
28.68+1.21
54.23+2.29

44

Variacni koeficient
(%)

4.26
2.34
1.56
1.21
1.24
1.11
0.98
1.13
1.36
1.21
10.01
4.95
1.51
(%)
1.76
421
4.23



Tabulka 4. Porovnani klicovych parametri komercné vyrabéné pryskyricné endoblocky s 3DP

endoblocky. Hvézdicka (*) oznacuje nesignifikantni rozdily pfislusnych parametrt 3DP

endoblockl ve srovnani s komeréné vyrabénymi pryskyficnymi endoblocky.

Pozice

@ 100px
@ 200px
@ 300px
@ 400px
@ 500px
@ 600px
@ 700px
@ 800px
@ 900px
@ 1000px

Profil kanalku

Kanal uzky
Kanal tlusty

Délka kuzele

Uhel zakFiveni
Uhel kuzele

Uhel stoupani

Pomér prameért
3DP / Original
(%)

103
98
97
95
94
94
94
93
92
92
96

111
90
(%)

102
98
93

jednovybérovy
t —test

p sila testu
=0.010 0.777
=0.003 0.907
>0.001 1
>0.001
>0.001 1
>0.001 1
>0.001 1
>0.001 1
>0.001 1
>0.001 1
=0.055* 0.493
>0.001 1
>0.001 1
>0.001 0.958
=0.015 0.715
>0.001 1
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Pomér variacnich
koeficient
3DP / Original
(%)

56

34
27
22
26
27
27
35
20
48
116
113
42
(%)
81
408
105

Levenav test
p

=0.018
>0.001
>0.001
>0.001
>0.001
>0.001
>0.001
=0.003
=0.037
=0.027
=0.488*
=0.272*
=0.050

=0.392*
>0.001
=0.876*



2. Testovani mechanickych vlastnosti NiTi ortodontickych

pruzin v zavislosti na vyrazné se ménici teploté

Klinické plato

Tabulka 5. ukazuje zjiSténé parametry deaktivacniho platé jednotlivych typd NiTi
ortodontickych pruzin. Nejdel$iho deaktiva¢niho platé dosahla 3M 9 pro skupinu 9 mm a 3M
12 pro skupinu 12 mm. Nejmensi sklon deaktivac¢niho platé méla GAC L. Vybér nékterych typu

deaktivacnich platd je zndzornén v grafu (Obrazek 14.) [100].

Deaktivacni platé vybranych ortodontickych
pruzin
3,50
3,00 =
2,50
z 2,00 —
o
@ 1,50
1,00 |
0,50
0,00
0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00 12,00
Prodlouzeni [mm]
GACH B Deakt. platé GACH
— AO 9 @ Deakt. platé AO 9
e 3M 9 A Deakt. platé 3M 9

Obrazek 14. Grafické znazornéni rliznych typ( deaktivacniho platd. Zastoupeny jsou NiTi

ortodontické pruziny GACH, AO9a3M9
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Tabulka 5. Vysledky vlastnosti deaktivacniho platé. Ve sloupci “Sila“ jsou minimalni a
maximalni hodnoty sily ptusobici béhem deaktivacniho platé. Ve sloupci “Prodlouzeni
pruziny” jsou hodnoty prodlouzeni NiTi ortodontické pruziny, ve kterych se nachdazelo
deaktivacni platd. Ve sloupci “Velikost” jsou hodnoty rozsahu deaktivacniho platé. Sloupec
“Sklon“ ukazuje poméry sily a prodlouzeni po sobé jdoucich namérenych bodu

v deaktivacnim platé.

Deaktivacni plato

Jednotlivé

typy pruzin ProdlouZeni pruZiny Sklon

(zkratky) Sila [N] [mm] Velikost [mm] [N.mm]
od do od do

(Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3) (Q1-Q3)

3M9 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)

AO9 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)

Db 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)

Dy 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)

GACL 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)

GACH 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)

009 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)

00 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 ortodontickych pruzin a vliv

mechanické stabilizace

Na grafu (Obrazek 15.) je zndzornén vliv mechanické stabilizace, kde u mechanicky
stabilizované NiTi ortodontické pruziny GAC L doslo k relativnimu poklesu sily. Graf (Obrazek
16.) znazornuje relaxaci sily v ¢ase u NiTi ortodontické pruziny GAC L. K nejvétsi relaxaci sily
dochdzelo béhem prvnich nékolika desitek sekund. Béhem prvnich 30 min doslo k relaxaci sily

u mérenych NiTi ortodontickych pruzin v fadu nizkych jednotek procent (Tabulka 6.).

Efekt mechanické stabilizace

1,80
1,60

1,40

1,20

1,00

0,80

Sila [N]

0,60

0,40

0,20

0,00
0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00 12,00

Prodlouzeni [mm]

nova nepouZita pruzina = pruzina po stabilizaci

Obrazek 15. Znazornuje vliv mechanické stabilizace na NiTi ortodontickou pruzinu GAC L.
Zelené zatézové krivky znazornuji cyklovani nové nepouzité pruziny a Cervené zatézové
krivky zndzornuji cykly u pruziny, ktera byla mechanicky stabilizovdna. To znamena, Ze u ni
bylo provedeno 40 cykl{.
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Relaxace sily v case

1,45

1,44

1,43
0 500 1000 1500 2000

Cas [s]
@® GACL 4 Model

Obrazek 16. Relaxace sily v ¢ase u NiTi ortodontické pruziny GAC L. Kfivka “Model“ ziskana
aplikaci generalizovaného Maxwellova modelu na namérena data “GAC L“.

Tabulka 6. Relaxace sily v ¢ase jednotlivych typl pruZin po prvnich 30 minutach trvalého

konstantniho zatiZeni.

Typ NiTi ortodontické Relaxace sily v prvnich
pruziny 30 min [%]
9 mm

3M9

AO9

Db

Dy

GACL

GACH

009

N W W NN WN

12 mm

3M 12 1
AO 12 2
0012 1
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Na grafu (Obrazek 17.) je vidét celkovy pokles sily u mechanicky stabilizovaného vzorku
(Obrazek 17.; Cervena ktivka) v porovnani s novym nepouzitym vzorkem (Obrazek 17; fialova
kfivka); méfeno v cyklu s maximalnim prodlouzenim o 6 mm. Tvar zatézové kfivky zlstal
relativné stejny. Relaxace sily v ¢ase u vzorku ponechaném 5 hod v konstantnim prodlouzeni
méla jen nepatrny vliv, ktery je znazornén drobnym poklesem sily v maximalnim prodlouzeni
na modré zatéZzové kfivce. Preaktivaci vzorku nového prodlouzenim o 12 mm (Obrazek 17.;
zelena krivka), bylo dosazeno deaktivacniho platd, jako u mechanicky stabilizované pruziny,

ktera byla prodlouzena o 6 mm (Obrazek 17.; cervenad kfivka) [101].

Porovnani viskoelastickych vlastnosti

0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00 12,00
ProdlouZeni [mm)]

+ Relaxace sily ==s=Prodlouzeni 6 mm Prodlouzeni12 mm x Prodlouzeni 6 mm nova

Obrazek 17. Porovnani elastickych vlastnosti, mechanické stabilizace a viskéznich vlastnosti
u NiTi ortodontické pruziny GAC L. Zatézova krivka “Prodlouzeni 6 mm nova“ ukazuje jeden
cyklus nové nepouzité pruziny. Zatézova krivka “Prodlouzeni 6 mm “ ukazuje jeden cyklus
mechanicky stabilizovaného testovaného vzorku. Zatézova krivka “Relaxace sily” ukazuje
jeden cyklus mechanicky stabilizovaného testovaného vzorku, kde v maximalnim prodlouzeni
byl ponechan po dobu 5 hod. ZatéZzova kfivka “Prodlouzeni 12 mm*“ ukazuje méfici jeden
cyklus s maximalnim prodlouzenim o 12 mm.
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin

Mérené NiTi ortodontické pruziny vykazovaly znacnou variabilitu s ohledem na mechanickou
hysterezi (Obrazek 18. a 19.). GAC L méla nejvétsi mechanickou hysterezi (40,0 £ 0,7 g),
pficemZ nejmensi mechanicka hystereze byla zjisténa pro 3M 12 (2,4 £ 0,1 g) a ze skupiny 9

mm 3M 9 (4.5 £ 0.1 g) (Obrazek 18.).

Skupina 9 mm

3,50

3,00

2,50

— 2,00
2
[ — (e} PO B
2 0002 L e giiTEL  puiIRIETEN
v 150 SEEEEEkannnnppyy _at
00.”3&; . .I.
auun®®

1,00

0,50

0,00

0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00 12,00
ProdlouZeni [mm]
%009 *3M9 *Db AA09  mGACL - GACH oDy

Obrazek 18. Grafické znazornéni zatézovych krivek u mérenych NiTi ortodontickych pruzin ze
skupiny 9 mm. Cervend Sipka ukazuje rozdil v sile plisobeny hysteréznim chovanim
méreného vzorku.
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Skupina 12 mm
3,50

3,00

0,00 2,00 4,00 6,00 8,00 10,00 12,00
ProdlouZeni [mm]

®3M12 AAO12 0012

Obrazek 19. Grafické znazornéni zatézovych krivek u mérenych NiTi ortodontickych pruzin ze

skupiny 12 mm

3M 9 vykazovala podstatné mensi teplotni hysterezi a citlivost sily ve vztahu k teplotnim
zménam ve srovnani s GAC L (Obrazek 20.). Teplotni hystereze byla u 3M 9 zanedbatelna

(Obrazek 20. a 22.). U GAC L méla teplotni hystereze velikost 8 g (0,08 N) (Obrazek 20. a 21.).

Pti konstantnim prodlouzeni byly maximalni zmény sily béhem teplotniho cyklovani 29 g (0,29

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

Na konci teplotniho cyklovani 3M 9 nevykazovala témér zadné zmény sily (Obrazek 20.).

Zatimco u GAC L byl naméren narast sily o 10 g (0,10 N) (Obrazek 20. a 21).
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Po teplotnim cyklovani béhem testu 2a pruzinka 3M 9 nevykazovala témér zadné zmény
prabéhu zatéZzové krivky v porovnani s testy pomoci jednoho cyklu s prodlouZzenim o0 6 mm a

2,6 mm (test 1b) pfi konstantni teploté 37 °C (Obrazek 22.).

Teplotni hystereze pro prodlouzeni o 2,6 mm

1,70

1,60

1,50 —amdl

1,40

1,30

1,20

Sila [N]

1,10 —

1,00 g

0,90 -

0,80

0,70
15,0 25,0 35,0 45,0 55,0

Teplota [°C]

GACL - teplotni cyklus ~ =====3M 9 - teplotni cyklus

Obrazek 20. Porovnani teplotnich hysterezi. Cernda zaté%ova kfivka znazorfiuje 3M 9 a $eda
krivka zatézovou kfivku GAC L béhem teplotnich cykld pfi konstantnim prodlouzeni 2,6 mm
béhem testu 2a.

Naproti tomu pruZinka GAC L po teplotnim cyklovani béhem testu 2a ukazala narust sily o 10
g (0,10 N) (Obrazek 20. a 21.). Béhem testu 2b po jednom teplotnim Soku GAC L vykazala jesté
vétsi ndrlst sily a to o 17 g (0,17 N) ve srovndni s testem 2a. V testu o jednom cyklu
s prodlouzenim o 12 mm (test 1a) mélo deaktivacéni platé u GAC L maly sklon (0,02 N/mm) v
Sirokém rozsahu (v intervalu prodlouZeni 7,40-0,40 mm) (Obrazek 18.). V testu o jednom cyklu
s prodlouzenim o0 2,6 mm (test 1b) pruzinka GAC L nevykazovala deaktivacni platd s tak nizkym

sklonem a v tak Sirokém intervalu jako v testu 1a (Obrazek 23.).
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GAC L- teplotni hystereze pro prodlouzeni o 2,6
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Obrazek 21. Zndazornuje chovani GAC L béhem teplotniho cyklovani pfi konstantnim
prodlouzeni 2,6 mm. D znaci za¢atek méreni. F ukazuje konec teplotniho cyklu. E je
maximalni sila pfi 37 °C a pfi prodlouzeni 2,6 mm béhem teplotniho cyklovani. Rozdil Ea F je
teplotou indukovand hystereze, kterd je rovna 8 g (0,08 N). Rozdil F a D je narlst sily 10 g
(0,10 N), ktery zlstal na konci teplotniho cyklovani.

V testu 2b se pruzinka GAC L po jediném teplotnim Soku jiz nedostala na deaktivaéni platd a
nevykazovala konstantni pribéh sily. Naopak, pfi jejim zkracovani po teplotniho Soku byl
pokles sily az 0,23 N/mm (Obrazek 23.; modra kfivka). Pro srovnani to byl témér stejny pokles

sily, jako byl pozorovan v testu 1b o jednom cyklu béhem zkracovani z maximalniho

prodlouzZeni 2,6 mm (Obrazek 23.; cervena krivka).

3M 9 obecné nevykazovala témér zadné zmény zatézové kiivky béhem vsech zkousek (testy

1a, c; 2a, b) (Obrazek 22.) [103].
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Teplotni zmény; 3M 9
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Obrazek 22. Porovnani termomechanického cyklu z test 2a s jednotlivymi zatéZovymi
kiivkami z testu 1b. Cervena ¢ara znazorfiuje jeden cyklus s maximalnim prodlouzenim o 2,6
mm pti konstantni hodnoté teplota 37 °C (test 1b). Zelend ¢ara znazornuje jeden cyklus s
maximalnim prodlouZzenim o 6 mm pfi konstantni teploté 37 C (test 1b). Modra teckovana
¢ara znazornuje cyklus s maximalnim prodlouzenim o 6 mm pfi stale teploté 37 °C a
teplotnimu cyklovani pfi prodlouzeni 2,6 mm v oblasti deaktivacniho platé. Tlustd modra
svisla ¢dra, kterd je soucasti modré teckované ¢ary, vyjadruje kladné a zaporné silové vykyvy
béhem teplotniho cyklovani pfi prodlouzeni o 2,6 mm (test 2a).
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Tepltoni zmény; GACL
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Obrazek 23. Srovnani zatéZzové krivky po jednorazovém teplotnim Soku (test 2b) u GACLs
jednotlivymi mechanickymi cykly (test 1b). Cervena ¢ara znazorfiuje zatéZovou kFivku s
maximalnim prodlouZenim o 2,6 mm pfi konstantni hodnoté teplota 37 C (test 1b). Zelend
¢ara zndzornuje zatézovou kfivku s maximalnim prodlouzenim o 6 mm pfi konstantni teploté
37 C (test 1b). Modra teckovana kfivka znazorfiuje kompletni cyklus s maximalnim
prodlouzenim o 6 mm a konstantni teplotou 37 °C a jednordzovém teplotnim Soku pfi
prodlouZzeni o 2,6 mm v oblasti deaktiva¢niho platd. Tlustd modra svisla cara, ktera je
soucasti modré teckované cary, vyjadruje silovy nartst béhem jednorazového topného Soku
pfi prodlouzeni 2,6 mm.
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu

Vysledky relaxacéniho testu sily v ¢ase u biodegradabilnich stentl jsou vidét na grafech
(Obrazek 24. a 25.). Z grafu (Obrazek 24.) je patrné, Ze nejvyssi rychlost relaxace sily

polydioxanonového stentu byla pozorovana v prvnich minutach po aplikaci zatéze.

Relaxace sily

Sila [N]

]

Cas [h]

Obrazek 24. Relaxace sily v ¢ase pro jeden vybrany stent

Pfi porovnani bylo zjisténo, Ze relaxace sily jsou statisticky vyznamné ve vsech sledovanych
casovych krocich ve srovnani s kazdym predchozim casovym krokem, jak ukazuje graf
(Obrazek 25.). p-hodnoty pro ¢asové kroky (10 min, 20 min, 30 min, 1 h, 2 h, 24 h a 48 h) jsou
vSechny p = 0,003. Vzorky byly méfreny pfi konstantni teploté (37 + 0,3) °C a odchylky ve
sledované relativni vihkosti nikdy nepfesahly 10 %. Pfi analyze dat byla nejlepsSi shoda s
relaxaénimi daty dosazena pomoci generalizovaného Maxwellova modelu (Obrazek 25.) za
pfedpokladu dvou ¢astecné prispivajicich procesl. Primdarni relaxacni proces byl rychly, s

¢asovou konstantou t1 = 4,50 min a velikosti relaxace F1 = 1,19 N. Sekundarni relaxacni proces
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byl pomalejsi, s casovou konstantou t; = 189,9 min a velikosti relaxace F, = 0,90 N. Osova sila

v nekonecném ¢asovém limitu byla Fee = 3,76 N [106].

Relaxace sily
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Obrazek 25. Hvézdicka (*) oznaduje statisticky vyznamnou relaxaci sily v pfislusném ¢asovém
kroku ve srovnani s pfedchozim ¢asovym krokem. Cervené znaménko plus (+) oznaéuje
vypoctenou hodnotu sily pomoci generalizovaného Maxwellova modelu.
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Diskuse

1. Optimalizace metodiky pro testovani odolnosti a

opracovavaci schopnosti korenovych nastroji

Pro testovani mechanickych vlastnosti kofenovych NiTi nastroji se ¢asto vyuzivaji komeréné
vyrabéné pryskyricné endoblocky, u kterych je mozné dosahnout vyssi standardizace oproti
testlm na extrahovanych zubech. Tyto komercné vyrabéné pryskyricné endoblocky, pokud se
zamérime na nejvice pouzivané endoblocky, kde simulovany kk. ma tvar J, jsou popisovany
délkou, tloustkou, uhlem a polomérem zakfiveni. Nicméné pro urcovani zakfiveni bylo
popsano mnoho metod, které poskytuji pro stejné zakriveni rizné hodnoty [107]. Dale i délka
simulovanych kk. stejnych komercné vyrabény pryskyricnych endoblockli ma v rGznych
studiich jinou hodnotu. Také vysledky této prdce naznacuji variabilitu v rozmérech
simulovanych kk. u stejnych komeréné vyrabénych pryskyficnych endoblock(i [108-110].
Proto bylo vtéto praci zvoleno vétsi mnozstvi jasné definovanych parametrd pro presné
zméreni simulovaného kk. endoblocku Plastic Practice Blocks .02 (Endo-Training-Bloc-J
Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland). Nasledné byla vytvorena jeho kopie z praméri

namérenych hodnot téchto parametra a poté bylo 3D vytisténo 20 téchto kopii.

| pfi tisknuti s vrstvami o tloustce 16 um byl vysledny povrch 3DP endoblocku relativné hruby
a neumozioval v dostatecné kvalité pozorovat simulovany kk. v optickém mikroskopu.
Lesténim pomoci silikonovych gumicek a past rlznych hrubosti nepfineslo zlepseni potrebna
pro pozorovani simulovaného kk. Bylo naneseno stomatologické adhesivum Evetric Bond
(Ivoclar Vivadent AG, Schaan, Liechtenstein) na jednu stranu endobloc¢ku. Tato strana byla
nasledné poloZena na rovnou nerezovou dentdlni matrici a adhesivum bylo svétlem vytvrzeno.
To bylo provedeno pro predni a zadni stranu 3DP endoblocku. Timto na téchto povrsich vznikla
hladka plocha, kterd umoznila pozorovani simulovaného kk. ve 3DP enodobloccich s

minimalnim zkreslenim.

Pro presné zméreni simulovanych kk. v 3DP endobloccich bylo nejdfive z nich nutné odstranit
podplrny material. Podle doporuceni vyrobce byl nejdfive podplrny material odstrariovan
vysokotlakym proudem vody. Nicméné tato metoda se ukazala jako nedostate¢na. Rlzné
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studie pouzivaly k odstranéni podplirného materialu vodu [111, 112], isopropyl alkohol [113]
a jiné druhy alkoholl. V této studii byl pouzZit 96% etanol, ktery je pro ucely odstranéni
podpory lepsi alternativou nez roztok NaClO nebo EDTA [40]. Pro dostateéné odstranéni
podplrného materidlu bylo nutné zavést vyplach po celé délce simulovaného kk. To bylo
docileno opracovanim simulovaného kk. K-Filem ISO 10, ktery bylo nutné predehnout, aby se

predeslo pozménéni tvaru simulovaného kk.

Prokazali jsme vysokou reprodukovatelnost procesu 3D tisku endoblockd vytiSténych z
akrylové pryskytice (VeroClear-RGD810, Stratasys, Eden Prairie, USA) pomoci 3D tiskdrny
Objet30 Pro (Stratasys, Eden Prairie, USA). Rozmérova variabilita 3DP endoblockd byla u
vétsSiny testovanych parametrl vyrazné nizsi (3 — 5krdt) nez u komercéné dostupnych
endoblockll (Endo-Training-Bloc-J Dentsply Sirona, Ballaigues, Switzerland). Jde o velmi
dllezity vystup této prace, protoZe pouze endoblocky s nizkou rozmérovou variabilitou

umoznuji konzistentni a reprodukovatelné vysledky testli endodontickych ndstroju.

Presnost 3DP endoblockll byla dostatecna, prestoze se nékteré namérené rozméry 3DP
endoblockl statisticky vyznamné liSily od rozmérl komercéné vyrdbénych pryskyfi¢nych
endobloc¢kl. Maximalni rozdil byl 11 % a lze jej snadno odstranit Upravou CAD modelu.
Negativni vliv na profil simulovaného kk. mélo odstranéni podpuirného materialu. | pfi pouZziti
jemného a prfedem predehnutého nerezového ndstroje K-file ISO 10 doslo k narovnani
kandlku, coz je typicky problém pfi pouZiti ru¢nich a rotacnich korenovych nastroju [16, 114]
a projevuje se zmensenim Uhlu stoupani a relativnim zvétSenim v hodnotach profilu kanalu
namérenych ve vzdalenostech 100, 200, 300 a 400 px. PouZzitim korfenovych nastrojii s mensim
ISO — napf. ISO 06 a 08 — nebylo mozné odstranit dostate¢né mnozstvi podplirného materidlu
ze simulovanych kk. Rovnéz byly ovlivnény proximalni a distalni praméry simulovanych
kandlkh ve 3DP endobloccich. V této oblasti je potreba zkoumat alternativni moznosti

odstraniovani podpirného materidlu ze simulovanych kk [99].
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2. Testovani mechanickych vlastnosti NiTi ortodontickych

pruzin v zavislosti na vyrazné se ménici teploté

Klinické plato

Ucelem této studie bylo identifikovat parametry deaktivaéniho platé NiTi ortodontickych
pruzin a metodiku jejich hodnoceni. Takové informace jsou pro ortodontisty zdsadni. Nicméné
dalS$im zdsadnim parametrem, ktery je nutny znat pro klinickou praxi, je hystereze. Protoze jen
pruziny s malou hysterezi a nizkou zavislosti sily na teploté mlze byt zajiSténo vyvazené
pUsobeni sil a tim zabranit nezadoucim ucinklim na zuby a okolni struktury vyplyvajici z pouziti
neadekvatnich sil [115-117]. Navic vSechny tyto vysledky platii pro NiTi ortodontické pruziny,
které maji epoxidovou povrchovou uUpravu, protoZe bylo prokazano, Ze povrchova uUprava
nemad zadny vyznamny vyznam vliv na mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych dratd a

pruZin [67, 68].

V této praci byla vyvinuta univerzalni a objektivni statisticki metoda pro stanoveni
deaktivacniho platé. Ta umoznila presné najit a vyhodnotit potfebné klinicky relevantni
parametry deaktivacniho platé NiTi ortodontickych pruzin, které byly testovany. Tato metoda
hodnoceni je pouZzitelnd pro viechny typy pruZzin na trhu, nebot prekonava problémy omezujici
soucasné metody pro hodnoceni NiTi ortodontickych pruzin [17, 118, 119]. Nové vyvinutou
metodu lze aplikovat i pro specifické pfipady, jako jsou NiTi ortodontické pruziny s minimalnim
mechanickou hysterezi, napf. 3M 9 (Obrazek 14.), pruziny s vyraznym sklonem deaktivacniho
platd, napf. AO 9 (Obrazek 14.), nebo pruzZiny s velmi dlouhym deaktiva¢nim platd, napr.
3M 12, (Prodlouzeni pruziny (mm); od do; Tabulka 5.). MZe byt pouZita také na NiTi
ortodontické pruziny s vyraznou hysterezi, kde deaktivaéni platé velmi zavisi na prodlouzeni,

napf. GAC H (Obrazek 14.).

Bylo testovano 10 druht pruzin od 5 vyrobct za klinicky relevantnich podminek a provedeno
jejich hodnoceni s ohledem na klinickou praxi. Pokud jde o jednoduchost aplikace, tak
nejvhodnéjsimi se zdaji byt pruziny 3M 12 a 3M 9. Tyto NiTi ortodontické pruziny maji kratkou
aktivaéni délku. To znamena, Ze k dosazeni deaktivacniho platé staci malé prodlouzeni NiTi

ortodontické pruZiny a rozsah deaktivaéni platd z testovanych NiTi ortodontickych pruZzin je
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nejvétsi. U pruziny 3M 9 existuje vyrazna nesrovnalost mezi deklarovanou hodnotou sily a
namérenou hodnotou sily. Pro pruziny AO 9, D b, D y a AO 12, nebyla vyrobcem sila

deklarovéna [100].
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Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontickych pruZin

PFi postupném cyklovani nové nepouZité NiTi ortodontické pruziny (Obrazek 15.) bylo zjisténo,
Ze kazda nasledujici kfivka zavislosti sily na prodlouzeni relativné presné prochazi maximem
zatézové krivky predchoziho cyklu. Tento vysledek podporuje hypotézu, Ze nasledné chovani
NiTi ortodontické pruZiny zavisi na hodnoté maximalniho prodlouZeni a mnoZstvim
predchozich cykl. Po urcitém mnozstvi cykll také dochazi k mechanické stabilizaci pruziny,
po které jiz nedochazi k podstatnych zméndm vlastnosti pruZinky, coZ je dokladovano
prekryvajicimi se prlbéhy zatézovych krivek stabilizované NiTi ortodontické pruziny (Obrazek
15.). Tvar deaktivacniho platé nové nepouzité NiTi ortodontické pruZiny byl podobny jako u
krivky mechanicky stabilizované NiTi ortodontické pruziny. Nicméné doslo k vyraznému
posunu doll u stabilizovanych vzork( v ose Sila. Vysledky vedou k podobnému zavéru jako
Wichelhaus et al. [17], Ze novd nepouzitd pruzina je mechanicky stabilizovdna po nékolika

cyklech a nasledné cyklovani uz neméni priabéh krivek dalSich cykld.

Jiz publikované prace zabyvajici se degradaci sily v prabéhu ¢asu objasnuiji, Ze sila klesa hlavné
béhem prvnich hodin konstantni zatéze[120, 121]. Vysledky téchto studii vSak nebyly
dostatecné podrobné pro potireby testovani vlivu rychlych zmén na vlastnosti NiTi pruzin.
Proto bylo zvoleno méfeni relaxace sily v ¢ase pfi konstantnim prodlouzeni NiTi
ortodontickych pruZin s dostatecné jemnym méricim krokem. Po analyze vysledk(i pomoci
generalizovaného Maxwellova modelu (Obrazek 16.) bylo zjisténo, Ze skutecna data nejlépe
odpovidaji modelovému zavislosti sily na ¢ase sestavajici ze tfi exponencialné klesajicich ¢lentd
a konstanty, ktera predstavuje hodnotu konecné sily, k niz se sila pruziny neustéle pfiblizuje
(teoreticky bude dosaZzena za nekonecné dlouhou dobu). . Tfi exponencidlné klesajici ¢leny
znadi tfi procesy relaxace sily v ¢ase. Nejrychlejsi proces v prvnich nékolika sekundach je dan
vyrovnanim trecich sil v o¢kach a uchytech. V druhém procesu odehravajiciho se v radové
minutach dochazi k vyrovnani mikro-poruch v materiadlu (dislokaci atp.). Nejpomalejsi treti
proces probiha fadové nékolik dni a dochazi pfi ném k te¢eni materidlu a tvorbé novych
plastickych deformaci. DlleZitym zjisténim pro nasledné testovani pruzin je, Ze k maximalni
relaxaci sily v ¢ase dochdzi béhem prvnich desitek minut po zatiZeni pruziny. Méreni v této

praci ukazala, Ze béhem prvnich hodin dojde k relaxaci sily v ¢ase o 3 % pfi konstantnim
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prodlouZeni pruZiny (Tabulka 6.). Tyto vysledky odpovidaji dfive publikovanym udajim, kde
doslo k relaxaci sily 0 3—11 % béhem prvnich 4 hodin a 0 8-17 % béhem 28 dnu [122].

V pfipadé pruziny NiTi 200 g GAC L - 9 mm je 26 % pokles sily zplsobeny jeji tepelnou nebo
mechanickou hysterezi (napf. piti studeného napoje nebo mikropohyby v uUstech), ke kterému
dojde fadové v sekundach az minutach. Zatimco pokles zplisobeny degradaci materialu v ¢ase
je priblizné 8 % béhem nékolika desitek dni, jak vyplyva z predikci Maxwellova modelu a také

odpovidd vysledklim publikovanym Angolkar et al. [122] .

Relaxace sily v ¢ase a mechanickd stabilizace NiTi ortodontickych pruzin zpUsobila pokles
deaktivacniho platd, ale ne zménu jejiho tvaru. Pokles zpUsobeny hystereznim chovanim
materidlu souvisi s preménami mezi krystalickymi strukturami, které jsou typické specidlné
pro Nitinol. Relaxace sily v ¢ase a jeji mechanickad stabilizace je spojena s viskéznimi
vlastnostmi. Ty jsou dany vySe zminénymi procesy, které zahrnuji ,teceni” materidlu pfti
zatéZovani, pritomnost inkluzi, strukturaini poruchy, zmény v mechanickych vazbach atd. [17]
Z dlivodu zanedbatelné ¢asové degradace je vSak mechanicka stabilizace vhodna pred aplikaci

NiTi ortodontické pruziny.

Porovnani elastickych vlastnosti, mechanické stabilizace a viskdznich vlastnosti NiTi
ortodontickych pruzin vidime na grafu (Obrazek 17.). Deaktivacni platé v cyklu s prodlouzenim
0 6 mm se u nové nepouZzité NiTi ortodontické pruziny tvarové nelisi od platé mechanicky
stabilizované NiTi ortodontické pruziny. U cyklu s prodlouZzenim o 6 mm po dobu 5 hodin
vidime, Ze tvar deaktivacniho plato také zlistava podobny. Je zde pouze nepatrny pokles
v maximalnim prodlouZeni v disledku relaxace sily v ¢ase. Nasledné prodlouzeni o 12 mm
objasnuje, Ze i pfes mechanickou stabilizaci a relaxaci sily Ize dosahnout deaktivaéniho platé v
plném rozsahu diky aktivaci NiTi ortodontické pruziny dostatecnym prodlouzenim. Pfi
mechanické stabilizaci a relaxaci sily, jak ukazuje graf (Obrazek 15.), dochazi pouze k poklesu

deaktivacniho platé v ose sily, ale tvar deaktivacniho platé zGstava zachovan [101].
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Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin

Mezi namérenymi typy NiTi ortodontickych pruzin byla pozorovana rozdilnd mira zavislosti sily
na velikosti a sméru teplotni zmény (tzv. teplotni citlivost). Napfiklad maximalni zména sily
béhem teplotniho cyklovani u 3M 9 byla 29 g (0,29 N) (Obrazek 20.), kdeZto u GACLbyla79 g
(0,79 N) (Obrazek 20. a 21.). S celkovou teplotni citlivosti pruziny byla spojena i teplotni
hystereze. V testu 2b, simulujicim teplotni Sok napft. pfi piti horké kavy (57 °C), byla u GAC L
pfi prodlouZeni o 2,6 mm a po navratu na teplotu 37 °C namérena teplotni hystereze 17 g
(15 %) (Obrazek 20.). Naproti tomu namérend hystereze u 3M 9 byla témér zanedbatelnd

(Obrazek 20.).

Test 2a, ktery simuloval poZiti teplého (57 °C) a studeného (17 °C) jidla poukazoval na dllezity
jev, Zze u NiTi ortodontickych pruZin, které vykazovaly znacnou hysterezi, pretrvavala zvysena

sila i po ochlazeni na 17 °C (Obrazek 20. a 21.).

Tedy obecnym principem fazovych transformaci slitiny NiTi je, Ze dopad mechanickych zmén
(aktivace, deaktivace a preaktivace) na silu NiTi ortodontické pruziny maze byt pIné nahrazena

zménami teploty a naopak.

Dulezity prakticky dusledek pro NiTi ortodontické pruziny se zna¢nou mechanickou a teplotni
hysterezi pti béinych teplotnich zméndach v pacientovych ustech je takovy, Ze jakakoli
mechanicka preaktivace je okamzité eliminovana zvySenim teploty v Ustech (napf. po pfijmu

teplého jidla).

Pro ilustraci obecného principu bylo vytvoreno simulované schematické zndzornéni moznych
zatézovych ktivek pro dvé NiTi ortodontické pruziny rozdilnych hysterezi. Pro ndzornost byly
zvoleny vétsi Casové intervaly mezi jednotlivymi teplotnimi Soky. Prlibéh sily v ¢ase NiTi
ortodontické pruziny s velkou hysterezi je vyobrazen na grafech (Obrazek 26. a 27.)
vytvofenych na zakladé skuteénych hodnot z méreni GAC L. Pfi kazdém tepelném Soku
mulzZeme vidét mohutny strmy vykyv v sile. Doba trvani takového vykyvu odpovida dobé trvani
teplotniho Soku, ktery ho zpUsobil. V intervalech bez teplotnich zmén se vsak sila pruziny méni
ve znacném rozsahu, dochazi k vyraznym vzepétim sily nad deaktivacni platd, nasledovanym

jen pozvolnym snizovanim sily. Trvani téchto silovych vzepéti muze byt dlouhé (az nékolik
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hodin), vétSinou dokud nenastane dalsi teplotni Sok. Takovy priabéh sily je naprosto odlisny od

idedIniho pribéhu deaktivacniho plato.

Pribéh sily pruziny s nulovou nebo zanedbatelnou hysterezi je pak znazornén na grafech
(Obrazku 28. a 29.) vytvorenych na zdkladé namérenych hodnot pro 3M 9. Ve srovnani s
pruZinou s vyraznou hysterezi zde pfi teplotnim Soku nebyly porzorovany tak vyrazné vykyvy
v sile. Navic sila v intervalech bez teplotnich zmén v podstaté kopiruje kfivku idedlniho

deaktivacniho platé.

Bylo také zjiSténo, Ze stavajici oznaceni NiTi ortodontickych pruzin je ¢asto matouci a muze
byt zavadéjici [123]. Napfiklad 3M 9 dosahuje své uddvané hodnoty sily 200 g pfiblizné az v
bodé maximalniho doporuceného prodlouzeni. Naproti tomu GAC L dosahne uddvané sily 100
g okamzité pfi minimalnim prodlouZeni nebo presnéji na konci deaktivacniho platé (Obrazek
18.). Zklinického pohledu, nejvétsi problémem NiTi ortodontickych pruzin s vyraznou
hysterezi nejsou silové vykyvy ani strméjsi deaktivacni platd, ale pretrvavajici pretizeni
pusobici na oSetfovany zub, vzniklé vlivem poZiti horkého jidla. Jak vyplyva z vysledkd v
pripadé GAC L, pretizeni mUze byt vétsi i o vice nez 37 % ve srovndni s deklarovanou hodnota
sily této ortodontické pruZiny. Takové pretizeni zubu mlze vést az k poSkozenim zubu a
okolnich struktur [66]. Pouze u NiTi ortodontickych pruzin s minimalni hysterezi a s platé v
klinicky vhodném rozsahu prodlouzeni mlzeme plné vyuzit jejich superelastické vlastnosti

[103].
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Simulace zahrnuijici preaktivaci, aktivaci a teplotni zmény;
NiTi ortodonticka pruzina s velkou hysterezi

1,80
1,60
Vyrez A >
1,40 i
/—-—--
1,20 — 1

1,00 / <
s [
= 0,80

I A,B - konstantni

0,60 teplota 37°C
0,40
0,20
0,00
0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00

Prodlouzeni [mm)]

Obrazek 26. Znazornuje simulaci zatéZové krivky pti aplikaci NiTi ortodontické pruZiny
s vyraznym hystereznim chovanim. Kfivka A zndzornuje pocatecni preaktivaci na prodlouzeni
o0 6 mm. Nasleduje kfivka B, ktera popisuje aktivaci na poZzadované prodlouzZeni o 2,6 mm.
Nasleduje simulovany proces uzavirdni mezery (napf. po extrakci zubu), ktery je zndzornén
na zvétSeném grafu (Obrazek 27.).
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Vyrez; NiTi ortodonticka pruzina s velkou hysterezi
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1,00
0,90
0,80
2,50 2,52 2,54 2,56 2,58 2,60
Prodlouzeni [mm] ochlazeni

Obrazek 27. Detailni pohled na simulaci mozné zatézové krivky béhem procesu uzavirani
mezery (napf. po extrakci zubu) v pribéhu ¢asu za nekonstantnich teplotnich podminek u
NiTi ortodontické pruziny s vyraznym hystereznim chovanim. ProdlouZeni se zmensSuje v
pribéhu ¢asu, takze graf by se mél &ist zprava doleva. Cernd ¢ara znazortiuje deaktivaéni
platd mérené pfi télesné teploté s preaktivaci na prodlouzeni o 6 mm a aktivaci zpét na
pozadované prodlouZeni o 2,6 mm (pocatecni poloha pohybu zubu) simulujici prabéh
uzavirani mezery bez zmén teploty. Sedd ¢ara znazorfiuje simulaci mozné zatéZové kfivky
béhem procesu uzavirdni mezery pti nekonstantnich teplotnich podminek jako jsou v dutiné
ustni. Tenké Sedé svislé ¢ary zobrazuji vykyvy sily reakci na zménu teploty.
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Simulace zahrnuijici preaktivaci, aktivaci a teplotni zmény;

NiTi ortodonticka pruzina s minimalni hysterezi
1,80

1,60 Vytez

Z A,B - konstatni
= teplota 37°C
n

0,00 1,00 2,00 3,00 4,00 5,00 6,00
Prodlouzeni [mm]

Obrazek 28. Znazornuje simulaci zatéZzové krivky pfi aplikaci NiTi ortodontické pruziny
s malou mirou hysterezniho chovani. Kfivka A zndzornuje pocatecni preaktivaci na
prodlouzeni o 6 mm. Nasleduje kfivka B, ktera popisuje aktivaci na poZzadované prodlouzeni
0 2,6 mm. Nasleduje simulovany proces uzavirani mezery (napf. po extrakci zubu), ktery je
znazornén na zvétSeném grafu (Obrazek 29.)
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Vyrez; NiTi ortodonticka pruzina s minimalni hysterezi
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Obrazek 29. Detailni pohled na simulaci mozné zatézové krivky béhem procesu uzavirani

mezery (napf. po extrakci zubu) v pribéhu ¢asu za nekonstantnich teplotnich podminek u

NiTi ortodontické pruZiny s malou mirou hysterezniho chovani. ProdlouZeni se zmensuje v

pribéhu ¢asu, takze graf by se mél &ist zprava doleva. Cernd ¢ara znazorfiuje deaktivacni
platé mérené pri télesné teploté s preaktivaci na prodlouzeni o 6 mm a aktivaci zpét na
pozadované prodlouZeni o 2,6 mm (pocatecni poloha pohybu zubu) simulujici pribéh

uzavirani mezery bez zmén teploty. Sedd ¢ara znazorfiuje simulaci mozné zatézové kfivky

béhem procesu uzavirani mezery pfi nekonstantnich teplotnich podminek jako jsou v dutiné
ustni. Tenké Sedé svislé ¢ary zobrazuji vykyvy sily reakci na zménu teploty.
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu

Zavadéni stentu je vyznamna terapeuticka metoda, pfi které implantovany stent plsobi silou
na okolni tkan, aby zprichodnil uzaviené nebo Castecné zuzené duté tubuldrni télesné
struktury. V klinické praxi, s ohledem na mnoho faktor(, jako je anatomie pacienta, specificka
diagndza a specificka Iécba, je vyhradni odpovédnosti |ékare vybrat stent s dostateénymi

mechanickymi vlastnostmi pro pacienta. Proto je znalost pfesnych parametr( stentd klicova.

Vysledky testu relaxace sily ukazuji statisticky vyznamné poklesy sily stentu ve vSech ¢asovych
krocich oproti predchozim krokim. Klinicky relevantni informaci, bez ohledu na vysledky
statistické vyznamnosti, je relaxace sily béhem prvnich 10 minut (pfiblizné o 19 %) a celkova
relaxace sily po 48 h (pfiblizné o 36 %) (Obrazek 25.). Takovy pokles sily, a tedy i radialni tlaku,
podpirajici oSetfovanou tkan by mohl vést k pred¢asnému zhrouceni nebo zlUzeni stentu [124].
Lze vSak také ocekavat, Ze tato ztrdta by mohla byt ¢astecné kompenzovana procesy

souvisejicimi s hydrofilicitou polydioxanonu [125].

Aby se zabrdanilo chemické degradaci materidlu stentu a s ohledem na podminky skladovani
doporucend vyrobcem stentu, byla vSechna mechanickd méreni provedena v prostredi s

nizkou relativni vihkosti (cca 30 %) a pfi konstantni teploté (37 £ 0,3) °C.

In vitro vyzkumy chemické degradace polydioxanonu ukazuji, Ze mechanickd stabilita
nezatizeného polydioxanového stentu je zachovana po dobu aZz 6-8 tydn(l. Tyto poznatky
dokazuji, Ze relaxace sily stentu pozorovana béhem prvnich 48 hodin je zpuUsobena

viskoelasticitou a nikoli chemickou degradaci polydioxanonu [89, 92].

Pro odhad relaxace sily zplsobené viskoelasticitou polydioxanonu po dobé delsi nez 48 h byl
pouzit generalizovany Maxwelldv model. Parametry modelu byly uréeny na zakladé
namérenych dat. RelaxaCni ¢asové konstanty t1 = 4,50 min a 12 = 189,9 min potvrzuji, Zze k
nejvétsi relaxaci sily dojde béhem prvnich dvou hodin. Pfedpoklddana osova sila Fes =3,76 N v
nekonecném case, je blizko sily 3,75 (3,36, 4,08) N namérené po 48 hodinach, coz ukazuje, ze
po 48 hodinach Ize dalsi relaxaci sily zplsobena viskoelasticitou polydioxanonu povaZzovat za
zanedbatelnou. Diky tomu lze pfedpokladat, Ze relaxace sily po 48 hodinach je klinicky
nevyznamnd a kompenzovand hydrofilitou polydioxanonu [125], tudiZ silu stentu lze ddle

povaZovat za stabilizovanou.

71



Tuto stabilizovanou silu mlzZe lze nazvat ,terapeutickd sila“. Lze pak také souhlasit
s prohlasenim vyrobce testovanych stentl, Ze: ,Integrita a radidlni sila [terapeutickd sila]
stentu se zachovava po dobu 6-8 tydn(i od implantace...“. Re$enim je tedy konstrukce stentu
cilend na udrzeni ,terapeutické sily“. Nicméné poté je potfeba vyporadat se se silou stentu
pusobici tésné po implantaci, ktera je pfiblizné o 50 % vyssi, nez sila terapeuticka. Takovéto,
byt kratkodobé, pretizeni oSetfované tkané by mohlo byt problematické a mél by byt

podrobnéji prozkouman jeho klinicky dopad.

Ucelené znalosti vlastnosti biodegradabilnich materiald by mély umoznit navrh vhodnéjsiho
designu stentl pro jejich klinické vyuziti. Dalsi vyzkum by mél probihat také ve vyvoji a pouziti

pokrocilejsich biologicky odbouratelnych material(i [106].
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Zavéry
1. Optimalizace metodiky pro testovani odolnosti a

opracovavaci schopnosti korenovych nastroju

Testovani vlastnosti kofenovych vlastnosti na simulovanych kk. pfinasi validni informace a
technologie 3D tisku JetPrinting je perspektivni metodou vyroby endobloc¢k( se simulovanym
kk. Jeji hlavni pfednosti je vysoka reprodukovatelnost tisku a moznost vyroby simulovanych
kk. libovolného tvaru. Klicové parametry 3DP endoblock( vykazovaly statisticky vyznamné
nizsi rozmérovou variabilitu (2-5krat) ve srovnani s komeréné vyrabénymi pryskyricnymi
endoblocky. Nevyhodou pouZitého zpUsobu tisku bylo obtizné odstrafiovani podpulrného
materidlu negativné ovliviiujici profil 3DP simulovaného kk. Vyzkum by mél pokradovat v

prozkoumavani alternativnich metod pro odstranéni podplirného materialu [99].

Pfinos autora: Zpracoval reSersSi, navrhl experiment, provedl méreni a podilel se na

statistickém vyhodnoceni vysledkd a vytvoreni zavérl z nich plynoucich.
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2. Testovani mechanickych vlastnosti NiTi ortodontickych

pruzin v zavislosti na vyrazné se ménici teploté

Klinické plato

Byla vyvinuta univerzalni a objektivni metoda stanoveni deaktivacniho platé, tvorby je mozné
pfesné najit a vyhodnotit potfebné klinicky relevantni parametry vSech typd NiTi
superelastickych (SE) uzavienych spirdlovych pruzin na trhu. Z hlediska deaktiva¢niho platd
jsou z mérenych NiTi ortodontickych pruZin nejvice vhodné 3M 12 a 3M 9. Tyto pruZiny dosahli
deaktivacniho platd jiz pfi malém prodlouZeni pruZiny a rozsah deaktivacniho platé byl nejvétsi

[100].
Viskoelastické vlastnosti NiTi ortodontickych pruzin

NiTi ortodontické pruziny by mély byt mechanicky stabilizovany pred jejich aplikaci. Stupen
relaxace sily v ¢ase je u mechanicky stabilizovanych NiTi ortodontickych pruzin klinicky
nevyznamny. Relaxace sily v ¢ase, mechanicka stabilizace nebo mikropohyby v Ustech
nezpuUsobuji Zadny prechod mezi jednotlivymi fazemi zatézové krivky, tudiz ani prfechod
v krystalickych fazi materialu, a proto témito mechanismy nedochazi ke ztraté deaktivacniho

platé[101].
Vliv teploty na mechanické vlastnosti NiTi ortodontickych pruZin

U NiTi ortodontickych pruzin s velkou hysterezi neni mozné udrzet pUsobici sily konstantni po
celou dobu o$etfeni, at uz je NiTi preaktivovana nebo neni. U¢inek preaktivace je okamzité
zruden pozitim teplé jidlo. Jakakoli preaktivace (mechanickd nebo tepelna) je poté irelevantni.
Hystereze je proto jednoznacné identifikovana jako negativni faktor. MlzZe zpUsobit
dlouhodobé silové pretizeni oSetfovaného zubu. Pouze pruziny s malou hysterezi, nizkou
teplotni zavislosti sily a deaktivaénim platd v klinicky vhodném rozsahu umoziuji dosazeni

optimalni rychlosti pohybu zub( a reprodukovatelnych klinickych vysledkd [103].
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Pfinos autora: Podilel se na zpracovani reserse a podilel se na navrZzeni méreni a jeho nasledné
provedeni. Podilel se na statistickém vyhodnoceni vysledkdl a vytvoreni zavér(i z nich

plynoucich.
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3. Viskoelastické vlastnosti stentu

Bylo zjisténo, Ze samoexpandabilni stenty SX-ELLA vykazuji vyznamnou relaxaci sily z ddvodu
viskoelastickych vlastnosti polydioxanonového monofilu, pfiblizné o 19 % po prvnich 10
minutach a pfiblizné 36 % po 48 hodinach po aplikaci stentu. Dalsi relaxace sily vsak jiz bude
klinicky nevyznamna az do pocatku vyznamnéjsi chemické degradace stentu (pfiblizné do 6-8
tydna). Sila stentu je vtomto obdobi témér konstantni, hovorime o tzv. terapeutické sile.
Jednd se o ocekdvané chovani, typické pro biodegradabilni materialy, a vyrobce i implantujici
lékar by s nim méli byt dobfe obeznameni. Pokud je to mozné, biodegradabilni stent by mél
byt konstruovan spiSe s ohledem na terapeutickou silu nez na pocatecni silu jeho plsobeni

[106].

PFfinos autora: Podilel se na zpracovani reserse, jednal se zastupci firmy ELLA-CS, s.r.o. ohledné
vzork(l pro méreni, podilel se na navrzeni méreni a jeho nasledné provedeni. Podilel se na

statistickém vyhodnoceni vysledku a vytvoreni zavér( z nich plynoucich.
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