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1 Uvod

1.1 Titan — historie a soucasnost pouziti v medicin¢ a maxilofacialni chirurgii

Titan se v Evrop¢ pro biomedicinské ucely pouziva od 40. let 20. stoleti, pficemz v
oboru maxilofacialni chirurgie se zacal pouzivat o zhruba 20 let pozd¢ji. Konkrétné prvni
publikace o rekonstrukci skeletu v orofacidlni oblasti titanovou dlahou je datovana do roku
1967, kdy autofi Snell a Dott (1967) prezentuji na 4. mezinarodnim kongresu plastické a
rekonstrukéni chirurgie fixaci mandibuly titanovym platem ur¢enym k fixaci zlomenin ruky.
(Hanawa T., 2019, Pacifici L. et al., 2016, Snell J., Dott W., 1967 Weinzweig J., 2010) Uz
v roce 1940 byla publikovana prvni studie srovnani biokompatibility titanu, korozivzdorné
oceli a chrom-kobaltové slitiny. Studie zhodnocuje chovani titanu ve vztahu ke kostni tkani na
zvitecim modelu s uspokojivym zavérem. (Bothe R.T. et al., 1940) Navazuji pak dalsi studie
z 50. let. Ty zkoumaji cytotoxicitu titanu a reakci kosti a mékkych tkani na pfitomnost titanu, a
to s dobrymi vysledky ve prospéch titanu ve vSech smérech. (Beder O.E. et al., 1957, Leventhal
G. S., 1951) Bézné zavedeni titanu do praxe humanni moderni mediciny se pak datuje do
poloviny 60. let a trva doposud. V celosvétovém meéftitku bylo znaéné podpoteno predchozim
zaloZzenim Association for Osteosynthesis/Association for the Study of Internal Fixation,
puvodné Arbeitsgemeinschaft fiir Osteosynthesefragen, volné pielozena jako Spolecnost pro

osteosyntéze/Spolecnost pro studium vnitini fixace z Matter. P, 1998).

Titanové slitiny se pro ucely mediciny zaCaly pouZivat pozdéji. Slitina niklu a titanu od konce
50. let, konkrétné v ortopedii a jako materidl pro vaskularni stenty, pozdéji v ortodoncii
(Buehler W.J. et. al, 1963, Wang F.E. et al., 1965) a od 70. let se datuje pouZivani slitiny Ti-
6Al1-4V (neboli titan grade 5), do té€ doby pouzivané v letectvi. V poloviné 80. let je pak jeste
do praxe uvedena nové¢ vytvorena slitina Ti-6Al-7Nb. Ob¢€ posledné jmenované slitiny jsou
v soucasnosti spolu s titanem grade 4 (grading titanu je odstupniovan na zéklad¢ percentudlniho
zastoupeni prvki jako dusik, uhlik, vodik, kyslik a Zelezo pfidanych k titanu, ktery tvoii 99
hmotnostnich procent materidlu a je ozna¢ovan jako komercné Cisty titan) pro ucely mediciny
nejcastéji pouzivanymi titanovymi materidly. (Ehrenfeld M. et al., 2012, Hanawa T., 2019,
Klapkova A., 2012, Pilliar R. M., Semlitsch M., Staub F. H. W., 1985, Simtinek A. et al., 2001,
Weatherly G. C., 1982, Williams D. F., 1982 a, b).

12



Mimo vyroby chirurgického instrumentaria nachazi titan a jeho slitiny hlavni vyuziti jako
implantacni material. Vyuziva se pro kloubni endoprotézy, osteosynteticky material pro vnitini
1 vnéjsi fixaci a implantovatelné zdravotnické prostiedky (jako je napf. pacemaker, vaskuldrni
stenty nebo katetry). Velmi rozsifené je pouziti titanu a jeho slitin jako hlavniho materialu
v dentdlni implantologii. V maxilofacidlni chirurgii je pouziti identické. Hlavni vyuziti titanové
slitiny nachdzi pravé jako osteosynteticky materidl pro vnitini i vnéjsi fixaci v traumatologii
oblicejového skeletu a jsou zlatym standardem v rekonstrukéni chirurgii (titan je napf. soucast
jamkové 1 hlavicové komponenty totalni endoprotézy temporomandibularniho kloubu).
Diivodem prioritniho pouziti titanu a jeho slitin je jejich biokompatibilita a pro tyto ucely

vyhovujici fyzikalni vlastnosti. (Ehrenfeld M. et al., 2012, Mercuri L.G., 2015)

1.2 Biokompatibilita titanu, adsorpce proteinli na implantovany material

V literatute je nékdy titan oznaCovéan jako materidl, ktery nevyvolava reakci organismu. Je
oznacovan jako biokompatibilni. Biokompatibilita materidlu ma ovSem zajistit jeho
akceptovani zivymi tkanémi, uplné inertnosti cizorodého materialu ale neni mozné z principu
dosahnout. (Pacifici L. et al., 2016, Simtinek A. et al., 2001) Po implantaci cizorodého, tedy 1
biokompatibilniho, materidlu vzdy dochazi k adsorpci proteint na jeho povrch. Rychlost, mira
1 typ adsorbovaného proteinu zavisi na nékolika faktorech. Témi jsou primarni struktura
proteinu (tj. sekvence aminokyselin v fetézci), molekulovd hmotnost proteinu (se vzristajici
molekulovou hmotnosti roste povrchovad aktivita aminokyseliny diky vétSimu kontaktu
s povrchem), polarita proteinu (nejvyssi reaktivity protein dosahuje, pokud se hodnota pH
prostfedi blizi hodnoté pl, tj. izoelektrickému bodu dané molekuly, kdy ma molekula nulovy
naboj), stabilita proteinu (méné stabilni proteiny, které se rychleji rozkladaji, maji vétsi
povrchovou aktivitu diky expozici vét§iho mnoZstvi aminokyselin), koncentrace a velikost jeho
molekuly. Ktery typ proteinu bude na povrch implantovaného materialu adsorbovat jako prvni
z4visi 1 na vlastnostech materidlu. Ze strany materidlu mezi ovliviiujici faktory patii obecné
jeho geometrické, elektrické a chemické vlastnosti, pfedev§im uprava jeho povrchu a s ni
souvisejici porozita. K materialu se proteiny dostavaji prostou jednak difuzi, dale proudénim,
jejich kombinaci nebo aktivnim transportem. Vazba proteinu k povrchu materidlu je podle typu
proteinu bud’ kovalentni, iontova nebo hydrofobni. Vlastni adsorpce proteinti k povrchu pak
probihd na zékladé Vromanova efektu, tj. v zavislosti na velikosti molekuly a jejich
koncentraci: malé molekuly o vyssi koncentraci rychleji difunduji prostfedim, adsorbuji se

proto jako prvni bez toho, aby byly ovlivnény afinitou k povrchu. Vlivem periodické disociace
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vazeb Casem dochézi k desorpci téchto primarné navazanych molekul. Zménou prostorové
konformace proteinu se obnazuji ,puvodné skryté“ aminokyseliny, které nemohly byt
v kontaktu s povrchem a nyni dochazi k jejich adsorpci na povrch materialu. To znamena, ze i
pies to, ze tyto aminokyseliny mohou mit vysokou afinitu k povrchu, navazuji se teprve pozdéji.
Takto se diky vysoké koncentraci v séru navazuje na povrchy primarné albumin a teprve
s odstupem vice afinni imunoglobulin G, fibrinogen a dalsi, které zase diky vyssi afinité uz na
povrchu zistavaji. Kompletni desorpce proteinli je velmi pomald, pokud je vibec mozna.
Prikladem takové situace je napi. snizeni pH, na podklad¢ kterého se méni naboj proteinu.
Takova situace nastdva v terénu zanétu nebo vlivem pouziti detergenti. Nicméné disociace
vazeb i tak musi probéhnout u vSech vazeb soucasn¢, v opaéném piipadé je adsorpce
ireverzibilni. A pravé naslednost déji adsorpce a desorpce proteinli nebyva ¢asto zmifiovana
v souvislosti s biokompatibilitou materidlu. Jednd se nicméné o situaci, ktera negativné
neovlivituje sndSenlivost materidlu organismem. I biokompatibilni material tak nevyhnutelng
vyvolava jistou odpovéd’ organismu, resp. komplex na sebe navazujicich dé&ja, které nelze

eliminovat. (Dee K.C. et al., 2002)

1.3 Osteosyntéza a oseointegrace materialu

Stabilni osteosyntéza, tedy fixace fragmenti zlomeniny takova, kdy nedochazi ke vzajemnému
pohybu fragmentt, je nutné pro zhojeni zlomeniny. Pokud neni osteosyntéza stabilni, dochazi
ke vz4djemnému pohybu fragmentil a narusuje se proces hojeni. Dlsledek je bud’ prodlouzena
doba hojeni nebo ke zhojeni viibec nedojde. Takové situace s sebou nesou fadu klinickych
aspektl vcetné bolesti, otoku a nefunkénosti dané anatomické oblasti. Stabilni osteosyntéza
v oblicejovém skeletu i jinde mize nastat pouze za podminek, ze je fixa¢ni material
oseointegrovan. Pravé biokompatibilita materialu, nikoli ale jeho Uplna inertnost, je jednou
z nutnych podminek pro dosazeni stabilni osteosyntézy. (Ehrenfeld M. et al., 2012, Popkov A.
V.etal, 2017)

Bréanemark (1977) jako prvni v literatufe zavadi pojem oseointegrace a definuje ji jako
vytvofeni piimého kontaktu mezi kosti a povrchem implantatu bez mezivrstvy mékké tkané
(tou muze byt napf. jizva, fibréza, chrupavka), kterd by byla pozorovatelna optickym
mikroskopem. (Branemark P.I. et al., 1977) Oseointegrace muze probéhnout pouze pokud je
implantovany materidl pravé plné biokompatibilni, takZe je vici tkanim netoxicky, nema

karcinogenni, mutagenni a hemolytické U€inky a nevyvoladvd imunitni reakce.
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(Parithimarkalaignan S., Padmanabhan T.V., 2013, Simtinek A. et al., 2001) I v procesu
oseointegrace tvofi proteiny prvni mezivrstvu na povrchu materialu. Nelze tedy hovofit o uplné
inertnosti materialu, pfestoZe se material jako bioinertni ozna¢uje. (Dee K.C. et al., 2002) Cetné
studie in vitro 1 in vivo prokazuji u titanu schopnost stimulovat adhezi a proliferaci osteoblasti
a jejich aktivitu, tvorbu kalcium fosfatu a potencovat kalcifikaci tkan¢€. (Brunette D. M. et al.,

2001, Shah F.A. et al., 2018, Shah F.A. et al., 2019, Rupp F. et al., 2018)

Aby osteosynteticky material byl ve sprdvném casovém ramci po implantaci plné
oseointegrovan, je vhodné proces hojeni kosti podpofit. Vhodnou vlastnosti materidlu je tak
osteoindukce neboli schopnost materidlu iniciovat osteogenezi. (Simtinek A. et al., 2001)
Chovani titanu je urceno jeho vlastnostmi, schopnost osteoindukce lze u titanu ovlivnit ipravou
povrchu. Na vzduchu se titan pasivuje vrstvou oxidu titani¢itého (TiO;) fadové o sile
nanometrl. Tato vrstva zabraiiuje korozi povrchu, zajisStuje odolnost vii¢i vodnému prostiedi
organismu i odolnost materialu v prostiedi o rozsahu fyziologickych hodnot pH. (Simiinek A.
et al., 2001, Weinzweig J., 2010) Zamérna uprava povrchu titanu pak zahrnuje predevsim
mechanickou tpravu (konkrétné ovlivnéni porozity a drsnosti, které zvétSuji povrch a umoznuji
adhezi vétstho mnozZstvi osteoblastll) nebo povlakovani (napf. stronciem, hydroxyapatitem a
jinymi latkami s osteoindukénimi, osteokondukénimi (tj. schopnymi vést oseogenezi urcitym
smére) nebo jinymi bioaktivnimi vlastnostmi). Tyto Gpravy jsou provadény na povrchu titanu
a jeho slitin ve vSech odvétvich mediciny, kde jsou titan a jeho slitiny pouZivany. (Hanawa T.,

2019, Shah F.A. et al., 2019, Simtinek A. et al., 2001)

1.4 Mechanicke vlastnosti a poZadavky na osteosynteticky material

Zasadni poZadavky jsou kladeny 1 na mechanické vlastnosti materidlu. Osteosynteticky material
musi z hlediska mechanickych vlastnosti pfevySovat hodnoty urcitych fyzikalnich veli¢in
okolni kosti. Konkrétné jde o mez pevnosti v tahu, tj. maximalni napéti, pii kterém material
zustava celistvy a po jehoz piekroceni dojde k pretrzeni materidlu. Vyjadiuje se v GPa nebo
MPa. Déle je to Younglv modul neboli modul pruznosti v tahu. Jedna se o pomér napéti a
relativniho prodlouZeni materialu, tedy hodnotu napéti, ktera jesté vyvolava pruznou deformaci
materidlu. Vyjadtuje se ve stejnych jednotkach jako mez pevnosti v tahu. (www.spszengrova.cz
- a, www.spszengrova.cz - b) Na stranu druhou, pokud vznikne situace, kdy je rozdil
v hodnotéach téchto veli¢in (obzvlasté modulu pruznosti) mezi kosti a materidlem pftili§ velky,

dochazi k poruse oseointegrace implantovaného materidlu. Noveé vytvarend kost je pfilis
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porézni, dochazi k resorpci okolni stavajici kosti a osteosynteticky material se uvolituje z mista,
kam byl implantovéan. (Hanawa T., 2019, Klapkova A., 2012, Pacifici L. et al., 2016, Shi L. et
al., 2013)

Podminkou pro to, aby se zlomenina mohla hojit primarné, je imobilizace fragmenti kosti bud’
kompletni nebo maximaln¢ takova, kdy relativni prodlouzeni mezi fragmenty nedosahuje 2 %.
Pokud je relativni prodlouzeni vyssi, mezi fragmenty vznika granulacni a fibrézni tkan¢ a
nastava sekundarni hojeni. Vytvofend vazivova tkan muze nasledné osifikovat nebo mezi
fragmenty perzistuje. (Ehrenfeld M. et al., 2012) Pokud jsou modul pevnosti v tahu (Youngiiv
modul) 1 mez pevnosti v tahu osteosyntetického materidlu odlisné od parametr okolni kosti,
resp. jsou vyssi, nez jaké ma okolni kost, je zajisténa odolnost kosti proti zatézi nebo stresu
(volné prelozeno z anglického originélu ,,stress shielding® ze Shi L. et al., 2013). Soucasné je
zajistén 1 homogenni pienos tlaku a tahu mezi kosti a materidlem a je tak zabranéno pravé
resorpci kosti a selhdni osteosyntézy z divodu uvolnéni fixace. Load bearing osteosyntéza
spojuje kostni fragmenty zcela stabiln€ a bez moznosti jejich vzajemného pohybu. Veskeré sily
aplikované na kost jsou u tohoto typu osteosyntézy neseny pouze osteosyntetickym materialem,
nikoli kostnimi fragmenty (resp. zanedbatelné mnozstvi sil se pfendsi z povrchu Sroubu na kost
v mist¢, kde je Sroub zaveden). Osteosyntéza tak plni v podstaté funkci zevniho fixatoru. Load
sharing typ osteosyntézy piremostuje kostni fragmenty tak, Ze sily aplikované na kost se
rozkladaji mezi osteosynteticky materidl a kost (kortikalni kost fragmentd je v kontaktu a
zaroven dochdzi k mikropohyblim mezi fragmenty). Nezavisle na tom, zda je pouzivana
osteosyntéza typu load sharing nebo load bearing, dochazi pti niz§ich hodnotdch Youngova
modulu implantatu, nez jaky ma kost ke kostni resorpci a nasledné selhdni osteosyntézy.

(Ehrenfeld M. et al., 2012, Shi L. et al., 2013, www. surgeryreference.aofoundation.org)

1.5 Dalsi kovové materialy pouzivané v maxilofacidlni chirurgii —

korozivzdorna ocel 316SS, vitallium
Titan svym uvedenim do praxe vyznamnou meérou nahradil do té doby nejvice pouZivanou
korozivzdornou ocel. Korozivzdorna ocel se v humanni mediciné pouzivd od zacatku 20.
stoleti, a to pfedev§im pro ortopedické ucely. V maxilofacidlni chirurgii byla pouZivana
k vyrob¢ instrumentaria, dratli (pro osteosuturu, dlahovaci material aj.) a osteosyntetického
materidlu. Konkrétné se jedna o slitiny dle ISO normy oznacované jako 316SS nebo 316LSS,

které se vzajemné liSi obsahem uhliku. Dale je v této préci pouZita jen zkratka 316SS. Cilem
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nahrazeni korozivzdorné oceli bylo zavedeni materialu, ktery odstranuje jeji nevyhody. Hlavni
nevyhodou korozivzdorné oceli z pohledu implatovatelného materidlu jsou feromagnetické
vlastnosti. Titan ani jeho slitiny feromagnetické nejsou, hlavni vyhodou v tomto sméru tedy je,
ze umoznuji vySetfeni pacienta magnetickou rezonanci bez toho, aby bylo nutné je pied
vysetienim MRI odstranovat. I artefakty pii vySetfeni RTG technikami jsou u titanu mensi nez
u 316SS. Dalsim pozadavkem na pouzivany material jsou i pozadavky na biokompatibilitu,

ktery titan i jeho slitiny spliuji. (Ehrenfeld M. et al., 2012)

V maxilofacialni chirurgii vytésnil ocel nejen titan, ale i chrom-kobaltové (Cr-Co) slitiny.
Stejné¢ jako i v jinych oblastech mediciny, i zde nejvice pouzivanou Cr-Co slitinou bylo
vitallium. (www.azom.com — a, www.azom.com - b) Vitallium se v biomedicin¢ pouziva od
30. let, hlavn¢ v ortopedii. Nejvétsi rozmach od pocatku svého uvedeni do praxe zaznamenava
ovSem jako stomatologicky materidl. Vitallium je biokompatibilni material. Jeho nevyhodou
je, ze pti zobrazeni rentgenovymi technikami zptisobuje v obraze artefakty. Ty jsou vyvolany
intra— 1 extracelularni akumulaci iontl kovii, které se z néj ve tkani ptirozené uvoliuji. Praveé
uvolnéné ionty také mohou byt pficinou akutni ¢i chronické zanétlivé lokdlni ¢i systémové
odpovédi organismu. Typicky takova situace nastavd navic v piipad¢ tfeni implantovaného
materidlu o jiny stejné tvrdy ¢i tvrd$i material béhem zddouciho pohybu pii funkci dané
anatomické oblasti. Prikladem takové situace miize byt napt. funkce celokovové kloubni
endoprotézy, kdy je z kovu hlavice i jamka a béhem pohybu v kloubu dochazi ke vzajemnému
tieni kovovych ploch o sebe. Tteni kovu o kov je pfi¢inou vzniku materidlové debris. Vznikajici
allogenni partikule ve tkani jsou pfili§ rozmérné na to, aby byly eliminovany tkanovymi
makrofagy. Dusledkem toho je rozvoj reakce z cizich téles s lokalnim klinickym dopadem.
(Akbar M. et al., 2012, Bergsma J. E. et al, 1995, Mercuri L. G., 2015, Pacifici L. et al., 2016,
Xue A. et al., 2014)

1.6 Mechanické vlastnosti slitin titanu, korozivzdorné oceli 316SS a vitallia

Korozivzdorna ocel 316SS ma vyhovujici mechanické vlastnosti vzhledem k pouziti jako
nosného nebo fixatniho materidlu v oblicejovém skeletu. Pfi jejim nahrazeni titanem a jeho
slitinami nebo jinymi materidly v praxi hraje zachovani dostate¢nych mechanickych vlastnosti
jednu z hlavnich roli. DuleZitymi sledovanymi parametry jsou modul pruZznosti v tahu, ktery u
korozivzdorné oceli 316SS dosahuje az 210 GPa. To jsou podobné vysoké hodnoty jako maji

chrom-kobaltové slitiny (cca 218 GPa). Hodnoty modulu pruznosti pro titan a jeho slitiny jsou
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zhruba polovi¢ni ve srovnani s oceli 316SS (tj. 103—105 GPa), nicméné jsou stale vyssi, nez

ma kortikélni kost (10-30 GPa). To znamend, Ze jsou dostacujici potiebam osteosyntézy.

(Ehrenfeld M. et al., 2012, Niinomi M., Nakai M., 2011) Tabulka 1 shrnuje slozeni a

mechanické vlastnosti nejcastéji pouzivanych kovovych materialti v maxilofacialni chirurgii.

modul pruZnosti v

kov SloZeni elongace vlastnosti
tahu
dobie odolné proti
60-65 % Co
opottebeni, snadna
30 % Cr )
Vitallium (Cr-Co) ] 218 GPa 4,5 % manipulace, kieh¢i
5 % Mo v destinach
a mén¢ pevné nez
% Fe, Mn, C, Si
316SS
>90 % Ti 6 odolnt
ruzny, odoln
6 % Al Py Y
proti opotiebeni i
Ti-6Al-4V 4%V 105 GPa 14 %
. ‘ korozi, snadna
desetiny az setiny '
manipulace
%0, C,H, N, Fe
62,5 % Fe
18 % Cr .
feromagnetické
14 % Ni
vlastnosti, kieh¢i
316SS 2,5 % Mo, 210 GPa 40 %

v desetinach
hmotnostnich % C,

Mn, Si, P, S

nez Ti-6Al-4V,

tvrda, pevna

Tbl. 1 Zdkladni kovové materialy pouzivané v maxilofacialni chirurgii pro fixaci skeletu. Slozeni materialu je

uvedeno v hmotnostnich procentech. Hodnoty uvedenych velicin jsou priimérné. Cerpano z Antunes L.H.M., de
Lima C.R.P., 2018, Ehrenfeld M. et al., 2012, Hanawa T., 2019, Klapkova A., 2012, Niinomi M., Nakai M., 2011,
Pacifici L. et al., 2016, Shi L. et al., 2013, Sumita M. et al., 2003, Davis J.R., 2003; www.azom.com - a,

www.azom.com — b, www.azom.com — C, www.matweb.com — a
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1.7 Metalurgicke vlastnosti slitin titanu, 316SS a vitallia

Vlastnosti slitin titanu jsou ovlivnény piisadou legujicich prvki. Legujici prvky ovliviiuji
teplotu fazové premény, mikrostrukturu (alfa, beta, alfa-beta), tvrdost a kiehkost. Nejcastéji
pouzivana slitina Ti-6Al-4V je alfa-beta dvoufdzovd. Komercné Cisty titan obsahuje fadoveé
setiny az desetiny procent necistot (t€émi jsou uhlik, kyslik, vodik, dusik a zelezo). Ty ovliviiuji
hlavné tvéfitelnost kovu, Cistota se podle typu titanu pohybuje vrozmezi 99,1-99.8 %.
V majoritnim zastoupeni v korozivzdorné oceli 316SS je Zelezo (62,5 hmotnostnich %),
legujicimi prvky oceli jsou chrom (18 hm. %), nikl (14 hm. %) a molybden (2,5 hm. %),
v minoritnim zastoupeni fadoveé v desetinach hmotnostnich procent to jsou uhlik, mangan,
kifemik, fosfor a sira. (Kostal J., 2015, Pacifici L. et al, 2016, www.azom.com — b,
www.azom.com - ¢) Vyhodou titanu a jeho slitin oproti 316SS pfi zpracovani je jeho vyssi
kujnost a lepsi svaftitelnost, v klinické praxi je to vyssi pruznost. (Ehrenfeld M. et al., 2012,

Niinomi M., Nakai M., 2011)

Dalsi z fyzikalnich vlastnosti, které musi implantovany materidl spliiovat, je nizka hmotnost.
Ta je u titanu a jeho slitin zaji§téna jejich nizkou hustotou (hustota titanu je 4,51g/cm?, hustota
slitiny Ti-6Al-7Nb je 4,52g/cm?®), ktera je ve srovnani s korozivzdornou oceli zhruba 50-57 %
(316SS 8 g/cm?, podobné jako ma4 vitallium 8,2-9,8g/ cm?). (Klapkova A., 2012, Ehrenfeld M.
et al., 2012, www.azom.com - ¢, Thandapani G. et al., 2018, Adzali N. M. S. et al., 2013)
Nizka hustota, resp. hmotnost dlahy, znamena lepsi manipulovatelnost s dlahou pro operatéra i

vys$8§i komfort pro pacienta. (Levorova J. et al., 2017)

Vitallium obsahuje 60-65 hmotnostnich % kobaltu, kolem 30 hm. % chromu, 5 hm. %
molybdenu, minoritné jsou zastoupeny Zelezo, mangan, uhlik a kifemik, maximélné do 1 % nikl.
Vitallium je material odolny proti korozi ve vodném roztoku chloridii (tj. 1 ve vnitinim prostiedi
organismu), je dobfe odolny proti opotiebeni, oproti korozivzdorné oceli se snim Iépe
manipuluje. Ve srovnani s 316SS ma hor$i mechanické vlastnosti, je kieh¢i a méné pevné.

(Antunes L.H.M., de Lima C.R.P., 2018, Sumita M. et al., 2003, Davis J.R., 2003)
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1.8 Biodegradovatelné materidly

kolagen

chitosan

— pfirodni

celuldza

kyselina algova

aj.

poly B-hydroxyalkanoat
(PHA)

semisyntetické a
bakterialni

polyhydroxybutyrat
(PHB)

—|  polymery -

aj.

kys. polylaktidova (PLA)

L-izomer (PLLA)

polyestery

kys. polyglykolidové (PGA)

D-izomer (PDLA)

silokony

kopolymer kys.
polylaktidové a
polyglykolidové (PLGA)

polyakrylaty

— syntetické

polyétery

biodegradovatelné materialy v
mediciné

polyvinylchlorid

| polytetrafluoretyle
n

aj.

—  magnesiové

AZ31, AZ91, WEA43,
Mg-Ca, aj.

— zinkové

Zn-Mg, Zn-Sr, Zn-
Li, Zn-Ca, aj.

—  kovové slitiny |-

— na bazi zeleza

Fe-10Mn, Fe-10Mn-1Pd,
Fe-3W, Fe-30Mn, aj.

Obr.1 Schématické zndazorneni biodegradovatelnych materialii pouzivanych v humanni mediciné. Pro ucely

osteosynteézy jsou urceny syntetické polymery (konkrétné PLA, PGA a jejich kopolymer PLGA) a kovové slitiny.

V soucasné dobé se polymerni slouceniny pro mnozstvi nezadoucich ucinkii nepouzivaji, nejvice prozkoumané pro
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ucely osteosyntézy a zaroven jiz v praxi pouzivané jsou magnésiové slitiny. Vytvoreno podle Yang H. et al., 2020,

Zheng Y., 2016

Biodegradovatelné materidly pouzivané pro biomedicinské ucely lze obecné rozde¢lit na
materidly polymerni a slitiny kovi. Kovové slitiny lze obecné rozdélit v zavislosti na
majoritnim zastoupeni konkrétniho prvku, polymerni materialy pak podle zpiisobu vzniku na
ptirodni, syntetické a semisyntetické. Piehled biodegradovatelnych materiali pouzivanych pro

biomedicinské ucely je uveden na obr. 1.

1.9 Pfirodni biodegradovatelné polymerni materialy

Ptirodni biodegradovatelné polymerni materidly nachdzi v medicin€ Siroké uplatnéni, stejné tak
i semisyntetické polymery a polymery vytvofené kulturami mikroorganismi, typicky
bakteriemi. Zastupci ptirodnich polymert jsou napfi. alginat, chitosan, kolagen nebo celuldza,
z druhé skupiny je to pak polyhydroxybutyrat nebo poly B-hydroxyalkenoat. Hlavni vyuziti tyto
materidly nachazi jako nosice 1€kl nebo jako podplirné materidly pro hojeni ran (hojné se
vyuzivad napt. kolagen ve stomatologii jako bariérovd membrdna pro fizenou tkéanovou
regeneraci). Pro ucely osteosyntézy ovSem tyto materidly nedosahuji dostate¢nych

mechanickych vlastnosti. (Prakasam M. et al., 2017, Vroman 1., Tighzert L., 2009)

1.10 Syntetické polymerni biodegradovateln¢ slouceniny, historie

Tabulka 2 uvadi ptehled syntetickych polymernich biodegradovatelnych materiald a kovovych
biodegradovatelnych materiali (ty jsou popsany samostatné¢ dale v textu) vcéetné jejich

zakladnich biologickych vlastnosti a zptisobu degradace.

mez pevnosti

biologické
typ materialu | v tahu (primérné elongace . princip degradace
chovani
hodnoty)
syntetické polymery
rychléd degradace,
PGA 890 MPa 30 % )
vysoce hydrofilni hydrolyza esterovych
vétsi odolnost viici vazeb
PLA 27,8 MPa 30 %
hydrolyze
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pfi zvySeni poméru
PLA/PGA se

PLGA v zavislosti na poméru PLA/PGA )

zpomaluje

degradace

kovy

rychla degradace,
WE43 224-410 MPa 2-25% tvorba vodiku: 1

mol H; - 1 mol Mg
elektrochemicka

pomalejsi koroze

degradace,
Zn-1,6Mg 250 MPa 4-12 % )
minimalizuje

tvorbu vodiku

Tbl. 2 Biodegradovatelné materialy urcené k pouziti v osteosynteze. Tabulka uvadi priimérné hodnoty. Vytvoreno
podle Kubasek J. et al., 2016, Liu S. et al., 2019, Makadia H.K., Siegel S.J., 2011, Prakasam M. et al., 2017,
Pachla W. et al, 2012, Kutniy K.V. et al., 2009, Vroman I, Tighzert L., 2009, www.-azom.com — d,

www.matweb.com — b, www.matweb.com - ¢, Zheng Y., 2016

Syntetické polymerni biodegradovatelné¢ materialy jsou v mediciné pouzivany od 60. let 20.
stoleti, v maxilofacidlni chirurgii od 80. let, a to jako Sici materidl. V pribéhu doby se portfolio
biodegradovatelnych polymera vyrazné rozsifilo, v souc¢asné dob¢ vyuZiti nachazeji nejen jako
Sici material, ale 1 jako nosice 1éktl, vaskularni stenty a svorky, filtra¢ni systém srazeniny v
krevnim fecisti pii 1é€beé tromboembolické choroby. Zpiisob degradace téchto materidli je
rizny, lisi se podle typu materialu i podle cile vyuziti. Nejjednodussim zplisobem je degradace
na principu hydrolyzy a enzymatické degradace (1ze je oznacit také jako ,,samo-resorbovatelné*
materialy). Jejich degradaci neni tfeba iniciovat arteficielné, protoZze je zavisla na
fyziologickych pochodech organismu. Jindy je degradace fizena, napf. zevné ultrazvukem,
magnetickym nebo elektrickym polem, iniciovana svételng, mechanickym namahanim anebo
zménou pH nebo teploty vnitiniho prostiedi. (Keane T. J., Badylak S.F., 2014, Maitz M.F.,
2015, Middleton J.C., Tipton A. J., 2000, Suuronen R. et al., 2004) Jako biodegradovatelné
syntetické materidly jsou pouzivany silikony, polyakrylaty, polytetrafluoretylen,
polyvinylchlorid, polyétery. Pro Sici, a praveé pro osteosyntetické materidly to jsou pak nejvice
pouzivané polyestery: kyselina polyglykolidova (PGA) a kyselina polylaktidova (PLA). U
kyseliny polylaktidové se pouZzivaji oba optické enantiomery, levotocivy i pravotocivy, tj.

izomery poly L—Ilaktid (PLLA) a poly D-laktid (PDLA). (Maitz M.F., 2015) PGA 1 PLA jsou
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piipravovany kopolymeraci s e-caprolactonem nebo 1,3 — propylenkarbonatem. Dlivodem
pfidani téchto kopolymerti je navySeni pruznosti materialii i rychlosti jejich degradace.
(Pappalardo D. et al., 2019, Bezwada R. S. et al., 1995, Woodruff M. A., Hutmacher D. W.,
2010) Nejvétsi slavy se tyto materidly v maxilofacidlni chirurgii dockaly celosvétoveé v 80. a
90. letech, kdy byly prevratnym krokem v osteosyntéze. (Suuronen R. et al., 2004, Zheng Y.,
2016)

1.11 Zplsob degradace a degrada¢ni produkty polymert PGA, PLA, biologické
chovani

Princip degradace kyseliny polyglykolidové i obou izomert kyseliny polylaktidové spociva
v hydrolytické degradaci esterovych vazeb, vznikajici degradacni produkty pak jesté katalyzuji
nasledny rozklad vlastniho materidlu. Koneénym degradacnim produktem PGA je kyselina
glykolova, ptipadné jeji oxidovana forma, kyselina oxalova a glyoxalat, které jsou vylucovany
ledvinami, kyselina glykolova se po vstupu do Krebsova cyklu pfeménuje na glycin a ve formé
oxidu uhli¢itého je vyloucena plicemi. Degrada¢nim produktem PLLA je laktat, ktery je
fyziologickym metabolitem télesnych tkani. Ve formé kyseliny uhli¢ité, resp. COz je pak
vylucovan plicemi. Stejny proces podstupuje PDLA, pficemz je pravoto¢ivy izomer nejprve
konvertovan na L-izomer v ledvinach. Ke kumulaci degrada¢nich produktii tedy nedochazi.
Letalni davka kyseliny glykolové pro ¢lovéka je 1,6g/kg télesné hmotnosti, pii davkéach vyssich
500mg/kg/den vykazuje znadmky systémové toxicity a zpusobuje vyvojové poruchy.
V pouzitém mnozstvi pro potieby osteosyntézy 1ze povazovat tyto materialy za bezpecné véetné
otazky ptipadné acidozy. (Klaassen C.D., 1996, Maitz M.F., 2015, Nair L. S., Laurencin C.T.,
2007)

Vyhodou téchto polymernich materialtt (PLA a PGA) by podle Hofmanna (1992) a Maitze
(2015) méla byt biokompatibilita jak jejich monomert, tak i kone¢nych degrada¢nich produkti.
(Maitz MLF., 2015, Hofmann G.O., 1992) Jini autofi ale naopak zaznamenévaji nespecifickou
reakci z cizich téles pravé na pritomnost PGA a PLLA, popisuji ndlezy fragmentl téchto
materidlti v cytoplasme bunék raznych tkani v okoli mista implantace. Degradacni produkty
(laktat, kyselina glykolova) snizuji pH tkéani, pravdépodobné vlivem toho dochézi ke vzniku
bunééného exsudatu a jeho extracelularni akumulaci. Této situaci nahrava i snadné vycerpani
pufrovaci kapacity krve, které navazuje na lokalni poruchu vaskularizace zplsobenou

samotnym traumatem tkani. Klinicky se situace manifestuje otokem mékkych tkani v okoli
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implantatu, dermatitidou i ektopickou kostni tvorbou. Nésleduje nutnost explantace dlahy a s
ni spojend peri — a postoperacni zatéz pacienta. (Béstman O. et al., 1990) Dalsi studie uvadi
toxické plsobeni polymernich degradovatelnych sloufenin na osteoblasty, makrofagy a
fibroblasty (Kolk A. et al., 2015) Pravdépodobné s tim je pak spojen i dalsi vedlejsi tcinek,
kterym je kavitace kosti s vySsi frekvenci vyskytu u dospélého skeletu nez u rostouciho
détského. Ani upravou krystalinity materialu kopolymeraci s dal$im typem laktidu, ktera by
meéla vést ke zmenSeni krystaldi a tim zabranit vzniku reakce z cizich téles, nebylo
experimentalné dosazeno signifikantné lepSich vysledki (zvysila se pouze rychlost degradace).
Nejlepsich vysledki v tomto ohledu dosahuje pouziti kombinace PGA a PLA s amorfni
strukturou. (Agrawal, C. M., Athanasiou, K. A. 1997, An Y.H. et al., 2000, Athanasiou K.A. et
al., 1996, Bergsma E. J. et al., 1993, Bergsma J. E. et al., 1995, Hedelin H. et al., 2020, Kofron
M.D. et al., 2009)

Jini autofi uvadi dokonce jako jednu znevyhod syntetickych degradovatelnych polymera
potencidlni nemoznost jejich kompletni eliminace z organismu. Uvadi, ze ve tkani se mohou
hromadit bud’ produkty degradace, Castéji pak aditiva, napt. zmekcovadla. Ty by nemély byt
toxické ve smyslu bunééné smrti, mohou ale iritovat tkan€ a vyvolavat rozvoj imunitnich reakci

vcetné reakci z cizich téles. (Jenke D., 2007, Keane T. J., Badylak S.F., 2014, Maitz M.F., 2015)

1.12 Mechanické vlastnosti, rychlost degradace polymeri PGA, PLA a PLGA

Stejné jako jiny material musi i tyto spliiovat poZadavky na mechanickou pevnost a stabilitu, a
to minimaln¢ po dobu hojeni zlomeniny, tj. 6-8 tydnii, pfipadné déle a soucasné doba, za kterou
se dojde k jejich kompletni degradaci by neméla byt ptili§ dlouha. Mechanické vlastnosti PLLA
jsou lepsi nez vlastnosti PGA (mez pruznosti v tahu u PLLA se pohybuje kolem 66MPa, modul
pruznosti v tahu kolem 4GPa, elongace je 4 %) a horsi ve srovnani s titanem, Cr-Co slitinou i
316LSS. Jsou dostacujici pro fixaci ve stiedni obliCejové etdzi, pro oblasti s v&tSim zatizenim

dostacujici byt nemusi. (Levorova J. et al., 2018, Shady F. et al., 2016)

Osteosyntetické dlahy z PGA a PLA se vstiebavaji fadové po dobu mésicl, pficemz
dostate¢nou pevnost zachovavaji 1-2 mésice. Doba rozpadu PLLA (€astéji uzivana nez PDLA)
je delsi nez doba rozpadu PGA (PLLA vice nez 24 mésice, PGA 6-12 mésicti). To ovliviiuje 1
degradaci kopolymeru PLGA v zavislosti na poméru obou slozek (pti poméru 1:1 dochdzi ke
kompletni degradaci béhem i 1-2 mésicu, pfi zvySeni poméru ve prospéch PLLA na 0,85 se

doba degradace prodluzuje az na 5-6 mésicti). Rychlost degradace je ovlivnéna vlastnim typem
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materidlu, strukturou (krystalinitou), porozitou nebo molekularni hmotnosti a dalSimi
chemickymi vlastnostmi. (Brannigan R. P., Dove A. P., 2017, Gombotz W.R., Pettit D.K., 1995,
Maitz M.F., 2015, Makadia H.K., Siegel S.J., 2011, Miller R. A. et al., 1977, Pappalardo D. et
al., 2019, Zheng Y., 2016)

Norholt (2004) publikuje retrospektivné ziskand data z fixace ostetomii v linii Le Fort I
materidlem, ktery je kombinaci PLLA/PGA. Prokazuje statisticky signifikantni posun
fragment maxily fixovanych timto materialem béhem prvnich 6 tydnti po implantaci, béhem
dalsiho sledovani do 12 mésicti po implantaci uz nikoli. Ukazuje tedy na nedostateCnou stabilitu
materidlu. Nicméné materidl nevykazoval negativni biologické Uc¢inky na okolni tkané.

(Norholt S.E. et al., 2004)

1.13 Biodegradovatelné polymerni materialy jako nové éra v osteosyntéze,

poZadavky na material

Cilem nahrazeni standardnich kovovych osteosyntetickych materialii pln¢ degradovatelnymi je
odstranéni nevyhod téchto konvencnich kovovych materiald. Soucasné praktické uziti vyzaduje
zachovani dostatecné pevnosti dlahy po dobu hojeni zlomeniny, a i splnéni ostatnich narokd,
které jsou na dlahy kladeny. Témi jsou biokompatibilita, absence cytotoxicity, kancerogenity,
mutagennich vlastnosti, absene imunitnich reakci organismu vcetn€ narokl na cenu, dobrou
manipulovatelnost béhem opera¢niho vykonu a sterilizovatelnost. Pfipadna nutnost odstranéni
konvenc¢niho materidlu nastava napt. u détského pacienta, kdy dlaha pasobi potencialni
omezeni rastu skeletu, a tim vznik deformit. (Cembranos J.L.L., 2004, Miihlbauer W. et al.,
1987) Tento divod je diskutabilni, nepfimo jej rozporuje napt. Mercuri (2015) publikaci o
implantaci totalni allogenni endoprotézy temporomandibularniho kloubu u détského pacienta,
kdy je rust Celisti vlivem funk¢ni zatéze zachovan). (Mercuri L.G., 2015) U rostouciho skeletu
je vyznamngj$i obtiZi pfertistani dlahy kostni tkdni a znacné ztizeni jejiho vyjmuti z jiného
divodu v pozd¢jsi dobe. DalSimi diivody k vyjmuti dlahy jsou termosenzitivita (tepelnd, ale
piredevsim chladova), hmatatelnost dlahy pod kizi, pocit tihy, artefakty pii vySetfeni
zobrazovacimi metodami, pfipadné Uplnd nemoZznost vysetieni (v pfipad¢ feromagnetickych
vlastnosti dlahy z korozivzdorné oceli je nemozZné vySetfeni magnetickou rezonanci), nebo 1
selhani osteosyntézy a uvolnéni dlahy. (Ehrenfeld M. et al., 2012, Kanno T. et al., 2018,
Levorova J. et al., 2017, Suuronen R. et al., 2004)
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Bazalnim pozZadavkem na implantovatelny material je také jeho sterilizovatelnost. Nékteré
materidly mohou podléhat degradaci nebo ménit vlastnosti pii expozici vysokym teplotam pfi
parni nebo horkovzdusné sterilizaci. Proto musi byt odolné alespon vii¢i etylenoxidu nebo

ionizujicimu zafeni. (Maitz M.F., 2015)

1.14 Biodegradovatelné kovové slitiny

Pro mnozstvi nezddoucich biologickych efekti bylo v praxi postupné od pouziti syntetickych
biopolymera upusténo. (Suuronen R. et al., 2004) Dalsim krokem v hledani materialu, ktery
vyhovuje svymi mechanickymi a fyzikdlnimi vlastnostmi tak, Ze odpovidaji pozadavkim
kortikalni kosti nebo se blizi nékterému ze standardnich kovovych materiali v kombinaci s
vyhovujicim biologickym chovanim a plnou degradabilitou v prostiedi chloridovych ionti (to
znamena ve vnitinim prostiedi organismu) je vyvoj biodegradovatelnych kovovych slitin.
Ptedpokladem chovani kovovych slitin je jejich postupna koroze od povrchu, kdy tvofici se
korozni produkty nevyvolavaji nezadouci reakce okolnich tkani, a naopak mohou i podpofit
jejich hojeni. Cilem je, stejn¢ jako u biopolymert, kompletni degradace materialu bez rezidua.
Zasadnim problémem u degradovatelnych kovi, resp. jejich slitin, je jejich ptfipadna toxicita a
ukladani prvka ve tkanich. Nejvétsi pozornost byla v tomto sméru proto vénovana vyvoji slitin
magnesia, zeleza a zinku. VSechny zminiované prvky jsou mikronutrienty, primarné jsou proto
v malych davkach povazovany za netoxické. V tabulce 3 jsou uvedeny zakladni mechanické

vlastnosti, mira biokompatibility a hlavni nevyhody slitin na bazi magnesia, Zeleza a zinku.

majoritni
mechanické rychlost zastupci
prvek ve biokompatibilita nevyhody
vlastnosti koroze skupiny
slitiné
vyhovujici
_ tvorba vodiku,
pevnost v tahu i stfedné WEA43, AZ31,
Mg -+ vys§i inava
Youngliv modul, ) rychla AZ91, Mg-Ca
materialu
vyssi kiehkost
dobra pevnost v hromadéni Fe-10Mn, Fe-
Fe + tahu, ptilis vysoky rezidui ve pomalé 10Mn-1Pd, Fe-
Youngtiv modul tkanich, 3W, Fe-30Mn
kolateralni
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zanétliva
reakce
] rychld a
nejvyssi mez ) ] Zn-Mg, Zn-Sr,
Zn ++ ) nejméné studii stfedné )
pevnosti v tahu Zn-Li, Zn-Ca
rychla

Tbl. 3 Zakladni prehled biologickych a mechanickych vilastnosti biodegradovatelnych slitin pouzZivanych
v humanni medicine. Tabulka uvadi hlavni nevyhody skupin materialii a priklady konkrétnich slitin. Mira
biokompatibility je oznacena + (vyhovujici, ve srovnani s dalsimi slitinami nejmeéné), ++ (vyhovujici, ve srovnani
s dalsimi slitinami stredné), +++ (vvhovujici, ve srovnani s dalsimi slitinami nejvice). Vytvoreno podle Dee K.C.
et al., 2002, Dobatkin S. et al., 2019, Kubasek J. et al., 2016, Kubasek J. et al., 2019, Levorova J. et al., 2017, Li
HF. etal, 2015, Ott N. et al., 2013, Windhagen H. et al,2013, Winzer N. et al., 2005, Yan J. et al., 2013, Zhang
SX etal, 2010, Zheng Y., 2016, Zhou X. et al, 2014

1.15 Biodegradovatelné slitiny na bazi Zeleza

Degradovatelné materidly na bazi zeleza vykazuji dobrou biokompatibilitu, z mechanickych
vlastnosti vynikaji pevnosti. Pro sviij, ve srovnani s kostni tkani, az pfili§ vysoky Youngiv
modul jsou vhodné;jsi spiSe pro méné zatéZované oblasti, napt. jsou pouzivany jako vaskularni
stenty. Degradace Zeleza 1 jeho slitin je pro pouziti v kostni tkéni navic ptili§ pomald (resp.
zadouci pevnost po dobu hojeni zlomeniny je dostate¢nd, nevyhodné je dlouhd pfitomnost ve
tkani napf. z pohledu zobrazovacich vySetfeni). Rychlost jejich koroze lze ovlivnit pfidanim
manganu, palladia, wolframu, cinu, boru, uhliku, siry nebo kiemiku. Rizikem pouziti téchto
slitin je ale toxicita pro endotelidlni buniky. Ve studiich in vivo (na zvifecich biomodelech
kralikd, mySi a prasat) bylo jako nezadouci néalez prokdzano hromadéni rezidui Zeleza
v bunikach s naslednym rozvojem kolateralni zanétlivé reakce, dalsi vedlejsi efekty jako cévni
trombo6za nebo nekrdza tkané prokdzany nebyly. Mezi biodegradovatelné slitiny zeleza patii

napt. Fe-10Mn, Fe-10Mn-1Pd, Fe-3W, Fe-30Mn. (Kubasek J. et al., 2019, Zheng Y., 2016)

1.16 Biodegradovatelné slitiny na bazi magnesia
Nejvice dosud prozkoumanymi jsou magnéziové slitiny. Bylo publikovdno mnozstvi studii

jejich mechanickych vlastnosti 1 biologického chovani in vitro 1 in vivo. V huméanni mediciné
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byly pouzity jako vaskularni stenty nebo pro fixaci haluxu. Magnesiovych slitin existuje Siroka
fada. Vlastnosti jednotlivych se stejn¢ jako u jinych slitin li§i v zavislosti na pouzitych
legujicich prvcich a jejich mnozstvi. Tyto prvky ovliviuji predevsim vlastnosti fyzikalni,
mechanické, ale i rychlost a zpiisob koroze. Mechanické vlastnosti i zptisob a rychlost koroze
jsou ovlivnény strukturou slitin. Pfedevsim biologické vlastnosti jsou pak ovlivnény porozitou
materidlu a jeho povrchovou upravou (pouziva se stejné jako u titanu napf. povlakovani
stronciem, hydroxyapatitem, micro-arch oxidation apod.). Mezi biodegradovatelné slitiny na
bazi magnezia patii AZ31, AZ91, WE43, Mg-Ca a dalsi. (Dee K.C. et al., 2002, Kubasek J. et
al., 2019, Levorova J. et al., 2017, Windhagen H. et al., 2013, Zheng Y., 2016)

1.17 Biodegradovatelné slitiny na bazi zinku

Vyhodou slitin na bazi zinku oproti slitindm Zeleza je jejich rychlej$i degradace, navic jsou
dobte zpracovatelné pii vyrobé. Stejné jako slitiny Zeleza vykazuji dobrou biokompatibilitu,
nicméné ve srovndni s pouzivanymi slitinami na bazi magnesia hor$i. Jejich mechanické
vlastnosti jsou podobné t€ém na bazi magnesia. In vitro podlé€haji slitiny zinku korozi pomaleji
néz slitiny magnesia, vyhodou je ale zplsob jejich degradace, kdy se jako vedlejsi produkt
netvofi vodik, resp. se tvoii v malém mnozZstvi. Tato vlastnost zinku se vyuZziva pravé u
magnesiovych slitin, kdy se jeho pfidanim snizuje nezddouci tvorba plynu. Zinek je jednim
z esencialnich prvkil lidského organismu, pfechodny pfijem 1 vys$si denni davky (az 100mg/den
pii bézné denni davce 15 - 40mg) nenese riziko toxickych uU¢inkti. Mezi kovovymi
biodegradovatelnymi materialy jsou slitiny zinku nejnové€jsi a dosud bylo provedeno nejméné
studii stran jejich pouziti. I kdyZ pravé pouziti pro fixaci kosti v traumatologii bylo jiz
publikovano, a to s dobrymi vysledky. Do skupiny biodegradovatelnych slitin na bazi zinku
patii Zn-Mg, Zn-Sr, Zn-Li, Zn-Ca a dalsi. (Kubasek J. et al., 2019, Li H.F. et al., 2015, Yang
H. et al., 2020, Zheng Y., 2016)

1.18 Princip degradace kovovych slitin v prostiedi organismu, proces degradace
magnesiovych slitin

Procesem degradace kovovych slitin v prostfedi organismu je jejich koroze, principem je

elektrochemicka reakce. Stejné jako nékteré polymery lze magnesiové slitiny oznacit také jako

»samo-resorbovatelné. To znamend, ze zalatek jejich degradace je iniciovan vlastnim

prostiedim, do kterého jsou umistény, nikoli vné&jSim zdsahem, napft. ultrazvukové, zménou
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teploty apod. Povrch kovu se chova ve vodném prostiedi jako anoda. Na ném dochazi k oxidaci
molekul kovu, a to diky presunu delokovanych elektronii kovové miizky smérem k povrchu.
To ptisobi ptitahovani kationtl roztoku, ve kterém je kov umistén. Takto ,,uvolnéné* elektrony
z anody reaguji s vodou za vzniku vodiku (H»2) jakozto vedlejsiho a nezéddouciho produktu
koroze. Z molekuly vody (katodova reakce) vznikaji také hydroxidové anionty (OH"), které se
usazuji na povrchu materidlu a vytvaii korozni ochrannou vrstvu o sile v fadu nanometrti.
Korozni vrstva je tedy tvofena hydroxidem daného kovu, v pfipadé magnesiovych slitin je to
hydroxid hotecnaty (Mg(OH)2). Proces je relativné nezavisly na koncentraci kysliku
v prostiedi. Soucasn¢ ale vzdy probihd i tvorba oxidu hotecnatého (MgO). Ten také na povrchu
kovu vytvafi ochrannou pasivni vrstvu, kterda omezuje dal$i uvoliiovani iontdi kovu.
K desintegraci této ochranné vrstvy dochdzi vlivem adsorpce chloridovych iontl na jeji povrch.
Chloridové ionty jsou pfirozenou soucasti vnitiniho prostfedi organismu stejné jako voda.
Princip degradace slitin pocita s jejich pfitomnosti a k procesu koroze je vyuziva. Vznikajici
chlorid hote¢naty (MgCl>) je navic v prostiedi vice rozpustny, takze jeho pfitomnost zvySuje

aktivitu povrchu kovu.

Princip degradace vyjadifeny rovnicemi:
Mg + 2 H,0 — Mg** + H, + 2 OH
Mg(OH),+ 2 CI" — MgCl, +20H"

Naru$eni hydroxidové ochranné vrstvy umoziuje pokraovani koroze diky opétovné expozici
povrchu kovu vodnému prostiedi organismu. NaruSeni vrstvy Mg(OH). zplsobuji 1 molekuly
vznikajiciho vodiku, takZe se 1 vedlejs$i nezadouci produkt koroze na Zadouci degradaci
materidlu podili (tak, ze degradaci urychluje). Na povrchu materialu dale dochazi k precipitaci
uhli¢itand a fosforecnanii magnesia a kalcia. Fosfore¢nan hofecnaty a véapenaty maji
osteoindukéni vlastnosti. Ty nejsou primarnim atributem téchto degradovatelnych slitin,
nicméné v praxi mohou znamenat vyhodu v hojeni okolni kostni tkdné. (Kubasek J. et al., 2019,

Zheng Y. F. etal., 2014, Zheng Y., 2016)

Koroznimi produkty jsou tedy precipitaty uhli¢itanu hofe¢natého a vapenatého a fosfore¢nanu
hotfeCnatého a vapenat¢tho (MgCOsz, CaCOsz, Mg (POs), Ca (POs)) a hydroxid kovu
(Mg(OH),), magnesiové ionty (Mg*"), bubliny vodiku (H>), odpadnim produktem jsou legujici
prvky a rozpadlé ¢asti implantatu. Korozni produkty netvoii na slitiné souvislou homogenni
vrstvu. Z toho diivodu ani elektrochemicka aktivita neni uniformni a vlastni koroze zodpovédna

za rozpad materialu probiha lokalizované. Pro magnesiové slitiny je typickd koroze bodova,
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piipadné¢ nitkova koroze a tieci koroze. (Mares J., 2013, Yao H.B. et al., 2000, Zheng Y. F. et
al., 2014, Zheng Y., 2016, www.edumos.eu)

Rychlost koroze magnesiovych slitin ovliviiuje stran prostiedi jak vodivost média, tak napéti
mezi katodou a anodou. Ten je v pfipadé prostfedi organismu pro magnesiové ionty -1,5V
(povrch magnesia mad zaporny potencidl -2,37V). Napéti mezi elektrodami ovliviiuje i
piipadnou moznost pouziti jinych materialii v blizkosti slitiny. Rychlost koroze, nikoli jeji
princip, ovliviiuji také adsorbované proteiny, chloridové anionty, kationty (draselné a sodné;
dale hotecnaté a vapenaté, které podporuji tkanovou reakci ve smyslu produkce kosti),
bikarbonaty a fosforecné ionty, které mohou korozi zpomalovat. Na stranu druhou pravé
posledné jeménované maji, stejné jako kalciové ionty, také osteoindukéni vlastnosti. (Dee K.C.
et al., 2002, Zheng Y., 2016) Teplota prostiedi také ovliviiuje rychlost koroze. Se zvySujici se
teplotou se zvySuje volna Gibbsova energie, ktera ovliviiuje pravé adsorpci proteintl. (Sasha O.,

Roscoe S.G., 1999)

1.19 Mechanické vlastnosti biodegradovatelnych slitin

Elongace slitin na bazi hot¢iku je vétsi nez 5 %, tedy je vyhovujici pro potieby kortikalni kosti.
Ve srovnani s 316SS a titanem a jeho slitinami vykazuji magnesiové slitiny ale vyssi unavu
materidlu po opakované zatézi. Ta se projevuje tendenci k praskani. Tato nezadouci vlastnost
se zhorSuje ve vlhkém prostiedi, vyrazné v prostiedi fyziologického roztoku. Pti degradaci
uvolnény vodik jesté¢ zvySuje kiehkost materidlu, v negativnim smyslu ji ovliviluji 1 legujici
prvky jako napf. hlinik a zinek. Pravé diky inavé materialu jsou degradovatelné slitiny na bézi
magnesia hrani¢ni pro pouZiti pro osteosyntézu v oblicejovém skeletu. Nizsi funkéni zatéz je
kladena na stfedni oblicejovou etaz, kde lze prfedpokladat mozné pouziti téchto slitin, pro dolni

celist z mechanickych diivodi pouZitelné nejsou. (Zheng Y., 2016)

Pisobeni korozniho prostiedi v kombinaci se zatézi jsou zodpovédné za zatézi iniciovanou
korozi (volné pielozeno z anglického ,,stress corrosion cracking* ze Zheng Y., 2016). To je
situace, kdy vlastni koroze je urychlena pravé zatiZzenim materidlu. PfiCina zatézi iniciované
koroze neni pfesné zndma, piredpokladd se, Ze diivodem k ni jsou mikrostrukturdlni defekty
materidlu. Degradace takového vzorku materidlu probiha zhruba 2 - 3krat rychleji neZ vzorku
bez mikrostrukturdlnich defekt. Asi nejvétsi riziko zat€zi iniciované koroze predstavuje
nepifedvidatelnost chovani implantatu. Makroskopicky je materidl totiz zdanlivé vhodny, neni

nijak deformovan. Podobnou kiehkost, jakou maji magnesiové slitiny, vykazuje 1 316SS, ve
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srovnani s degradovatelnymi polymernimi slou¢eninami jsou magnesiové slitiny kiehké méng,

ve srovnani s titanem vyrazné€ vice. (Winzer N. et al., 2005, Zheng Y., 2016)

1.20 Biologické chovani koroznich produktii degradovatelnych magnesiovych
slitin
Ptehled koroznich produkti biodegradovatelnych magnesiovych slitin a hlavnich legujicich

prvk slitiny WE43 je uveden v tabulce 4.

produkt vyhody rizika
hoFik snizeni produkce bcl-2 zvysuje produkci prozanétlivého
or¢i
proonkogenniho proteinu interleukinu 8, hemolytické ucinky

antiapoptogenni a ) '
vodik ) ) poruchy hojeni, zpomaleni hojeni
neuroprotektivni G¢inek

fosfore¢nany, uhlic¢itany osteoindukéni vlastnosti nejsou znama
neodymium antikarcinogenni efekt nejsou znama
yttrium podpora proliferace endotelu poruchy glomerularni filtrace

Tbl. 4 Biologické chovani koroznich produktii degradovatelnych magnesiovych slitin a hlavnich legujicich prvkii
magnesiové slitiny WE43. Jmenovana rizika vzdy souvisi s prijetim vétsiho mnozstvi prvku nebo slouceniny.

Vytvoreno podle Zheng Y., 2016

Vedlej$im efektem koroze magnesiovych slitin je lokalni zvySeni pH prostiedi vlivem vzniku
hydroxidovych aniontli, resp. hydroxidu hofe¢natého jako korozniho produktu. Alkalizace
prostiedi pak v negativnim smyslu ovliviiuje rychlost degradace slitiny. Urychleni degradace
naopak zpusobuje pfitomnost chloridovych iontli a siranti, méné hydrogenuhli¢itani a
dihydrogenfosforecnanti a vapniku, resp. posledni dva zmifiované ionty jsou v literatuie
uvadény jako stabilizatory rychlosti rozpadu. Po pfidani vapenatych iontii a fosfore¢nanti ve

veétsim mnozstvi pak dochédzi k ovlivnéni vlastniho korozniho procesu. Tim zanikd moZnost
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jejich cileného arteficidlniho pfiddni se zamérem regulovat korozni rychlost. (Ott N. et al.,

2013, Zheng Y., 2016, Zhou X. et al, 2014)

Produkci hydroxidovych aniontii se snizuje lokaln¢ pH, alkalické prostiedi také podporuje
tvorbu kosti a celkové urychluje kostni remodelaci. Vyhodou je i antibakterialni efekt
hydroxidovych aniontl. In vitro negativné ovliviiuji rist Pseudomonas aeruginosa, Escherichia
coli, Staphylococcus aureus. Naopak rizikem zvySeni pH je mozné negativni ovlivnéni viability
bun¢k, jak bylo in vitro prokdzano na kulturach fibroblastl, preosteoblastli, endotelialnich
bunék a bun¢k hladké svaloviny a omezeni tvorby osteoklastii (Gu X.N. et al., 2009, Robinson
D.A.etal., 2010, Zhao Y. et al., 2014). Pravé omezeni tvorby osteoklastl pfedev§im v prvnich
Ctyfech tydnech po implantaci materidlu hraje jednu z hlavnich roli pii podpote hojeni kosti.
Soucasna podpora osteoblastické aktivity pak vede k usnadnéni kostni tvorby. To publikuje na
zakladé¢ in vivo testll Janning (2010). Do hodnoceni ovlivnéni kostni tvorby zahrnuje 1 dalsi
korozni prodkut, kterym jsou magnesiové ionty, zaroven nevylucuje ovlivnéni tvorby kosti

zvySenim pH. (Janning C. et al., 2010)

Dalsim koroznim produktem jsou pravé magnesiové ionty. Hoicik je prvek pfirozené se
vyskytujici v kostech. Jeho uvolnéni v mnozstvi, v jakém je pouzit pro ucely osteosyntézy, neni
toxické, naopak pfinosem jeho uvolnéni v takovém mnozstvi mize byt lokdlni stimulace ristu
kostni tkdné nebo snizeni bakterialni adherence na povrch implantatu. Mezi jeho negativni
vlastnosti pfi uvolnéni ve vysSSich koncentracich patfi zvySeni produkce prozanétlivého
interleukinu 8, hemolytické ucinky a omezeni viability bunék. Apoptogenni ucinek ani
antiproteosynteticky ucinek nebyl u ¢istého hotciku prokazan. (Cheng J. et al., 2013, Gu X.N.
et al., 2009, Williams D. 2006, Witte F. et al., 2005, Zheng Y., 2016) Paradoxn¢ k tomu
apoptogenni ucinek slitiny WE43 byl prok4dzan na tumordznich bunikach, soucasné u nich byla
sniZzena 1 exprese Bcl-2 proonkogenniho proteinu. Zde ma apoptdza pozitivni G¢inek. Dana

studie poukazuje na potencial pouziti WE43 v onkologické 1é€b¢. (Anisimova N. et al., 2020)

Li (2008) v in vivo studii zjistuje zvysSenou tvorbu jak osteoblasti, tak osteoklastti v okoli
magnesiovych implantat. I tak je zdvérem jeho studie pozitivni efekt magnesia na kostni
remodelaci stimulaci osteoblastické aktivity. Zatimco Janning (2010) hodnoti kostni
remodelaci u hotecnatych iontl samotnych (a do hodnoceni kostni remodelace zahrnuje i vliv
zvyseného pH v okoli implantatt), Li (2008) hodnoti kostni remodelaci v okoli slitiny magnesia
a vapniku a vyjadfuje se k u¢inku jen magnesiovych iontt. (Janning C. et al., 2010, Li Z. et al.,

2008) Dalsi studie in vitro pak dokazuji zvySeni poctu osteoblastli v ptitomnosti magnesiovych
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iontl nebo naopak snizeni poctu osteoblastli v okoli pfi snizeni koncentrace hot¢iku. (Abed E.,

Moreau R, 2007, Howlett C.R. et al., 1994, Yun Y. et al., 2010, Zreiqat H. et al., 1999)

Koroznim produktem magnesiovych slitin je i vodik. Vznikajici vodik v mnozstvi 1 mol
koresponduje s degradaci 1 molu hot¢iku. Mensi ¢ast vytvofeného vodiku se rozpousti ve
vlastnim implantovaném materialu, pfevazna ¢ast se ovSem uvolniuje do okolnich tkani. Mala
cast takto uvolnéného vodiku je z mista implantace odstranéna uvolnénim do krevniho fecisté.
Pokud vzniké objem vétsi, dochdzi k retenci ve tkanich. V mékkych tkénich je retence vodiku
pric¢inou napinani tkani a v disledku zvyseného tlaku mtze dojit k poruse cévniho a nervového
zasobeni. Pokud se vodik hromadi v kosti, zpomaluje jeji hojeni, a to mize byt pfi¢inou dalSich
komplikaci oseointegrace. Piipadny pozitivni efekt vytvofeného vodiku by pak spocival
v neuroprotektinim ¢inku na centralni nervovy systém, antiapoptogennim tc¢inku lokalné ve
tkanich a likvidaci hydroxidovych radikali. ZmenSeni objemu vytvafejiciho se vodiku lze
dosédhnout upravou rychlosti degradace, resp. jejim zpomalenim. (Dobatkin S. et al., 2019,

Zheng Y., 2016)

1.21 Charakteristika slitiny WE43 — slozeni, zplisob degradace, vlastnosti

Legujicimi prvky slitiny WE43 jsou zirkonium a kovy vzacnych zemin — yttrium a neodymium.
Funkce, resp. piisobeni prvkll vzacnych zemin vcetné yttria, které je chemicky podobné
lanthanoidiim, neni Uplné jasné. Cilem jejich pfidani k magnesiu je uprava mechanickych
vlastnosti, a to zvySeni tvrdosti a pevnosti v tahu, a naopak sniZeni percentudlni elongace.
Dalsim efektem ptidani kovli vzacnych zemin je urychleni degradace, konkrétné do ptidéni az
2,5 hmotnostnich procent yttria dochazi ke zvySeni degradacni rychlosti. Yttrium ma stran
degradace ambivalentni funkci: akceleruje degradaci na stran€ jedné diky mikrogalvanizaci, na
stran¢ druhé yttrium z povrchovych vrstev implantatu se podili na tvorb& ochranné antikorozni

vrstvy a korozi zpomaluje. (Liu M. et al, 2010, Zheng Y., 2016)

Riazné studie prokazuji, ze teprve vysoka koncentrace praveé yttria zplsobuje poruchy
glomerulérni filtrace, malé mnozstvi naopak podporuje rist cévniho endotelu. (Di Mario C. et

al., 2004, Hayashi S. et al., 2006, Waksman R. et al., 2006, Zheng Y., 2016)

Mez pevnosti v tahu dosahuje u slitiny WE43 v zavislosti na mikrostruktufe a zptisobu
zpracovani od 224 MPa po 410 MPa a elongace od 2 po 25 % (Kutniy K. V. et al., 2009, Pachla
W.etal, 2012, Zheng Y., 2016)
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Rychlost degradace in vitro se podle literatury pohybuje v pomérné Sirokém rozmezi od 2,05

mm/rok po 4,7 mm/rok (Dobatkin S. et al., 2019, Liu D. et al, 2014)

1.22 Charakteristika slitiny Zn-1,6Mg — sloZeni, zptisob degradace, vlastnosti

Zinek je pro clovéka jednim z esencialnich mikronutritientti. Jeho zvyseny pfijem je povazovan
za netoxicky, doCasné je tolerovan az témer desetindsobny nez doporuceny denni piijem, tj.
100mg/den, resp. 10 - 15mg/den). Ve slitindich na bazi magnesia je jednim znejvice
pouzivanych piidanych prvkl. Cilem pouziti zinku v degradovatelnych magnesiovych slitinach
je zlepSeni jejich kujnosti, zvySeni tvrdosti a meze pevnosti slitiny. Soucasné piidani zinku
umoziuje snizeni mnozstvi zeleza a niklu jako prvki s méné zadoucimi vlastnostmi. Tim zinek
zlepsuje odolnost slitiny vici korozi. (Jiang D.M. et al., 2013, Kubasek J., Vojtech D., 2013,
Vojtech D. et al., 2011, Zhang X.B. et al., 2012, Zheng E.L. et al., 2009) Elektrochemicky
potencidl magnesia a zinku je pomérné rozdilny (-2,37V, resp. -0,76 V), zinek je tak ve vnitinim
prostiedi organismu méné reaktivni. Navic ovliviiuje tendenci ke tvorbé vodiku ve smyslu
jejiho snizeni, coz je zadouci efekt. (Kubasek J. et al., Kubasek J. et al., 2016, 2012, Peng Q.M.
et al., 2012) Z hlediska biokompatibility vykazuji slitiny na bazi zinku v in vitro testech na
bunéénych kulturdch velmi dobré vlastnosti. Zinek pozitivné ovlivituje adhezi osteoblastt k
implantatu, jako soucést enzymt se podili 1 na fizeni funkce osteoblastli a zvySuje hladinu
alkalické fosfatdzy, takze pozitivn€ ovliviiuje hojeni kosti. (Chen D.Y. et al., 2011, Yamaguchi
M. et al., 1987, Zhang S.X. et al., 2009, Zreiqat H. et al., 2002) In vivo testy téchto zinkovych
materialt ukazuji pfedevSim na rychlé vstiebavani slitin. Zhang (2010) uvadi pocatek rozpadu
nediferencovatelny. (Zhang S.X. et al., 2010) Ve studii Yan (2013) dochazi ke kompletnimu
rozpadu Mg-6Zn slitiny béhem 4 tydnl po implantaci (zde prob&hla implantace do mekkych
tkani, nikoli do kosti). (Yan J. et al., 2013) V obou studiich doslo vlivem pfitomnosti slitiny
k urychleni hojeni tkani, prokazatelné se zvySily hodnoty TGF-B a snizily hodnoty TNF-a.

Bubliny plynu v okolnich mé&kkych tkanich se tfi tydny po implantaci do kostni tkané€ objevuji
ve studii He (2009), pficemz kompletni rozpad slitiny nastdva az po 24 tydnech. I v této studii
byla prokdzana vyS$$i mira kostni remodelace. (He Y.H.et al., 2009) Rychlost degradace
vyjadienad v mg/cm?/den se pohybuje u slitiny Zn-1,6Mg kolem hodnot 0,0134 — 0,0165,
pfi¢emz rapidné probihd degradace béhem prvnich 6 mésici po implantaci, v nasledujicich

mésicich se jeji rychlost snizuje. Tvrdost slitiny Zn-1,6Mg je ve srovndni s magnesiovou
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slitinou WE43 niz$i, mez pevnosti v tahu je naopak vyssi (primérné hodnoty) a elongace se
pohybuje mezi 4 a 12 %, coz je hodnota nizsi ve srovnani s WE43. (Kubasek J. et al., 2016, Liu
S. etal., 2019)
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2 Cile prace

Préace je rozdélena na dvé na sebe navazujici etapy, jsou oznaceny jako prvni a druha faze

experimentu.

Cilem prvni faze experimentu je evaluace vhodnosti pouziti slitiny Zn-1,6Mg a slitiny WE43

k implantaci do zivé tkan¢ na zvifecich biomodelech potkanti

Dil¢i cile prvni faze:

a)

b)

porovnani rychlosti degradace kovovych slitin Zn-1,6Mg a WE43 uzitim zobrazovaci

metody Cone Beam Computed Tomography (CBCT)

zjisténi piipadnych negativnich vlivii obou slitin na hojeni kosti v jejich okoli

histopatologickym vySetienim

srovnani vhodnosti pouziti obou slitin k dal§imu pouziti in vivo

Cilem druh¢ faze experimentu je evaluace vhodnosti pouZiti slitiny WE43 k implantaci do Zivé

tkané na zvitfecich biomodelech kraliku

Dil¢i cile druhé faze:

a)

b)

d)

Porovnani reakce kostni tkan¢ na piitomnost standardniho materidlu (titan) a

biodegradovatelné slitiny WE43 pomoci histopatologického vysetfeni

porovnani bone-interface contact titanového implantatu a implantatu ze slitiny WE43

na mikrotomografickych skenech ve 2D a 3D zobrazeni

zji$téni miry degradace implantatu ze slitiny WE43 v Case, pfi¢emz mira degradace je
definovdna zménou objemu a povrchu implantati, které jsou méfeny pomoci

mikrotomografie

zhodnoceni vhodnosti pouziti slitiny WE43 k implantaci do kostni tkané€, zhodnoceni

pfipadné vhodnosti k fixaci obli¢ejového skeletu
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3 Hypotézy

Slitina Zn-1,6Mg degraduje in vivo v kostni tkani pomaleji nez slitina WE43. Vliv piitomnosti

slitin Zn-1,6Mg a WE43 umoznuje hojeni kosti. Ob¢ slitiny jsou biokompatibilni.

Slitina WE43 stimuluje kostni remodelaci. Z hlediska doby degradace je slitina WE43
vyhovujicim materidlem pro fixaci obli¢ejového skeletu. Z hlediska biologického chovani je
slitina WE43 vyhovujicim materidlem pro fixaci oblicejového skeletu, tj. material se

v organismu vstiebava bez negativnich biologickych interakeci.
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4 Material a metody prace

4.1 Soubor

V prvni fazi pokusu bylo pouzito celkem 10 zvifecich model, potkanti (samci, Wistar Unilever
Albino, Velaz, Ceska republika; vék 8 tydni, hmotnost 282366 g, praimérna hmotnost 308 g).
Zvitata byla po pftijeti aklimatizovana po dobu jednoho tydne v samostatnych klecich, voda a
definovana strava byly podavany ad libitum; byl pouzit 12hodinovy svételny interval. Pred
vykonem byla zvifata zvazena a anestezovana inhala¢né€ 3 % isofluranem za pomoci oblicejové
masky. Po uloZeni do prona¢ni polohy byl za aseptickych podminek proveden chirurgicky
ptistup v dorsélni ¢asti lebky — incize kiize, podkozi a tupa preparace svalu. Po odklopeni
periostu byl do kalvy ve stfedni ¢afe vyvrtan okrouhly defekt o priméru 2,5 mm, hloubce I mm
(pouzit byl chirurgicky mikromotor NSK, Surgic XT, Némecko, vrtak z nerezavéjici oceli; 800
otac¢ek/min, konstantni chlazeni 1/1 fyziologickym roztokem). Zvitata byla rozdélena do dvou
skupin — skupina A (5 zvifat), skupina B (5 zvifat). Zvifatim ze skupiny A bylo do defektu
v kalvé vloZeno po jedné peloté ze slitiny Zn-1,6Mg, skupiné¢ B ze slitiny WE43 (téz je
oznacovana Mg-4Y-3RE). Vsazeni peloty ukazuje obr. 2. Rany byly zaSity po vrstvach
vstiebatelnym materidlem Safil 5/0, Safil 4/0 (B Braun, Ceska republika). Nasledné byla zvitata
umisténa do samostatnych kleci a sledovdna do uplného zotaveni z celkové anestezie. Ve
dvoutydennich intervalech byla zvifata po jednom euthanasovdna atestovanym veterinarnim
lékafem za uziti Ketamin 35 mg/kg i.m., 2 % Xylazine 5 mg/kg i.m. a TG1 0.3 mg/kg i.c.
Z kazdého zvitete byl vyjmut blocek kosti o velikosti 3x5mm v misté, kde byla ptivodné pelota

implantovana. (Levorova J. et al., 2017, Levorova J. et al., 2018)

38



Obr. 2 Implantace kovové peloty do kalvy potkana. Horni ¢ast obrazku ukazuje vyhloubeny defekt v kosti, v dolni

casti obrazku je videt usazeni peloty

Druha navazujici faze pokusu byla provedena na celkem 16 zvitecich modelech kralikl (samci,
NZW, AnLab; vék 9 tydnid, hmotnost 2220-2750 g, praimérnd hmotnost 2379 g). Zvitata byla
po piijeti aklimatizovdna po dobu 14 dnd v samostatnych klecich, voda a potrava byly
podavany ad libitum, byl pouzit 12hodinovy svételny rezim. Podle typu implantované slitiny
byla zvifata rozdélena do dvou skupin (skupina I a Il po osmi zvitatech), zvitata ze skupiny I
obdrzela implantaty z titanu (standardni srovnavaci skupina), zvitata ze skupiny II obdrzela
implantaty ze slitiny WE43. Pfed zacitkem vykonu byla zvifatim podéna antibioticka
profylaxe Enrofloxacin v ddvce 5 mg/kg s.c., k tvodu do anestezie byly podany i.m. Diazepam

a Ketamin v davce 0,5 mg/kg a lokalné do mista opera¢niho pole byla nasledné podana
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infiltraéni anestezie 1 % Mesocain 1ml. Zvitata byla uloZena do supinni pozice. Po zaloZeni
opera¢niho pole byl za sterilnich kautel proveden vykon — incize ktize a podkozi na pravé zadni
koncetiné ventromedialné v proximalni tfetin€. Po tupé preparaci svalu byl incidovan periost a
odhalena tibie. Do pfedni strany tibie byly pod sebou vyvrtany dva identické tunelové defekty
o pruméru 1,5 mm a hloubce 3 mm, od sebe byly vzdaleny 15-20 mm. Rozmér defektu, tj. i
implantovaného Sroubu, a vzdalenost mezi defekty byly zvoleny podle velikosti krali¢i tibie
tak, aby kost nebyla ohrozena frakturou. K vytvofeni defektt byl pouzit konvenéni chirurgicky
mikromotor (NSK Surgic XT, Némecko, rovny vrtak z nerezavéjici oceli, 800 otaek/min, za
konstantniho chlazeni 1/1 fyziologickym roztokem). Do kazdého defektu bylo zavedeno po
jednom implantatu z dané slitiny podle konkrétni skupiny, tzn. jedno konkrétni zvife obdrzelo
dva implantaty ze stejné slitiny. Hlava vrutu piesahovala nad uroven kosti. Rany byly zasity po
vrstvach vstiebatelnym monofilnim materidlem Monosyn 4/0 (B Braun, Ceskéa republika).
Zvitata byla ponechéana do zotaveni z anestezie, a 1 nadale v samostatnych klecich. Poopera¢né
byl zviratim podan Ketoprofen v davce 2 mg/kg. Voda a potrava byly podavany nadale ad
libitum, rany byly denné kontrolovany. Zvifata byla euthanasovana veterindrnim Iékafem
podanim Ketaminu 35 mg/kg im., 2 % Xylazine 5 mg/kg im. a TGl 0.3 mg/kg i.c. ve

4tydennich intervalech, a to vZdy jedno zvite z kazdé skupiny. (Levorova J. et al., 2018)

4.2 Ptiprava kovovych implantati

V prvni fazi experimentu byly pouZzity dvé slitiny — Zn-1,6Mg a WE43 (neboli Mg-4Y-3RE).
Slitina Zn-1,6Mg je sloZena z rovnomé&rnych krystall ¢istého zinku jako zékladni slozky, 1,6
hmotnostnich % zaujima magnesium, minoritni slozku tvoti Zelezo - 0,1 hmotnostnich % (déle
oznaceno jen jako hm.%). Hlavni sloZkou slitiny WE43 je magnesium, dale obsahuje 4,2 hm.%
yttria, 2,8 hm.% neodymia a 0,4 hm.% zirkonia. Piprava obou slitin probihala na Ustavu
kovovych slitin a korozniho inZenyrstvi, Vysoka Skola chemicko-technologickd, Praha. Slitina
Zn-1,6Mg byla pfipravena roztavenim cistych kovi (99,9% Ccistota). Teplota taveniny byla
udrzovéna pod 500 °C, aby bylo zabranéno odpafovani zinku a oxidaci magnesia. Po dostate¢né
homogenizaci byla tavenina slita do valcovych forem (20 mm v priméru, 200 mm délka).
WEA43 slitky o rozmérech 40 x 80 x 500 mm byly nakoupeny od primyslového dodavatele,
znovu rozpustény ve vakuové indukcni peci a odlity do ingotl stejnych rozméri jako Zn-
1,6Mg. Pted extruzi byly ingoty WE43 zahtaty na 525 °C po dobu 8 hodin. Nasledné byly kovy
extrudovany za teploty 300 °C (Zn-1,6Mg) a 400 °C (WE43), rychlost extruze 5 mm/min. Ze

slitkl byly vysoustruzeny peloty cockovitého tvaru o priméru 2,5 mm, vySce 1 mm, schéma

40



peloty ukazuje obr. 3 V druhé fazi experimentu byla pouzita slitina WE43, pfipravena byla
stejnym zpusobem. Ze slitkil, resp. vytvofenych prutll o priméru 7,5mm byly vysoustruzeny
Sitka téla 1,1 mm), schéma vrutu je uvedeno na obr. 4 a 5. Podlozka pod vrutem slouzi
k simulaci realné¢ho osteosyntetického materialu, simuluje plate pod vrutem, tedy pohyb mezi
spodni plochou hlavice vrutu a horni plochou podlozky a dale mezi dolni plochou podlozky a
povrchem kosti. Sterilizace slitin v obou fazich experimentu a titanu v druhé fazi experimentu
probéhla v 70 % etanolu (2 hodiny) a naslednou expozici UV zéfeni (2 hodiny). Pro zhotoveni
stejnych vrutl ztitanu byla pouzita slitina Ti-6Al-4V (Ti typ 5), pfipravena metodou
selektivniho laserového taveni (Fousova M. et al., 2016). (Kubasek J. et al., 2019, Levorova J.

et al., 2017, Levorova J. et al., 2018)

2,5

Obr. 3 Schéma peloty, rozmery jsou uvedeny v mm
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Obr. 4 Schéma implantovaného vrutu, rozmeéry jsou uvedeny v mm

Obr. 5 3D model implantovaného vrutu
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4.3 Zavedeni implantata
Studie na zvifecich modelech byly provedeny v souladu se Smérnici Evropského parlamentu a
rady 2010/63/EU o ochran¢ zvitat pouzivanych pro védecké ucely. Studie byla schvalena mistni

etickou komisi, schvaleni No. 598/15.

4.4 Fixace vzorkd, zpracovani pro optické vysetieni

Z kazdého zvifete byla vyjmuta proximalni ¢ast tibie s implantaty, cca Scm kosti. Okamzité po
vyjmuti z téla byly vzorky ocistény od mékkych tkéni a oplachnuty fyziologickym roztokem a
vlozeny do oznacenych sklenénych nadob s Cerstvé pripravenym fixaénim roztokem 37 %
formaldehydu a 80 % ethanolu v poméru 1:2, pH roztoku = 7,2 bylo modifikovano uhli¢itanem
vapenatym a jednim molem hydroxidu sodného. Hodnota pH byla pribézné kontrolovana pH
metrem inoLab pH 730 (WTW, Némecko). Na pracovisti Zkusebni laboratoie pro dentalni
implantaty VSeobecné fakultni nemocnice v Praze byly tvrdé tkan€ s implantovanymi Srouby
zkraceny na laboratorni pile Isomet TM (Buehler, Spojené staty americké) na délku 2-3 cm a
umistény do mensSich sklenénych naddob s Cerstvym fixaénim roztokem stejné¢ho slozeni. Denni
doba byla rozdélena na dva 12hodinové cykly — 12 hodin byly nadobky se vzorky umistény na
vibracnim pfistroji Rotamax 120 (Heliodolph Instruments GmbH & Co.KG, Némecko) pii
teploté mistnosti, béhem nésledujicich 12 hodin byly ulozeny v chladnicce. Doba fixace byla 1
tyden, fixa¢ni roztok byl ve 24hodinovych intervalech vyménovan za Cerstvy. Tvrdé tkané byly
odvodiiovany v fadé roztokli o vzriistajici koncentraci etanolu (70-100 %, v kazdém byly
umistény 72 hodiny) a poté byly vloZeny na 24 hodiny do roztoku 100 % etanolu a acetonu
v poméru 1:1. Faze odvodnéni byla ukoncena opétovnym vlozenim do 100 % etanolu. Nasledné
byl etanol nahrazen Cistym metylmetakrylatem (MMA) bez stabilizatoru a vzorky byly dvakrat
po sobé s cerstvym MMA ve sklenénych nadobach umistény po dobu 48 hodin na vibra¢nim
piistroji pi1 pokojové teploté, ptes noc v chladnicce (dva dvanactihodinové cykly). Pro zajisténi
lepsi infiltrace do kosti bylo zaliti provedeno ve vakuu po dobu 30 minut (800mbar
membranovd pumpa ILMVAC, ILMVAC GmbH, Némecko). Pot¢ byl MMA vyménén za
zalévaci médium sloZzené z MMA, dibutylftalatu a benzoylperoxidu (v poméru 100 g MMA,
12,5 ml dibutylftalat, 1,8 g benzoylperoxid). Homogenizace smeési byla provedena na
magnetické michadce Lavat MM-4 (Lavat, Ceska republika) po dobu 1,5 hodiny. Nadobky se
vzorky byly po zaliti smési vloZeny do vodni 14zn€ o teploté 26 °C (termostat F25-HE, Julabo,
Némecko). Teplota byla postupné navySovana o 1 °C kazdych 48 hodin na kone¢nych 36 °C.
Po zpolymerizovani byly blocky kosti s implantity roziezdny na velikost potfebnou pro
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uchyceni do drzakt laboratorni pily ISOMET TM (Buehler, Spojené staty americké), kterou
byly nésledn¢ za konstantniho chlazeni vodou (titan) a 96 % etanolem (WE43) zhotoveny
pfiéné fezy diamantovanym kotoudem o sile 300pm. Reznd plocha byla opracovana
karborundovym abrazivnim papirem o zrnitosti P1200 a P2500 a nasledné¢ vylesténa
korundovou suspenzi o velikosti ¢astic 1um (oboji Buehler, Spojené staty americké), povrch
poté o&istén 96 % etanolem. Reznou plochou byl preparat p¥ivracen k polymetymetakrylatové
desticce, k ni byl lepen 2-3 kapkami vtetinového lepidla, lepidlo zasychalo cca 4 hodiny po
piiméfeném zatizeni. Diamantovanym kotoucem byl pak preparat rozdélen na jednotlivé fezy
o sile 250um. Rezna plocha byla postupné strojové (MetaServ 250, Buehler, Spojené staty
americké) zbrusovana karborundovym abrazivnim papirem o zrnitosti P1200 a P2500 na
tloustku 80 pm, k lesténi byly pouzity korundové suspenze o velikosti zrna 1 pm a 0,3 pm.

Vysledna tloustka histologického preparatu byla cca 60 um.

Barveni probihalo ponoienim do 1% roztoku toluidinové modti v 30 % etanolu pii 60 °C po
dobu 5 minut, naslednym oplachnutim destilovanou vodou a 96 % etanolem. Druhé barveni
probihalo v 0,2% roztoku toluidinové modfi ve fosfatovém pufru, pH = 9,1 pti 60 °C po dobu

12 minut. Poté byly preparaty znovu oplachnuty destilovanou vodou a osuseny.

Histologické preparaty byly zhotoveny z kosti vzdy jen s jednim ze dvou implantovanych
Sroubll na plvodnim jednom vzorku tibie. Snimky preparati byly pofizeny ve ZkuSebni
laboratofi pro dentalni materialy VSeobecné fakultni nemocnice a 1. 1ékatské fakulty Univerzity
Karlovy za pouZziti transmisniho optického mikroskopu Nikon Eclipse E600 (Nikon, Japonsko).
Identicky postup byl pouzit v prvni fazi experimentu. Fixovany a opracovany byly kalvaridlni
kostni blocky bez kovovych pelot (ty byly v kosti volné, dislokovany mimo piivodni misto nebo
nebyly nalezeny). Zpusob odbéru, fixace a zpracovani vzorkl byl publikovan v pracich autorky

(Levorova J. et al., 2017, Levorova J. et al., 2018)

4.5 Histopatologické vySetieni

Histopatologické vysetieni probshlo na Ustavu patologie Vseobecné fakultni nemocnice
v Praze atestovanym patologem. Hodnocena byla ptfitomnost/neptitomnost parametrti: bubliny
plynu v kostni tkani v okoli implantovaného materialu, tvorba kosti v okoli implantatu,
periostalni apozice kosti. Déle kvalita okolni kosti a kvantita parametrii: kostni kavity,
periostalni remodelace, endostalni remodelace, periimplanta¢ni fibroza,

lymfoplasmatickocelularni reakce, infiltrace makrofagy a tvorba reakce z cizich téles.
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(Levorova J. et al., 2018) na podkladé publikace jiné autorky (Reifenrath J. et al., 2011). Zptisob

hodnoceni vysvétluje tabulka 5, je ponechdna v originalnim anglickém znéni.

Parameter Score Interpretation
0 No
Gas bubbles
1 Yes
Overall impression of bone structure 0 Smooth
(BS) 1 Irregular
0 <3 osteonlike cavities
Bone cavities : -
BO) 1 4-6 osteonlike cavities or <10 smaller
2 7-10 osteonlike cavities or 11-20 smaller
0 No
Periosteal remodeling 1 >4 periosteal bone, 1 osteon thick
(PR) 2 > 1/4 periosteal bone, 2 osteon thick
3 >1/4 periosteal bone, 3 steon thick
0 No
Endosteal remodeling 1 =
(ER) 2 >
3 >
Periosteal aposition 0 No
(PA) 1 Yes
Periimplant bone formation 0 No
(PIF) 1 Yes
0 No
Periimplant fibrosis 1 <25 % implant surface
(PF) 2 25-50 % implant surface
3 >51 % implant surface
0 <30 cells per section
Lymphoplasmacellular reaction 1 30-50 cells per section
(LYM) 2 51-100 cells per section
3 >100 cells per section
Macrophages 0 <3 cells per section
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(MPH) 1 3-20 cells per section
2 >20 cells per section
0 No
Giant cells
1 1-10 cells per section
(GO)
2 >10 cells per section

Tabulka 5 Vievo jsou uvedeny hodnocené parametry, prostiedni sloupec oznacuje nabyté skore, pravy sloupec

interpretuje vysledek skore. Tabulka prevzata z Reifenrath J. et al., 2011

4.6 Zobrazovaci metody

4.6.1 Cone Beam Computed Tomography (CBCT)

Ke zjisténi rychlosti desintegrace materidlu v prvni fazi experimentu byla provedena Cone
Beam Computed Tomography kalvy (Planmeca ProMax 3D Plus; Planmeca, Finsko).
Skenovani probéhlo na nativnich vzorcich ex vivo thned po euthanasovani zvitat. Po dekapitaci

zvitete byla hlava umisténa na staticky horizontalni podstavec bez fixace.

Cone Beam Computed Tomography (CBCT) je zobrazovaci metoda zalozend na principu
prichodu a absorpci kuzelového rentgenového paprsku tkani a naslednou detekci scintilacni
kamerou, ktera je na protilehlé strané vuci rentgence. Na rozdil od klasického spiralniho CT se
béhem rotace rentgenky pofizuje i vice neZ 600 sekvenénich obrazii rovinné projekce celého
zorného pole. Velikost jednoho voxelu, tj. nejmensi jednotky, ktera definuje objem tkané nebo
hmoty na trojdimenzionalni mfiZce, se pohybuje v rozmezi 0,09 — 0,4mm. (Shelmerdine S.C.
et al., 2018, Walker J. et al., 2014) CBCT tak poskytuje pomérné€ detailni informaci o stavu
pelot a orienta¢ni informaci o stavu kostni tkané a mékkych tkani v jejim okoli. (Scarfe W.C.,
Farman A.G., 2008) V prvni fazi experimentu tato zobrazovaci metoda poskytla dostatecné
mnozstvi informaci o stavu a pozici pelot 1 o stavu okolni kosti. Detailnéjsi informace byly
ziskany histopatologickym vySettenim. Jako pomocné metody k doplnéni informaci o
mikrostruktufre slitin a zptisobu jejich rozpadu byly pouzity energeticka disperzni spektrometrie
(EDS) v kombinaci s elektronovou mikroskopii (SEM). Vysledky a dalsi vyuziti téchto dvou
metod piesahuji ramec této prace. Uvadim je zde proto, ze poskytuji pomocna data k predstave
o prub&hu degradace pelot a vrutd. I pro tento cel a pro zjisténi stavu kosti v okoli implantatu
je stale vyhodnéjsi z pohledu této prace pouziti CBCT. Detailné€jsi informaci o stavu implantatu

1 okolni kosti nez CBCT, poskytuje mikro-CT. Mikro-CT nebylo v dobé€ provedeni prvni faze

experimentu na pracovisti dostupné.
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4.6.2 Microfocus computed tomograhy (mikro-CT)

Microfocus Computed Tomography neboli mikrotomografie (mikro-CT) je zobrazovaci
metoda zalozend na priniku a absorpci rentgenového zareni ve tkani a néslednou detekci
scintilaéni kamerou. Poskytuje rozliSeni fadové v mikrometrech. Velikost jednoho voxelu je
mensi nez 1 um (srovnani se standardnim CT s velikosti 1 voxelu do 0,7mm). (Shelmerdine
S.C. et al.,, 2018, Walker J. et al., 2014) Pro tcely této prace byl ve druhé fazi experimentu
pouzit pristroj SkyScan 1272 od firmy Bruker, Belgie s rozliSenim 0,35um. Poskytuje detailni
informace o struktufe kosti v okoli implantatu i o misté nejvétSiho zajmu, tj. kontaktu mezi
povrchem implantdtu a kosti. Metoda tak umoziiuje sledovat hojeni kostni tkdn¢ v okoli
implantatu a novotvorbu kosti. (Levorova J. et al., 2017, Levorova J. et al., 2018, Shelmerdine
S.C. etal., 2018, Walker J. et al., 2014, Zheng Y., 2016) Zobrazeni u mikrotomografie probiha
bud’ v klasickych tomografickych fezech, které jsou zhotoveny ve tiech volitelnych rovinach,
nebo pomoci softwaru konvertovanou tfidimenziondlni rekonstrukei obrazu. Vyhodou mikro-
CT je neinvazivita vySetfeni, a to 1 v pfipad€ ex vivo vySetteni, které bylo pouzito v této praci.
Pti skenovani nedochazi ke znehodnoceni preparatu. Ptipadnou dal§i vyhodou je moznost
opakovaného vysetieni zivych zvitat v pribéhu experimentu bez nutnosti jejich usmrceni. I tak
nicméné skenovani vyzaduje uvedeni zvifete do celkové anestezie. Vzhledem k
predpokladané rychlosti degradace slitiny WE43 byla v tomto experimentu stanovena casova
osa skenovani vzorkli v intervalu ¢tyt tydni. Soucasné bylo provedeno bioptické vySetieni,
které poskytuje informace o chovani kostni tkan¢ v reakci na ptitomnost kovu na celularni a
subcelularni urovni. Z toho divodu moznost skenovani zivych zvifat nebyla v experimentu
vyuZita. (Levorova J. et al., 2018, Schambach S.J. et al, 2010, Walker J. et al., 2014, Zheng Y .,
2016)

Skenovani celkem 16 vzorkd tibii pomoci mikrotomografie probihalo ex vivo po zaliti vzorku
tibii do polymetylmetakrylatu. Skenovany tak byly vzorky o velikosti cca 10x10x15mm. Kazdy
vzorek byl zvlast umistén na podstavec pfistroje, fixaci na nosi¢i zajiStuje vlastni Gprava
vzorku. Pouzito bylo zorné pole (FOV) o velikosti 11 pixelii, napéti 100 kV, proudovy zdroj
100 pA, 0,11mm Cu filtr, s primérovanim obrazu, 360° rotace. Skenovaci doba byla primérné
11 hodin pro jeden vzorek. Dlouha osa implantatu byla pfi skenovéani orientovana vertikalné,
pred kazdym skenovanim probé&hla uprava horizontalni polohy podstavce. Rezy byly virtualng
rekonstruovany softwarové pomoci NRecon (Bruker, Belgie) za pouziti modifikovaného

Feldcamp-Davis-Kressova algorytmu (Feldkamp L. et al., 1984) k redukci artefaktd pfii
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zobrazeni. Softwarové byla také upravena pozice implantatu pii vychyleni od vertikalni pozice
(DataViewer, Bruker, Belgie). K vizualizaci obrazu byl pouzit software Dataviewer (2D fezy)
a CTVox (3D fezy implantatu a okoli, Bruker, Belgie). 3D analyza struktury implantatu byla
provedena softwarem CTAn (Bruker, Belgie). Jako oblast zajmu byla vymezena oblast mezi
prvnim a poslednim zavitem vrutu. Tim se eliminuje chyba pfi Spatném postaveni podlozky
vrutu. Data byla binarizovdna pomoci metody ,,global tresholding® k dosazeni struktury
implantatu bez okolni kosti, ke snizeni Sumu byla vyuzita funkce ,despeckle”, to je

zpramérovani dat z vice skentl vzorku ve stejné pozici. (Stock S.R., 2009)

Bone-interface contact (nebo bone-impant contact, BIC), tj. kontakt mezi povrchem implantatu
a kosti byl posuzovan na dvojdimenzionalnich fezech ve ttech riznych rovinach. Oblast zajmu
byla vymezena v kortikalni kosti a oblasti implantatu, vySka oblasti byla 10 mm. Struktura
implantatu byla binarizovana a zvétSena o 6 pixeld vici piivodni velikosti pro lepsi moznost
odstranéni artefaktii ze zobrazeni kovu a tim lepSimu posouzeni BIC. BIC byl posuzovén jako
pomér mezi zvétSenym povrchem implantatu a zvétSenou okolni kosti. Dale byl méten povrch
a objem jednotlivych implantatti. Podle obrazu na mikro-CT byla provedena analyza BIC. Pole
zdjmu je vymezeno 1 mm pod dolnim okrajem povrchu implantitu na oblast implantatu (viz
obr. 6), (implantat je zobrazen zlut€), okolni kosti (modra), me¢kké tkané (Cernd). Oblast
implantatu byla zvétSena o 6 pixeld pomoci CTan software (oranzova zobrazena na levé strané
pole zajmu) a priseciky zvétSeného implantitu a kosti (oznaceny cervenou linkou). Prava
polovina pole z4jmu ukazuje misto kontaktu implantatu a kosti (zde neni implantat zvétSen),
v levé poloving je toto oznaceno Cervenou linii. Métfeni BIC je zaloZeno na délce Cervené linie
v okoli celého implantatu, pfitom 0,02-0,15 mm je povaZovano za zanedbatelné.

Obr. 6 Pole zajmu pro méreni BIC, oblast implantate je zZlutad, zvétSeny implantat oranzovy, okolni kost modra,

mekké tkanée cerné, cervena linie oznacuje BIC
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4.6.3 Energeticka disperzni spektrometrie, elektronova mikroskopie

Elektronova mikroskopie (SEM) byla pouzita v prvni i druhé fazi experimentu jako pomocna.
K vysetfeni elektronovym mikroskopem byl pouzit ptistroj Tescan Vega 3, TESCAN Brno,
s.r.0., Ceska republika v kombinaci s pouzitim energetické disperzni spektrometrie (Oxford
Instruments Aztec, Velka Britanie. Za timto ucelem byly vzorky brouseny karborundovym
abrazivnim papirem o zrnitosti P180—P4000, lestény diamantovanymi pastami o velikosti zrn
2-0,7um, k leptani povrchu byl pouzit roztok 2 ml kyseliny dusi¢né ve 100 ml vody K uréeni
fazového slozendi slitin byla uzita rentgenova difrakce (X Pert Philips, Velkéa Britanie, 30 mA,
40 kV, RTG zafeni Cu Ka). Metodika prace byla publikovdna v praci Kubaska (2019).
(Kubasek J. et al., 2019)

Energetickd disperzni spektrometrie (EDS) je metoda umoznujici kvantifikovat zastoupeni
jednotlivych prvkii ve vzorku materidlu a jeho okoli. Principem je detekovani emitovanych
fotoni, které vznikaji na zaklad¢ ozatfeni povrchu vzorku, resp. konkrétniho prvku, svazkem
elektronti. Energeticka disperzni spektrometrie dokaze detekovat prvky, které jsou zastoupeny
ve zkoumaném vzorku v rozmezi 0,1 — 10 % hmotnostniho obsahu. Spektrum prvki je pak
zachyceno elektronovym mikroskopem a vystupem je tzv. prvkova mapa. (Nasrazadani S.,

Hassani S., 2016)

4.7 Statistickd analyza

4.7.1 Histologické parametry
Statisticky jsme analyzovali vysledky histologického vySetfeni u skupiny zvifat s titanovym
implantadtem (skupina I) a s implantitem ze slitiny WE43 (skupina II). Méfeni probihala v

konkrétnich casovych obdobich, a to ve 4., 8., 12. a 16. tydnu po implantaci.

Analyzovéna byla data, kterd uvadi tabulka 6

nazev v originalnim znéni podle tabulky 5 cesky ekvivalent
overall impression of bone structure (BS) struktura kosti
bone cavities (BC) kostni kavity
periosteal remodeling (PR) periostalni remodelace
endostal remodeling (ER) endostalni remodelace
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periosteal aposition (PA) periostalni apozice
periimplant bone formation (PIF) tvorba kosti v okoli implantatu
periimplant fibrosis (PF) periimplantacni fibroza
lymfoplasmacellular reaction (LYM) lymfocytarni reakce
macrophages (MPH) infiltrace makrofagy
giant cells (GC) reakce z cizich téles

Tbl. 6 Prehled vysetrovanych histopatologickych parametrii

K hodnoceni parametrii a jejich vyvoji v ¢ase byly pouzity metody Kendallav test a Studentiv

dvouvybérovy t-test. Statisticka analyza je soucasti publikace autorky (Levorova J. et al., 2018)

4.7.2 Kontakt mezi povrchem implantatu a kosti — BIC

Statisticky jsme analyzovali miru BIC mezi obéma skupinami implantatd v kazdém casovém
odbérovém bodé&. K porovnani miry BIC byly pouZity metody Studentliv dvouvybérovy t-test,
pro odchylku od normality Wilcoxonliv test a Shapiro-Wilklv test normality. Statisticka

analyza je soucasti publikace autorky (Levorova J. et al., 2018)

4.7.3 Objem a povrch implantatii

Statistickd analyza zmény objemu a povrchu v ¢ase a poméru mezi povrchem a objemem u
kazdé skupiny (I a I1) a vii¢i sobé byla provedena pomoci tvorby regresniho modelu, ve kterém
zavisle proménnou je Cas a vysvétlovanou je pomér mezi povrchem a objemem. Nejlepsi

regresni model je popsan rovnici [pomér]=44.291e+01 + 1.067e-05*exp([Cas]).
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5 Vysledky

5.1 Prvni faze experimentu

5.1.1 Klinické vySetfeni pi1 odbéru vzorku, CBCT
V prvni fazi experimentu nebyly shledany na zvifatech negativni systémové ucinky, lokalné u

zadného nebyl pozorovan rozpad rany nebo zanétliva reakce.

Prvni odbér probéhl 2 tydny po implantaci. Mekké tkané nad implantatem ze slitiny WE43 jsou
vyklenuty v dasledku pfitomnosti plynu, zndmky naruSeni hojeni mékkych tkéni nejsou
pozorovany. Implantat je dislokovan anteriorné od mista, do kterého byl zaveden (to je patrno
makroskopicky 1 na CBCT). Makroskopicky je okolni kost bez zndmek patologie. Na CBCT je

implantat bez strukturdlnich zmén, k desintegraci materialu nedochézi. Patrny je ptivodni defekt

v kosti distaln¢ od implantatu (viz obr. 7)

Obr. 7 Pelota ze slitiny WE43, prvni odbér, 2. tyden. Pelota je posunuta anteriorné, distalné je patrny defekt kosti

v misté puvodni implantace, pelota je bez strukturalnich zmen

Me¢ekke tkan€ nad implantatem ze slitiny Zn-1,6Mg jsou také vyklenuty v disledku ptfitomnosti
plynu. Kovova pelota je vhojena v periostu, resp. ji periost pfertistd z povrchu a mezi kosti a
pelotou je tenka vazivova vrstva. V tésném okoli peloty se nachdzi husty Zluty zanétlivy

exsudat. Tvar peloty je zachovan, k desintegraci peloty nedochézi (viz obr. 8).
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Obr. 8 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, prvni odbeér, 2. tyden. Vyrazné vyklenuti mékkych tkani je patrno nad pelotou,

kterd je zachovana beze zmén

Druhy odbér probéehl 4 tydny po implantaci. Implantat ze slitiny WE43 je v kosti volné, pelota
je posunuta z pivodniho mista implantace anteriorné stejn¢ jako v 1. odbéru, nedoslo tedy
k oseointegraci implantatu, makroskopicky ani ke vzniku vazivové mezivrstvy mezi kosti a
povrchem implantatu. Kost v okoli peloty je makroskopicky normdlni, rana nejevi znamky
pfitomnosti zanétu. Subperiostalné je pfitomny plyn, ve srovnani se vzorkem ze slitiny Zn-

1,6Mg ze stejného odbéru je plyn pfitomen v mensim mnozstvi (viz obr. 9).

F

Obr. 9 Pelota ze slitiny WE43, druhy odbér, 4. tyden. Subperiostalné se nachazi malé mnozstvi plynu, pelota ma

zachovaly tvar a je posunuta mirné anteriorné
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V okoli implantatu ze slitiny Zn-1,6Mg jsou mékké tkané napnuty vlivem piitomného plynu
(nachazi se subperiostalné, ve vEétsSim mnozstvi ve srovnani se slitinou WE43 ve stejném
odbéru), mekké tkan€ jsou zhojeny ad integrum. Doslo k fragmentaci materidlu. V okoli

fragmentt je pfitomen zluty kasovity exsudat. Viz obr. 10.

Obr. 10 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, druhy odber, 4. tyden. Na fotografii je patrné vyraznéjsi vyklenuti periostu

vlivem pritomnosti plynu, subperiostalné je pritomen zluty exsudat, patrny jsou fragmenty materidlu

Treti odber probéhl 6 tydnli po implantaci. Pelota ze slitiny WE43 je zachovéana v ptivodnim
tvaru, makroskopicky i1 dle CBCT je bez strukturalnich zmén. Plyn v mékkych tkanich neni
ptitomen, mé&kké tkané jsou zhojeny, kost v okoli peloty nejevi znamky zanétu. Pelota je v rané

otocena o 180° kolem horziontély. Viz obr. 11.
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Obr. 11 Pelota ze slitiny WE43, treti odbér, 6. tyden po implantaci. Pelota je otocena o 180°kolem horizontaly, je
bez strukturdlnich zmén. Evidentni je absence plynu v mékkych tkanich. Kost i mekké tkané jsou bez znamek

patologie

V mekkych tkanich nad mistem implantace peloty ze slitiny Zn-1,6Mg je stale pfitomen plyn,
ve srovnani s predchozim odbérem v mens$im mnozstvi. Je patrna jiz pokrocild degradace
materialu, nalezen je pouze drobnéjsi fragment, resp. doSlo ke zméné tvaru peloty. Povrch
peloty je nepravidelny. Ve srovnani s plivodni pelotou je primeér jeji zdkladny poloviéni. CBCT
ukazuje, ze fragment materialu je dislokovan mimo kost. V kosti je mélky defekt, dochézi tedy

k hojeni kosti. Mékke tkané 1 kost nejevi znamky zanétu. Viz obr. 12.
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Obr. 12 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, tieti odbeér, 6. tyden. Patrna je vyraznd fragmentace materidalu, resp. pokrocila
degradace, kdy pelota postrada piivodni tvar. Mnozstvi plynu v mékkych tkanich nad implantatem je zde v mensim

mnozstvi ve srovnani s predchozim odbérem

Ctvrty odbér probéhl 8 tydnii po implantaci. Mékké tkané nad mistem implantace peloty ze
slitiny WE43 jsou zhojeny, jiz bez znamek ptitomnosti plynu. Pelota je kompletné ptehojena
vazivem z vnéjsi strany i ze strany piivracené ke kosti. Tkadné€ nejevi zndmky zanétu. Nalez je

prakticky identicky s ndlezem v patém odbéru. Viz obr. 13.

-

.

Obr. 13 Pelota ze slitiny WE43, ctvrty odbér, 8. tyden. Pelota je kompletné vhojena ve vazivové jizve
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Réna po implantaci peloty ze slitiny Zn-1,6Mg je zhojena, v kosti je mélky defekt, kov nebyl

nenalezen. Na podkladé toho lze ptedpokladat, ze doslo ke kompletni desintegraci materialu.

Plyn v mékkych tkdnich nebyl pfitomen. Viz obr. 14.

Obr. 14 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, ctvrty odbér, 8. tyden. Je patrny defekt v kosti v misté po implantaci peloty,

pelota nebyla nenalezena

Paty odbeér probéhl v 10. tydnu po implantaci. Pelota ze slitiny WE43 ma nezménény tvar vici
stavu pii zavedeni. Je vhojena ve vazivové jizvé, okolni kost je bez strukturalnich zmén. Defekt
v kosti pod pelotou je stale patrny, mél¢i, nez jak byl vytvoren. Tkané€ v okoli mista implantace
nejevi zndmky zanétu ¢i piitomnosti plynu a jsou dobfe zhojeny. Nalez u peloty ze slitiny Zn-
1,6Mg je témer identicky s odbérem v 8. tydnu, tj. bez zndmek ptitomnosti plynu v mékkych
tkanich, kov v mist¢ implantace nebyl nalezen. Kost je normalniho vzhledu s mélkym defektem

v misté implantace (mélI¢i ve srovnani s 4. odbérem v 8. tydnu). Viz obr. 15.
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Obr. 15 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, paty odber, 10. tyden. Pelota nebyla nalezena, v miste implantace je videét
hojici se defekt kosti

5.1.2 Histopatologické vySetieni

5.1.3 Nalez u skupiny A (Zn-1,6Mg)

Prvni odbér: patrné jsou v preparatu zbytky hemoragie, zanétliva reakce je mirné s pfevahou
lymfocytl, nemd destruktivni charakter. Pfitomny jsou granulomy z cizich téles, misty

fibroplasie.

Druhy odbér: misty je ptitomna reakce z cizich téles (viz obr. 16), vyraznéji je pifitomna
fibrozni reakce. Nalezené cévy jsou bez znamek trombdzy, nejedna se o novotvorené cévy. Jsou

pfitomny kostni kavity.
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Obr. 16 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, druhy odbeér, 4. tyden. Fotografie z optického mikroskopu, zvétseno 20x, obraz

ukazuje obrovskonunécnou celulizaci v kosti po implantaci peloty Zn-1,5Mg

Treti odbeér: patrna je vyrazngjs$i zanétliva reakce, pfitomna je granulacni tkan i granulomy

v

z cizich téles. Vyraznéjsi je 1 slozka fibroproliferace. Viz obr. 17.

v

Obr. 17 Preparat kosti po imlantaci peloty ze slitiny Zn-1,6Mg, treti odbér, 6. tyden. Nalez obrovskobunécnych

granulomit v kosti v okoli peloty. Zveétseno 20x

Ctvrty odbeér: nélez je podobny tfetimu odbéru, je pfitomna zanétliva kulatobunécna infiltrace
a fibrozni slozka, ktera se vyskytuje ale v mensi mife ve srovnani s tfetim odbérem. Misty jsou

pritomny granulomy z cizich téles, v okoli peloty se nachazi i polymorfonukleary.
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Paty odber: je ptitomna kulatobuné¢na infiltrace, ktera je vyraznéjsi ve dreni (dif. dg. ptipada
v uvahu hematopoeticka tkan kostni dien€). Misty se vyskytuje reakce z cizich téles, ovSem

mén¢ ve srovnani se tfetim a ctvrtym odberem), ojedinéle jsou pfitomny i megakaryocyty.

5.1.4 Nalez u skupiny B (WE43)
Prvni odbér: v okoli defektu je v kosti mala zanétliva reakce, je pfitomen ndznak granulomu,
nikoli ale granulom z cizich téles. V jednom z preparatii jsou pravdépodobné i bunky z cizich

téles, tento konkrétné je obtizné¢ hodnotitelny pro svoji tloustku.

Druhy odbeér: je patrna fibrozni reakce, vazivo neni vyzralé, taktéz je zde granulom, nikoli

granulom z cizich téles. Zanétliva reakce je pfitomna mirng.

Treti odber: zénétlivd reakce je minimalni, je zde mirnd fibrozni reakce, ta ale nema

granulomatdzni charakter.

Ctvrty odbér: je piitomna vyrazna fibrozni komponenta, zanétliva slozka je minimélni, jsou
pfitomny megakaryocyty.

v

Paty odber: zanétliva slozka je zcela minimalni, vyrazngjsi je fibroplazie, granulomy nejsou

pfitomny.

5.1.5 Elektronova mikroskopie, energeticka disperzni spektrometrie

Tabulka 7 zhodnocuje rozlozeni prvki dle analyzy energetickou disperzni spektrometrii
(pomocna tabulka k obr. 18) v okoli peloty ze slitiny Zn-1,6Mg z 2. odbéru, tj. 4 tydny po
implantaci. Snimky z elektronové mikroskopie, obr. 18 a 19, ukazuji degradaci peloty. Dochézi
k degradaci materidlu z povrchu, sou€asné vznika 1 vnitini fraktura materidlu. Na obr. 18 jsou

znazornény konkrétni body, které odkazuji na tabulku 7.

Obr. 20 je snimek z elektronového mikroskopu peloty ze slitiny Zn-1,6Mg z 2. odbéru, tj. 4.
tyden, je patrné, Ze okraje jsou vyrazné¢ nepravidelné. Obr. 21 je snimek peloty ze slitiny WE43

ze 4. odbéru, kdy mikroskopicky dochazi jiz k patrné degradaci materialu.

Limitem pouziti obou metod (SEM a EDS) v této praci byl ptili§ rychly rozpad pelot Zn-1,6Mg.
Z toho diivodu se podafilo analyzovat ze skupiny A v prvni fazi experimentu pouze pelotu
z prvnich dvou odbért. Na snimku z elektronového mikroskopu je patrné vyrazné zastoupeni

zinku v okoli peloty (obr. 18). Obr. 21 zachycuje okraje peloty ze slitiny WE43. Ve srovnani
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s tim obr. 20 ukazuje vyrazné€jsi nerovnosti okraju peloty ze slitiny Zn-1,6Mg z druhého odbéru,

tj. 4. tydne. To odpovida pokrocilejsi degradaci vzorku slitiny Zn-1,6Mg. Metoda EDS

v kombinaci se SEM byla v této praci pouzita okrajové. Divodem pro jejich pouziti je dalsi

vyzkum chovéni slitin béhem degradace, posouzeni jejich mikrostruktury a rozlozeni rezidui

v okoli.

Hmotnostni %
Spectrum 15
Spectrum 16
Spectrum 17
Spectrum 18
Spectrum 19
Spectrum 20
Spectrum 21
Spectrum 22
Spectrum 23

Spectrum 24

36

46

27

43

46

85

83

20

30

19

28

15

17

Mg

Si

Ca

99

100

64

54

73

13

22

11

Tbl. 7 Prehled rozlozeni prvkii v okoli peloty ze slitiny Zn-1,6Mg z druhého odbéru, tj. 4 tydny po implantaci.

Jednotlivé lokalizace vyznacené v tabulce odkazuji na obr. 18, tj. na snimek z elektronového mikroskopu.

Z tabulky a prilozené ilustrace je patrna probihajici degradace materidlu
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Obr. 18 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, druhy odber, 4. tyden. Energeticka disperzni spektrometrie, snimek z

elektronového mikroskopu, snimek ukazuje degradaci peloty. Body oznacené jako ,, Spectrum* s ciselnou
hodnotou odkazuji na souvisejici tabulku 7, ktera zaznamenava rozlozeni jednotlivych prvkii v okoli

degradujiciho materialu
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Obr. 19 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, druhy odbér, 4. tyden. Energeticka disperzni spektrometrie, snimek z

elektronového mikroskopu, patrnd je degradace peloty
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obr. 20 Pelota ze slitiny Zn-1,6Mg, druhy odbeér, 4. tyden; degradace materidlu, nerovnost povrchu, snimek z

elektronového mikroskopu
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Obr. 21 Pelota ze slitiny WE43, ctvrty odber, 8. tyden, snimek z elektronového mikroskopu ukazuje nerovnosti

povrchu s pomalou degradaci materialu

5.2 Druha faze experimentu

5.2.1 Klinické vySetieni pii odbéru vzorku
V druhé¢ fazi experimentu nebyly shledany na zvitatech negativni systémové ucinky, lokalné u

zadného nebyl pozorovan rozpad rany nebo zanétliva reakce.
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Prvni odber probéhl 4 tydny po implantaci. Zviie ze skupiny I, tj. s implantaty z titanu, ma
mekké tkané v misté implantace zhojeny per primam intentionem, kostni tkan v okoli vrutl je
makroskopicky bez patologie. Oba vruty se nachazi v mist¢, kam byly implantovany, v kosti
jsou pevné, nevykazuji pohyblivost. Nad vruty ze slitiny WE43 doslo ke zhojeni mékkych tkéani
per primam intentionem, neni patrna pfitomnost plynu (nejsou vyklenuty mekké tkang). Oba

vruty jsou nalezeny v misté, kam byly implantovany, nevykazuji zndmky pohyblivosti. Okolni

kost nejevi makroskopicky znamky patologie. Viz obr. 22.

Obr. 22 Prvni odber, vruty ze slitiny WE43, 4 tydny po implantaci. Oba vruty jsou v misté, kam byly

implantovany, pevné v kosti

Druhy odbér probéhl 8 tydni po implantaci. Mékké tkané nad implantaty z titanu jsou zhojeny
bez znamek probéhnuvsiho zanétu, kost v okoli obou implantatl nejevi znamky patologie. Oba
vruty jsou pfitomny v pivodnim misté implantace. Oba implantaty ze slitiny WE43 jsou
vhojeny v kosti bez znamek pohyblivosti, resp. hlavici jednoho z vrutii pfertsta kost. Okolni
kost 1 m&kké tkané jsou makroskopicky bez patologie. V priibéhu hojeni ani béhem odbéru
nebyla zaznamendana piitomnost plynu, resp. vyklenuti mékkych tkani vlivem jeho pfitomnosti.

Viz obr. 23.
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Obr. 23 Vruty ze slitiny WE43, druhy odber, 8. tyden. Hlavice kaudalniho vrutu je piehojena kosti

Treti odbér probehl 12 tydnti po implantaci. Mékké tkané nad implantaty z titanu jsou zhojeny
bez znamek probéhnuvsiho zanétu, kost v okoli obou implantati nejevi znamky patologie. Oba
vruty jsou pfitomny v ptivodnim misté implantace. Nad vruty ze slitiny WE43 jsou mékké tkané
dobte zhojeny, kost v okoli implantatii je makroskopicky bez patologie. Téméi kompletné jsou

hlavy obou vrutd prehojeny kosti.

Ctvrty odbér probéhl 16 tydnid po implantaci. Mékké tkané nad implantaty z titanu jsou zhojeny
bez znamek zanétu, kost v okoli obou implantati také nejevi znamky patologie. Oba vruty jsou
pfitomny v ptivodnim misté implantace. Makroskopicky nélez je prakticky identicky

s predchozimi odbéry. Viz obr. 24.
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Obr. 24 Implantaty z Ti, ctvrty odbér, 16 tyden. Oba implantaty jsou nalezeny v misté piivodni implantace, pevné

v kostni stole. Okolni kost nejevi znamky patologie. Nalez je identicky ve vSech odbérech

Me¢kké tkané nad vruty ze slitiny WE43 jsou zhojeny ad integrum. Béhem hojeni i v dobé
odbéru nejevi zndmky ptitomnosti plynu. Kranidlni vrut byl implantovan do blize kolenniho
kloubu, nez jak je tomu u pfedchozich odbéri. Mista zavedeni obou implantatli jsou

makroskopicky patrnd, vétSina z hlav obou implanatii je piehojena kosti. Viz obr. 25.

Obr. 25 Vruty ze slitiny WE43, ctvrty odbeér, 16. tyden. Jsou patrna mista, kde byly implantdty zavedeny, vétsina

Jje prehojena kostni tkani

5.2.2 Mikrotomografie

Metoda hodnoti kvalitu a kvantitu kosti v okoli implantatu, stav implantatu a rozsah a zptisob
jeho degradace. Pomoci mikrotomografie jsou dale hodnoceny zmény objemu a povrchu
implantatu v jednotlivych ¢asovych bodech odbéru. Zobrazeni kostni tkdn€ v tésné blizkosti
implantatu je ruseno artefakty z implantatu. Z toho divodu bylo stanoveno jako nehodnotitelné

okoli implantatu v Sifce 50 pm a nebylo zahrnuto do hodnoceni BIC.

Prvni odber probéhl 4. tyden po implantaci. Implantat ze skupiny I, tj. titanovy, je v dobré
pozici, tj. v misté, kde byl zaveden a nejevi znamky patologie v okolni kosti. V okolni kosti
neni patrna kavitace. Nedochazi ani ke zméndm objemu a povrchu implantatu, to dale rozvadi

vysledky statistické analyzy. Viz obr. 26. Zmény objemu a povrchu titanovych implantatti jsou
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uvedeny v tabulce 8. Hodnotime je jako zanedbatelné v pribéhu celého experimentu. Bone-

interface contact neboli BIC titanového implantatu dosahuje 51,35 %.

Vrut ze slitiny WE43 nejevi v prvnim odbéru zndmky degradace. Kostni tkan se ve vétSing
povrchu nedotyké stén implantatu, je zde patrny volny prostor. Bone-interface contact, tj.
kontakt novotvorené kosti s povrchem implantatu je ve 4. tydnu 36,05 %. Pokles objemu
implantatu je zanedbatelny (z 9,22382 mm?® na 9,21714 mm?®). Viz obr. 27. Statisticky

nevyznamny je i nartist povrchu z 41,23176 mm? na 42,73923 mm?.

Obr. 26 Implantat z Ti, prvni odbeér, 4. tyden, patrna je dobra pozice v kosti, implantat nejevi znamky

strukturalnich zmen. Snimek z mikrotomografie
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Obr. 27 Implantat ze slitiny WE43, prvni odber, 4 tydny po implantaci. Snimek z mikrotomografie. Implantat
nepodléha degradaci, zavity i télo vrutu jsou bez znamek fraktury. Obraz byl publikovan v praci autorky (Levorova

Joetal, 2018)

Druhy odbér probehl v 8. tydnu po implantaci. U implantati skupiny I nedochédzi ke zméné

oproti prvnimu odbéru — oba implantaty jsou v dobré pozici. Hodnota BIC dosahuje 52,98 %.

U implantatu ze skupiny II je patrna ¢astecna degradace zavitl, k novotvorbé kosti v okoli
implantath dochazi. Jeden z implantatii byl ¢astecné kosti piehojen. Viz. Obr. 28 Pokles objemu
i povrchu obou vrutii vii¢i vychozi hodnoté se pohybuje z ptivodnich 9,22382 mm? na 8,70481
mm?, resp. 41,23176 mm? na 40,28379 mm®. Tyto zmény jsou statisticky nevyznamné.

Hodnoty zmén povrchu a objemu uvadi tabulka 9. BIC v 8. tydnu u WE43 dosahuje 44,76 %.

69



Obr. 28 Implantat ze slitiny WE43, 8. tyden, druhy odber. Implantdat je castecné prehojen kosti. U nékterych zavitii

dochazi k oslabent, degradaci. Snimek z mikrotomografie

Treti odber probéhl 12 tydni po implantaci. Kost v okoli implantatti ze skupiny I je bez
patologie, primérna hodnota BIC je 61,34 % (tzn. narlst oproti pfedchozimu odbéru).
K degradaci implantati ze skupiny II dochazi v misté zavitl, tj. v misté, kde je material
nejtenci. Na zavitech v blizkosti apexu vrutu je patrny vyraznéj$i rozpad, zde dochdzi i
k degradaci téla implantatu. Viz obr. 29. V okoli materidlu je patrnd novotvorba kosti. BIC
dosahuje 34,66 % (ve srovnani s prechozim odbérem klesd). Kavity v kosti vznikajici
ptitomnosti plynu jsou obtizné odliSitelné od normalni struktury kosti. Pokles objemu vruti je
zanedbatelny. Z ptivodni hodnoty 9,22382 mm?® klesd na 8,90217 mm?>. Nartist povrchu
z ptivodnich 41,23176 mm? na 49,23874 mm? je statisticky nevyznamny. Tyto hodnoty uvadi
tabulka 9.
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Obr. 29 Implantat ze slitiny WE43, 12. tyden, treti odbér. Implantdt je prehojen kosti. Ve vétsi mire ve srovnani s

druhym odbérem dochazi k degradaci zavitii. Snimek z mikrotomografie

Ctvrty odbér probéhl 16 tydni po implantaci. K vytvoreni kosti doslo v okoli obou implantati
ze skupiny 1. Jsou v dobré pozici stejné jako v ostatnich odbérech a nejevi zndmky pohyblivosti.
Stejné tak okolni kost nejevi znamky patologie. BIC je nejvyssi ze vSech odbérti, dosahuje 68,9
%.

U jednoho z vrutii ze skupiny II doslo k degradaci zavitd a jejich odlomeni. U stejného vrutu
doSlo i k fraktufe téla vrutu. Hlava vrutu je ¢astecné prehojena kosti. Stav implantati ukazuji
ilustrace - obr. 30, 31. U druhého implantatu dochazi k fragmentaci bez moznosti rozeznani
jednotlivych ¢asti. Viz obr. 32 Pokles objemu je oproti vychozi hodnoté, tj. 9,22mm?>,
signifikantni, a to 0 55,1 %, tj. na 5,07mm?. Signifikantni je i narist povrchu, z 41,23176 mm?
na 137,6124 mm?. Hodnoty uvadi tabulka 9. BIC dle mikrotomografie dosahuje 27,5 % (tzn.,

ze ma klesajici tendenci).
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Obr. 30 Implantat ze slitiny WE43, ctvrty odbér, 16. tyden. Na snimku z mikrotomografie je videt fraktura téla
implantatu pod rozhranim horni a stiedni tretiny délky, odloment zavitii, misty jejich kompletni degradace. Obraz

byl publikovan v praci autorky (Levorova J. et al., 2018)
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Obr. 31 Implantat ze slitiny WE43, ctvrty odbér, 16. tyden. Snimek z mikrotomografie. pritom vlevo a vpravo

nahore je 3D rekonstrukce obrazu, vpravo dole horizontalni Fez vrutem ve 2D zobrazeni. Patrné jsou lomné linie
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nepravidelné v témér celém téle vrutu a odlomeni zaviti. Je patrna i fraktura kosti kolma na dlouhou osu

implantatu. Obraz byl publikovan v praci autorky (Levorova J. et al., 2018)

Obr. 32 Implantat ze slitiny WE43, ctvrty odbér, 16. tyden. Snimek z mikrotomografie ukazuje kompletni

fragmentaci vrutu bez moznosti diferenciace puvodniho tvaru

5.2.3 Zména povrchu a objemu
Zménu objemu a povrchu u titanovych implantati shrnuje tabulka 8, dale zaznamenava zménu
poméru povrch: objem. Tabulka 9 shrnuje zménu objemu a povrchu u implantati ze slitiny

WE43, zaznamenava také zmeénu poméru povrch: objem.

Ti pre-impla 4. tyden 8. tyden 12. tyden 16. tyden

Objem [mm?] 9,21569 9,11763 9,27201 9,21774 9,13967
Povrch [mm?] 40,15187 39,61767 41,90119 40,95001 42,5589
Povrch/objem pomér [mm!] 4,35364 4,34517 4,51911 4,44252 4,6565
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Tab. 8 Zména objemu a povrchu implantatii z Ti v jednotlivych tydnech v casech odbéru. Pre-impla oznacuje

stav pred implantaci.

WEA43 pre-impla 4. tyden 8. tyden 12. tyden 16. tyden

Objem [mm?] 9,22382 9,21714 8,70481 8,90217 5,07448
Povrch [mm?] 41,23176 42,73923 40,28379 49,23874 137,6124
Povrch/objem pomér [mm!] 4,46433 4,63693 4,62776 5,53109 27,11851

Tab. 9 Zména objemu a povrchu implantati ze slitiny WE43 v jednotlivych tydnech v casech odbéru. Pre-impla

oznacuje stav pred implantaci.

Grafy 1 a 2 shrnuji zmény objemu a povrchu implantati v ¢ase. Vysledky z mikro-CT vcetné

naméfenych hodnot objem1, povrchu a jejich poméru, véetné obrazové dokumentace a popis

hodnoceni vysledki je soucésti publikované prace autorky. (Levorova J. et al., 2018)

—
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Zména objemu

pre-impla

4. tyden

8. tyden

WE43

12. tyden

16. tyden

Graf 1 Zména objemu implantadtu ze slitiny WE43a z Ti v case. Patrnd je vyraznd zména mezi 12. a 16. tydnem.

Graf byl publikovan v praci autorky (Levorova J. et al., 2018)
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Graf 2 Zména povrchu implantatii WE43a Ti v Case. Patrnd je vyrazna zména mezi 12. a 16. tydnem. Graf byl

publikovan v praci autorky (Levorova J. et al., 2018)

Tabulka 10 ukazuje vyvoj BIC u implantatt skupiny I a skupiny II v jednotlivych odbérech.
Tabulka 11 ukazuje vyvoj primémé hodnoty BIC pro kazdou skupinu implantati

v jednotlivych odbérech.

BIC (%) vzorek tyden implantat ?‘;)(): vzorek tyden implantat
19,176 A 4 WE43 48,86 A 4 Ti
44,415 A 4 WE43 51,96 A 4 Ti
44,202 A 4 WE43 46,68 A 4 Ti
44,538 B 4 WE43 50,04 B 4 Ti
44,418 B 4 WE43 52,83 B 4 Ti
19,541 B 4 WE43 57,72 B 4 Ti
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44,43 8 WE43
50,82 8 WE43
46,59 8 WE43
39,73 8 WE43
40,8 8 WE43
46,18 8 WE43
35,66 12 WE43
31,41 12 WE43
30,91 12 WEA43
35,37 12 WEA43
36,84 12 WE43
37,77 12 WE43
12,966 16 WE43
30,895 16 WE43
23,712 16 WE43
44,298 16 WE43
19,96 16 WE43
33,39 16 WE43

49,43 8 Ti
54,25 8 Ti

55 8 Ti
52,22 8 Ti
51,9 8 Ti
55,05 8 Ti
61,11 12 Ti
69,19 12 Ti
65,18 12 Ti
55,42 12 Ti
58,95 12 Ti
58,21 12 Ti
68,33 16 Ti
72,75 16 Ti
62,03 16 Ti
75,54 16 Ti
66,86 16 Ti
67,86 16 Ti

Tab. 10 Tabulka ukazuje BIC pro oba typy implantatu, tj. ze slitiny WE43 a z Ti v jednotlivych casovych bodech.

Jako A a B jsou oznaceny kranialni a kaudalni implantat konkrétniho jednoho zvirete
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BIC Ti BIC WE43
4. tyden 51,35 36,05
8. tyden 52,98 44,76
12. tyden 61,34 34,66
16. tyden 68,9 27,54

Tab. 11 BIC implantatii skupiny I a Il (Ti a slitina WE43) v jednotlivych tydnech, vyjadieno v %
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5.2.4 Elektronova mikroskopie a energetickda disperzni spektrometrie

Prvkové mapy yttria a magnesia a rozlozeni prvkii v okoli vrutu ze slitiny WE43 jsou zobrazeny
na Obr. 33. Prvkové mapy vyjadiuji rozlozeni prvkl v okoli vrutu ze slitiny WE43 ze 4. odbéru.
Byly pofizeny pomoci energetické disperzni spektrometrie, snimek je z elektronového
mikroskopu. Obé zminované metody byly v praci pouzity jako pomocné. Obr. 34 pak
s pomocnou tabulkou 12 ukazuji rozlozeni dalSich prvka v okoli degradujiciho vrutu ze
slitiny WE43 ve 4. odbéru. Pro srovnani povrchu je uveden obr. 35, ktery ukazuje rovny povrch

implantatu z titanu ve 4. odbéru.

Y Lal Mg Kal_2

500pum .

Obr. 33 Prvkové mapy — rozlozZeni yttria a magnesia v okoli vrutu ze slitiny WE43, ¢tvrty odber, 16. tyden.

Snimek z elektronového mikroskopu, porizeno pomoci energetické disperzni spektrometrie
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Spectrum L

Obr. 34 Vrut ze slitiny WE43, ctvrty odbeér, 16. tyden. Fotografie z elektronového mikroskopu ukazuje
fragmentaci materialu, je evidentni degradace vrutu. Zevni tmavsi ¢ast je zavit, svétlejsi cast je télo vrutu. Body

oznaceny ,, Spectrum + cislo* jsou dale rozvedeny v tabulce 12

Hmotnostni
C (0) Mg P K Ca Zn Y Nd
%
Spectrum 1 40 22 2 8 1 7 13 8
Spectrum 2 36 24 2 8 1 6 1 13 9
Spectrum 3 38 25 2 8 1 6 1 13 8
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Spectrum 4 49 25 5 7
Spectrum 5 41 27 5 10
Spectrum 6 46 28 5 8
Spectrum 7 94 4
Spectrum 8 7 2 86 3

Tab. 12 Zastoupeni a rozlozeni jednotlivych prvkii v okoli vrutu ze slitiny WE43, ctvrty odber, 16. tyden. Tabulka

souvisi s obrazem 34. Body oznacené jako ,, Spectrum “ s ¢iselnou hodnotou ukazuji rozlozeni jednotlivych prvkii

v okoli degradujiciho materidalu
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SEL Y L0 WY W, 10,50 rmm
Wiew Bekd 200 mim Dtz SE, BSE
SEM BAG: 50 1 Datepmatyy 0501118

SEM I 20.0 KV VW 10,00 mm
Vrw Tarkd: 341 am Dt SE, BSE
SEM MAG: 40 x ity OATH 14

SEM HW: 20.0 kW W 10,00 mm
View Niedd: 36.9 pm Dot SE, BSE
SEB MAG: 4.00 kx Dateimidiy): GA0118

Obr. 35 Vrut z Ti, ¢tvrty odbér, 16. tyden. Snimek z elektronového mikroskopu. Povrch implantatu je rovny, bez

strukturalnich zmén




5.2.5 Histopatologické vySetieni
5.2.6 Nalez u skupiny I (T1)

Prvni odbér: Na povrchu zéaviti jednoho vrutu se nachdzi Cerny pigment (je arteficielni —
korundovy pisek), velmi tence se zde nachézi fibrézni tkan. U hrotu Sroubu je ndznak zanétlivé
reakce — jen mistné; kost neni destruovana, implantaty jsou vhojeny bez reakce. V malé mifte

jsou ptitomny obrovské bunky.

Druhy odber: Na povrchu zaviti je opét korundovy pisek. Déle je ptitomna obliterujici
endarteriitis a v hloubce zaviti jednoho vrutu je proliferujici zanétliva reakce. V malé mife jsou
pritomny také makrofagy. Bez zndmek reakce z cizich téles. Je patrna periostalni i endostalni

remodelace.

Treti odbér: V okoli zaviti je diskrétné piitomna fibrozni reakce, nema granulomatdzni
charakter. Sporadicky je pfitomna lymfocytarni reakce. Okoli vrutu je bez osteoklastické

resorpce, bez znamek reakce z cizich téles. Periostalni i endostalni remodelace je vyraznéjsi.

Ctvrty odbér: V okoli jednoho z vrutil je patrna velmi diskrétni zdnétliva reakce a fibrozni
reakce, probiha endostalni remodelace, bohata je tvorba kosti v okoli implantatii. Ctvrty odbér

je bez ptitomnosti reakce z cizich téles.

5.2.7 Nalez u skupiny II (WE43)

Prvni odber: Je zastizena mala zanétliva reakce v okoli vrutii. V okolni kosti jsou pfitomny
makrofagy a obrovské buiiky (jsou i ve vétsi vzdalenosti od implantatu, mtize se jednat o reakci
na Sici material), viz obr. 36. Je zachyceno malé mnozstvi lymfocytl v okoli. Kavitace kosti

v okoli implantatu je pfitomna. Fibroplazie neni zastiZena.
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Obr. 36 Histopatologicky preparat, zvétseno 40x; vrut ze slitiny WE43, prvni odbér, 4. tyden, mezi zavity vrutu se
v malé mire vyskytuji obrovské bunky. (Levorova J. et al., 2018)

Druhy odbér: U jednoho vrutu vice nez 51 % povrchu zaujima fibrézni tkan, u druhého je jen
mirnd fibroza. Je patrnd novotvorba kosti, endostalni i periostalni remodelace (to ukazuji obr.
37, 38) Bez znadmek nekrozy, trombozy cév ¢i osteoklastické resorpce. Nevyrazna je i
lymfocytarni infiltrace. Jsou zde ptfitomny kavity, pravdépodobné po vytvoieni plynu (to
ukazuje obr. 39), obrazova dokumentace — obr. 3640 byla publikovana v praci autorky.

(Levorova J. et al., 2018)
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Obr. 37 Histopatologicky preparat, zvétseno 40x; vrut ze slitiny WE43, druhy odbér, 8. tyden, snimek ukazuje

periostalni apozici nad hlavou vrutu. (Levorova J. et al., 2018)

Obr. 38 Histopatologicky preparat, vrut ze slitiny WE43, druhy odbér, 8. tyden, zvétseno 20x; endostalni

remodelace je pritomna v okoli zaviti. (Levorova J. et al., 2018)
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Obr. 39 Histopatologicky preparat, vrut ze slitiny WE43, druhy odber, 8. tyden, zvétseno 40x. llustrace ukazuje
kavity po vytvoreni plynu v okoli vrutu. (Levorova J. et al., 2018)

Treti odber: Je ptitomna mirnd fibrozni produkce v okoli obou implantati (nicméné
nepiesahuje 51 % povrchu), viz obr. 40. Probiha zde periostalni i endostalni remodelace.
Makrofagy jsou piitomny obcasn€, ovSem piitomnost granulomu z cizich téles zastizena

nebyla. V malém mnozstvi se vyskytuji kavity.
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Obr. 40 Histopatologicky preparat, vrut ze slitiny WE43, 12. tyden, treti odber, zvétseno 40x. Snimek ukazuje
periimplantcni fibrozu v okoli zavitii. Obraz byl publikovan v praci autorky (Levorova J. et al., 2018)

Ctvrty odbér: Periimplantaéni fibréza v okoli zavitii je mirnd, v malém mnozstvi je zde i
lymfoplasmocytarni infiltrace. Je zde opét zaznamenan vyskyt obrovskych bunék. Viz obr. 41.
Méné vyrazna je v tomto odbéru periostalni 1 endostalni remodelace. V malém mnoZstvi jsou
pritomny kostni kavity. Jeden implantat je fragmentovany kompletné. V jeho okoli je misty

zachycena pfitomnost synovialocytu.
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Obr. 41 Histopatologicky preparat, zvétseno 40x; vrut ze slitiny WE43, ¢tvrty odber, 16. tyden; ndlez obrovskych

bunék v okoli implantdtu.

5.2.8 Statistické zhodnoceni vysledkil — histologické parametry

Nejprve jsme analyzovali strukturu kosti (BS) v ¢ase. Zjistujeme, ze existuje urcity vztah mezi
BS a casovym postupem. BS ma mirnou tendenci riist (s nariistem Casu) a v Case roste i
pravdépodobnost vyskytu BS (p-value=0,02, Kendallovo tau=0,23). BS se ¢astéji objevuje u
skupiny II, tj. u implantatt ze slitiny WE43 (p-value=0,023).

U vyskytu kostnich kavit (BC) mezi mnozstvi jejich vyskytu a €asem odbéru existuje statisticky
vyznamny vztah (p-value=0,007). Kostni kavity se vyskytuji po celou dobu vyzkumu a vyssiho
skore je dosahovano u casnéjsich odbért. Z pohledu skupin nelze fici, ze by se vyskytovaly u
jedné ze skupin vice (p-value=0,12). Stupen periostalni remodelace zavisi na ¢ase, avsak tento
vztah neni statisticky vyznamny (p-value=0,07). Je vSak statisticky vyznamny rozdil mezi

obéma skupinami ve prospéch skupiny II, tj. slitiny WE43. (p-value=0,04).

Obdobnych vysledkii dosahujeme 1 pro endostedlni modelaci. Z pohledu casové distribuce je
jejich vyskyt na hranici statistické vyznamnosti (p-value=0,08), rozdil mezi obéma skupinami

je statisticky vyznamny ve prospech skupiny I, tj. slitiny WE43 (p-value=0,007).

Periostalni apozice je v ¢asovych bodech distribuovana nerovnomérné (p-value=0,01), avSak

neprokazujeme statisticky vyznamny rozdil mezi obéma skupinami.
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Vyskyt parametru tvorby kosti (PIF) v okoli implantatu v Case je na rozdil od periostalni
apozice bez statisticky vyznamné nerovnomérnosti (p-value=0,60). Ani rozdil mezi skupinami
ve vyskytu PIF, tedy tvorby kosti v okoli implantétu, neni statisticky vyznamny (p-value=0,13).
PIF nevykazuje vyssi pravdépodobnost vyskytu v nékterém z ¢asovych obdobi, naopak se
vyskytuje pfiblizn€ stejné ve vsech (p-value=0,51). Z pohledu skupin miizeme fici, Ze se Castéji

vyskytuje u skupiny II (p-value=0,03).

Lymfocytarni reakce ani makrofagova infiltrace nemayji statisticky vyznamné obdobi vyskytu
(p-value=0,55, respektive 0,24). Ani z pohledu skupin u obou parametri neshledavame

statisticky vyznamny rozdil (p-value=0,59, respektive 0,55).

Vzhledem k akumulaci vyssich skore reakce z cizich téles (GC) spiSe do pocatku vyzkumu je
casova distribuce GC na hranici statistické vyznamnosti (p-value=0,06). Z pohledu obou skupin

neshleddvame statisticky vyznamny rozdil (p-value=0,44) ve vyskytu parametru GC.

5.2.9 Statistické zhodnoceni vysledki — kontakt mezi povrchem implantatu a

kosti — BIC

V prvnim odbéru, tj. ve 4. tydnu, shleddvame statisticky vyznamny rozdil v mife BIC mezi
obéma skupinami implantati (p-value = 5.767e-08). Ve druhém odbéru, tj. v 8. tydnu, také
shleddvame statisticky vyznamny rozdil v mife BIC mezi obéma skupinami implantatl (p-value
=0.002716), ve 3. odbéru, tj. ve 12. tydnu, také shleddvame statisticky vyznamny rozdil v mite
BIC mezi obéma skupinami implantat (p-value = 3.703e-06). Statisticky vyznamny rozdil
v mife BIC mezi obéma skupinami implantatt (p-value = 1.475e-09) byl shledan 1 ve 4. odbéru,
tj. v 16. tydnu. Ve vSech odbérech identicky je tento rozdil zaznamenan ve prospéch skupiny I,

tj. titanovych implantati.

5.2.10 Statistické zhodnoceni vysledkid — zména povrchu a objemu implantati ze
slitiny WE43
Model je statisticky vyznamny jako celek, 1 vSechny jeho regresni koeficienty jsou

statisticky rtizné od nuly. Vzhledem ke koeficientu determinace model ptijimame (viz. tbl. 13).
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Coefficients odhad Smérodatna chyba t — value Pr(> |t])

Intercept 4.291e+01 1.615e+00 26.57 0.000117 ***

0.000127 ***
exp(x) 1.067e-05 4.063e-07 26.25

Residual standard error: 3.215 on 3 degrees of freedom
Multiple R-squared: 0.9957, Adjusted R-squared: 0.9942
F-statistic: 689.1 on 1 and 3 DF, p-value: 0.0001213

Tbl. 13. Statistické zhodnoceni zmény povrchu a objemu v ¢ase u implantatii ze slitiny WE43.

Zménu objemu 1 povrchu, resp. poméru povrchu a objemu hodnotime jako statisticky

signifikantni pouze ve 4. odbéru, tj. v 16. tydnu.
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6 Diskuze

6.1 Prvni faze experimentu: Zn-1,6Mg a WE43
6.1.1 Rychlost degradace pelot a mozné pficiny odchylky

Magnesium je ve srovnani se zinkem ve vnitinim prostiedi lidského organismu vice reaktivnim
prvkem. Z toho diivodu se koroze biodegradovatelné slitiny zrychluje soucasné se zvysujicim
se obsahem magnesia v ni. A naopak pridanim zinku do slitiny se jeji degradace zpomaluje.
(Kubasek J. et al., 2016) Nicméné dosazené vysledky prvni faze tohoto experimentu danym
poznatkim odporuji. Z vysledkli prvni faze experimentu je patrné, Zze doSlo k vyrazné
rychlej§imu rozpadu pelot ze slitiny Zn-1,6Mg ve srovnani s pelotami ze slitiny WE43. Za
zasadni otazku prvni faze experimentu proto povazuji divod rychlé degradace slitiny Zn-
1,6Mg. Pii tietim odbéru, tj. 6 tydnil po implantaci, dochédzi uz k fragmentaci peloty ze slitiny
Zn-1,6Mg. Pelota ztraci plivodni tvar, vznika jeden vétsi a vice drobnych fragmentt, povrch
vSech fragmentt je nerovny. Dale ve ¢tvrtém a v patém odbéru, tj. 8 a 10 tydnli po implantaci,
uz pelota nebyla v mist¢ implantace ani v okoli nalezena. Pfedpoklddame, ze doslo k jeji
kompletni degradaci. V literatufe nalézdm rozpor. VétSinoveé vysledky tohoto experimentu
nekoresponduji s vysledky jinych in vivo ani in vitro studii. Jako ptiklad téchto studii uvadim
Lee J.W. et al., 2016, Windhagen H. et al., 2013, Yang H. et al., 2020. Tyto publikace ukazuji
pravé na pomalejsi degradaci zinkovych slitin nebo 1 magnesiovych slitin s ur€itym obsahem
zinku. Na stranu druhou jsou publikovany studie, které prokazuji degradaci zinkovych slitin
véetné Zn-1,6Mg vyrazné rychlejsi, nez jak je uvadi zminéni autofi. Z casového hlediska se pak
degradace slitin zinku vice podoba experimentu v této praci. Z této druhé skupiny publikaci je
to napt. Zhang (2010). Ten popisuje na studii in vivo pocatek degradace slitiny uz tfi tydny po
implantaci. (Zhang S.X. et al., 2010) Podobné ¢asn¢ uvadi zacatek degradace slitiny 1 Yan
(2013). (Yan J. et al., 2013) Delsi dobu degradace, ptesto pomérné kratkou, tj. 24 tydny, i He
(2009). (He Y .H. et al., 2009)

V prvnim a druhém odbéru prvni faze experimentu v této praci, tj. 4 a 8 tydnl po implantaci,
byl ptitomen v okoli pelot zluty exsudat. Jednou z moznych pfi¢in abnormalné rychlé
degradace materidlu miize byt zanétlivy proces v ran¢€. Za ptredpokladu dodrzeni sterility
implantovaného materidlu a instrumentaria mohla pfipadna infekce rany nastat kontaminaci
béhem vykonu. Jako nejpravdépodobnéjsi ptivodce se jevi koznimi patogeny. Klinicky se rany
u skupiny A i B zhojily per primam intentionem, nebyly zjiSt€ény znamky probihajiciho

infekéniho zanétu. Ten se muze piipadné manifestovat s latenci. Typicky tomu tak je, pokud
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dochazi ke kolonizaci implantovaného materialu nizce virulentnim patogenem (napt. béZznou
kozni mikroflérou) a nasledné se na povrchu implantatu vytvoti biofilm. V takovém ptipadé je

i jeho symptomatologie mirngj$i. (Mercuri L.G., 2015)

Dtivodem k naopak neinfekénimu zdnétu pak mize byt chybna operacni technika, jejimz

disledkem je omezeni cévniho zasobeni rany a tvorba exsudatu. (Mercuri L.G., 2015)

Infekce nebo i neinfekéni zanét by podle rychlosti degradace materidlu musely probéhnout u
vSech péti zvitat ze skupiny A (slitina Zn-1,6Mg). Na to usuzujeme podle toho, ze u zvirat
z prvnich dvou odbérii byl nalezen exsudat, u dalSich tii zvifat doslo k abnormalné rychlé
degradaci. To znamend, Ze u vSech zvifat ze skupiny A doslo k odchylce od piedpokladaného
normalniho pribéhu z hlediska casového pribéhu degradace pelot. U Zddného ze zvifat ze
skupiny B (slitina WE43) nedoslo ani k vytvoreni exsudatu, ani k rychlejsi degradaci materialu,
nez jaka byla pfedpoklddana (zhruba 2,16 mm/rok). (Dobatkin S. et al., 2019) U zvitat ze
skupiny B nedoslo ani k rozpadu mékkotkanové rany. Postup implantace byl u zvifat obou
skupin identicky. U skupiny zvifat s pelotami ze slitiny Zn-1,6Mg byla histopatologickym
vySetfenim prokdzana pritomnost reakce z cizich téles, byt v malé mife, nicméné ve vSech
odbérech. Na rozdil od toho u zvifat s pelotami ze slitiny WE43 v prvni fazi experimentu

v zadném odbéru piitomnost reakce z cizich téles prokazana nebyla.

Pfesny zplsob biodegradace slitin zinku neni objasnén. Pravdépodobné je za degradaci
odpovédné lokalni zvySeni pH a tvorba oxidu zine€natého na povrchu implantatu. Ta, podobné
jako vrstva hydroxidu hotec¢natého v pfipadé magnesiovych slitin, chrani povrch implantatu
pted dalsi korozi. Po zhruba 4,5-6 mé&sicich po implantaci dochazi ke obméné molekul, které
ochrannou vrstvu tvofi (uhli¢itan zinecnaty, kalciové ionty, fosfaty aj.) a teprve poté dochazi
k vlastnimu rozpadu zinkové slitiny. (Zheng Y., 2016) Probihajici zdnét v ran€ a s nim spojené

lokalni sniZzeni pH by tak mohl byt vysvétlenim pro zvySenou rychlost degradace u skupiny A.

V zavislosti na rychlosti degradace slitin se méni 1 mnozstvi vznikajiciho vodiku. Se vzristajici
rychlosti koroze se objem plynu zvétSuje. (Zheng Y. F. et al., 2014, Zheng Y., 2016) Tzn., ze
rychleji korodujici slitina produkuje vétsi mnozstvi plynu. Tento poznatek koreluje s pribéhem
tvorby plynu v prvni fazi experimentu. Produkce vodiku je zde vyssi u skupiny A (u slitiny Zn-
1,6Mg), kterd degraduje rychleji, nez u skupiny B (u slitiny WE43), ktera degraduje pomaleji.
Zde je opét rozpor s literarnimi zdroji, podle kterych se pfidanim zinku do slitiny jeji degradace

zpomaluje. (Kubasek J. et al., 2016, Zheng Y., 2016) Potom by skupina A méla degradovat
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pomaleji, jak zminuji v pfedchozim textu, a v zavislosti na tom i1 vodik by se mél vytvaret
v mens$im mnoZstvi.

Pti manipulaci s degradovatelnymi slitinami je i jejich zachazeni pted implantaci. Expozice
M.F., 2015) Sterilizace pelot v prvni i druhé fazi tohoto experimentu probihala expozici
etylenoxidu a nasledné UV zafeni. Dal$i autofi uzivaji pro sterilizaci magnesiovych a
zinkovych slitin véetné¢ Zn-1,6Mg a WE43 sterilizaci isopropanolem, ethylenoxidem nebo
gama zafenim, piiCemz piedpokladaji, Ze jmenované zplUsoby nemaji negativni vliv na
strukturu a chovani materialu. (Charyeva O. et al., 2015, Li M. et al., 2021, Liu C.L. et al, 2011)
Na podkladé toho neptfedpokladdme ani v této praci negativni vliv zvoleného zplsobu
sterilizace pelot a v druhé fazi experimentu vrutd na jejich korozni chovani. Chlazeni b&hem
vykonu je provadéno fyziologickym roztokem. Ten je aplikovan béhem vyhloubeni Stoly do
kosti, nasledné¢ odsat, pak je vlozen implantat. Ani chlazenim b&hem vykonu proto
neptedpokladame ovlivnéni vlastnosti slitin a tim eliminujeme moznost piipadného urychleni

degradace pelot ze slitiny Zn-1,6Mg timto zpiisobem.

6.2 Druhé faze experimentu: WE43 a Ti

6.2.1 Zména objemu a povrchu vrutii

Pti priibéhu koroze vrutu ze slitiny WE43 na jeho inicialni degradaci navazuje tvorba koroznich
produktt (hydroxid hofec¢naty, uhli¢itan hote¢naty, uhli¢itan vapenaty, fosforeCnan hofecnaty,
fosfore¢nan uhli¢ity a magnesiové ionty). Korozni produkty pak potencuji dalsi prabéh koroze
a dasledkem toho je celkové rychlejsi degradace. (Levorova J. et al., 2018, Schumacher S. et
al., 2014, Witte F., et al., 2008) Z toho diivodu i zména objemu a povrchu vrutd bude vyrazné;si
s narustajicim ¢asem od implantace. Zména objemu a povrchu vrutd u slitiny WE43 je
pfedpokladanym diisledkem jejich fragmentace. Vysledny povrch lze pak vnimat jako soucet
povrchu fragment. Rozpad vrutu a zvétSeni povrchu doprovéazi postupné zmenSeni jeho
objemu. Oba tyto parametry, objem a povrch vrutd, byly v této praci mefeny pomoci 2D
mikrotomografického zobrazeni. Vyznamny pokles objemu implantath ze slitiny WE43 nastal
v dobé mezi 12. a 16. tydnem, resp. pokles byl zaznamenan v poslednim, tj. ve ¢tvrtém odbéru
v 16. tydnu. Oproti vychozi hodnot, tj. 9,22mm? dochézi k poklesu o 55,1 %, tj. na 5,07mm?>.
Pokles objemu, ktery nastava v prvnim, druhém a tifetim odbéru je statisticky zanedbatelny.

V kontrolni skuping s titanovymi implantaty dochézi také k nepatrnym zménam objemu, ty jsou
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statisticky nevyznamné, smérodatnd odchylka 6=0,056. Stejn¢ je tomu u povrchu vruti. Ten
vyrazngji nardsta u vrut ze slitiny WE43 poprvé ve 12. tydnu (je méten ve 12. tydnu, tzn. ze
nartista v obdobi mezi 8. a 12. tydnem), a to na 115,2% ptvodni hodnoty (z 41,23mm? na
49,24mm?). Dalsi vyrazny nérist je pak pozorovan v dal§im odbéru, tzn. Ze stoupd mezi 12. a
16. tydnem, a to na 321,9% ptivodni hodnoty (z4123mm? na 137,61mm?). Je nutné brat v potaz,
ze percentualni vyjadieni se tyka aritmetického priméru hodnot z obou vruti. Smérodatna
odchylka o= 37,825. Pravé v poslednim odbéru je narist povrchu i pokles objemu vétSinove
mnozstvi piili§ malych fragmentt, které do métfeni ani nelze zahrnout. Vysledek je pak vlastné
neptesny. I pfesto ale povrch implantatt v 16. tydnu nartista vyrazné, jak prokazuje statisticka
analyza. Napf. Oshibe (2019) prezentuje ztratu objemu Sroubovych implantati v potkanich
tibiich pouze 36,3 % z ptivodni hodnoty za 12 mésicti, ve stejné studii u materialu s Gpravou
povrchu je ztrata objemu jesté mensi. (Oshibe N. et al., 2019) Degradace v této praci je vyrazné
rychlejsi. Pticina rychlejsi inicidlni degradace neni znama, jak je napsano vyse, muze se na ni
podilet chybna operacni technika a neinfekcni zanét, mén¢ pravdépodobné zanét infekeni. Jako
dal$i moznd pficina se nabizi ,,stress corrosion cracking®. Nicmén¢ ani jeden z jmenovanych
divodl jsme béhem experimentu neprokazali, ani je nemlzeme vyloucit. Diivodem pro zménu
rychlosti degradace dale miize byt povrchovd Uprava materialu. Experiment pracuje
s nepovlakovanym materidlem bez jiné povrchové upravy. In vitro byly v pracich jinych autort
testovany Upravy povrchu slitiny WE43 napt. povrchovou oxidaci MAO/PEO (micro-arc
oxidation/plasma electrolytic oxidation), ktera vytvari na povrchu slitiny denzni keramickou
vrstvu a zlepSuje tak korozni vlastnosti slitiny 1 vysledky testl cytotoxicity. (Hartjen P. et al.,
2021) Dalsim zc¢asto vyuzivanych zplisobti upravy povrchu pro slitinu WE43 je
elektroforetické povlakovani nanovrstvou oxidu zine¢natého, ktery také zvySuje odolnost
povrchu slitiny proti korozi a stabilizuje tak prubéh koroze. Mezi dalsi zplisoby upravy povrchu
pro degradovatelné slitiny patii povlakovani oxidem hlinitym nebo fosfaty. (Qu J.E. et al.,
2019) Tento experiment ovSem pracuje pouze s nepovlakovanym materidlem bez specidlni

povrchové Upravy. (Levorova J. et al., 2018)

Na obr. 32 vySe v textu je patrna fraktura kortikalni kosti paralelni s ptivodni dlouhou osou
vrutu. Bez klinickych projevli zde doslo pravdépodobné k fraktute oslabené kosti béhem zatéze.
Abnormalni zatizeni implantatu pak mohlo byt diivodem k jeho rychlejsi degradaci. Nicméné
na obr. 30 a 31 je patrna fraktura kortikalni kosti kolma na dlouhou osu vrutu. Jedna se o stejné

zvite, stejny odbér, proximalni vrut. Degradace tohoto implantatu je také patrna, nicméné
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probiha podle piedpokladaného schématu a mirou navazuje na predchozi odbér.
Ptedpoklddanym schématem je degradace od povrchu, tj. od nejtenc¢iho mista, od zavitt, pak
nasleduje fraktura téla vrutu. Jednoznacné nelze proto jako divod k rychlejsi degradaci
distalniho vrutu oznacit pravé frakturu kosti. Dalsim divodem muze byt ,.stress corrosion
cracking®, jak uvadi Zheng (2016). (Zheng Y., 2016) Implantat je makroskopicky bez
abnormalit, pfitom je ale postizen mikrofrakturami zpasobujicimi urychleni degradace po
vystaveni koroznimu prostiedi. Tak Zheng (2016) vysvétluje nejvice pravdépodobnou piicinu
,»stress corrosion cracking®, ktera nicmén¢ také jednoznacné objasnéna neni. (Zheng Y., 2016)

Zda je diivodem rychlejsi degradace v této praci ,,stress corrosion cracking®, nebylo zjisténo.

6.2.2 Bone-implant contact

Bone-implant contact (nebo bone-interface contact), tj. mira dotyku kosti s povrchem
implantatu je zadsadnim ukazatelem hojeni kosti v okoli implantatu a jeho oseointegrace.
Zpisob méfeni BIC se vtomto experimentu opird o 2D obraz mikro-CT. Je vyjadien
percentualné jako pomér souctu délek zobrazeného kontaktu kosti a implantatu vici celkovému
obvodu implantatu v daném fezu (Han J.M. et al., 2016, Levorova J. et al., 2018) BIC u vruti
ze slitiny WE43 dosahuje nejvyssich hodnot v 8. tydnu (druhy odbér), kdy je témét 45 %. Od
8. tydne dale pak klesd (postupné na 35 % a 28 %). Divodem poklesu miize byt rychlejsi
degradace vzorku a s ni spojena vyraznéjsi tvorba vodiku, ktery vyviji tlak na okolni tkan a tim
omezuje novotvorbu kosti. (Levorova J. et al., 2018, Witte F. et al., 2008) To odpovida i Casové
korelaci s poklesem periostalni remodelace. V 16. tydnu (Etvrty odbér) je BIC hiife méftitelny
pro znacnou fragmentaci materidlu. Oseointegrace jednotlivych fragment neprobihd, resp.
degradace je pfili§ rychla na vytvofeni pevného spojeni povrchu implantatu s kosti. I to se
nejspise podili na niz§i hodnoté BIC v 16. tydnu. BIC je celkové vyssi u titanovych vrutd. Zde
dochazi od prvniho odbéru k jeho postupnému naristu (51 % v prvnim odbéru, 53 % ve druhém
odbéru, 61 % ve tretim odbéru a 69 % dosahuje ve ctvrtém odbéru). Tento narist BIC u
standardniho materialu ve srovnani s poklesem u degradabilni slitiny podporuje predpoklad

omezeni tvorby kosti produkci plynu.

6.2.3 Elektronova mikroskopie, energeticka disperzni spektrometrie
Elektronovd mikroskopie a energeticka disperzni spektrometrie byly i1 ve druhé fazi

experimentu pouZity pouze jako pomocné zobrazovaci metody. Pravidelnost povrchu
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implantata z titanu ilustruje obr. 35 vySe v textu, naproti tomu degradace jednoho z vrutii ze
slitiny WE43 ve 4. tydnu je patrnd na obr. 34. Tato situace je nicméné dostate¢né dobie
zobrazena i pomoci mikrotomografie. Pravé obr. 34 a souvisejici tabulka 12 ukazuji rozlozeni
jednotlivych prvki v okoli vrutu ze slitiny WE43 ze ¢tvrtého odbéru v 16. tydnu. Kovové ionty
mohou byt pfi¢inou artefaktii pti vysetieni RTG technikami (z piivodniho ,,scattering® volné
ptelozeno jako rozptyl paprskii z Reifenrath J. et al., 2011) (Mercuri L. G., 2015, Reifenrath J.
etal.,2011) V prvni ani ve druhé fazi experimentu tento jev neni pro ¢teni zobrazovacich metod
rusivy, pro mikro-CT byla stanovena ,,necitelnd* oblast 50um v okoli implantatu, $irsi okoli
zasazeno artefakty nebylo. Elektronova mikroskopie tak okrajové miize poskytnout pro praxi
srovnani slitiny WE43 s napf. vitalliem nebo titanem a jeho slitinami stran zobrazovacich

metod. Pfitomnost kovovych iontl pro zobrazeni rentgenovymi metodami rusiva neni.

6.2.4 Histopatologické vySetteni

Kovy, jak WE43, tak Ti, byly v tomto experimentu celkovée zvitaty dobie tolerovany, nebyly
pozorovany znamky systémové reakce na pritomnost kovu. Se stejnym priibéhem se setkdvame
i v pracich jinych autort. (Castellani C. et al., 2011, Oshibe N. et al., 2019, Reifenrath J. et al.,
2011, Schaller B. et al., 2016)

Béhem hojeni ran se u zadného zvitete nevyskytly komplikace v rané. V prubéhu hojeni rany
na sebe navazuji ¢tyfi fdze — koagulacni, zanétliva, proliferacni a fdze remodelace. (Ehrenfeld
M. et al., 2012) Pribéh jednotlivych d&l zaznamenava histopatologické vySetfeni tkani.
Zanétliva reakce za¢ina béhem prvnich 24 hodin po poskozeni tkané a pietrvava po dobu zhruba
2-3 tydnl. Zasadni roli béhem zanétlivé faze hraji neutrofily, monocyty a makrofagy a jejich
cytokinova produkce, produkce ristovych faktord a podpora angiogeneze a fibroblastické
aktivity. (Gruber R., Bosshardt D.D., 2014) Hlavnimi sledovanymi parametry ze zanétlivé faze

hojeni rany jsou lymfoplasmocytarni infiltrace, a pravé pfitomnost makrofagu.

Makrofagy jsou ptfitomny ve tkani po delsi dobu za patologické reakce tkdné — reakce z cizich
téles. Ta vznikd v pfipadé vstiebatelné slitiny z ¢astic, na které se material rozpada. Pokud jde
o neresorbovatelnou slitinu, pfi¢inou reakce z cizich téles je nej€astéji materidlova debris. Ta
vznika tfenim nebo nezadouci korozi. Takto vznikla télesa (fragment materidlu nebo debris)
jsou makrofagem pohlcena, nicméné k dokonceni fagocytodzy nikdy nedojde. Kovova partikule
je prili§ velka na to, aby byla enzymaticky rozloZena a eliminovéana. Nasledujicim krokem

reakce je obklopeni partikule dalSimi makrofagy, nasleduje jejich fuze, a tak vytvoreni
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mnohojaderné obrovské buiiky a granulomat6zniho zanétu z cizich téles. Reakce z cizich téles
muze vznikat kdykoli v pritbéhu zanétlivé faze od infiltrace rany makrofagy, tj. jiz od prvnich
dni po poskozeni tkdn€. Charakteristické, i vzhledem k patogenezi, je pak pretrvavani reakce
pies dalsi faze az po uplné zhojeni rany. (Mercuri L.G., 2015) V experimentu byla v kazdém
odbéru zaznamenana piitomnost makrofagt u slitiny WE43, u Ti implantatt taktéz, nicméné u
Ti statisticky signifikantné méné. Ptitom obrovské bunky (GC podle tabulky 5) byly také
pfitomny ve vétsi mife v okoli slitiny WE43, konkrétn€ pouze ve 4. a v 16. tydnu, v mensi mife
v okoli Ti implantati ve 4. a v 8. tydnu. Rozdil mezi ptitomnosti GC obou skupin nebyl
statisticky signifikantni. Do statistické analyzy byly zahrnuty i GC, které se vyskytly ve vétsi
vzdalenosti od vrutd ze slitiny WE43, 1 kdyz pravdépodobnéjsi ptic¢inou jejich pritomnosti je
reakce na Sici material. Konkrétné se jedna o odbér ze 4. tydne. U zadného ze zvifat nebyla
klinicky patrnad chronicka zanétliva reakce, na kterou by pfitomnost GC ve tkani ukazovala.
Reifenrath (2011) nezaznamenava ptitomnost obrovskych bunék z cizich téles ani v jednom
odbéru (v publikaci uvadi 12 a 24 mésict po implantaci). (Reifenrath J. et al., 2011) I v jinych
in vivo studiich zahrnujicich i humanni pilotni studii je slitina WE43 bez reakce z cizich téles
aZ 6 mésicl po implantaci. (Schaller B. et al., 2016, Windhagen H. et al, 2013) Vysledky
uvedenych studii i tohoto experimentu tak koresponduji s dal§imi literarnimi zdroji, které
naopak magnesiové vstiebatelné slitiny vcetné slitiny WE43 oznacuji jako novou éru
resorbovatelnych material. Pravé ty by mély nabidnout feSeni problematiky vzniku zanétlivé
reakce, a predev§im reakce zcizich téles snezadoucimi klinickymi dopady a nutnosti
odstranéni materidlu u dfive pouZivanych syntetickych biodegradovatelnych polymernich

implantati z PGA a PLA. (Bergsma E.J. et al., 1993, Marukawa E. et al., 2016, Zheng Y., 2016)

Infiltrace tkan¢ lymfocyty a plazmatickymi bunikami je také béZnou soucasti zanétlivé faze
hojeni rany. Pfi pretrvavani infiltrace delSi neZz zhruba 2-3 tydny lze hovofit o chronické
zanétlivé celulizaci. (Ehrenfeld M. et al., 2012) V této studii byla lymfocytarni 1 plasmaticka
infiltrace nalezena u obou skupin kovii ve vSech Casovych bodech. Pti srovnani miry mezi
obéma skupinami a vramci kazdé skupiny mezi jednotlivymi casovymi body je
lyfoplasmocytéarni infiltrace okolni tkané bez statisticky signifikantniho rozdilu. Klinicky se
rany zhojily bez patologie do dvou tydnil u vSech zvifat. Klinickd manifestace zanétu v prifezu
celé studie zcela chybi. A to u obou skupin zvifat. Jiné studie a publikace ukazuji zanétlivé
komplikace u slitiny WE43 také minimaln€. V humdnnim pouziti pfi fixaci halux valgus jsou
tkan¢ v okoli slitiny WE43 popsany jako zcela bez zanétu (Windhagen H. et al., 2013), ve

zviteci studii na psech se manifestuje zanét dvanact tydni po implantaci slitiny WE43, a to
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vytvorenim pistéle s aktivni exsudaci spolu s vytvofenim vétSiho mnozstvi vodiku. Do 24 tydnt
pak zanét odezniva, piicemz odezniva i tvorba vodiku. (Byun S.H. et al., 2020) Na modelech
mysi je prokazén zanét histopatologicky dva tydny po implantaci, disledkem komplikace je
zde nekroza tkan€. Dochazi pak dokonce ke kompletni degradaci implantatti béhem Sesti tydnd,

manifestace zanctu klinicky v této studii prob¢hla také. (Dobatkin S. et al., 2019)

Jednou z komplikaci hojeni je periimplantacni fibroza. Pokud nedochazi k pevnému spojeni
kosti a implantatu, respektive je mezi kosti a implantatem vrstva vaziva, hovoiime o poruse
oseointegrace, periimplantacni fibroze. Riziko chyby v odecteni mikrotomografického skenu,
respektive oblast zasazena artefakty, konkrétné rozptylem paprski, v okoli kovového materialu
¢ini dle Reifenrath (2011) zhruba 50 pm. (Reifenrath J. et al., 2011) Analogicky byla stanovena
1 vtomto experimentu oblast, kterd nebyla vramci ¢teni mikrotomografickych skeni
hodnocena ani pro pfitomnost BIC ani vazivové vrstvy. Periimplantacni fibroza piesahujici 51
% povrchu implantatu se v okoli vruti ze slitiny WE43 vyskytuje v 8. tydnu. V ostatnich
tydnech je nizsi, nicméné se vyskytuje ve vyssi mife nez v okoli titanu. Nalez periimplantacni
fibrozy odpovida 1 vyS$i zanétlivé celulizaci v okoli materidlu v identitckych odbérech.
Klinicky nebyly vruty dislokovany ani uvolnény, pevné adherovaly ke kosti. Limitem studie
v tomto ohledu je, ze vruty nebyly zatizeny, resp. nebyly soucasti load sharing ani load bearing
fixace koncetiny. Piedpokladame, Ze sily, kterym byly tyto vruty v tibiich vystaveny, jsou ve
srovnani s obéma zminénymi typy fixace nizsi. Pii redlném zatiZeni pii osteosyntéze jsou sily
pfenaseny pravé pies material, at’ uZ typem osteosyntézy load sharing, kdy material nese
castecné zatizeni nebo load bearing, kdy jsou dlahou neseny vSechny sily pusobici na kost.
V takovém ptipad¢ i pies tuto ,.klinickou pevnost* by byla slitina WE43 z ohledu stability a
periimplantacni fibrozy nejspiSe zcela nevyhovujici. Rizikem periimplantacni fibrozy, a tudiz
nedostatené oseointegrace materialu, je selhani osteosyntézy a nasledné poruchy hojeni vlivem
pohybu mezi fragmenty. Klinickym projevem toho je pak prodlouzené hojeni nebo zhojeni

pakloubem, infek¢éni komplikace, rozpad rany nebo osteomyelitida.

Periimplantacni fibr6za v okoli implantatd ze slitiny WE43 v praci Reifenrath (2011) zjisténa
nebyla. (Reifenrath J. et al., 2011) U jinych magnesiovych slitin (Mg-Ca s riznymi
koncentracemi od 0,4 % po 2,0 %) byla pozorovana fibréza v praci Von der Hoha. (Von der
Hoh N. et al., 2006) V praci Galli (2016) byla pozorovana periimplantacni fibréoza u
magnesiové slitiny Mg-2Ag, pficemz u slitiny WE43 a slitiny Mg-10Gd nikoli (Galli S., 2016).
Tvorba fibrozni mezivrstvy souvisi s pfitomnosti zanétu. Vlivem zénétu v okoli

implantovaného materialu nastava sekundarni hojeni kosti s tvorbou fibrézniho svalku v misté
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tahu. V misté tlaku dle Pauwelsova zakona nastdva sekundéarni hojeni s tvorbou chrupavky,
kterd nésledné osifikuje. Fibrozni tkan v zavislosti na mechanickém namahéni, na trvani
tahovych sil, nebo v zavislosti na pfitomnosti zanétlivé celulizace mize perzistovat ve tkani
jako jizva a k oseointegraci pak viibec nedojde. Pokud takova situace nastava z ditvodu zminéné
zanétlivé celulizace, neni rozhodujici, zda zanétliva bunécna infiltrace probéhla jako reakce na
pfitomnost na ptitomnost ciziho télesa nebo je pivodcem infekéni agens. (Ehrenfeld M. et al.,
2012) V této praci sice nebyl klinicky pozorovan zanét, nicméné, jak je psano vyse, byla patrna
delsi dobu ptetrvavajici lymfoplazmocytarni infiltrace. Jak je popsano vyse, predpokladame, ze
vyskyt periimplantacni fibrozy v konkrétnich odbérech souvisi pravé se zvysenou zanétlivou

celulizaci.

Na tvorbu fibrézni vrstvy navazuje kostni remodelace — periostalni z povrchu a endostalni
z vnitini strany kosti. Apozice kosti na povrchu, periostdlni remodelace, probihala podle
skorovaciho systému tabulky 5 ve vys$si mife u vruti ze slitiny WE43 nez u titanovych ve vSech
casovych bodech, nicméné bez statisticky signifikantniho rozdilu mezi jednotlivymi odbéry.
Tento fenomén byl zaznamenan jak u slitiny WE43, tak u titanu. Nejvyraznéjsi remodelace, o
sile tfi osteond, byla u slitiny WE43 zaznamenana v 8. tydnu, u titanu se takto vyrazna
periostalni remodelace nevyskytuje v zadném odbéru. Postupné ve 12. a v 16. tydnu produkce
u slitiny WE43 klesa, maximum periostalni remodelace u titanu je naopak zaznamenano v 8. a
12. tydnu. Divodem k poklesu periostalni remodelace, tj. zpomaleni hojeni, mize byt
vyraznéjsi tvorba vodiku a jeho tlak na kost v okoli implantatu. (Levorova J. et al., 2018, Witte
F. et al., 2008) Vyrazngjsi tvorba vodiku je v tomto ptipad¢ zplisobena rychlejsi degradaci, jak
je popsano nize. Celkové byl mezi slitinou WE43 a titanem zaznamendn statisticky
signifikantni rozdil v mife periostalni remodelace ve prospéch slitiny WE43. Vysledek mtize
navazovat na potenciaci osteoblastické aktivity i1 diferenciace progenitorovych bunék
v osteoblasty vlivem pfitomnosti magnesiovych iontii. Naopak diky pfitomnosti vodiku a jeho
tlaku na okolni kost lze ptfedpokladat kostni remodelaci u degradovatelného materidlu

pomalejsi. (Janning C. et al., 2010, Liao Y. et al, 2015, Zheng Y., 2016)

Reifenrath (2011) popisuje, Ze periostalni reakci u slitiny WE43 zaznamenava v obou ¢asovych
bodech, takze 12 a 24 mésici po implantaci, nerozvadi ale jeji intenzitu. (Reifenrath J. et al.,
2011) Jiné studie srovnavaji kostni remodelaci implantatd ze slitiny WE43 bez upravy povrchu
s povrchové upravenymi implantaty, a to s lepSim vysledkem ve prospéch neupravovaného
povrchu. Dale zkoumaji vliv slitiny WE43, konkrétné jejiho korozniho produktu hydroxidu

hotecnatého na kostni remodelaci. Tyto studie shodné zjist'uji podporu osteoblastické aktivity
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a utlum osteoklastické aktivity ucinkem pravé hydroxidu hofec¢natého. Predpokladanym
mechanismem tohoto procesu je podle autort studii i dal$ich autorti pozitivni ovlivnéni aktivity
vitaminu D3 koroznim produktem (hydroxid hotfe¢naty) a podpoteni diferenciace kmenovych
bunék v osteoblasty. (Janning C. et al., 2010, Liao Y. et al, 2015, Mammoli F. et al., 2019,
Maradze D. et al., 2018, Torroni A. et al., 2018, Torroni A. et al., 2021)

Ve vétsi mife se statistickou signifikanci probihal riist kosti na endostealni strané kosti u slitiny
WE43 nez u titanovych vrutii. Nejvétsich skore dosahovala endostalni remodelace v 8., 12. a
16. tydnu s postupnym narGstem v ¢ase, tj. v tomto poradi. ZvySeni remodelace z casového
hlediska je na hranici statisticky signifikantniho vysledku. Z hlediska hojeni kostni tkan¢ a riistu
kosti stran ¢asové distribuce se jedna o ocekavany jev. (Ehrenfeld M. et al., 2012) Stejné jako
tomu bylo u periostalni remodelace, 1ze pfisuzovat intenzivnéj$i reakci kostni tkdné€ u slitiny
WE43 ve srovnani s titanem, podpoieni diferenciace osteoblastli a jejich funkce koroznimi
produkty. Titan dosahuje hodnot maximaln¢ 1 dle tabulky 5, pricemz slitina WE43 az skore 2.
U slitiny WE43 dokonce nové tvotena kost prertsta hlavice vrutli v 8. az 12. tydnu, v 16. tydnu
je ¢aste¢né jeden vrut kryt novotvorenou kosti. U titanovych implantath kost nepfertista hlavice
vrutll ani u jednoho odbéru. (Janning C. et al., 2010, Liao Y. et al, 2015, Mammoli F. et al.,
2019, Maradze D. et al., 2018)

Parametr BS neboli overall impression of bone structure semikvantitativné hodnoti kvalitu kosti
v okoli implantatu, a to jako pravidelnou ¢i nepravidelnou (Reifenrath J. et al., 2011). Nové
tvotfend kost byla v praci Reifenrath (2011) hodnocena poprvé az po tiech mésicich, v ptipadé
slitiny WE43 jako pravidelna. V tomto experimentu byla hodnocena v kazdém tydnu odbéru,
vysledky ukazuji zvySeni pii narlstani ¢asu. To logicky odpovida i dobé tvorby kosti, kdy
konkrétné pro tento parametr, BS, je hodnoceni pfinejmensim ve 4. tydnu pred¢asné. Jako
hodnota 1 v tabulce 5 je oznacen stav, kdy okolni kost je v okoli implantitu nestejnomérné
rozlozena, chybi homogenita tkan¢. Nelze fici, Ze nartst tohoto parametru je pfimo nezadouci.
Jiné literarni zdroje nehodnoti homogenitu kostni tkané jako zasadni parametr biologického
chovani implantétu, resp. nehodnoti ji vitbec. (Zhang Y., 2016) Nicméné Ize pfi nepravidelnosti
tkan¢ predpokladat veétsi fragilitu kosti a pomalejSi oseointegraci materiadlu a s ni spojenou 1
delsi dobu nestability implantatu. Tento parametr tabulky 5 se lisi od vysledk studie Reifenrath
(2011), kde se dle ocekavani s postupem casu tento parametr kvantitativné u slitiny WE43
zmenSuje. Titanovy srovnavaci vzorek u Reifenrath (2011) nebyl pouzit. (Reifenrath J. et al.,

2011)
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V 16. tydnu byly nalezeny v preparatu synovialocyty. Pfi¢inou jejich pfitomnosti je chyba
opera¢ni techniky, a to ptiliSna blizkost preparace Stoly kolennimu kloubu (odtud ektopicky

vyskyt synovialocytlt). Pfedpokladam, Ze jejich vyskyt nijak neovliviiuje dalsi chovani tkang.

Délka experimentu byla stanovena na dobu 16 tydnt. In vitro se doba vstiebavani valce slitiny
WEA43 pohybuje v rozmezi 2,05-4,7mm/rok. (Dobatkin S. et al., 2019) Cilem budouci pfipadné
implantace této slitiny v obli¢ejovém skeletu je jeho pouziti jako osteosyntetického fixa¢niho
materidlu. Zamérem tedy je, aby degradace materialu zacala nejdiive 6-8 tydna po implantaci,
pritom ale po tuto dobu maji byt zachovany pivodni mechanické vlastnosti, aby spojeni
kostnich fragmentti bylo pevné a nedochazelo k jejich vzajemnému pohybu, a tak i poruse
hojeni. Doba 16 tydnu je dostate¢na pro sledovani pribéhu hojeni ,,zZlomeniny“, resp. kostni
tkané v okoli implantétu i sledovani zac¢atku a rychlosti rozpadu implantatu. V této praci nebyla
pfimo vytvofena zlomenina, pozorovanim hojeni kostni tkdné ale simulujeme stav fraktury.
Kompletni rozpad a chovani okolni kosti z dlouhodobého hlediska (po dobu 12 mésict) sleduje
in vivo na krali¢ich tibiich mikrotomografickym skenovanim Oshibe (2019) (Oshibe N. et al.,
2019) a po dobu 24 mésict Reifenrath. (Reifenrath J., et al., 2011) Soucasné Oshibe (2019)
v praci porovnava produkci vodiku a korozni rezistenci u implantath bez a s povrchovym
osetfenim PEO. Pfitomnost vodiku je u obou typt vzorkli detekovatelna po dobu ¢étrnacti dni,
dale se uz plyn neprodukuje. Taktéz implantaty s PEO oSetfenim povrchu vykazuji pomalejsi

rozpad. V okoli obou druhil implantat probih4 dostatecna tvorba kvalitni kostni tkané.

Kavity o velikosti jednoho osteonu anebo mens$i v kosti v okoli implantatu byly v tomto
experimentu nalezeny v okoli vrutd ze slitiny WE43 v mens$im mnozstvi ve 12. a v 16. tydnu,
ve vetsi mife ve 4. tydnu a nejvysSSich skore dosahuji praveé v 8. tydnu. VEtsi kavity, podle
tabulky 5 dle Reifenrath (2011) o velikosti dvou osteontl se v kostni tkani nevyskytly viibec.
(Reifenrath J. et al., 2011) Pfitomnost samotného plynu ex vivo nelze prokéazat. Pfi vzniku
vétsiho objemu plynu se plyn hromadi pod periostem, zpisobuje jeho napnuti a maze tak
pifipadné porusit cévni nebo nervové zasobeni mékkych i tvrdych tkani a rusit tak hojeni rany.
Béhem tohoto experimentu nebyla zaznamendana tvorba takového mnozstvi, aby bylo patrné
vyklenuti mékkych tkani. Jak je uvedeno vyse, dochazi v obdobi od 8. tydne ke zpomaleni
periostalni remodelace soucasné s poklesem BIC. To mize ukazovat pravé na zvySenou tvorbu
vodiku a utlak okolni kostni tkané. Jini autofi tuto komplikaci, tj.F tvorbu vodiku a jeho
hromadéni, uvadéji. Dilvodem v téchto studiich nicméné mulze byt veétsi rozmér
implantovanych Sroubl. (Byun S.H. et al., 2020, Kim Y .K. et al., 2018, Marukawa E. et al.,
2016) Dalsi autofi, napt. Windhagen (2013), Marukawa (2016) nebo Krause (2010) tuto
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komplikaci neuvadi viibec. (Krause A. et al., 2010, Marukawa E. et al., 2016, Windhagen H. et
al., 2013) Ani v préci jinych autorti ani v této nebyly prokazany znamky poskozeni kosti, ale
ani jednoznac¢ného negativniho vlivu vodiku na jeji hojeni. Na miru tvorby plynu v jednotlivych
casovych bodech lze pouze usuzovat. Pii srovnani s jinymi studiemi ¢asové hledisko této prace
s nalezy koreluje, nejvetsi tvorba kavit v kosti pfipada na zacatek experimentu, postupné se
snizuje. V préci dalSich autorQ in vivo je zjiSténa nejvyssi produkce béhem prvnich péti az
Ctrnécti dni, poté se snizuje, piipadné znovu epizodicky zvysuje kolem tietiho tydne a znovu
pak v rozmezi 27. az 91. dne po implantaci. Vzdy za timto excesem stoji vyraznéjsi pokrok
v korozi, rozpadu materidlu. Povrchové oSetfené slitiny podléhaji korozi pomaleji, i tvorba
vodiku je u nich v téchto studiich mensi. (Byun S.H. et al., 2020, Marukawa E. et al., 2016,
Kim Y K. et al., 2018, Oshibe N. et al., 2019, Reifenrath J. et al., 2011)

6.3 Limity studie

Limitem experimentu je pouziti relativné malého mnozstvi zvifat. S vyhodou by bylo i
sledovani BIC, zmén objemu a povrchu implantatu pomoci mikrotomografie in vivo. Takovy
postup by ale neumoznil histopatologické vySetieni, které je zdsadni pro zjisténi hojeni kosti a
prib&hu zanétlivé reakce. Soucasti vyzkumu nebylo testovani vnitinich organt zvitat k detekci
rezidui (ukladani koroznich produktli) a testovani mechanické odolnosti implantati. To bylo
znemoznéno prokrajenim vzorkd k histopatologickému vysetieni. Vysledky experimentu
mohly byt zkresleny odliSnosti zatizeni vrutli implantovanych do koncetiny od redlného zatizeni
pii osteosyntéze v oblicejovém skeletu. V preklinickém experimentu nelze readlnych podminek
dosahnout. Delsi doba sledovani by pak piinesla informaci i o dalsim chovani slitin v Case,

vzniku pfipadného rezidua a pfipadnych nezadoucich ucinkda.
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7 Zavér

7.1 Prvni faze experimentu

Hojeni mekkych tkani i kosti v okoli slitiny WE43 probiha nekomplikovang.

Nezadouci reakce hromadéni vodiku probiha u WE43 pouze v prvnim tydnu po

implantaci.

Zanétliva reakce na pritomnost WE43 je pfiméfena. Lze vyloucit piitomnost

osteomyelitidy, nekrozy, osteoklastickou resorpci, trombodzu cév.

Reakci zcizich téles nelze jednoznacné vyloulit pro omezenou kvalitu jednoho
preparatu. Na zaklad¢ nalez( ostatnich preparati lze vyloucit reakci z cizich téles na

WE43.
WEA43 je biokompatibilni material.

Degradace Zn-1,6Mg je prili$ rychld. Je doprovazena hromadénim vétstho mnozstvi

vodiku v mékkych tkénich po dobu minimalné€ 6 tydnd.

Zanétliva reakce Zn-1,6Mg je ve srovnani s WE43 vyraznéjsi. Zn-1,6Mg vyvolava

reakci z cizich téles.

Vysledky studie nekoreluji s jinymi literarnimi zdroji. Pficina spociva bud’ v chybé

materidlu, chybné operacni technice nebo vzniku infekéniho zanétu.

7.2 Druha faze experimentu

Hojeni mékkych tkani i kosti v okoli WE43 probiha klinicky nekomplikované.

Zanétliva faze hojeni kosti v okoli WE43 je ptiméfena. Casné i pozdné se spise
ojedinéle vyskytuji obrovskobunécné granulomy, pfitom v Casném zachytu nelze

vyloucit, ze jde o reakci na Sici material.

Periimplanta¢ni fibréza je mirna.
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Degradace WE43 probiha v ¢ase rovhomérné, vyrazn€jsi zrychleni rozpadu zacina ve
12. tydnu. Kompletni rozpad jednoho z vrutl nastava v 16. tydnu. Zde nelze vyloucit
jako pfi¢inu chybu materialu a nepfiméiené zatizeni.

BIC v okoli WE43 klesa v ¢ase, pravdépodobnou pfic¢inou je tvorba vodiku. Kostni

tvorbu ale umoziuje.

Hojeni mékkych tkani v okoli implantatd srovnavaci skupiny je nekomplikované. Na
mikroskopické trovni probiha nekomplikované i hojeni kostni tkdn€. V 8. tydnu byla

pfitomna ojedinéle endarteriitis. Titan je biokompatibilni material.

7.3 Cile prace

Prace je rozd€lena na dvé€ na sebe navazujici etapy, jsou oznaceny jako prvni a druhd faze

experimentu.

Cilem prvni faze experimentu je evaluace vhodnosti pouziti slitiny Zn-1,6Mg a slitiny WE43

k implantaci do zivé tkan¢ na zvifecich biomodelech potkanti

Dil¢i cile prvni faze:

a)

b)

porovnani rychlosti degradace kovovych slitin Zn-1,6Mg a WE43 uzitim zobrazovaci

metody Cone Beam Computed Tomography (CBCT)

zjisténi pifipadnych negativnich vlivli obou slitin na hojeni kosti v jejich okoli

histopatologickym vySetienim

srovnani vhodnosti pouziti obou slitin k dal§imu pouZiti in vivo

Cilem druhé faze experimentu je evaluace vhodnosti pouziti slitiny WE43 k implantaci do zivé

tkané na zvitfecich biomodelech kraliku

Diléi cile druhé faze:

a)

b)

Porovnani reakce kostni tkan¢ na piitomnost standardniho materialu (titan) a

biodegradovatelné slitiny WE43 pomoci histopatologického vySetfeni

porovnani bone-interface contact titanového implantatu a implantatu ze slitiny WE43

na mikrotomografickych skenech ve 2D a 3D zobrazeni
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c) zjisténi miry degradace implantatu ze slitiny WE43 v Case, pfiCemz mira degradace je
definovdna zménou objemu a povrchu implantati, které jsou méfeny pomoci

mikrotomografie

d) zhodnoceni vhodnosti pouziti slitiny WE43 k implantaci do kostni tkdné, zhodnoceni

ptipadné vhodnosti k fixaci obli¢ejového skeletu

7.4 Hypotézy
Slitina Zn-1,6Mg degraduje in vivo v kostni tkani pomaleji neZ slitina WE43. Vliv pfitomnosti

slitin Zn-1,6Mg a WE43 umoznuje hojeni kosti. Obé slitiny jsou biokompatibilni.

Slitina WE43 stimuluje kostni remodelaci. Z hlediska doby degradace je slitina WE43
vyhovujicim materidlem pro fixaci obli¢ejového skeletu. Z hlediska biologického chovani je

slitina WE43 vyhovujicim materidlem pro fixaci obli¢ejového skeletu.

7.5 Zhodnoceni cilll a hypotéz

Ze srovnani biologického chovani a rychlosti degradace slitin Zn-1,6Mg a WE43 je vyhovujici
stran implantace do zivé tkan€ WE43, Zn-1,6Mg se jevi jako nevyhovujici. Divodem pro to je
pfilis rychléd degradace Zn-1,6Mg, pfiliSna tvorba vodiku a intenzivnéj$i zanétliva reakce véetné
reakce z cizich téles v okoli této slitiny. Pro navazujici druhou fazi experimentu byla zvolena
slitina WE43. Vysledky prvni faze experimentu vyvraci hypotézu pomalejsi degradace Zn-
1,6Mg. Dale potvrzuji predpoklad moZzného hojeni kostni tkan€ v okoli slitin WE43 a Zn-1,6Mg
a vyvraci predpoklad biokompatibility slitiny Zn-1,6Mg.

WEA43 se jevi jako biokompatibilni material vhodny k implantaci do Zivé tkang, a to na zakladé
klinického, histopatologického vySetfeni 1 vySetfeni zobrazovacimi metodami. Vysledky
podporuji hypotézu zvyseni kostni remodelace pfitomnosti WE43, a to i pfes snizeni BIC
v Case. Z hlediska doby degradace se WE43 jevi jako materidl vyhovujici pro fixaci
v obli¢ejovém skeletu. Pivodni tvar si po dobu 8 tydnia implantidt zachovava. Z hlediska
biologického chovani je WE43 vyhovujici pro fixaci v oblicejovém skeletu. Ziskand data

potvrzuji hypotézy druhé faze experimentu.
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8 Souhrn

Disertacni prace se zabyva moznosti pouziti biodegradovatelnych kovovych slitin jako
osteosyntetického materidlu v maxilofacialni chirurgii. Hypotéza ptedpoklada, ze slitiny Zn-
1,6Mg i WE43 jsou z hlediska doby vstifebavani i biologickych interakci vhodné k fixaci

oblic¢ejového skeletu.

Experimentalni ¢ast prace je rozdélena na dveé na sebe navazujici faze. V prvni fazi byl pouzit
model potkan k implantaci slitin Zn-1,6Mg a WE43. Cilem bylo srovnani délky jejich
degradace a zjiSténi chovani okolni kostni tkdné&. V pravidelnych intervalech byla zvifata
euthanasovana, ex vivo byla skenovéna pomoci cone-beam tomografie ke zjisténi degradacni
periody kazdé slitiny. Bylo provedeno histopatologické vySetieni ke zjiSténi reakce kostni tkang
v okoli implantovaného materidlu. Zavér prvni faze zhodnocuje, ktera ze slitin vice vyhovuje
potfebam osteosyntézy v oblicejovém skeletu. Tou je podle vysledkt slitina WE43, z toho

divodu je pouzita ve druhé fazi.

Ve druhé fazi byl pouzit model kralika k implantaci slitiny WE43 a titanu jako srovnavaciho
vzorku. Cilem bylo porovnani standardniho materidlu a slitiny WE43 stran vlivu na hojeni
kostni tkdn€¢ a vhodnosti k implantaci do skeletu. Zvitata byla po implantaci v pravidelnych
intervalech euthanasovana, ex vivo byla pouZita mikrotomografie ke sledovani hojeni kostniho
defektu a zjisténi rychlosti degradace implantatii ze slitiny WE43. Za pomoci méfeni bone-
interface-contact a zmén objemu a povrchu implantatl byla sledovana degrada¢ni perioda
slitiny. Histopatologické vySetfeni bylo pouZito ke zjiSténi reakce kostni tkdné na pfitomnost
konkrétniho materidlu. Jako pomocné metody byly v obou fazich experimentu pouzity

elektronovéa mikroskopie s energeticka disperzni spektrometrie.

Teoretickd Cast prace zhodnocuje soucasné trendy pouziti biodegradovatelnych kovovych
slitin. Sleduje vyvoj materiali pro osteosyntézu v maxilofacidlni chirurgii s dirazem na

biologické chovani materiali a nezadouci vlastnosti v¢etné jejich klinického dopadu.

Klic¢ova slova: biodegradovatelné materialy, WE43, biodegradovatelné slitiny
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9 Summary

The dissertation is dealing with the option of using biodegradable metal alloys such as
osteosynthetic material in maxillofacial surgery, The hypothesis presupposes that Zn-1,6Mg
and WE43 alloys are from the viewpoint of the degradation period and biological interactions

suitable for fixation of facial skeleton.

The theoretical part of the work evaluates current trends in the use of biodegradable metal
alloys. It monitors the development of material for osteosynthesis in maxillofacial surgery
emphasizing the biological reactions of material and undesirable qualities including their

clinical impact.

The experiment part of the work is divided in two successive stages. The first stage used the rat
biomodel to implant Zn-1,6Mg and WE43 alloys. The aim was to compare the duration of
degradation and to receive the reaction of the ambient tissue. The animals were euthanized in
regular intervals. They were scanned ex vivo by means of cone-beam tomography to find the
degradation period of each alloy. Histopathological examination was performed to receive the
reaction of the ambient bone tissue. The conclusion evaluates WE43 alloy is more suitable for

osteosynthesis in the facial skeleton according to the results of the first stage.

The second stage used the rabbit biomodel for implantation of WE43 and titanium as a standard
osteosynthetic material. The aim was to compare the used material and WE43 alloy as regards
their impact on the healing of the bone defect and the suitability for implantation in the skeleton.
The animals were euthanized in regular intervals, microtomography was used ex vivo to reveal
the condition of the ambient bone, and to find out the speed of degradation of WE43 implants.
Using the measuring of bone-interface-contact and changes in the volume and surface of
implants degradation period of the alloy were monitored. Histopathological examination was
used to find out the reaction of the ambient bone tissue. Secondary methods in both stages of

the experiment were electron microscopy and energetic dispersion spectrometry.

Key words: biodegradable materials, WE43, biodegradable alloys
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