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SOUHRN

Uvod

Pfedni zkfizeny vaz kolenniho kloubu ma dulezitou funkci, coz je obecné
znamo. Rekonstrukce predniho zkfizeného vazu pfi jeho poskozeni patfi
k nejCastéjSim ortopedickym operacim. Studie je zaméfena na biomechanické
aspekty rekonstrukénich vykonU s durazem na zhodnoceni dynamické zatéze
materiall, které se nejCastéji pouzivaji k tomuto ucelu. DalSi moznosti vyuZiti jsou
pfipadné reoperace predchozich rekonstrukénich vykonu. Jednotlivé a mnohocetné
pruhy Slach m. gracilis a m. semitendinosus (tj. hamstringl) byly vystaveny
rovhomérnému napeéti, které se vyuziva pfi rekonstrukci pfedniho zkfizeného vazu.
Vzorky tkani z kadavert byly biomechanicky testovany a porovnany s originalnim
pfednim zkfizenym vazem (LCA) a nahradnim Stépem z ligamenta patellae (Bone -
Patellar Tendon — Bone - BPTB).

Material a metodika

Pro studii byly pouzity fresh-frozen vzorky, které byly stejnym zplsobem
pfipraveny pro testovani, uchyceny v méfici soustavé a vystaveny stejnym
testovacim proceduram. Experimentalni Stépy byly ziskany parové z 21 kolennich
kloubll. Méfeni bylo provadéno za pokojové teploty 21°C, po 24 hodinach tani za
teploty 4°C. Prvni Cast studie byla zaméfena na méfeni vlastnosti materiall
(originalniho zkfizeného vazu, S$tépu ligamentum patellae a jednotlivych Slach
hamstringd), jako je pevnost, maximalni napéti, maximalni zatéz, prodlouzeni pfi
maximalni zatézi. V druhé ¢asti byly pouzity zdvojené pruhy Slach m. semitendinosus
a m.gracilis (STG). Jako posledni ¢ast bylo provedeno zméfeni a zhodnoceni
Ctyfnasobného pruhu STG. Méfeni bylo zaloZeno na metodé padajiciho zavazi (drop-
weight testing) pfi pouziti laserového dopplerovského vibrometru. Ten pfedstavoval
zakladni sensor dynamickych pohybu mezi uchytnymi svorkami. Méfeni bylo

konfrontovano s méfenim pomoci piezzoelektrického snimace zrychleni.



Vysledky

Méfena byla dynamicka odezva vzorkd na razovou silu. Byly zjistény
maximalni hodnoty pevnosti a propocitany na odpovidajici pfi€nou prafezovou
plochu vzorku. Originalni zkfizeny vaz vykazoval maximalni pevnost 1246 +243 N pfi
prifezu v prdméru 30 mm? (max. napéti 41.3 MPa; $tép BPTB mél hodnotu
38554550 N pfi prifezu 80 mm? (max. napéti 40.6 MPa); Slachy m. gracilis
vykazovaly 925+127 N pfi prarezu 10 mm? (max. napéti 95.1 MPa) a Slacha m.

semitendinosus vykazovala 2050+159 N pfi prifezu 20 mm? (max. napéti 88.7 MPa).

Zaveér

Ze v8ech materiall originalni LCA mélo nejmenSi pevnost s ohledem na
biomechanické vlastnosti. BPTB $tép vykazoval nizSi hodnoty maximalniho zatizeni,
zatimco Slachy jak m.gracilis, tak m. semitendinosus vykazovaly dvojnasobné
hodnoty maximalniho zatizeni na pfi¢ny prifez pfi tahovém zatiZzeni. Pfi zkouSce
padajicim zavazim dvoj- az CtyfCetné pruhy hamstringll upevnéné spolecné a
rovnomeérné zatizené vykazovaly nasobné vlastnosti pevnosti téch individualnich
pruhu, ze kterych byly slozeny, v ramci odhadované mozné chyby méreni. Nebyly
zaznamenany zadné signifikantni zmény v maximalni pevnosti pfi razovém zatizeni

v porovnani s hodnotami statického zatiZzeni.

Klinické vyuZziti

Studie si klade za cil poskytnout ortopedim a traumatologum informaci, ktera
jim maze pomoci pfi volbé vhodného $tépu pro planovany vykon, tj. rekonstrukci LCA
nebo jeji revisi a reoperaci, a to v zavislosti na zkuSenosti operatéra, jeho
technickych moznostech a dle narokd a potfeb pacienta. ViceCetné pruhy Slach
hamstringl se stavaji stale popularnéjSim materialem pro rekonstrukci pfedniho
zkfizeného vazu, zejména pokud se findlné uvazuje o zvySené morbidité

darcovského mista pfi pouziti stépu BPTB. Vysledky studie demonstruji, Zze CtyiCetny



pruh hamstringl vystaveny rovnomérnému napéti ma vyssi pocatecni pevnosti nezli
ostatni testované vzorky. Z biomechanického hlediska se jevi tento material jako

odpovidajici a vérohodna alternativa pro rekonstrukci LCA, v€. reoperaci.

KLICOVA SLOVA

predni zkfizeny vaz — Slacha — vlastnosti materialu — zkousky padajicim zavazim

(drop-weight testing) — laserové méreni

ZKRATKY

LCA (ligamentum cruciatum anterius) pfedni zkfizeny vaz

ST m.semitendinosus
G m. gracilis
BPTB (ligamentum patellae) bone — patellar tendon - bone



UvoD

Funkce predniho zkfizeného vazu kolenniho kloubu je velmi dulezita, coz je
poranénim kolenniho kloubu Clovéka. Jeho kompletni ruptura je nejCastéjSi vazivové
poranéni ze v8ech vazu kolenniho kloubu. Primarni funkci LCA je branit subluxaci
tibie vaci femuru, hraje tak signifikantni roli v normaini kinematice kolenniho kloubu
[20,25,28]. Nasledkem poskozeni tohoto vazu se vyviji instabilita kolenniho kloubu a

dochazi k Casnému vyvoji osteoarthrosy [20,22,33].

NejobvyklejSi moznosti v IéCbé instability kolenniho kloubu je chirurgicka
rekonstrukce LCA. V souCasné dobé se povazuje operacni rekonstrukce pretrzeného
LCA za metodu volby zejména u mladé a fysicky aktivni populace. Tato |éCba

umoznuje navrat k aktivité stejné urovné, jako byla pfed urazem [28,30,33].

Lécba ruptury LCA proSla v poslednich dekadach vyznamnym vyvojem.
Pavodni LCA podléha destrukci vlivem traumatu a posttraumatickych zmén. Toto
poskozeni neni FeSitelné prostou operacni revizi a jednoduchou reparaci v podobé
prosté sutury. Vykony tohoto typu jsou v dneSni dobé& povazovany za historicky
pfekonané, jejich klinické vysledky nedosahly poZzadavku napravy stavu ad integrum.
Otazky souvisejici s hledanim nahradniho materialu, ktery by biomechanicky
odpovidal normalnimi LCA, se staly namétem zkoumani po celou tuto dlouhou dobu
[10].

Z dnedniho pohledu je cilem rekonstrukce LCA dosazeni stability kolenniho
kloubu, dosazeni plného rozsahu pohybu (ROM — range of motion), bezbolestného
stavu a minimalisace degenerativnich zmén vzniklych v souvislosti s operacni
technikou. Rekonstrukce LCA, oznaCovana také jako plastika LCA, patfi
k nejéast&jsim ortopedickym operacim [11,34]. Cetnost rekonstrukci LCA dosahuje
200,000 az 300,000 pripadl za rok na celém svété. Jen ve Spojenych statech je
kazdy rok operovano asi 100,000 pacientt [12,58]. Incidence uUraz( stoupa vlivem

zvysujiciho se risika sportovni aktivity béZné populace, zejména pak u Zen a starsich



osob [30]. Toto mnozstvi predstavuje, ze rekonstrukce LCA se stala ve Spojenych

statech Sestym nejCastéjSim druhem ortopedickych operaci [88].

Technika operacniho vykonu prochazi stalym vyvojem. Cilem optimalniho
vykonu je pouziti materialu $tépu o maximalni pevnosti a schopnosti snést zatizeni,
minimalni morbidity darcovského mista, pouziti nejvhodnéjSi operacni techniky
spocivajici ve spravném umisténi kostnich tunell a silné a spolehlivé fixaci Stépu.
Tyto aspekty se pak spolu se spravné indikovanou a provadénou pooperacni

rehabilitaci podileji na celkovém klinickém vysledku lé¢by [32,37,52,61,89].

Pfi vybéru idealniho nahradniho $tépu jsou kladeny pozadavky na schopnost
materialu co nejlépe nahradit anatomicky komplex LCA, poskytovat stejné
biomechanické vlastnosti jako pfirozené LCA, umozZnit pevnou a bezpecnou fixaci,
podporovat rychly biologicky vrist a minimalizovat morbiditu darcovského mista [55].
Vybér Stépu je zalozen na pojmech jako sila $tépu, fixace, potencialni komplikace,
morbidita radcovskych mist, svalova slabost, arthrofibrosa nebo anterior knee pain.
Pfestoze existuje cela fada alternativ Stépl, a to jak autogennich, tak allogennich,
xenogennich, pfipadné arteficialnich, otazka idealniho S$tépu, ktery by splfoval
vSechny tyto pozadavky co nejlepSi nahrady pfirozeného LCA, zustava pro chybéjici

konsensus stale nezodpovézena [29,33,52].

Existuje vS8ak mnoho pohledu, které je zapotiebi, z hlediska jejich dulezitosti
ve vztahu k mechanickym vlastnostem materidld pouzivanych pro chirurgické
operace, vzit na védomi. Biomechanické vlastnosti materiald $tépu jsou kritickym
faktorem pro uspéch téchto vykona [9,14,19,54,62]. Historicky selhaly xenografty,
rovnéz tak arteficialni nahrady [33]. Je mozno pouzit jak Stépy vlastni (autografty),
tak ze tkanové banky (allografty) [69]. Ze vSech téchto nabidek se stala vlastni tkan

Stépu (autograft) nejCastéji ve svété pouzivanym materialem.

Z hlediska autograftl existuji moznosti pouziti stépu BPTB, Slach hamstringu
(v podobé dvoj- az ¢tyréetnych pruha) nebo Slachy m. quadriceps femoris (s kostnim
blokem nebo bez né&j). Z hlediska allografti existuje jeSté moznost pouziti Achillovy

Slachy nebo Slach m. tibialis anterior a posterior.
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Jak bylo popsano v mnoha studiich, dva typy vykon( patfi k nejvice oblibenym
v rekonstrukci LCA — pouziti stfedni tfetiny ligamentum patellae (bone-patellar
tendon-bone graft BPTB) nebo Slachy hamstringl (m. semitendinosus a m. gracilis)
[2,6,11,42,55,59,79]. Ligamentum patellae bylo primarné povazovano jako idealni
material Stépu pro rekonstrukci pfedniho zkfizeného vazu, tato technika byva
oznacovana jako ,zlaty standard“ [52,71]. Procentualni pomér mezi obéma metodami
se dle literarnich zdroju liSi; hamstringy maji ¢etnost pravdépodobné o néco malo

nizSi nezli 50%.

Obliba a obecné pfijimana vyhoda BPTB $§tépu spociva v moznosti odbéru
Stépu s kostnimi blo¢ky na obou koncich, které umozriuji srist kost ke kosti (bone-to-
bone union). Tento srist je nejvice odpovidajici biologickym podminkam, a tim
pfipadé hamstringl. Navic kostni srlist se uskute¢ni v obdobi 6-8 tydnl, zatimco
hojeni vazivovou jizvou na hranici mékka tkan — kost trva az 12 tydnu [5,22,75]. Na
druhé strané nizSi morbidita darcovského mista a ochrana extensorového
mechanismu v pfipadé pouziti hamstringd se staly alternativou ke "zlatému
standardu" BPTB [22,47,50,59].

Z davodu niz8i morbidity darcovského mista a snizeni pooperacnich
komplikaci nez tomu je u BPTB $tépu si ziskaly v poslednich letech autologni Slachy
hamstringd (m. semitendinosus a m. gracilis) popularitu jako nahrada pretrzeného
LCA a byly obhajeny jako alternativni material jeho pro rekonstrukci [2,7,18,27,
49,70,72,76,87].

Dle American Orthopaedic Society for Medicine (AOSSM) upfednostiuje vice
ortopedickych chirurgd pro rekonstrukci BPTB §&tép. Podle tohoto zdroje 92%
chirurgl provadi rekonstrukce LCA, pfi¢emz 53% provadi vice nez 50 operaci za rok
[21]. Pomér uspokojivych vysledku je pomérné vysoky, ale kontrolni studie po 5-10
letech objevily pfiblizné 15-25% incidenci selhani operaci [7,23,41]. Faktem je, Ze
revizni vykony po rekonstrukcich LCA tvofi pfiblizné 10-25% vSech pfipadl roéné
[45,65]. Podle jinych zdroju je pomér selhani téchto vykond mezi 3 -10%. V kazdém
pfipadé to znamena, Ze pouze ve Spojenych statech potfebuje 3,000 az 10,000

pacientl roéné revizni vykon po primarni rekonstrukci LCA [65].
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Pfes positivni zpravy o technikach rekonstrukci LCA uvadéji nékteré zdroje
divody selhani téchto operaci jako napf. nevhodné umisténi Stépu, nevhodné
velikosti a sily $tépu, velikosti nebo napéti adekvatni fixace Stépu pfi pouziti fixacniho
zarizeni nebo deficientniho kosténého bloCku, impingementu Stépu pfi nespravné

notch plastice a jiné duvody; v€etné opakovaného urazu [61,62].

Otazka moznych revisnich operaci je stale Ziva a probihaji na toto téma Cetné
diskuse [63,64]. Zejména ztohoto dlvodu nabyva otazka hledani vhodné
materialové nahrady velmi dulezita, a to pfedevsim proto, Zze po selhani primarniho
Stépu je zapotiebi pouzit nékterou ze zbyvajicich biologicky adekvatnich moznosti.
Je pochopitelné, Ze pfirozeny zdroj nahrad neni nevycCerpatelny, spiSe lze fici, ze je
Proto volba nahradniho Stépu ma maximalni dllezitost a Uzce souvisi s jeho

materialovymi vlastnostmi.

VétSina rekonstrukénich technik popisuje pouziti riznych typu $tépa a metod
fixaci; jiné studie se zabyvaji srovnanim biomechanickych vlastnosti riznych stépu.
NejCastéjSim testem byla trhaci zkouska [62]. Mnoho souasnych studii zdUraziuje
dulezitost testu, cyklického zatizeni, simulovani mechanickych vlastnosti stépu, kdy
se pouziva opakované zatizeni, které simuluje situaci po operaci. Prodlouzeni Stépu
bylo hodnoceno jednosmérnym tahovym zatiZzenim nebo cyklickym testovanim za

pouziti optickych méficich pfistroju.

Mnoho pfedchozich studijnich materiall $t€épu LCA se zaméfuje na jejich
elastické vlastnosti a moznosti jejich selhani [45], zejména pfi dosazeni maximalniho
zatizeni. Presto rizné materialy $tépu se méni pfi jejich odpovédi na opakovaném
zatizeni s nizkou urovni (low-level loading), coz je dulezity srovnavaci parametr [39].
Cyklické zatizeni muze vést k laxité Stépu, coz mize v konecné fazi zpUsobit recidivu

symptomatické kolenni instability.

Udaje o pocgateénich vlastnostech napéti jednoduchych pruhd hamstringd
uvadeéji, ze tyto jsou signifikantné nizsi nez u pivodniho LCA nebo u BPTB S&tépu

[19,34,57,62,86]. OvSem vlastnosti rovhomérné napnutého &tyf€etného pruhu Stépu
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hamstringu jsou signifikantné vyS$Si nezli je tomu u normalniho LCA a stfedni tfetiny

ligamenta patellae [19,34,62].

Presentovana studie je zaméfena na hodnoceni biomechanickych vlastnosti
materialt uzivanych pro rekonstrukci LCA, zejména pokud se tyka jejich odporu proti
tahovym silam. Autofi studovali biomechanické aspekty rekonstrukénich vykonu
s dirazem na zhodnoceni dynamické zatéZe materiald obecné uzivanych k témto

vykonum.

Z perspektivy mechaniky materiald, tyto maji komplikovanou kompositni
strukturu se znacné nelinearni odezvou na zatizeni. Cilem experimentu bylo zjistit,
zda razova metoda mulze byt pouzita k charakterizovani jejich dynamickych
mechanickych vlastnosti [31]. Byla navrZzena a realizovana metoda padajiciho zavazi
(drop-weight testing), pfi které dynamicka sila vznika pfi narazu zavazi na vzorek.
Tim se simuluje aktualni naraz na zivy vzorek dle podminek, které jsou témeér
identické pfirodnim, in-vivo, okolnostem. Nasledné se hodnoti maximalni hodnoty
sily, které byly ziskany experimentalné. Ty jsou potom pouzity k definovani limitnich

podminek pro pevnost materialu v okamziku poranéni.

Béhem narazu se méfi pohyb uchytky vzorku bezkontaktnim optickym
snimaem. Casovy zéznam rychlosti drzédku byla sniman pomoci laserového
dopplerovského vibrometru ve spojeni s osciloskopem. Byly ziskany informace
jednak o funk&né zavislém prodlouzeni vzorku v pribéhu ¢asu, a také o asovém
pribéhu energie padajiciho zavazi. Tato data byla dostateCna k vyhodnoceni
pribéhu dynamické zatéze, a také Casové zavislosti prodlouzeni. Z téchto udaju je

mozné vyhodnotit zakladni biomechanické parametry vzorku.

Hlavnim cilem studie bylo ur€eni vlivu vySSich zatézovacich rychlosti v
porovnani s nizSimi rychlostmi a zjisténi chovani individualnich nebo mnohocetnych
pruh(l $tépu hamstringll vystavenych rovnomérnému napéti. Byly zabezpeeny
stejné zkuSebni podminky jak pro dynamické zatizeni vSech téchto pruhd, tak i pro
Casovy interval zatizeni. Vzhledem k tomu, Ze jsme ocCekavali signifikantni rozdily
mezi materialy $tépu, byla tato studie také zaméfena na kvalifikovani a kvantifikovani

rozmérl permanentniho prodlouzeni pfi odezvé na dynamické zatizeni.
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Déale jsme vyjadfili hypotézu, Zze mechanické vlastnosti, jako je napéti a
maximalni zatizeni, mohou byt ovlivnény zakladnimi vlastnostmi a rozdily materialu
uzivanych pro rekonstrukci LCA. Zhodnoceni téchto vlastnosti miaze byt cennym
doporu€enim, ktery druh materialu Stépu ma byt doporuen pro primarni a revizni

operace LCA.

Studie porovnava strukturalni mechanické vlastnosti nejCastéji uzivanych
nahrad LCA - BPTB a Slach hamstringll. Srovnava jejich vlastnosti s vlastnostmi
normalniho plavodniho LCA. Cilem bylo porovnat velikosti zatizeni, kterému jsou
jednotlivé materialy schopny odolat pfed selhanim, tuhost (stiffness) kompositnich
materiald a modul pruznosti v zavislosti na mife aplikovaného namahani. Dulezité
bylo pfedevSim zjistit rozdily v okamziku narazu, kdy bude simulovan nahly urazovy
mechanismus. Tim dochazi k odliSeni od dfive provadénych biomechanickych testu,
kdy byly vzorky vystaveny kontinualni jednorazové nebo cyklické zatézi. Presto
zUstava fada dalSich otazek k namétovym uvaham a k feSeni prfed vlastnim

provedenim operacni rekonstrukce [62].
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MATERIAL A METODIKA

* Druhy materialti k nahradam

Hamstringy

Priimérna Sitka zdvojeného $§tépu m. semitendinosus a m. gracilis ma cca 8
mm, coz dava primérny prifez cca 50 mm? obdobné, jak tomu je u pfirozeného LCA
[38]. Normalni LCA ma primérnou tloustku 5 mm, Sitku 10 mm, pramérny prifez
cca 50 mm? [67].

Pouziti Slach hamstringll (m. semitendinosus a m. gracilis) doslo zvySené
popularity v zavislosti na zpravach o snizené morbidité darcovského mista a zlepSeni
fixacni techniky $tépl. Nejprve byly odebirany Slachy m. semitendinosus a m. gracilis
a pouzivany jako zdvojené pruhy. Vlivem pozadavku na silu $tépu se postupné v
operacni technice preslo k pouzivani kombinace obou Slach v podobé ctyrcetného
pruhu ST a G. Vytvorfeni tohoto pruhu preloZzenim Slach v poloviné snizilo délku, ale

zvysilo pevnost a snizilo napéti stépu [34,56].

Na zakladé vysledku testl pevnosti se pro obecnou praxi pfijima nazor, ze
dvou- [46], tfi- [80], nebo Ctyr- [48] Cetné pruhy Slach hamstringl jsou nezbytné pro
rekonstrukci LCA [53]. Zjistilo se, Ze maximalni zatiZzeni pro selhani rovhomérné
napjatych &tyféetnych Slach hamstringll je signifikantné vysSi nezli hodnoty $tépu
BPTB o Sifi 10 mm [34]. Tyto Stépy byly zhodnoceny, Ze maji schopnost snést
podstatné vétSi maximalni zatéze nezli pavodni intakini predni zkfizeny vaz [86].
Cetné klinické studie zhodnotily biomechanické vlastnosti a také ukazaly Usp&sné

vysledky pouziti Slach hamstringl véetné jejich variaci v délce a napéti [11,19,62].
Pfesto Ize pocitat i u hamstringll s vyskytem komplikaci, a to predevSim

nizkou pevnosti Stépu a zeslabenim jeho schopnosti odolat zatizeni [2]. Rovnéz srust

meékkych tkani Slachy s kosti je limitujicim faktorem pevnosti vazu [5,20].
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Ligamentum patellae

Stép ligamenta patellae ma priimérnou $itku 10 mm a tloustku 4 mm, jeho

priifez je pravothly a ma plochu 35 az 40 mm? [62].

Jones [40] v roce 1963 zahdjil pionyrskym krokem techniku pouziti stfedni
tretiny ligamentum patellae jako volného Stépu. Biomechanické vlastnosti Stépu
BPTB byly extensivné studovany v Cetnych studiich [19,86]. Tato metoda ukazala
dobry potencial pro hojeni kost ke kosti (bone-to-bone healing), vysokou pocatecni
pevnost ve srovnani s originalnim LCA a predpokladanou stabilitu kolena po operaci
[50,62].

NejCastéji se pouziva Stép ipsilateralni pro primarni rekonstrukci, Ize ovSem
pouzit i $tép kontralateralni. Toto kontralateralni pouziti se stava CastéjSim zdrojem
pooperacnich stiznosti ve srovnani s dobrym vysledkem rekonstrukce LCA na
primarné poranéném kolené [68]. Na druhé strané se objevily problémy s bolesti
darcovského mista, ochabnutim m. quadriceps femoris, rupturou ligamentum patellae

nebo zlomeninou patelly, které byly také popsany [78].
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= Mechanické a biomechanické principy studie

Pro porozuméni terminologie pouzivané v mechanice je fundamentalni
vysvétleni mechaniky biologickych materiald. Specifické terminy v mechanice
popisuji specifické charakteristiky materiald pouzivanych ve studii. Pro vysvétleni

terminud pouzivanych v textu je vhodné jejich kratké vysvétleni.

Mechanika a biomechanika

Mechanika zahrnuje analysu dynamického systému. Toto Siroké pole zahrnuje
pevnost materiall, vztah mechanické napéti — pomérna deformace, mechanicky
design, prutok tekutiny, teplota a pfenos hmoty, kontrola, dynamika a pohyb &astic.
VétSina organu a tkani uvnitf biologického systému je ovlivnéna rliznym zplsobem
témito veliCinami. Proto pojem ,biomechanika“ se rovna pojmu ,mechanika®, ktery je
aplikovan pro biologické systémy. Zamérfeni této studie je na pevnost materialu,

mechanické napéti, pomérnou deformaci a Younguv modul pruznosti.

Sila a moment sily

Biologické tkané jsou principialné vytvoreny tak, aby byly schopny odporu vugi
ruznym silam a momentu sil. Sila je vektorova veli€ina a je definovana jako akce
jednoho télesa vac&i druhému. Sila je pfiinou deformace télesa a jeho zrychleni.
Pokud je téleso sevieno nebo je ovliviiovano stejnymi silami akce a reakce, dochazi
k deformaci télesa, ale nikoli ke zrychleni. Moment sily je rovnéz vektorova veli€ina a
télesa. Moment sily mize byt vyjadfen jako sou€in mezi polohou vektoru od osy
otaCeni do bodu pusobeni sily a velikosti vektoru. Jakykoli material vystaveny
pusobeni sily ¢ momentu sily se néjakym zplsobem deformuje. Zatimco tyto
deformace jsou u pevnych téles povazovany za zanedbatelné, u biologickych tkani

jsou jejich vyskyt a chovani povazovany za velmi dulezité.
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Mechanické napéti

Pokud sila pusobi na pfedmét, coZz ma za cil vyvolat jeho deformaci, vyvolava
vnitfni odpor této hmoty vici deformaci. Tato vnitfni reakce materialu vici plsobici
sile se nazyva mechanické napéti. To je definovano jako sila pusobici na jednotku
prufezu. Sily mohou pusobit na predméty pod rdznymi uhly, coz vytvaFi stav
mechanického napéti uvnitf hmoty. Hmota majici vétsi pficny prdfez mize odolat
vétsi maximalni sile pfed selhanim ve srovnani s mensim vzorkem stejného druhu.
Mechanické napéti pfi selhani by bylo stejné u obou vzorku. Velikost a kvalita vzorku
ma vliv na maximalni silu, které mize vzorek odolat. Proto koncepce mechanického
napéti je dulezita pro srovnani chovani riznych materiala (napf. vazi a Slach) nebo
tychz hmot z odliSnych vzorkd (napf. vliv stafi, zdravé versus hojici se tkané apod).
Mechanické napéti je normalizovana sila kalkulovana na odchylky ve velikosti
vzorku, ale nikoli kvality hmoty. Pokud prufez télesa je ,A“, pfenasena sila télesem je
.F*, potom mechanické napéti (o) v télese je dano pomérem F/A. | v tomto pfipadé u
biologickych materiall plati, ze je nutno respektovat pfirozené mozné odchylky. Ty se
tykaji definice ,primarni originalni prafez“ nebo ,konstantni prifez®. V praxi je velmi
obtizné méfit konstantni prifez, proto se spiSe nabizi pouziti prvniho definovaného
prifezu, tj. primarniho originalniho. | ten maze byt ovlivnén napf. stupném hydratace

vzorku nebo mirou predpéti pusobiciho na vzorek pfed testovanim.

Rdzné tkané jsou vystaveny riznym druhim mechanického napéti v zavislosti
na jejich struktufe a funkci. Vazy a Slachy mohou pusobit pouze v napéti (tension).
Biologické tkané smérfuji k selhani v zavislosti na riznych urovnich mechanického
napéti zavisejiciho na pulsobici sile (napf. tahove, tlakové, smykové). Odpor vidi
tahové sile vznika uvnitf pfitazlivymi silami mezi atomy hmoty. Odpor tlakovych sil je
dan odpudivymi silami mezi atomy hmoty, ktery vzrlsta ostfe dle kratkych
vzdalenosti mezi jednotlivymi atomy. Jednoduchost skluzu jedné vrstvy hmoty vaci
druhé urCuje odpor hmoty pfi smykové deformité. Torsni mechanismus vyvolava

smykové mechanické napéti uvniti hmoty.

Mechanické napéti nemulze byt méfeno pfimo, ale silou pouzitou vici vzorku

a prufezu na ktery sila pUsobi. Proto je mechanické napéti uréeno snimacem sily
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experimentalné a je kvantifikovano podilem, ktery je dan silou pouzitou vié&i vzorku a

silou prufezu vzorku

Pomérna deformace

Velikost pomérné deformace, které je normalné vystaveno téleso s ohledem
na zménu délky je definovana jako pomérna deformace. Ta muze byt
representovana v nékolika podobach. Pokud L je absolutni délka télesa a Ly je

pocCatecni délka, potom pomérna deformace (¢) mize byt definovana jako

ALo
&E=—o0
Lo
nebo
L-Lo
g:
Lo

Pokud dochazi k deformaci hmoty vjednom smeéru, muze dochazet k
deformaci také v jinych smérech. Poissonovo Cislo (v) je termin uzivany k vyjadfeni
vztahu mezi pfichou a podélnou pomérnou deformaci. Poissonovo Cislo (v) je
definovano jako pomér pficné a podélné pomérné deformace, pfiCemz piné

stlaCitelny material ma v = 0, zatimco plIné nestlacitelny material ma v = 0,5.

Pomérna deformace se méfi kvantifikaci délky a zmény v délce vzorku
pravitkem, kaliperem nebo rdznymi optickymi a elektronickymi zafizenimi. Pro ucely
méfeni biologickych materiall je vhodnéjsi pouzit bezkontaktni metody méfeni, aby
nedochazelo k instrumentalnimu ovlivnéni zpravidla meékkych tkani, které jsou

predmétem vyzkumu.
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Strukturalni vlastnosti versus vlastnosti hmoty

PFi popisu biologickych tkani dochazi Casto k uvadéni jejich strukturalnich
vlastnosti a vlastnosti hmoty. Strukturalni vlastnosti charakterizuji tkan jako celek
vintaktni formé& a uvadéji, jak se chova. Ddllezité materialové vilastnosti jsou
popisovany kfivkou sila-deformace (tzv. zatézovaci diagram) a charakterizuji vztah
sily puasobici na vzorku a jeji deformace. Jejich pochopeni umoziiuje porozumét, jak

se bude tkan chovat in-vivo.

Vlastnosti materialu charakterizuji chovani Casti materialu, z nichz je vlastni
tkan slozena a primarné jsou nezavislé na velikosti tkané. Vlastnosti materialu se

vyjadfuji v pojmech vztahu mechanického napéti a pomérné deformace hmoty.

Tuhost predstavuje schopnost materialu odolat deformaci. Tuhost je obecné
charakterisovana sklonem linearni Casti kfivky mechanického napéti a pomérné
deformace, nazyvanym téZz Younguv modul pruznosti. K charakteristice sklon(
ostatnich Casti kfivky se pouziva tangencialni modul. Pokud je definovan
tangencialni modul, mél by byt vzdy spojen s hodnotou pomérné deformace nebo
rozsahu pomérné deformace. Tkan muze mit rozdilné moduly pro rizné zatézové
podminky (smykovy modul, tlakovy modul). Cim vétsi je tuhost, tim vétsi se pozaduje
sila, ktera zpusobi danou deformaci. Pokud je mechanické napéti télesa pfimo
umérné pomérné deformaci pro vSechny jeji typy, jedna se o tzv. linearni material

chovajici se podle Hookova zakona.

Mechanické napéti se zvySuje linearné se zvysSujici se pomérnou deformaci
pro rozsah pomérnych deformaci k proporcionalnimu limitu. Pokud je sila pouzita
pro vyvolani deformace télesa v uritétm okamziku odstranéna, téleso se vraci do
svého puavodniho tvaru, pokud sila nepfekrocila elasticky limit. Pokud se téleso
nevraci do svého pavodniho tvaru, oznacuje se tento stav jako nelinearni nebo

permanentni deformace.

Material je charakterisovan maximalnim mechanickym napétim a maximalni
pomeérnou deformaci, které, pokud jsou pfesazeny, zpUsobuji jeho mechanické

selhani. To ovSem neznamena, Ze by materidl nemohl byt poskozen jiz
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submaximalnimi hodnotami mechanického napéti nebo pomérné deformace. Oblast
pod urovni kfivky sila-deformace predstavuje energii absorbovanou hmotou. To pak

muZze byt dllezitym parametrem pro hodnoceni biologickych tkani.

Oblast pod elastickou ¢&asti kfivky sila vs. deformace se oznacuje jako
materialova pruznost. Oblast pod urovni kfivky sila-deformace zatizené az k selhani
je méfitkem houzevnatosti materialu. Material, ktery dosahne meze pruznosti a poté

je vystaven dal$i deformaci pfed selhanim, se oznacuje jako tekouci.
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= Vlastni material experimentalni studie

Pro Ggel studie byly pouzity vzorky kadaver( z Ustavu patologické anatomie
1. lékarské fakulty University Karlovy, Praha. Béhem odbéru S$tépu byly

zaznamenany pohlavi, vék a pfi€ina umrti.

Stépy pro experiment (pavodni LCA, BPTB, m. semitendinosus a m. gracilis)
byly odebrany z 21 parovych kolen, z toho 13 muzl a 8 Zen. Byly pouzity jako zdroj
materialu v podobé fresh-frozen, neozarenych, nenabalsamovanych stépu. Primérny
vék v dobé umrti byl 70 let, vékové rozmezi bylo 51 — 84 let. Pfi€¢inou umrti byly ICHS
ve 12 pfipadech, nadorové onemocnéni mimo muskuloskeletalni systém v 6
pfipadech, bronchopneumonie ve 3 pfipadech. Primérny €asovy interval od smrti
k odebrani Stépu byl 8,7 hodin (rozmezi 6 -12 hodin) (viz Tab. 1 a,b).

No Pohlavi | Vék | Dg Interval
1 M 77 | ICHS 9
2 M 80 Bp 6 .
3 F 64 | ICHS 6
4 M 67 | ICHS 8
5 F 59 Tu 10
6 F 74 Tu 11
7 M 84 Bp 12
8 M 78 | ICHS 7 =
9 M 82| ICHS 8 =
10 F 66 Tu 9 ©
11 M| 63| Tu 8 S
12 F 72 | ICHS 11 o
13 F 69 | ICHS 6
14 M 58 | ICHS 12
15 M 51 Tu 10
16 F 80 Bp 8
17 M 70 | ICHS 9
18 M 73 Tu 7 i
19 F 65 | ICHS 9 & 55 &0 i3 70 75 &0 56
20 M 68 | ICHS 9 Wak darch
21 M 71| ICHS 8
primér 70,05 8,71

Tab. 1 a,b (a - pfehled kadaveru dle pohlavi, véku a pfi¢inné diagnosy umrti,
b — diagram rozlozeni souboru dle véku)
(vysv.: M — muz, F — Zena, ICHS — ischemicka choroba srde¢ni, Tu — tumor,

Bp — bronchopneumonie).
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Ve vSech pripadech byly vylou€eny pfedchozi operace kolennich kloubu,
metabolické kostni a jiné patologie v oblasti kolenniho kloubu, aby vysledky nemohly
byt ovlivnény. Rovnéz byly ze studie vylouCeny vzorky, které by nesly znamky

poskozeni kosti nebo mékkych tkani.

Stépy originalni LCA, BPTB a $lachy hamstringli byly odebrany obdobnym
zpusobem jako pfi standardnich operacich (live surgery), a to vzdy analogicky

k Mullerové medialnimu parapatellarnimu pfistupu do kolenniho kloubu.

Slachy m. semitendinosus a m. gracilis byly odebrany proximainé uvolné&nim
ze svalového bfiSka ve stehné standardnim odbérovym instrumentariem, zatimco
distalné byly oddéleny ostfe z uponu pes anserinus na kost medialné od tuberositas
tibiae (Obr.1 a 2). Vzorky Slach zasahovaly smérem proximalné do vzdalenosti 180 —
240 mm (ST), 150 — 190 mm (G). Pomoci velké tupé kyrety byla odstranéna vSechna
residualni svalova vlakna a zbytky mékkych tkani ze Slach, aby bylo dosazeno jejich
pozadovaneho typického vzhledu pro operaci. Po zarovnani do tvaru, ktery odpovida
pfipravenému Stépu pro implantaci, byly zméfeny maximalni rozméry délky a Sifky
preparatu (Obr.3). Obé Slachy byly takto pfipraveny pro pouziti jako jednoduchy i

zdvojeny pruh nebo v kombinaci jako Ctyrcetny pruh.

Obr. 1 Slacha m. gracilis in situ
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Obr. 2 Slacha m semimebranosus in situ

Obr. 3 Srovnani Slach hamstringl po odbéru

V pfipadé BPTB Stépu byla odebrana stfedni tfetina ligamentum patellae v Sifi
10-13 mm s kostnimi blo¢ky dlouhymi 15 mm na obou koncich. Primérna délka

Stépu byla 80 mm.
Originalni vazy LCA byl ziskany vcetné kostniho materidlu na obou koncich

vazu. Délka ligamenta byla praimérné 40 mm, Sitka 12 mm. Pfehled anatomickych

parametrd vzorkl je uveden v Tab. 2, porovnani jejich délek a prufezu v Tab. 3 a,b.
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No |sex LCAR LCAL PTB R PTB L
délka
mm Sitka mm | délka mm | Sitka mm | délka mm | Sitka mm | délka mm | Sitka mm
1M 42 5 43 5 86 11 86 12
2| M 40 4.5 40 4.5 82 10 82 10
3|F 37 4 37 4 75 9 75 9
4| M 45 5 44 5 90 12 90 11
5|F 39 4.5 40 4.5 79 10 79 10
6|F 40 5 40 5 78 9 78 9
71 M 42 5 42 5 80 10 81 11
8| M 43 5,5 44 5,5 82 11 81 11
9| M 41 5 40 5 80 10 80 10
10| F 39 4.5 39 4.5 79 9 79 10
11| M 39 5 39 5 79 9 79 9
12| F 36 4 36 4 74 10 74 10
13 |F 38 4,5 39 4,5 78 10 78 9
14| M 44 5,5 44 5,5 83 12 83 12
15| M 43 55 43 55 84 11 85 10
16 | F 35 4 35 4 70 9 71 9
17 | M 42 6 41 6 81 10 80 11
18| M 41 5,5 41 5,5 80 10 80 10
19| F 39 4.5 40 4.5 79 9 79 9
19| F 39 4.5 40 4.5 79 9 79 9
20| M 40 5 40 5 79 11 78 12
21| M 42 6 42 6 79 10 79 10
pramér 40,33 4,93 40,43 4,93 79,86 10,10 79,86 10,19
pramérny prafez (mm?) 19,35 19,35 80,71 82,35
No |sex GR GL STR STL
délka
mm Sitka mm | délka mm | Sitka mm | délka mm | Sitka mm | délka mm | Sitka mm
1M 180 4.5 180 4.5 220 6 220 6
2| M 175 4 175 4 210 6 210 6
3|F 175 4 170 4 200 5 205 5
4| M 190 5 190 5 240 5,5 235 5,5
5|F 180 45 180 4.5 210 5 210 5
6|F 175 4.5 170 4.5 215 5 220 5
7'M 170 3,5 175 4 200 55 195 5,5
8| M 180 5 180 5 210 6 205 6
9(M 165 3,5 165 3,5 180 5 180 5
10| F 160 4 165 4 185 4,5 185 45
11| M 160 4.5 160 5 190 4.5 190 4.5
12| F 175 4 175 4 200 5 205 5
13| F 165 4.5 160 4.5 185 4 185 4
14| M 180 5 180 5 195 4,5 190 45
15| M 185 5 185 55 210 6 210 6
16 | F 150 3,5 160 3,5 180 5 180 5
17| M 180 5 175 5 200 55 200 55
18| M 175 4.5 180 4.5 205 6 200 6
19| F 160 4,5 160 4 185 45 185 4,5
19| F 160 4.5 160 4 185 4.5 185 4.5
20| M 165 4 165 4 190 5 185 5
21| M 170 5 170 5 200 55 200 55
primér 172,14 4,38 172,38 4,43 200,48 5,19 199,76 5,19
pramérny prafez (mm?) 15,28 15,63 21,43 21,43

Tab. 2

Pfehled anatomickych parametru vzorkd kadaveru.
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Tab. 3 a,b  Porovnani délek a prufezl jednotlivych material( pro rekonstrukci LCA.

Vzorky byly zabaleny do gazy nasycené fyziologickym roztokem a uschovany
v plastickém obalu, v aluminiové folii uvnitf plastické krabice za teploty -18°C az do
dne pred méfenim. Casové obdobi Uschovy fresh-frozen $tép bylo 5 — 21 dni,
prumérny Cas 9,4 dne. Pfed mechanickym testovanim byly vzorky vystaveny
pozvolnému roztavani po dobu 24 hodin za teploty 4°C. Méfeni bylo provadéno za
pokojové teploty 21 °C po roztati. Vzorky byly periodicky zvihCovany fysiologickym

roztokem, ktery byl rozstfikovan béhem celé doby testovani.
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= Metodika experimentalni studie

Protoze staticky zatéZzovaci diagram nemulze obecné postihnout
charakteristiky zavislé od rychlosti zatéZovani, je bézné uzivano cyklické zatéZzovani,
jestli vztah mezi napétim a deformaci zavisi od rychlosti deformace resp. sily
zatéZovani. Pokud je biologicky material opakované zatéZzovan, zatézovy diagram
obvykle vytvari hysteresni kfivku, ale béhem takového cyklického zatézovani se
kfivka napéti versus deformace postupné posunuje k vy$Sim deformacim. ZatéZovaci
kifivka se obvykle opakuje po 8-12 cyklech. Béhem cyklického testovani se musi
udrzovat reversibilni rozsah zatézovacich sil, navic Casovy interval musi byt
dostate¢né dlouhy pro obnoveni zakladnich vlastnosti materialu v pribéhu kazdého
cyklu. Spravny vybér testovacich parametru je tedy zakladnim pozadavkem. Klicovou

nevyhodou této metody je také prakticka nemoznost ur€eni mezi pevnosti materialu.

Z divodu zabezpecCeni spolehlivé mechanické charakterisace studovanych
Slach jako nosnych prvkd jsme navrhli ndrazovou testovaci metodu. V principu je
metoda navrzena tak, Zze se aplikuje rychly narast zatézovacich sil, které potom
vytvareji nasledné natazeni Slachy az k jejimu selhani. Méfenim Casové zavislosti
signalu rychlosti padajiciho zavazi nebo alternativné jeho zrychleni béhem narazu,
muzeme ziskat pozadovanou informaci o Casovém pribéhu zatéZovacich sil,
narazové energii zavazi, a také o casovém prubéhu prodlouzeni vzorku.
Schematicky nacrt razové zkousky je uveden na Obr. 4. Testovany vaz nebo Slacha
jsou reprezentovany pruzinou a paralelni tlumi¢ representuje viskoelasticky utlum

materialu.
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Obr. 4 Schematicky nakres dynamického zatéZzovani

V pfipadé Slachy jako testovaného prvku, tuhost pruziny se zvétSuje s
prodlouzenim, z ¢eho plyne, ze dynamicky systém nemuize byt popsan linearni
diferencialni rovnici. Rovnice pohybu padajiciho zavazi v momentu jeho narazu ma
tvar [31,91]

dx

dx
d > +77d—+k(x)x mg 1)

kde m je hmotnost zavazi; g je gravitacni konstanta; k(x) je tuhost testovaného prvku

a n je koeficient tlumeni. Okrajové podminky jsou definovany nasledovné

x=0
dx
— =v=.2gh att=0 ()
dt
kde h je vySka narazu. Hmotnost pohyblivé ¢asti zatéZzovaciho ramu je zanedbana.
Kvuli lepSi pfedstavé Casovych zavislosti jednotlivych mechanickych veli€in

vytvofime jednoduchy numericky model narazového déje, kterym je mozno simulovat

chovani se testovanych prvkl v€etné jejich nelinearity a viskoelasticity.
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Obecné diferencialni rovnici padajiciho zavazi je mozno vyjadfit nasledovné

¥r2xitarx+roixt =g

w:\ﬁ, wlz\ﬁ o
m m 2m

Pokud pfedpokladame, Ze sila, kterou je deformovana (natahovana) pruzina —

3
kde

Slacha, se méni linearné

F=—(k+§X)X (4)

muzZeme zadanim rdznych parametrd nelinearity vznikajici poroelastickymi
vlastnostmi materialu Slachy (parametr 4, resp. &) a téz viskoelastického tlumeni
(parametr n, resp. x) modelovat pribéh prodlouzZeni Slachy a zménu rychlosti, resp.

zrychleni padajiciho zavazi.
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Prodlouzeni
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Obr. 5 Casova zména prodlouZeni testovaného prvku, zména rychlosti padajiciho

zavazi a zpomaleni tohoto zavazi (Umérné zatéZujici sile) pro pfipad linearné

elastického prvku
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Zanedbanim tlumeni 5 = 0, ale téz poroelastické nelinearity £ = 0 modelujeme
.Klasicky“ linearni material, pfiemz jako tuhost, ktera je umérna Youngovu modulu
pruznosti, je vyjadfena ve veli€iné k (resp. ®). Na Obr. 5 jsou vykreslené pro tento
pfipad Casové zavislosti prodlouzeni Slachy (ij. také drahy padajiciho zavazi v dobé
narazu), okamzité rychlosti zavazi v pribéhu narazu a €asova zavislost zrychleni
(resp. zpomaleni) zavazi v dobé narazu. Protoze se hmotnost zavazi v prabéhu
narazu (tj. natahovani vzorku Slachy) neméni, sila zatéZzovani Slachy vyplyva ze

zakona sily

F=ma (5)

ProtoZze experimentaln& méfime Casovy prubéh rychlosti padajiciho zavazi
anebo zavislost jeho zrychleni — zpomaleni, jednoduchou numerickou integraci, resp.
derivovanim namérené zavislosti obdrzime realny prabéh prodlouzeni — deformace
Slachy, a téz pribéh zatézovaci sily F. Vzajemnym vykreslenim téchto dvou veli€in
dostaneme pozadovany zatézovaci diagram materialu Slachy (Obr. 6). Jak je vidét ze
simulovanych zavislosti, prabéhy veliin pfemisténi, rychlosti a zrychleni jsou blizké
sinusoidalnimu pribéhu, pfiemz jsou vzajemné fazové posunuté. Je to dano
skuteCnosti, Zze ukazany dynamicky systém je blizky linearnimu harmonickému

oscilatoru bez tlumeni.

Zatézovaci diagram

300
250

200 /
150 /

100 /

50 /

0 T T T T T

0 2 4 6 8 10 12
Prodlouzeni mm

Zrychleni m/s"2

Obr. 6 Zatézovaci diagram testovaného prvku pfi simulaci linearné elastického

materialu
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Jak je vidét z Obr. 6, zatéZovaci diagram v tomto pfipadé pfedstavuje linearni
elasticky material fidici se Hookovym zakonem. Pro lepSi nazornost jsme pfi
uvadéné simulaci narazového déje zadavali hodnoty rychlosti padajiciho zavazi
v okamziku zacCatku narazu v=1,5m/s, tuhost méfeného vzorku Slachy
k = 3.10° N/mm a hmotnost padajiciho zavaZi m = 15 kg, tj. hodnoty blizké hodnotam

realné nameérfenym pfi experimentech.

Dalsi Obr. 7 ilustruje chovani vzorkd materialu s vyraznou poroelastickou
nelinearitou a téz viskoelasticitou (parametry £ a r). Pro numerickou simulaci byly

znovu tyto parametry zvoleny tak, aby byly blizké hodnotam pfi experimentech.

Z vykreslenych €asovych prubéhd je vidét, Ze v tomto pfipadé jsou veli€iny
pfemisténi, rychlosti a zrychleni v dobé narazu vzajemné Casové posunuté a liSi se
od sinusoidalniho také tvary jejich prabéhd. ZatéZzovaci diagram v tomto pfipadé je
znacné nelinearni, na zaCatku zatéZzovani je tuhost Slachy mal4, ale postupné s jejim

natahovanim vzrista.

Dalsi prabéh diagramu je ovlivnény viskoelastickym teCenim. Pokud zatézujici

sila nepfesahne hodnotu pevnosti Slachy, vytvofi se hysteresni kfivka.
Experimentalni méfeni na realnych vzorcich S§lach, kterych vysledky jsou

uvedeny v dalSi Casti prace, ukazaly, ze tyto vzorky se skute€né chovaji z hlediska

mechanického zplsobem, ktery byl velmi blizky simulovanym zavislostem.
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Obr. 7 Casové priib&hy mechanickych veligin pfi simulovaném narazu na prvek

s poroelastickou nelinearitou a viskoelasticitou
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Zatézovaci diagram
150

<N 125 /-\
(2]
IS 100 /
E 75
5 50
E /

25

0 T T T T T

0 1 2 3 4 5 6

Prodlouzeni mm

Obr. 8 Simulovany zatézovaci diagram nosného prvku, ktery je blizky realnému
prvku Slachy

Aby bylo mozno realizovat navrzené razové zkousky, bylo zkonstruovano
razové testovaci zafizeni. Zakladnou konstrukci je ram, ve kterém je na jednom konci
fixovan vzorek (Obr. 9). Aby se zabranilo posunu tkani nebo selhani stiskem na

rozhrani Celist — vzorek, byly pouzity specialné vyrobené svorky.

LDV head
Mirror

7 Z “ Conical clamps
Specimen-___ Accelerometer
Movable frame 1
Drop weight
Basic frame

m
2
Obr. 9 Konstrukce zafizeni pro razové zkousky
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FixaCni svorky jsou klinovité tvarované cCelisti z oceli s drsnym povrchem na
kontaktnich plochach. Ke snizeni koncentrace napéti a pro zabranéni vyklouzavani
Slachy z Celisti drzaku byl na jejich uchytné plochy pfilepen smirkovy papir. Tyto
Celisti umoznuji tkanim, aby byly fixovany odpovidajicim zplsobem, aniz by doslo
k jejich signifikantnimu poSkozeni. Maly vertikalni posun Celisti v konickém vodicim
prostoru v pribéhu zatéZovani iniciuje tahova sila vzorku, pfiemz se soucasné
vytvari bocni tlak Celisti na fixovanou Slachu. Identické konické uchyty jsou pouzity na
dolnim konci vzorku, kde se pohybuji vramci koénického vodiciho prostoru

pohyblivého ramu.

Pfed zkouskami byla ur€ena maximalni fixacni sila konicky klouzajicich Celisti,
aniz by byla zménéna zakladni biomechanicka struktura a parametry testovaného
materialu. Narazova sila pfi padu zavazi je pfenasena na vzorek prostfednictvim
zavésného ramu. V pfipadé dvojitych a &tyf€etnych vzorkl hamstringu bylo jejich
ohnuti (double loop) uchyceno v hornim okraji testovaciho zafizeni. Horni svorka
fixovala bud volné anebo Slachy s obratkou nebo kosténé uchyty vzorkl. Dolni
svorka fixovala volné casti Slachy a nebo kostény uchyt vzorku. Vzdalenost mezi

okraji uchytll se ménila od 30 mm do 80 mm.

Jak vyplyva zrovnice (3), prubézné méfeni Casové zavislosti posunu dolni
Celisti nebo zrychleni rychlosti vertikalniho pohybu pfi narazu poskytuje kompletni
informaci pozadovanou pro vyhodnoceni zatézovaciho diagramu Slachy. Pro tyto
ucely bylo pouzito méfeni zrychleni (zpomaleni) pomoci piezzoelektrického
akcelerometru a souCasné namérené signaly byly korelovany s méfenim zmén
(prdbéhu) rychlosti dopadajiciho zavazi pomoci zafizeni Polytec OFV-302 Laser
Doppler Vibrometer (LDV). Laserovy vibrometr méfi pohyb celisti v pohyblivém
zavesném ramu bezkontaktné. Pouziti obou zafizeni sou€asné neni v principu nutné,
ale zaznamenavané signaly mohou byt takto porovnany a spolehlivéji a presnéji

vyhodnoceny.

Pfrestoze laserovy dopplerovsky vibrometr byl vyvinut jako zafizeni pro méfeni
vibraci, méfici princip umoznuje, aby byl sensor pouZit k detekovani Casového
pribéhu rychlosti také v pfipade jednorazovych déja. PFi experimentech byl pouzit

heterodynni laserovy dopplerovsky vibrometr Polytec - interferometricka hlava OFV-
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302 spolu s kontrolérem OFV-2601. V experimentu nepfesahly rychlosti narazu

zavazi 1.5 m/s, coz je hodnota v rozsahu méreni pfistroje.

Obr.10 ukazuje ilustracni pfiklad typického ¢asového pribéhu pohyblivé Celisti
vzorku jako signal laserového dopplerovského vibrometru, ktery byl zaznamenany
v experimentu se Slachou m. semitendinosus. Je zde mozno vidét, Ze pFenos
kinetické energie do systému je doprovazen urCitym zvinénim (rippling)
superimponovanym na zaznamenavany signal. Je to nasledek vlastnich kmitl
zavéSeného ramu. Rippling effect muazeme potlaéit vybérem vhodného
mechanického tlumeni narazového kontaktu nebo numerickou filtraci a vyhlazenim
puvodniho signalu pfi jeho digitalnim zpracovani. Vzhledem k tomu, Ze se signaly
musi pfi jejich zpracovani také diferencovat, abychom ziskali pribéh sil brzdéni, jako
nejvhodnéjSi postup se ukazala byt interpolace kubickymi splajny. Graf také ukazuje

kfivku prodlouzeni vzorku, jak byla ziskana numerickou integraci.

0.0 0
N
- 05 RN 5 €
) > S
£ — &
> 1.0 PO 10 2
g ~7" S
- rJ o)
> 1 \'n\}’\\f\,nmw"/w 15
-2.0 -20
0 5 10 15
Time ms
Obr. 10 Zaznam prubéhu rychlosti a prodlouzeni Slachy m. gracilis pfi posunu
dolni Celisti

Z hlediska praktické zkuSenosti, aplikace vibrometrického systému se ukazala
jako vyhodnéjsSi v porovnani se standardnim piezzoelektrickym akcelerometrem
s ohledem na potlaceni vysokofrekvencniho Sumu signalu zrychleni, ktery vznika pfi
narazu v konstrukci zatézného ramu. Primarni signaly, jak akcelerace, tak rychlosti,

byly zaznamenavany v digitalni formé na dvoukanalovém osciloskopu. Nasledné byly
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pfeneseny tyto zaznamy do PC a numericky integrovany a/nebo derivovany pro
vyhodnoceni €asovych prubéhu zrychleni (zpomaleni) a pfemisténi dolni uchytné

Celisti se vzorkem.

Pokud zname setrvaéni hmotnost pohyblivého rdmu a padajiciho zavazi,
muzeme pomoci zrychleni jednoduse vycislit brzdici silu pusobici na vzorku Slachy.
Navic mize byt také identifikovdana hodnota energie dopadajiciho zavazi. Timto
zpusobem, aplikaci pouze jednoho sensoru na méreni dynamiky razového procesu,
obdrzime dostatek informaci k vyhodnoceni zatéZovaciho diagramu Slach, dokonce i
pro pfipad vysoce nelinearnich vlastnosti materialu. Kromé toho, vyhodou takovéhoto
jednoduchého zafizeni je moznost zmény vySky padu a hmotnosti zavazi, coz
umoznuje aplikovat rizné zatézové rychlosti, a také ménit celkové mnozstvi energie
narazu. Obecny pohled na kompletni zafizeni je pfedstaven na Obr. 11 a Obr. 12;
Obr. 13 ukazuje zavés pohyblivého ramu na Slachu. DalSi fotografie na Obr. 14 a, b;
Obr. 15 a,b a Obr. 16 ilustruji jednotlivé komponenty a konstrukéni detaily
testovaciho zafizeni s padajicim zavazim, tak jak byly navrzeny a realizovany pfi

experimentalnich zkouskach.

Obr. 11 Kompletni pohled na méfici sestavu
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Obr. 12 Kompletni pohled na méfici sestavu spolu s pohyblivou ¢asti zatéZovaciho

zarizeni

Obr. 13 ZavésSeni pohyblivé ¢asti (ramu) na vzorek Slachy pfi méfreni
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Obr. 14 a,b Princip méfeni a technické detaily uchyceni vzorkl do konickych svorek
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Obr. 15 a,b Technické detaily konickych svorek s drsnym uchytavacim povrchem
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Obr. 16 Meéfici hlavice laserového dopplerovského vibrometru (LDV), kterym se

bezkontaktné snimal pohyb zatéZovaciho ramu pfi narazu padajiciho zavazi
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VYSLEDKY

V pribéhu experimentalniho testovani jednotlivych vzorkd vaziv byly postupné
meéfeny razné typy Slach jak jednotlivé, tak také v jejich vzajemnych kombinacich.
Jak jiz bylo feCeno, za zakladni charakteristiku Slach jako nosnych elementu
z hlediska mechanickych vlastnosti muZzeme povazovat zatéZovaci diagram. Ze
vzajemné zavislosti prodlouzeni a pusobici sily mizeme vypocitat nejen maximalni
pevnost Slachy, ale také jeji tuhost a také priblizné meze, kde jiz zatéZovaci proces
zaCina byt irreversibilni a z hlediska organismu vede k trvalému poskozeni tkané,
pficemz Slacha jako nosny prvek zacCina degradovat. V nasledujicim textu jsou
postupné uvedeny zpracované vysledky testl, které se podafilo ziskat pro jednotlivé
typy Slach. Spolu s tim jsou pro kazdy typ Slachy uvadény fotografie jednoho ze

zkouSenych vzorkUl pred zatizenim a po jeho natazeni resp. roztrzeni.
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= Test Slachy m. gracilis (G)

\ G2

Elongation mm
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Force N

Elongation mm

Obr. 18 a,b Namérené zatézovaci diagramy vybranych individualnich vzorka Slachy

m. gracilis
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= Test Slachy m. semitendinosus (ST)

Elongation mm

Obr. 20 Zatézovaci diagram vybranych individudlnich vzorkd Slachy m.

semitendinosus
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» Test originalniho predniho zkfizeného vazu (LCA)

o 2 4 6 8 10 12
Elongation mm

Obr. 22 Zatézovaci diagram dvou vybranych individualnich vzork( originalniho LCA
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= Test ligamentum patellae (BPTB)

Obr. 23 a,b Test ligamentum patellae
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Obr. 24 a,b Namérené zatézovaci diagramy vybranych vzorkd ligamentum patellae

ze dvou serii experiment(
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= Test Slach m. gracilis a m. semitendinosus (STG)

Force N

Elongation mm
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Obr. 26 a,b,c Naméfené zatéZovaci diagramy zdvojenych vzork( Slach m. gracilis
(G1b, G3a), m. semitendinosus (S1b, S3a) a Ctyfnasobné vzorky m. gracilis + m.
semitendinosus (G3b+S3b, G2b+S2b).
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Prehled vyhodnocenych méfenych vzorkl (ukazka ze souboru n=21 parovych

méreni) je uveden v Tab. 4 spolu se zakladnimi udaji o kazdém vzorku a podminkach

zkousKky.
Tab. 4 Zakladni udaje o méfenych vzorcich (ukazka z pfehledu souboru n=21)
vzorek méfeni | délka | Sitka | hloubka vySka trvalé poznamka soubor
[mm] | [mm] [mm] padu prodlouzeni
[mm] [mm]
(cca)
1931
A1 a 1 25 15 2 50 pretrzena Ala.sht
b
P1 a 1 41 19 6 100 pretrzena P1a.sht
b
G1 a 1 97 5 3 100 103 | nepfetrzena G1a.sht
2 103 5 3 100 nepretrzena G1a-2.sht
double b 1 82 13 23 50 pfetrzena G1b.sht
S1 a 1 91 7 3 50 106 | nepfetrzena S1a.sht
2 106 7 3 50 pretrzena S1a-2.sht
double b 1 62 15 7 50 pretrzena S1b.sht
1954
A2 a 1 26 9 2 50 A2a.sht
b
P2 a 1 50 19 10,5 100 vyvléknuta P2a-1.sht
2 34 19 10 100 nepfetrzena P2a-2.sht
b
G2 a 1 47 55 2,2 50 pretrzena G2a.sht
Gb+Sb
quadruple 1 44 18 6 100 pretrzena G2bS2b.sht
S2 a 1 63 8 3,5 100 pretrzena S2a.sht
1923
A3 a 1 30 11 2,5 50 A3a.sht
b
P3 a 1 37 19 5,5 100 pretrzena P3a.sht
b
G3 double a 1 31 9 4,5 70 pfetrzena G3a.sht
Gb+Sb
quadruple 1 61 16 5 100 pretrzena G3bS3b.sht
S3 double a 1 68 19 3,5 100 pretrzena S3a.sht
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= Prehled finalnich vysledkt

Obr. 27 a Obr. 28 ukazuji typické dynamické zatéZzoveé diagramy Slach riznych
typu a jejich vzajemné porovnani. Elasticky modul, ktery je pfimo umérny tuhosti
vzorku muze byt vyjadien jako sklon v daném bodu kfivky zatéZovaciho diagramu.
Na zacCatku zatézovani se zvétSuji zatézovaci sily, tuhost se zvétSuje taktéz. Za
normalnich pfirodnich podminek napéti Slachy nesmi pfesahnout nominalni linearni
oblast, kdyz se ma vyhnout irreversibilnim zménam. Proto je maximalni pevnost
materialu definovana jako maximalni odpor vic&i tahové zatézovaci sile. Tuhost je
definovana v N/mm jako odpor vici prodlouzeni v oblasti linearni zavislosti. Na rozdil
od zavislosti napéti vs. pomérna deformace a také modulu pruznosti, hodnoty meze
pevnosti i tuhost materialu (vzorku) jsou Umérné pficném prifezu vzorku. Parametr

tuhosti se tedy maze ménit dle vzorku Slachy.

2.0
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\Semitendon

1.0 / \\
0.5 Gracilis
1 tendon

0.0 -

o 5 10 15
Elongation mm

Force kN

Obr. 27 Typické pribéhy dynamické zatézové sily versus prodlouzeni vzorku

Slachy m. gracilis a m. semitendinosus a jejich vzajemné porovnani.
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Obr. 28 Pribéhy dynamickych zatézovacich sil versus prodlouzeni pro Slachy PTB a

originalniho LCA

Tab. 5 sumarisuje zpraimérované hodnoty méfeni maximalni pevnosti, tuhosti

v linearni oblasti a také maximalni napéti pro rizné typy Slach.

Max.zatizeni Max. napéti
LCA vzorek Pocet pruht N Tuhost NNmm | Mpa
A=LCA jednocetny 1246+243 182 |41.3+8.1
P =BPTB jednocetny 38554550 364 | 40.6+7.1
G = gracilis jednoCetny 925+127 354 195.1£13.1
dvojcetny 25731496 432190.3+17.4
S =
semitendinosus | jednoCetny 2050+159 224 | 88.7+7.8
dvojcetny 3395+592 487 |82.6+14.4
G-S Ctyrcetny 4546+1500 490|70.6+23.3
Tab. 5 Maximalni napéti a maximalni sila (tahova pevnost) méfenych vzork

VSechny vzorky byly tedy méfeny na jejich odezvu pfi dynamické tahové
zatézi. Kromé absolutnich hodnot byly také urCovany maximalni hodnoty sily a
pfepocteny na odpovidajici prufez vzorku. Originalni LCA ukazaly primérnou

maximalni zatéz (pevnost v tahu) 1246+243 N pfi prafezu asi 30 mm? (maximalni
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napéti 41.3 MPa), pruhy BPTB vykazovaly hodnoty 3855+550 N pii prafezu 80 mm?
(maximalni napéti 40.6 MPa), Slachy hamstringll - m. gracilis vykazaly 925+127 N pfi
prifezu 10 mm? (maximalni napéti 95.1.MPa) a §lacha m. semitendinosus vykazala
vysledek 2050+159 N pfi prufezu 20 mm? (maximalni napéti 88.7 MPa). Protoze
geometrické rozméry u vétSiny vzorkd v dané kategorii spadaji do relativné uzkého
intervalu — zvlasté jejich pficné rozméry — maximalni tahova sila pfed selhanim
nebyla signifikantné rozdilna. Limit prodlouzeni — maximalni pomérna deformace

pred skute€nym selhanim — byla asi 20% pro vSechny druhy.

Kromé jednoduchych elementl v tabulce jsou uvadény také maximaini
hodnoty dvoj- a &tyf€etnych pruhd. Je mozno vidét, ze tahova sila na jednotkovy
prifez se pfiblizuje hodnotam jednoho pruhu vzorkd. Nevyznamné snizeni
maximalnich hodnot pfi vicenasobnych pruzich je evidentné zplsobeno sice dobrou,
ale ne zcela idealni fixaci vzorku, pfi které i malé vyklouznuti vzorku z jeho uchyceni
Celistmi zapficifiuje snizeni vypodtenych hodnot. Dle naSeho nazoru to mize byt

jediny faktor, ktery zplsobuje uvadény efekt.
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DISKUSE

Soucasné literarni zdroje nenabizeji dostate¢né signifikantni rozdily klinickych
vysledkd mezi pouzitim autograftd BPTB nebo hamstring. Ani metaanalysy riznych
provedenych studii nenasSly statistické rozdily hodnocenych dotaznik
(questionnaires) [33,90]. Napfiklad Frank a Jackson [25] uvadéji, ze ,klinicka
srovnani ukazala, Zze BPTB $tépy i hamstringy maji obdobnou efektivitu u dospélych,

pouze s malymi odchylkami v otazkach stability kolene a svalové sily*.

Stale pretrvava mnoho nejasnosti a kontroversnich nazorud, ktery z moznych
druhu biologickych materialt je vhodny pro rekonstrukci LCA. Tyto nazory se jesté
vice zvyrazni, pokud se tykaji reoperaci po primarnich plastikach [77]. Ztoho
vyplyva, Ze v pfitomné dobé& neexistuje spolehlivy konsensus o optimalni operacéni
technice pro tyto indikace. V klinické praxi pak pfistupuji i dalSi faktory, které vice Ci
méné ovliviuji Uuspéch operativy jsou napf. vybér pacienti, operacni technika,
operacni pfistup, a kone¢né postoperacni rehabilitaéni program, pfedpokladané cile
a moznost finalniho zatizeni. Podil vSech téchto aspekti a miru jejich odliSeni na

vysledku operace Ize stézi urcit.

Kritickym faktorem pro uspéSnou rekonstrukci LCA je vybér $tépu.
Biomechanické vlastnosti dle nazoru chirurgud silné ovliviuji vybér $tépl
[4,11,34,59,79]. PFfi tom existuje mnoho individualnich faktort, které ovlivAuji
vysledky LCA rekonstrukce. Ty mohou byt zaméfeny na predpéti Stépu, napéti a
techniku fixace [3,26] atd.

Tato studie predstavuje poprvé méfeni biomechanickych vlastnosti nahrad
predniho zkfizeného vazu pouzitim laserového dopplerovského vibrometru. Ve studii
bylo zhodnoceno mechanické chovani dvou typld Slach hamstringd pfi
biomechanickém testovani, které zahrnovalo dynamické razové zatizeni a tahovou
pevnost. Jak jsme jiz konstatovali, pfedchozi studie mechanickych vlastnosti
ligamentum patellae a Slach hamstringu byly zaméfeny hlavné na studium meze
pevnosti vzorkll nebo na méreni odpovédi tkané Stépu vaci tahovému napéti pfi

malych rychlostech zatézovani nebo pfi cyklickém zatézovani.
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Aby bylo mozno se vyhnout nesrovnalostem a ziskat spolehlivé porovnatelné
vysledky, je nutno brat na védomi nékteré dulezité faktory. Prestoze vysledky
testovani maji klinickou hodnotu, musi byt vénovana pozornost pfi literarni
interpretaci. Rozdilny vék kadaverosnich tkani, testovaci poloha a sklon $tépu,
variety v aplikaci zatézovych sil, ale také technické odliSnosti az problémy uchyceni
vzorku ve svorkach pfi méfeni zplUsobuje obtiznost ve srovnani vysledku riznych
studii. Navic z klinického hlediska ovliviuji uspésSnost implantace Stépu takové
faktory jako pevnost fixace, nekrosa a remodelace kosti, pfi€emz data popisujici silu
Stépu se tykaji pouze inicialni faze po implantaci a nezahrnuji proces biointegrace do

organismu a biologickou prestavbu Stépu.

ZkuSebni metoda, ktera byla vyvinuta pro pfedkladanou studii, umoZznuje
méfeni jednotlivych pruhl originalniho LCA a BPTB. Hamstringy — m. gracilis a m.
semitendinosus - byly méfeny v podobé jedno- nebo dvojéetného pruhu, kdy byla
otoCka umisténa kolem horniho okraje horni svorky. Tataz kombinace dvou otocCek
m. gracilis a m. semitendinosus byla pouzita pro méfeni Ctyf€etného pruhu. Oba
volné parové konce Slach byly zajiStény v dolni svorce. Ve vSech pfipadech bylo
napéti rovnhomeérné, rovnéz fixace do svorek. Dle nasi zkuSenosti tato procedura
zabezpeCovala rovhomérné napéti na kazdém pruhu, takze pfi zatézovaci zkousce
bylo mozno kazdy pruh stejné zatizit. Tento zpusob byl také pouzit k volnému
zatizeni pruhu m. gracilis a m. semitendinosus, kdy byly takto rovhomérné zatiZzeny a
utésnény v dolni svorce. Ve vSech pfipadech bylo stejné napéti udrzovano stejnymi
podminkami hmotnosti kovového nosi¢e pro dolni svorku. Pfi zkousce bylo tahoveé
napéti realizovano razem padajiciho zavazi pusobenim na dolni konec, pro viechny

druhy pruhu.

Vlastni upevnéni tkani v Celistich je dulezitym faktorem pro spravnou
interpretaci naméfenych vysledkd. Hlavni vyhodou klinovych svorek pouzitych
v experimentu je, Zze umoziuji kontinualni pfisati tlaku svorek pouze s minimem tkani
distalné pfi kompresi mezi jednotlivymi plochami oboustranné svorky. Tak je mozno
snizit Sanci neuspéchu na rozhrani svorka - Slacha. Navic pouZziti smirkového papiru
v technice uchyceni mékkych tkani je odpovidajici a poskytuje konzistentni a pfesné

vysledky. Pfesna sila napéti a zatizeni St€pu muize byt méfena pouze, kdyz dojde
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k poruSe materialu vzorku mezi horni a dolni svorkou. KdyZ se trhlina (selhani) objevi

na misté fixace, muze to zpusobit nespolehlivost ve vysledcich méfeni.

Biomechanické testovani ruznych variant nahrad LCA bylo jiz dobfe
zdokumentovano. Noyes [62], Hamner [34] a Woo [86] pojednavaji v jednéch
z nejCastéji citovanych pracich o biomechanickych vlastnostech LCA nahrad a o
uniaxialnim testovani. Tyto prace potvrzuji, ze CtyiCetny pruh m. gracilis a m.

semitendinosus ma zhruba o 250 procent vétSi pevnost nez originalni vaz.

V jedné z hlavnich studii Noyese et al. [62] se popisuji strukturalni a
mechanické vlastnosti normalniho LCA a raznych typl nahrad. Konecna sila pevnost
(ultimate tensile strength) a tuhost (stiffness) originalniho LCA ¢ini 1725 N, resp. 182
M/mm. Ve srovnani s timto méla stfedni tfetina BPTB $tépu o Sifce 13,8 mm pevnost
o0 168% vétsi a témér Ctyfnasobnou tuhost oproti pavodnimu LCA. Cooper [19]
zméfil pevnost BPTB Stépu o Sifce 10mm v urovni 2977 N, coZ je o néco malo vice
nezli 2900 N zjisténych Noyesem pro 14mm Stép. Z téchto odchylek je vidét rozdil
vznikajici pravdépodobné odliSnosti uchyceni $tépl ve svorkach nebo jejich

designem. McKernan zjistil pevnost 10 mm BPTB $tépu 2646 N [54].

Z hlediska Slach hamstringl doslo k postupnému vyvoji pouziti samostatnych
pruhi m. semitendinosus nebo m. gracilis, pfes jejich zdvojeny prabéh az po
kombinaci smycky Citajici Ctyfi pruhy obou Slach zaroven. Noyes uvadi pevnost
samostatné Slachy m. gracilis 838 N, resp. m. semitendinosus 1216 N [62], zatimco
CtyfCetny pruh $t€pld ma maximalni napéti (ultimate tensile load) az 4108 N, coz
pfedstavuje az trojnasobny narust oproti originalnimu LCA [1]. Tento ¢tyf€etny pruh
hamstringd ma pevnost 807 N [36], tedy az trojnasobnou oproti originalnimu LCA a
témér dvojnasobnou proti BPTB Stépu o Sifce 10mm [11,62]. Dle udaju McKernana
[54] byly hodnoty samostatnych pruhl m. semitendinosus 1216 N (70%) a m. gracilis
838 N (49%) ve vztahu k BPTB Stépu. Pokud tyto hodnoty jsou kombinovany,
dosahuje zatiZeni pfed selhanim 119% originalniho LCA. Ctyféetny semitendinosus
nebo kombinace zdvojenych m. semitendinosus a m. gracilis pfesahuje 3560 N, resp.
4108 N, coz Cini 206% az 238% oproti originalnimu LCA [34,62]. Hamner potvrzuje,

Ze pokud je Slacha hamstringu zdvojena, jeho pevnost je pfiblizné také zdvojena.
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Rowden uvadi [77] ve studii, kdy bylo pouzito kadaverll mladSich nez 42 let,
Ze maximalni pevnost (ultimate tensile strength) byla 2195 + 427 N, a tuhost 06 £ 80
N/mm puvodniho LCA. V pfipadé rekonstrukce BPTB c¢inila maximalni pevnost 416 +
66 N. Pfi pouziti ¢tyf€etného pruhu semitendinosu byla maximalni pevnost 612 + 73
N, coz je signifikantné vySSi nezli u BPTB. Tuhost se vyznamné neliSila u obou
materiald a Cinila 47 £ 19 N/mm. Dle této studie C€ini maximalni sila napéti
rekonstruovanych kolen pouze 20-30% oproti plvodnimu LCA. Naproti tomu pevnost

u hamstringt je cca o 50% vySsi nezli u BPTB.

V Hamnerové studii [34] se uvadi, ze mnohoCetny pruh hamstring o
rovnomérném napéti ma vysSi vlastnosti tahové pevnosti nezli BPTB. V této studii
nebyly pouzivany pletené pruhy. Rovnéz bylo zaznamenano, Ze Stépy vystavené
maximalni zatéZovaci sile (ultimum tensile strength) které byly vystaveny
rovnomérnému napéti vykazovaly maximalni zatéz 4590 N pfed selhanim, zatimco

pro pruhy vystavené manualnimu napéti vykazaly primérné 2831 N pred selhanim.

Pokud se tyka tuhosti $tépl, u BPTB $tépu bylo potvrzeno, Ze jeho tuhost je
tfi- az Ctyfikrat vétsi nezli u originalniho LCA, zatimco m. semitendinosus a m. gracilis

vykazovaly obdobné hodnoty jako originalni LCA [37].

V souhrnu Ize ovSem potvrdit, Ze literarni zdroje se shoduji v tom, Ze inicialni

pevnost $tépu BPTB je vzdy vySsi neZli originalniho LCA [55].

Kim [43] upozornuje ve své studii, Zze pfi rekonstrukci LCA dochazi inicialné ke
snizeni pocatecCni pevnosti $tépu, coz bylo potvrzeno ve studiich na zvifatech
[15,16]. Zabyva se proto studii $tépu, kdy byly pruhy spleteny kolem podéiné osy do
tvaru copanku, eventualné prosity hypoteticky za ucelem zlepSeni vlastnosti jejich
pocCatecni pevnosti [43,81]. Obecna praxe splétani a prosivani pruhG hamstringl je
znacné rozsifena, aniz by byla podloZzena pfedchozimi experimentalnimi studiemi.
Argumentem podporujicim tuto teorii zpravidla bylo, Ze se mnohoc€etny pruh bude
chovat obdobné jako spletené lano [24,81]. Proti tomu stoji v kontradikci
argumentace Hearleho [35], ktery uvadi, Ze pouZziti splétani vlaken v textilnim
primyslu ma za cil zlepsit flexibilitu a manipulaéni vlastnosti materiall, ale nedochazi

pfi tom ke zvySeni tahové pevnosti a tuhosti. Ve skuteCnosti se stoupajicim uhlem
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ohnuti vldkna se jeho sila sniZuje. Zavéry studie Kima uvadéji, Ze splétani a seSivani
pruhu $tépu Slach signifikantné snizuje poc€atecni silu a tuhost $tépu. Z jeho prace

vyplyva, ze tato technika by neméla byt pro rekonstrukci LCA pouzivana [43].

Jini autofi rovnéz testovali biomechanické vlastnosti pletenych hamstringu.
Wilson [85] provedl biomechanickou analysu parovych BPTB a dvojCetnych
pletenych $tépu m. semitendinosus a m. gracilis. Biomechanické testy zaméfrené
k selhani $tépu demonstrovaly primérnou maximalni zatéz u BPTB 1784 N, resp.
2422 N u hamstringu, coz je statisticky vyznamny rozdil. Rozdil v tuhosti (BPTB 210
N/mm, resp. hamstringy 238 N/mm) nebyl statisticky vyznamny. Elasticky modul
BPTB Stépu byl 225 MPa (+ 129), hamstringl 145 Mpa (+ 58), coz je statisticky
vyznamny rozdil. Primérna plocha prufezu byla pro BPTB §tép 45 mm?, zatimco u
hamstringti 57 mm?. Sté&py hamstringti byly signifikantné siln&j$i nezli BPTB, ale oba
Stépy se podobaly tuhosti. Patellarni Stép mél vyS8i modul pruznosti nezli

hamstringy.

Ze zaverl Milletta [56] vyplyva doporuceni podlozené biomechanickou studii,
Zze by bylo vhodné se vystfihat pouziti pletenych pruht tam, kde se pozaduje co

mozna nejpevnéjsi inicialni stép.

Pouziti Slachy m. quadriceps femoris bylo poprvé popsano Marshallem v roce
1979 [51], av8ak maximalni mozna zatéz (load) dosahovala pouze 15% originalniho
LCA [19]. Tuto nevyhodu potvrdil i Staubli [82] studiem a srovnanim mechanickych
vlastnosti komplext quadriceps-patella a BPTB, kdy pfi pficném prufezu 64,4mm?,
resp. 36,8 mm? byly naméfeny hodnoty maximalini sily zatéze (ultimate tensile stress)

33,5 N/nm? vers. 53,4 N/nm?), coz predstavuje rozdil hodnot staticky signifikantni.

Allografty se rovnéz mohou uplatnit v rekonstrukci LCA [69]. Mezi nejCastéji
pouzivané patfi BPTB, Achillovy Slacha, m. tibialis anterior et posterior, hamstringy.
Jejich vyhodou je nulova morbidita darcovského mista, zkraceny operaéni €as a
relativné dobra dostupnost pozadovanych rozméru stépu. Nevyhody jsou ovsem také
Cetné a zahrnuji: moznost pfenosu onemocnéni, imunologické reakce, nebezpeci
poruSeni sterility, snizena schopnost remodelace a inkorporace, jizveni a rovnéz

zvySené finanéni naklady. Spolehlivost interpretace vysledkd pouziti allograftli vazne
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na rozdilnosti operacnich technik, druhu pouzitych materiali, smési indikaci akutnich

versus chronickych pfipadl a sterilisanich procedur [55].

Pricné priezy $tépu byly diky jejich cylindrickému tvaru primérné 55 mm? u
hamstringti oproti 32,3 mm? u BPTB &tépu, tim se pfiblizuji priméru originalniho
LCA 44,4 mm2 [36].

Rovnéz Ize soudit, Ze ani zavéry vétSiho poctu studii, zabyvajicich se riznymi

vvvvv

zaver pro jednoznacnou podporu pouziti té které operacni techniky a metodiky.

Prestoze vysledky pouziti BPTB $tépu odpovidaji jeho charakteristice "zlatého
standardu" v rozmezi 90-95% uspésnosti [7,66,71], otazky souvisejici s morbiditou
darcovského mista se dostavaji asto do popredi. NejCastéji kritisovanym problémem
je patellofemoralni bolest. Rozsah jejiho vyskytu dle udaju Agliettiho se snizil
signifikantné ze 40 na 21% pouzitim arthroskopické techniky operativy [2], pfesto
mnohé studie uvadeéji Cetnost vyskytu patellofemoralniho syndromu v Sirokém
rozmezi od 5 do 55% [1,7,44]. O tom, Ze etiologie anterior knee pain syndromu
dosud neni jednoznacné ur€ena hovofi jak zajimavé udaje u konzervativné IéCenych
pacientl s LCA deficientnim kolenem s Cetnosti vyskytu tohoto syndromu 28% [13],

tak ale i se stejnou Cetnosti 28% u kolen operovanych technikou hamstringa [50].

Navic Graham uzavira [33], Ze na zakladé revise bohatych literarnich zdroju
Ize vyjadfit nazor o urcité mife nezavislosti klinickych vysledkld a pooperacni stability
kolenniho kloubu na volbé pouzitého nahradniho materialu. PfedevSim zdUraziuje
nutnost splnéni zakladnich principl operativy, v jejichz stinu se teprve nachazi
zvoleny druh $tépu. K prioritnim principim spravné provedené rekonstrukce LCA se
pocitaji polozky jako vytvofeni prfesného anatomického ukotveni Stépu, dosazeni
pevné inicialni fixace, adekvatni |éCba doprovodnych vazivovych poranéni, oSetfeni
poranéni meniskll a v neposledni fadé strukturovany rehabilitaéni pooperacéni
program. Tyto vSechny body jednotlivé nebo jako celek se mohou vyznamnou mérou

podilet na celkovém uspéchu rekonstrukéni operace LCA.
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Tento nazor sdili rovnéz To [83], ktery uvadi, Ze pevnost konstrukce $tépu

Vigwviv s

Nami dosazené laboratorni vysledky studie ukazuji, Ze pevnost
kombinovaného Cc&tyf€etného $tépu hamstringd je vysSi nez 10 mm ligamentum
patellae nebo originalni LCA, coz odpovida literarnim udajiom [84]. Podstatnym
vysledkem nami pouzité laserové metodiky je zjiSténi a potvrzeni, biomechanické
vlastnosti Slach jsou zavislé na rovhomérné rozdéleném napéti. Z toho vyplyva, zZe
mnohocetné pruhy Slach vystavené stejnomérnému napéti koresponduiji ekvivalentné
sumé napéti, kterym jsou vystaveny samostatné pruhy Slach. Na zakladé toho je
mozno vyvodit, ze je vhodné pouzit tyto pruhy jako mnohocCetné a vystavit je
stejnému napéti. Tim je mozno dosahnout maximalniho pocatecniho zatézovaciho
napéti. Navic pro klinické uziti se splétanim a prosivanim pruh( zvyraznuje operacni
zhorSeni podminek fixace $tépu a jeho biointegrability do kostniho tunelu, coz maze

byt finalni komplikaci rekonstrukce.

Z pfinosi nami provedené studie je podstatné, Zze byla provedena na
parovych vzorcich. Lze proto pouzit vysledky srovnani parovych organu, coz se
stava vyhodou oproti neparovému testovani. Navic pouziti $tépd humannich
kadaveru je lépe aplikovatelné do klinické praxe, nezli tomu je napfiklad u animalnich
studii [43,60,74].

Je dulezité upozornit, Ze nase i v naSich méfenich se projevovala konsistentni
zavislost dosahovanych hodnot a jejich postupnému snizovani na nardstajicim véku

vzorku, coz je ve shodé s literarnimi zdroji [73,86].

BPTB Stép je v souCasné dobé ,zlatym standardem® pro revizni chirurgii LCA.
Dle naSeho nazoru by autologni $tép hamstringi mohl byt prvni alternativou pro
revizni operativu LCA. Pouziti $lach hamstring snizuje vysokou &etnost selhani po
nahradé, po revizi rekonstrukci LCA [63,65]. Pfitom se zejména uplatni jeho vyborna

biomechanicka sila nasobné pfesahujici pevnost pfirozeného LCA.
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ZAVER

Filosoficky vzato, intraartikularni nahrada pfedniho zkfizeného vazu
predstavuje spiSe komplexni operac¢ni vykon, kde je pfitomno mnoho faktor(, které
jiz jsou prostudovany, ale také mnoho faktor(, které bude zapotfebi jesté zeSiroka a
dlouze studovat. To se tyka predevsSim vybéru vhodnych materialovych vlastnosti
tkani, ur€enych pro nahradu pavodniho LCA, potom také precisni operacni techniky,
volby spravné a spolehlivé fixace $tépu, a také pfesného nastaveni napéti Stépu.
K tomu jesté pfistupuje poZadavek na zvoleni programu umoziujiciho dostateCnou
ochranu Stépu v dobé remodelace a zaroven poskytujici prostor pro detailné

naplanovany rehabilitaéni program.

Rozhodnuti o vybéru vhodného §tépu pro rekonstrukci LCA zalezi na mnoha
faktorech a osobnim pfistupu operatéra. Tyto faktory zahrnuji nejen zkuSenost s
operacni technikou a vlastni filosofii operativy, ale také dostupnost biologickych tkani
a jejich vztah k moznym patologicko-anatomickym odchylkam. Rovnéz musi odrazet
nazor pacienta, miru jeho Zivotni aktivity a psychickou naklonnost a souhlas se

zvolenym zplasobem |éCby.

Literarni zdroje dosvédcuji, ze pouziti BPTB Stépu ma nejvétsi zastoupeni a
predstavuje nejvétsi miru zkusSenosti, tomu odpovida i postaveni "zlatého standardu"
operativy deficientnich LCA. Zaroven se vSak obecné uznava vétsi morbidita této

procedury, v¢. pfipadu selhani.

Metodou alternativni operativy ziskavajici stale vice na oblibé je pouziti Slach
hamstringd — m. semitendinosus a m. gracilis, jejichZz snizena morbidita spolu se
zlepSenou implantacni a fixacni technikou ma za nasledek odpovidajici, srovnatelny

klinicky efekt a spokojenost pacienta.

V souhrnu tato studie zhodnotila odezvu originalniho LCA, BPTB S&tépu a
Stépu hamstringll na uniaxialni dynamickou zatéz. Pozorovali jsme chovani $tépl
originalniho LCA, BPTB, m. semitendinosus a m. gracilis pfi simulovani

biomechaniky, ke které dochazi mechanismem distorse kolenniho kloubu.
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Dle plvodniho zadani studie bylo zjisténo, Ze biomechanické vlastnosti
originalniho LCA vykazuji nejmens$i silu a pevnost ze vSech materiald. BPTB
vykazuje mirné vysSi hodnoty maximalni sily, zatimco obé& Slachy m. gracilis a m.
semitendinosus dosahuji pfiblizné dvojnasobné hodnoty maximalniho napéti. Dvou-
a CtyfCetné hamstringové pruhy kombinované dohromady, které byly upevnény a
vystaveny stejnomérnému napéti pfi narazu padajiciho zavazi, vykazaly vlastnosti
aditivnich pevnosti jednotlivych individualnich pruhl vramci odhadnuté chyby

méreni.

Z pohledu experimentalniho zhodnoceni materialovych vlastnosti Slach jako
nosnych mechanickych prvkl je zabezpeleni relevantnich vysledki pomérné
komplikovanou ulohou, protoZze se jedna o znacné nelinearni material. Nelinearni
viskoelasticita spojena navic s poroelastickymi projevy materidlu principialné
vyzaduje realizovat testovaci podminky, které by se co nejvice pfiblizovaly
podminkam in-vivo. ProtoZe obvyklé zatéZovaci testy vyuzivané v inZenyrské praxi
jsou pro tento ucel nevyhovujici, bylo nutné navrhnout, teoreticky zduvodnit a
experimentalné realizovat puvodni metodiku méfeni, ktera je schopna spravné
simulovat chovani testovanych tkani v Zzivém organismu. Navrhli jsme proto metodu
drop-weight testing (zkouska padajiciho zavazi) tak, Ze aplikované dynamické
zatizeni rychlostmi, ¢asovym prubéhem a absolutnymi hodnotami spada do oblasti,
ve kterych se zpravidla pohybuje namahani tkani Slach jako nosnych elementu

vV organismu.

Uzitim  laserového  dopplerovského snimae, a také pouZitim
piezzoakcelerometru pro snimani dynamické elongace vzorki bylo mozno
demonstrovat, Ze lze urlit dynamické zavislosti zatizeni versus deformace, f;j.
dynamické zatézovaci diagramy. Z technického hlediska byla téz vyfeSena otazka
spolehlivého uchyceni vzorka Slach, BPTB Stépu i pfirozeného LCA v testovacim
zarizeni. To znamena, Ze byl vyfeSen problém, ktery se ukazal byt jednim z klicovych
pro spravnou interpretaci experimentalnich vysledkd. Ze jedna o vyznamnou
zalezitost, vyplyva i z reSerSi literarnich udajl, nebot tento technicky problém byl
zmifiovan v mnoha studiich, které se touto problematikou zabyvaly. Je mozno
konstatovat, Ze principy vyhodnoceni experimentalnich udajl se ukazaly dostate¢né

pfesné a spolehlivé pro analyzovani vlastnosti predkladanych biologickych materiald.
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Pfestoze bylo studii dokazano, Zze biomechanické vlastnosti jako sila $tépu a
mira maximalniho napéti v dynamické zatézi simulujici urazovy mechanismus se v
zavislosti na rozdilnosti tkanovych struktur liSi, bylo mozné téz vyvodit schéma
praktického doporuéeni pravé na zakladé téchto vlastnosti. Je tak zfejmé, Ze
vlastnosti Slach hamstringll jsou biomechanicky nejvice uzpusobené odolavat
dynamickym silam pusobicim na vazivovy aparat kolenniho kloubu a jeho tkanovych

nahrad.

Je ovSem zapotfebi mit na zfeteli, Zze uspéch biologické remodelace tkani se
nachazi jiz mimo faktické moznosti operatéra. Pfitom k dosazeni uspéchu operativy
je pravé tuto remodelace nutna v maximalni mife. Pro uplnost: patfi k ni otazky
revaskularisace, formovani kolagennich a vazivovych struktur tkani, podilejicich se
na nahradé pavodniho vazu. V tomto ohledu se remodelace dotyka mikrogeometrie a
metabolismu buriky a ostatnich soucasti pidvodem mesenchymalnich struktur vice,

nez je operatér schopen vilastnim zvladnuti operacni techniky zabezpedit.

Prestoze tato studie odpovédéla jednu otazku, mnoho dalSich zustava.
Predevsim se tykaji ,ligamentisace §tépl, pouzivanych jako nahrad puvodniho LCA.
Zistava nevyjasnéno, zda otazky snizeni sily napéti (tensile strength) a pevnosti

(stiffness), které jsou citovany mnoha sou€asnymi studiemi, jsou klinicky relevantni.

Rozsah  biologickych, biomechanickych, patologicko-anatomickych a
patofysiologickych vztahl a zakonitosti, které se na reparaénim déji podileji nebo
které se mohou jako nové objevit, je v tuto chvili neznamy. Proto je zapotfebi si byt
védom jak v8ech pfislusnych risik, tak na druhé strané prospéchu biologické nahrady
poranéné vazivové tkané kolenniho kloubu. Zaroven je vhodné na této basi
posuzovat vSechna pro a proti, a rovnéz tak soudit vysledek operacni IéCby. Navic
plati znama zkuSenost operatérl, Ze vérohodnost hodnoceni vysledku operacni

|éCby pfimo umérné stoupa s ¢asovym odstupem od provedeného vykonu.
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KLINICKE VYUZITI

Cilem studie je poskytnout informaci chirurgm zabyvajicim se problematikou
operativy kolenniho kloubu, ktera jim muze pomoci pfi volbé vhodného $tépu pro
planovany operaCni vykon, tj. pro rekonstrukci LCA, pfipadné pro jeji revisi a
reoperaci. Tato problematika samozifejmé Uzce souvisi a je zavisla na zkuSenosti
operatéra, jeho technickych moznostech a odviji se rovnéz dle narokl a potreb

pacienta.

Pouziti Slach hamstringll v podobé viceCetnych pruhl maji své opodstatnéni
jak v pfipadech primoimplantaci, tak zejména v reviznich operacich. To odpovida
nejen snizené morbidité darcovského mista oproti pouziti stépu BPTB, ale pfedevSim
vybornym biomechanickym vlastnostem, pokud se tyka sily Stépu i maximalniho
napéti v zatézi. Vysledky studie demonstruji, ze ¢tyf€etny pruh hamstringl vystaveny
rovnomérnému napéti ma vyssi pocatecni pevnosti neZli ostatni testované vzorky. To
je dulezité pfi rozhodovani o volbé Stépu. Z biomechanického hlediska se jevi tento
material jako odpovidajici a vérohodna alternativa pro rekonstrukci LCA. Zejména
pak Ize Slachy hamstring doporugit pro revizni operativu LCA, kde je omezeny vybér
Stépl, protoze nékteré moznosti byly jiz vyCerpany pfi primoimplantaci. Navic
biomechanické parametry poskytuji dostateCnou zaruku pro prevenci nového urazu,
kdy se material hamstringl jevi jako nejvice biomechanicky odolny proti novému

urazovému déji.

Pfestoze s mnoha otazkami zodpovézenymi se objevuji dalSi, které na své
studium jesté Cekaji, domnivame se, Ze studie poskytla nové udaje pro podporu
pouziti Slach hamstringl zejména ve slozitych pFipadech rekonstrukci pfedniho

zkfizeného vazu.
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