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Seznam použitých znaků, zkratek a latinských výrazů 

THA 

Flexe 

 

Abdukce 

Mediální 

Laterální 

Proximální 

Distální 

 

τ 

θ 

R(τ ) 

r 

hk 

Ak 

λk 

Pk 

H 

𝛻 

 

In vivo 

heterogenní 

 

izotropní 

 

DED 

SLM 

EBM 

 

Total hip arthroplasty 

pohyb v kloubu při kterém se zmenšuje úhel mezi 

přilehlými kostmi; opak = extenze 

odtažení v kloubu; opak = addukce 

směr do středu 

směr na okraj 

směr nahoru 

směr dolů 

 

komplexní proměnná 

úhel zákrytu 

funkce, měnící se pro různé povrchy 

vektor polohy 

k-tý mřížový vektor v recipročním prostoru 

faktor velikosti 

vlnová délka 

fázový posun 

hlavní zakřivení 

diferenciální operátor nabla 

 

„v živém“; experiment  vykonaný na živém organismu 

různorodé, mající nestejnorodé složení; 

opak = homogenní 

fyzikální vlastnosti nezávislé na směru; 

opak = anizotropní, ortoptorpní 

directed energy deposition 

selective laser melting 

electron beam melting 
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µ 

σred = SMieses 

 

SLT 

HR-pQCT 
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RFK  

Youngův modul pružnosti 

Poissonovo číslo 

Von Miesesovo redukované napětí 

 

Standard Triangle Language 

High-resolution peripheral quantitative computed 

tomography 

 

mez pevnosti v tlaku 

reakční síla v kyčelním kloubu 
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1. Úvod 

Veškeré zásahy do kostní tkáně jsou následovány její odpovědí. Implantací 

celistvého titanového dříku nebo ocelových kostních šroubů do kostní tkáně, změníme 

biologické, nativní rozložení napjatosti ve sledované části kosti. Kostní tkáň na tuto 

změnu zatížení reaguje svojí přestavbou – remodelací. (V místech úbytku napětí dochází 

k úbytku kostní hmoty a v místech nárůstu napětí k jejímu zpevnění, vytvrzení.) Tato 

přestavba je v mnoha případech vítaným jevem – když si zlomíme ruku, díky remodelaci 

dojde k jejímu srůstu. Nicméně při implantaci předmětu násobně vyšší tuhosti, než je 

tuhost okolní – většinou spongiózní kostní tkáně, sledujeme v inkriminovaném místě 

výraznou kostní resorpci. Následný stress-shielding může vést k vážným problémům, až 

k lomu a poškození implantátu. Jak učinit správnou modifikaci implantátu? Důležité je 

zvolení vhodných materiálových a geometrických řešení. 

Celková artroplastika kyčelního kloubu (THA) se běžně používá k úlevě od bolesti, 

obnovení funkce a zlepšení kvality života pacientů se zhoršenými kyčelními klouby, 

pokud selhala konzervativní léčba. V důsledku narůstajícího věku populace, se zvyšuje 

tlak na životnost endoprotéz. Pozornost se i díky rozvoji aditivních technologií 

zpracování kovů ubírá k implantátům vytvořeným z porézních struktur – jejichž 

mechanické vlastnosti, zejména tuhost a poréznost, se přibližují vlastnostem kostní 

tkáně. Což jim předpovídá delší životnost uvnitř kostní tkáně. 

3D tisk kovu se v dnešní době těší stále větší oblibě díky jeho možnostem vyrobit tvarově 

složité prvky, minimálnímu odpadu materiálu a homogenitě výtisku, zaručující lepší 

mechanické vlastnosti. Uplatnění nachází mimo letectví a biomechaniku také 

v automotive či šperkařství. Díky aditivnímu zpracovaní kovů, jsme schopni vytvářet 

konstrukční řešení, která využívají vysoce pevných, biokompatibilních materiálů 

s vysokou tuhostí a vhodnou modifikací jejich vnitřní architektury snižovat celkovou 

tuhost, regulovat poréznost atd. Tyto struktury nazýváme trabekulární, anglicky 

scaffolds. 
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I. Teoretická východiska práce 

První část této práce je věnována trabekulárním strukturám, jejich 

matematickému vyjádření a výrobě. Dále biomechanice kyčelního kloubu, principu 

remodelace kostní tkáně a postupům jak jí zamezit. Jsou zde sepsány informace o 

krátkém, plně pevném femurovém dříku, který je v této práci optimalizován.  

 

Myšlenka této práce je založena na studii [1], která jako první experimentálně 

prokázala přínos správně zvolené porézní architektury pro snížení stress-shieldingu. 

Stress-shielding se dá vysvětlit jako vynucená resorpce kostní tkáně, zapříčiněná 

odstraněním původního napětí v kosti v důsledku designu implantátu. Motivací nám 

může být obr. 1, převzatý z předešle zmíněné studie, na kterém můžeme vidět snížení 

stress-shieldingu porézního implantátu, ve srovnání s plně pevným dříkem stejné 

geometrie. Kromě toho CT analýza ukazuje, že optimální distribuci relativní hustoty lze 

namapovat do aperiodické mřížkové domény bez zachyceného neroztaveného prášku. 

To naznačuje, že kyčelní implantát je jako první úplně porézní, na rozdíl od stávajících 

dříků s porézním povlakem na pevné části. Tato studie také říká, že pokud se pevné jádro 

pouze obalí porézní vrstvou, tak dřík ztratí veškeré výhody. [1] 

Obrázek 1: Porovnání kostní resorpce plně pevného vs. porézního kyčelního dříku (převzato z [1]) 
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2. Biomechanika kyčelního kloubu 

Pár kyčelních kloubů nese váhu trupu a vyrovnávacími pohyby pomáhá udržet 

rovnováhu, a zároveň umožňuje pohyb dolních končetin. Kyčelní kloub (articulatio 

coxae) je kloub kulový omezený, umožňující pohyb ve všech třech rovinách, spojující 

kost pánevní (os coxae) s kostmi dolní končetiny – konkrétně kostí stehenní (os femoris). 

Kloubní hlavice (caput femoris) tvoří ¾ povrchu koule. Jamku tvoří acetabulum na kyčelní 

kosti, které je vyplněno tukovým polštářem (pulvinar acetabuli) a rozšířeno o 

chrupavčitý okraj (labrum acetabuli). Prostor mezi jednotlivými kloubními plochami je 

vyplněn synoviální tekutinou, která napomáhá hladkému pohybu a zamezuje 

nadměrnému tření. [2][3] 

Obrázek 2: Anatomie kyčelní kloubu (převzato z [23]) 

V základním postavení umožňuje kloubní spojení tento rozsah pohybů. Je jím flexe – 

do 120°, extenze – do 13° (ukončena napětím lig. iliofemorale), abdukce – do 40°, 

addukce – možná hyperaddukce do 10°, rotace – zevní do 15°, vnitřní do 35°. 

Při flexi je abdukce, addukce a rotace možná ve větším rozsahu. [3] 
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V této práci nás bude převážně zajímat proximální část femuru – na obr. 3 

v zeleném rámečku. Důležitými útvary této části jsou hlavice kyčelního kloubu (caput 

femoris), krček (collum femoris), tělo (corpus femoris) a kondyly kolenního kloubu 

(condyli femoris). Krček a tělo spolu svírají kolodiafysární úhel, který se u každého 

jednotlivce může lišit. V normálním stavu se pohybuje v intervalu od (120°,135°). Pokud 

je úhel <120° nazýváme kyčelní kloub varózním – typické je postavení končetin do O. 

Pokud je úhel >135° nazýváme kyčelní kloub valgózním – typické je postavení končetin 

do X. [2] 

Obrázek 3: Řez femurem - kortikální/spongiózní část (převzato z [24]) 

Z anatomického hlediska nacházíme na dlouhých kostech dvě epifýzy a dvě 

metafýzy propojené diafýzou. Z histologického hlediska kostní tkáň dělíme na kost 

spongiózní (trabekulární) a kost kompaktní (kortikální). V diafýze dlouhých kostí 

přechází kost spongiózní v dřeňovou dutinu. Hustota spongiózní kosti se směrem 

k hlavici zvyšuje a uspořádání jednotlivých trámců (trabekul) zajišťuje přenos silového 

namáhání na kost kompaktní.  



 
 

 14 

2.1 Silový rozbor kyčelního kloubu 

Vzhledem ke své jednoduchosti a dostatečné přesnosti je u odborné veřejnosti 

velice oblíbený statický matematický model podle Pauwelse [5]. Používání dynamických 

modelů kyčle je během každodenní klinické praxe často příliš náročné a komplikované. 

Pauwelsův model skutečně prokázal nejlepší účinnost a přesnost při odhadu velikosti 

výsledné síly kyčelního kloubu ve 2D – celkové statické zatížení kyčelního kloubu je 

odvozováno z dvoudimenzionálního silového rozboru ve frontální rovině viz. obr. 4. 

Jeho model počítá s počáteční podmínkou stoje na jedné noze. Pro odhad výsledné síly 

kyčelního kloubu ve 3D se ukázal nejlepší model dle Igličovi studie [6]. Igličův model 

dosahuje minimální odchylky od in-vivo naměřených dat prof. Bergmanna. [4] 

 
Obrázek 4: Silový rozbor kyčelního kloubu dle Pauwelse (převzato z [4]) 

Pauwels ve své studii předpokládá, že výsledná reakční síla FR působící na kyčelní 

kloub je tvořena silou FG5 (hmotnost těla mínus noha nesoucí váhu) a silou od 

abduktorových svalů FM působících v místě velkého trochanteru. Směrnice síly FR působí 

přímo do středu rotace kyčelního kloubu (HRC), což odpovídá přibližně středu hlavice 
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femuru. K rovnováze v kyčelním kloubu dojde za splnění momentové rovnice 2.1. Síla 

FG5 vyvolává na rameni dG otáčivý moment kolem centra kloubní hlavice, který je 

současně vyrovnáván silou FM na rameni dM. [4] 

 𝐹𝐺5 ∙ 𝑑𝐺 = 𝐹𝑀 ∙ 𝑑𝑀 (2.1) 

 
Z dané momentové rovnice a obr. 4 vyplívá, že síla vyvolaná svaly abduktory 

stehna FM musí být násobně vyšší než síla FG5. Neboť velikost ramene dG je 2 krát až 3 

krát větší než velikost ramene dM. Svaly nejvíce se podílející na abdukci jsou musculus 

tensor fasciae latae, musculus gluteus medius, minimus, částečně maximus, musculus 

piriformis a musculus obturatorius internus. Všechno, co zvyšuje poměr ramen těchto 

dvou sil, také zvyšuje sílu svalů potřebnou pro chůzi a následně také sílu na hlavici 

stehenní kosti. Typicky se jedná lidi se širší pánví nebo například porovnání mezi mužem 

a ženou – v důsledku přizpůsobení ženské pánve porodu. Výsledná síla FR je ovlivněna 

také velikostí kolodiafysárního úhlu. [7] 

 

 

 

 

 

 

 

2.2 Remodelace kosti 

Kost je živá, anizotropní a heterogenní tkáň, která má schopnost měnit své 

vlastnosti po celý život prostřednictvím nepřetržitého procesu tvorby a odbourávánín 

kosti zvaného kostní přestavba – remodelace. Jejím je přizpůsobit strukturu kosti silám, 

kterým je vystavena. K tomuto procesu dochází prostřednictvím koordinovaných aktivit 

tří typů buněk: osteoblastů, osteoklastů a osteocytů. Osteoblasty a osteoklasty jsou 

odpovědné za tvorbu tkáně a její odbourávání. Osteocyty jsou zralé buňky odpovědné 

za kostní mechanosenzitivitu. [8] 
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Wolfův zákon o transformaci kosti říká, že v důsledku funkčních nároků dojde 

v kosti ke změnám uspořádání v její vnitřní architektuře. Druhotně je možnost změny i 

zevního tvaru, nicméně to se netýká této práce. Konkrétněji řečeno, pokud přestane být 

kost v určité lokalitě zatěžována, začne proces jejího odbourávání na tomto místě. 

V opačném případě nastane její osifikace – zbytňování. Z teoretického hlediska by bylo 

ideální, aby kostní tkáň zůstala v původním stavu při aplikaci implantátů. Tedy vyřešit 

problém – zamezení remodelace. 

 
Obrázek 5: Směry hlavních napětí v hlavici femuru (převzato z [25]) 

Hustota spongiózní kosti se směrem k hlavici zvyšuje a uspořádání jednotlivých trámců 

(trabekul) určuje přenos namáhání na kompaktní kost. Na obrázku 5 můžeme vidět 

dráhy trabekul podrobené namáhání na tlak, respektive na tlak. Wolfův zákon nám 

definuje, že orientace kostních trámců je shodná s orientací hlavních napětí. [9] 
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3. Krátký dřík totální náhrady kyčelního kloubu 

První operace totální náhrady kyčelního kloubu byla provedena kolem roku 1961 

doktorem sirem Johnem Charnleyem. Tehdy se jednalo ještě o dřík dlouhý – tj. jeho 

distální část končila v diafýze femuru. První zaznamenané zkušenosti s používáním 

krátkých dříků jsou z roku 1989, kdy vyšla studie se dříkem Mayo Conservative Stem od 

firmy Zimmer, nicméně kvůli malému počtu klinických zkoušek a ke sklonu lidí ke 

konzervativnímu chování příliš neuspěl. Oblibě se krátký dřík dočkal až bezmála za 

dalších 20 let, se zvýšeným zájmem o méně invazivní chirurgické přístupy. Operace je 

šetrnější a je zachována větší část stehenní kosti.[10] 

Krátký dřík optimalizovaný v této práci využívá pro fixaci v kosti převážně svou 

střední část v oblasti metafýzy femuru. Na rozdíl od dříků dlouhých, které pro fixaci 

využívají svou distální část v oblasti diafýzy. Výhodou krátkých dříků je právě jejich 

způsob fixace, který eliminuje riziko stress-shieldingu v oblasti trochanterů. Optimální 

návrh porézního dříku by tento stress-shielding měl eliminovat ještě více. U dlouhých 

dříků, dochází k hlavnímu přenosu síly v distální části dříku v oblasti diafýzy femuru, což 

má za následek kostní resorpci v proximální části femuru a následné nebezpečí uvolnění 

dříku. Stress-shieldingu se dá zamezit sjednocením modulů pružnosti dříku a okolní 

kostní tkáně. [11] 

Ačkoliv se krátké dříky, nebo obecně dříky bez stabilizace v diafýze, nyní hojně 

užívají, hlavně díky výhodám uvedených výše, jejich porovnání s dříky konvenčními příliš 

není. Důvodem je krátký čas pro dlouhodobé klinické zhodnocení – zpráv popisují 

remodelaci přilehlé kostní tkáně. Nicméně vše nasvědčuje tomu, že se jedná o krok 

správným směrem.  

 

3.1. Umístění krátkého dříku 

Pro úspěšnou fixaci dříku v kostní tkáni je důležitá tzv. primární stabilita. Jedná 

se o celkovou pevnost spojení implantátu s kostí bezprostředně po chirurgickém 

zákroku. 

Geometrie a s ní spojený způsob fixace dříku určují jakým způsobem bude 

implantát namáhán a způsob remodelace přilehlé kostní tkáně. U dlouhých dříků je 
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stabilizace zajištěna v oblasti diafýzy femuru a obecně větší kontaktní plochou. Krátké 

dříky jsou fixovány do proximální části femuru a je nutné zajistit co možná největší 

kontakt jeho povrchu s kostí, ideálně jeho splynutí. Jeho geometrie dovoluje orientaci 

ve více ohnuté poloze v proximálním femuru, což umožňuje větší retenci krčku femuru. 

To také umožňuje větší kontakt s kostní tkání pro primární fixaci. Pokud je design dříku 

více zakřivený mediálně a laterálně, může být zachována větší část velkého trochanteru.  

Čím více je implantát metafyzárně v kontaktu s krčkem nebo kortikální kostí, tím více má 

zatížení tendenci se přenést přednostně do proximální části femuru a redukuje se tak 

stress–shieldingový efekt. Kontakt v oblasti calcaru je vítán co možná největší. Calcar je 

zhutnělý výběžek kompaktní kosti, nacházející se uvnitř spongiózy v oblasti malého 

trochanteru, posteriorně k neutrální ose krčku femuru . Pomáhá přenosu síly 

femorálním krčkem a redistribuuje napětí v proximální části femuru. [10] 

 Vzhledem k různorodosti lidské populace je často vhodné velikost a tvar 

implantátu určit z předoperačního RTG snímku. Návrháři dříku na obr. 6 sestavili vztah 

mezi poloměrem calcarovy křivky (na obrázku vyznačená červeně) a offsetem dříku (na 

obrázku vyznačený modře) – čím větší je 

poloměr, tím menší je offset. Valgusové 

femury s většími středními poloměry 

calcaru mají menší offset a naopak 

varusové femury s menšími poloměry 

calcaru mají větší offset. U mužů mívají 

dříky větší offset než u žen. [10] 

  

Obrázek 6: Dřík Fitmore od spol. Zimmer (převzato z [10])  
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4. Trabekulární struktury 

Doslovný překlad slova trabekulární dle lékařského slovníku [14] zní trámčitý. 

Trabekulární kost je tvořena trámečky spongiózy. Průchodnost je zde zásadní pro odtok 

komorové vody a vítaná z mechanického hlediska. V anglofonních zemích se pro tyto 

struktury používá spojení Porous Scaffold Design nebo také TPMS structures. TPMS je 

zkratka pro Triply Periodic Minimal Surfaces. Minimální povrch je povrch minimální 

plochy mezi danými hranicemi. V přírodě takové tvary vyplývají z rovnováhy 

homogenního napětí. Daný fenomén můžeme sledovat například v mýdlovém filmu.  

Počítačem podporovaný geometrický design má schopnost efektivně zkonstruovat velké 

množství komplexních povrchů. Důležité vlastnosti TPMS jsou symetrie prostorových 

skupin, jejich nekonečnost a periodicita ve třech nezávislých směrech. Mají konstantní 

nulové hlavní zakřivení, tj. součet hlavních zakřivení v každém bodě je nula. [12] [13] 

Metoda TPMS může popsat struktury a různé fyzikální materiály, které se 

objevují v přírodě nebo jsou člověkem uměle vytvořené. Například silikáty, kompozity, 

lipidové dvojvrstvy nebo porézní struktury – optimalizované pro náhradu tkáně. 

Kritickým problémem pro konstrukci porézních struktur je dosažení požadovaných 

mechanických vlastností a zajištění transportu hmoty. To znamená najít ideální poměr 

mezi mechanickou stabilitou (tuhostí) dříku a biokompatibilností. Z dřívějších studií a 

experimentálních zkoumání jsou známy intervaly pro ideální poréznost a velikost pórů – 

tato problematika je řešena v kap. 5.2. Vždy se jedná o kompromis mezi hustší 

strukturou poskytující lepší mechanické vlastnosti a více porézní strukturou poskytující 

lepší průchod biomateriálu. Takto zkonstruované struktury by měly napodobovat 

morfologii, strukturu a funkci přirozené tkáně ve snaze pro optimální integraci k okolní 

tkáni. Nicméně stále platí, že příroda je nejlepším designérem. [12] 

Je známo mnoho trojnásobně periodických minimálních povrchů. Prvními 

příklady TPMS byly povrchy popsané Schwarzem v roce 1865, následované povrchem 

který popsal jeho student Neovius v roce 1883. V roce 1970 popsal Alan Schoen, tehdejší 

vědec NASA, dalších 12 TPMS, jejichž existenci prokázal v roce 1989 H. Karcher. [13] 
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4.1. Matematický popis TPMS 

Každá TPMS struktura má svůj přesný parametrický předpis, známý jako 

Weierstrassova formule: 

 
𝑥 = 𝑅𝑒∫ 𝑒𝑖𝜃(1 − 𝜏2)𝑅(𝜏)𝑑𝜏

𝜔

𝜔0

 (4.1.1) 

 
𝑦 = 𝑅𝑒∫ 𝑒𝑖𝜃(1 − 𝜏2)𝑅(𝜏)𝑑𝜏

𝜔

𝜔0

 
(4.1.2) 

 
𝑧 = 𝑅𝑒∫ 𝑒𝑖𝜃2𝜏𝑅(𝜏)𝑑𝜏

𝜔

𝜔0

 
(4.1.3) 

Kartézské souřadnice libovolného bodu jsou vyjádřeny jako reálné části (Re) 

konturových integrálů, hodnocené v komplexní rovině od určitého pevného bodu ω0 do 

variabilního bodu ω. [12] 

Různé typy TPMS lze aproximovat periodickými plochami složenými z 

jednoduchých trigonometrických funkcí. Na rozdíl od s parametrické formy TPMS lze 

periodický povrch TPMS obecně definovat rovnicí 4.1.4. 

 
𝜙(𝒓) = ∑𝐴𝑘cos⁡[2𝜋(𝒉𝑘 ∙ 𝒓)

𝐾

𝑘=1

/𝜆𝑘 + 𝑃𝑘] = ⁡𝐶 (4.1.4) 

 
Obrázek 7: Trigonometrické funkce aproximující jednotlivé TPMS struktury (převzato z [12]) 

kde X = 2 π x , Y = 2 π y , Z = 2 π z        [12]  
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4.2. Tvorba elementární sítě 

TPMS jsou postaveny z periodicky se opakující elementárních jednotek. Vykazují 

periodickou symetrii ve třech nezávislých směrech, což může být nahrazeno 

nekonečným opakováním elementární buňky. Vzor takovéto buňky je znázorněn na obr. 

8 vlevo. Povrch zájmu Γ, je reprezentován nulovou hodnotou funkce φ. Potom Γ rozdělí 

jednotkovou buňku na dvě odlišné fáze. Definujeme oblast, kde φ(r) ≤ 0 jako fázi 1, a 

oblast, kde φ(r) ≥ 0 jako fázi 2. Vygenerování povrchu sítě je dosaženo polygonizací Γ , 

jako nulové hodnoty funkce φ. [12] 

Povrchové rovnice pro vybrané TPMS ve formě implicitního povrchu jsou 

uvedené na obr. 7. 3D prostor obsazený jednotkovou buňkou je rozdělen na běžné 

buňky, například kostky. Pokud hodnota funkce φ(r) nabývá kladných i záporných 

hodnot v rozích dané krychle, pak musí TPMS projít krychlí. Může tak být vytvořena malá 

sada polygonů, které přibližují tvar TPMS v takové krychli – viz. obr. 8 vpravo. [12] 

 

 

Jak bylo řečeno v úvodu této kapitoly, pro povrch každého TPMS platí, že součet 

hlavních zakřivení v každém bodě je nula. Hlavní zakřivení H je dané rovnicí 4.2.1. 

 𝐻 = ∇ ∙ 𝒏 (4.2.1) 

 
𝒏 = ∇ ∙

𝜑(𝒓)
|𝜑(𝒓)| 

(4.2.2) 

 
∇⁡= ⁡

𝜕
𝜕𝑥

𝒊 +
𝜕
𝜕𝑦

𝒋 +
𝜕
𝜕𝑧

𝒌 
(4.2.3) 

Obrázek 8: Rozdělení elementární buňky TPMS na 2 fáze (převzato z [12]) 
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TPMS jsou poté v elementární buňce rozděleny na různé trojúhelníkové prvky. 

Pomocí tvarové funkce lze interpolovat řešení mezi diskrétními hodnotami získané v 

uzlech sítě. Tvarová funkce pro hexahedrální element – krychli s body umístěnými 

v jejích rozích je dána rovnicí 4.2.4. 

 𝑁𝑖 =
1
8
(1 + 𝜉𝜉𝑖)(1 + 𝜂𝜂𝑖)(1 + 𝜁𝜁𝑖) (4.2.4) 

kde,  i = 1, 2, …, 8  ; (–1 < 𝜉, 𝜂, 𝜁 < 1) ; 𝜉𝑖 ,𝜂𝑖,𝜁𝑖 jsou souřadnice bodů 

kubického elementu v parametrické doméně. 

 

 𝑥 =∑𝑁𝑖𝑥𝑖 , 𝑦 =∑𝑁𝑖𝑦𝑖 , 𝑧 =∑𝑁𝑖𝑧𝑖 (4.2.5) 

 

Funkční hodnota φ se vypočítá pomocí aproximovaných rovnic pro TPMS 

uvedených v tabulce na obr. 7 v doméně ξ, η a ζ. Skutečné 3D souřadnice pro vizualizaci 

(kartézské souřadnice tvaru) tělesa se poté vypočítají interpolací pomocí rovnic 4.2.5. 

[12][14] 

 

Obrázek 9: TPMS buňka typu P zkreslená tvarovou funkcí (převzato z [26]) 
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4.3. Typy trabekulárních struktur 

Nejznámější a ve své podstatě jedna z nejpozoruhodnějších struktur je gyroidní 

struktura objevená Schoenem v roce 1970. Jedná se o nekonečný, spojitý, periodický, 

minimální povrch, který má trojnásobnou rotační symetrii, ale nemá vložené přímé linie 

nebo zrcadlovou symetrii. Žádná ze stěn referenční krychle není rovinou symetrie. 

Hranice dotykové plochy prochází všemi šesti stěnami krychle. Osm takovýchto ploch 

tvoří základní elementární jednotku struktury. [13] 

 
Obrázek 10: Gyroidní struktura – vlevo: Základní oblast, uprostřed: dotyková plocha, vpravo: elementární jednotka 
(převzato z [13)] 

 
Obrázek 11: Typy TPMS struktur (převzato z [16]) 

(a) Primitive, (b) IWP, (c) Neovius, (d) Gyroid, (e) Fischer-Koch S, (f) CLP; vpravo vždy elementární jednotka, vlevo část 

struktury  
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5. Aditivní technologie zpracování kovu 

V porovnání s tradičními výrobními metodami je nevýznamnější výhoda 

aditivních technologií schopnost výroby volných tvarů, složitých struktur a dílů přímo 

z výchozího materiálu. Díky principu vrstvení materiálu dochází k minimalizaci 

odpadního materiálu a tudíž ušetření na materiálové položce. Rozlišuje tři nejoblíbenější 

technologie kovového 3D tisku. Patří mezi ně techniky řízené depozice materiálu – 

directed energy deposition (DED), selektivního laserového tavení – selective laser 

melting (SLM) a tavení elektronovým paprskem – electron beam melting (EBM). [17] 

Pro výrobu implantátů se využívá metoda SLM, dosahující nejlepších 

mechanických vlastností výrobku. Experimentálně byli mechanické vlastnosti vzorků 

této metody testovány ve studii [17]. Studie [18] hodnotí možnosti poréznosti, které je 

metoda SLM schopná dosáhnout. Výhodou této technologie je její přesnost, nevýhodou 

naopak její malá efektivita výroby. 

Za zmínku určitě stojí nová metoda sintrování (sintering), která také umožňuje 

výrobu porézních struktur s různými pórovitostmi a velikostmi pórů jako SLM. Ve studii 

[22] proběhlo zajímavé porovnání obou procesů. 

Sintrování, neboli spékání spočívá v přípravě práškové suspenze před 

dvoustupňovým pomalým tepelným zpracováním v atmosféře inertního plynu nebo 

vakua, kterému je výsledkem implantát ve tvaru sítě s vysokou tažností a pórovitostí. 

Výhodou této technologie je nižší cena a nižší míra kontaminace. Nevýhody reaktivita 

okolního prostředí.[22] Nicméně výroba dříku optimalizovaného v této práci proběhne 

metodou SLM, tudíž další kapitola bude zaměřena tímto směrem. 
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5.1. 3D – tisk kovů metodou SLM 

V prvním kroku dojde na základě geometrických dat obsažených v 3D 

počítačovém návrhu (CAD) k rozčlenění modelu na vrstvy o definované tloušťce. Podle 

daného vzoru zaostřený, vysokovýkonný laserový paprsek taví kovový prášek a vytváří 

roztavenou směs. Když se zdroj tepla vzdaluje, roztavená lázeň se rychle ochladí, ztuhne 

a vytvoří stopu. Tento proces vytváření jednotlivých vrstev se opakuje, dokud není 

vytvořená požadovaná geometrie součásti. Celý proces je schematicky zobrazen na obr. 

12. [17] 

 

Obrázek 12: Proces SLM aditivní technologie výroby kovových součástí (převzato z [26]) 

 
 
 
 
 

5.2 Vliv velikosti porézní struktury na adaptaci kostní tkáně 

Velikost a hustota porézní struktury ovlivňuje nejen stress-shielding, který vede 

k následné kostní resorpci a dalším negativním jevům ale také schopnost kostní tkáně 

prorůst do porézního implantátu, spojit se s ním. Ve studii [20] sledovala skupina 

japonských vědců efekt velikosti porézní struktury na růst králičí kostní tkáně in-vivo. 

Experiment probíhal na vzorkách o hustotě 65% a velikosti pórů 300/600/900 μm 

vyrobených metodou SLM. Výsledky byly testovány jak mechanicky, tak histologicky pod 

mikroskopem. 



 
 

 26 

 

 
Obrázek 13: Kostní dřeň šířící se do porézní struktury. Měřítko: 1 mm (převzato z [20]) 

          Stříbrná barva značí titanový implantát a fialová barva indikuje kostní tkáň. 

 

Porézní implantáty s velikostí pórů 600 μm mají nejvyšší schopnost fixace kostního 

materiálu a nejlepší zarůstání kostí. Studie doporučuje materiál o daných parametrech 

jako nejvhodnější pro ortopedické aplikace. [20] 

 Podobně dle studií [21] a [22], z nichž jedna se zabývala analýzou porézních 

struktur z již konkrétních komerčních implantátů a druhá analýzou STL struktur pro 

kostní implantáty, vzešly jako biologicky nejlépe adaptabilní vzorky s hustotou 70 ±⁡10% 

a velikostí pórů 500 respektive 600 μm. Studie [21] dále říká, že předešlé studie evaluují 

struktury o poréznosti vyšší jak 40% a velikosti pórů větší něž 300 μm, jako dostatečné 

pro uspokojivou vaskularizaci a růst kostní tkáně. Nicméně je opět zdůrazněno, aby 

mechanické vlastnosti implantátu byly podobné vlastnostem přirozené kostní tkáně a 

zabránilo se stress-shieldingu a následné kostní resorpci.[21] 
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6. Cíle práce 

Cílem práce je zanalyzovat porézní, trabekulární struktury a vhodnou z nich 

implementovat do krátkého kyčelního dříku, vyvinutého společností Prospon. Výhody 

krátkého dříku jsou stručně popsány v teoretické části. Výsledkem analýzy 

trabekulárních struktur by měl být vysoce pevný, plně porézní materiál s nastavitelnými 

mechanickými vlastnostmi. Vhodná trabekulární struktura by se svou tuhostí a 

porézností měla přibližovat kostní tkáni. To by mělo vést k následné minimální kostní 

resorpci a delší životnosti implantátu. 

V další fázi budou získané parametry trabekulárních struktur využity při analýze 

chování kostní tkáně femuru po implantaci takto modifikovaného dříku. Bude tak 

učiněno v 2-D úloze, která bude řešena postupně v následujících etapách: výchozí stav 

femuru před implantací, implantace plného dříku, implantace porézního dříku, 

implantace dříku s proměnnou tuhostí ve střední části (na základě topologické 

optimalizace). 

 Hlavními sledovanými parametry studie bude průběh Von Miesesova 

redukovaného napětí v trabekulární kostní tkáni a orientace tenzorového pole napětí 

v bezprostřední blízkosti povrchu implantátu. Bude provedeno porovnání změny napětí 

v kostní tkáni před a po implantaci dříku s vhodně zvolenými parametry. Analýza a 

optimalizace bude provedena v konečně prvkovém programu Abaqus CAE. 
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II. Praktická metodika výzkumu 

7. (MKP) Analýza trabekulárních struktur 

Tato kapitola popisuje analýzu trabekulárních struktur matematicky popsaných 

v kap. 4. Struktury na obr. 14 byly nakonfigurovány s ohledem na výrobu pomocí 3D 

kovového tisku a možnou kultivaci kostních buněk na jejich povrchu (velikost pórů). 

Analytickými metodami v konečně prvkovém softwaru Abaqus CAE byla získána jejich 

tuhost a analyzováno jejich mechanické chování. 

 

Trabekulární struktury byly vymodelovány ve formátu STL, používaný mimo jiné 

právě pro 3D tisk. Jedná se o soubor popisují pouze geometrii povrchu 3D objektu. 

Povrch je určený pomocí jednotkových normálových vektorů a vrcholů trojúhelníků, kde 

jednotlivé trojúhelníky vytvoří povrch tělesa. Pro následnou MKP analýzu bylo zapotřebí 

povrchové těleso převést na těleso objemové, do formátu Parasolid (.x_t). Ona 

transformace byla provedena v programu SolidWorks. 

 

Výsledné napětí bude uváděno dle teorie H.M.H. jako σred – takto redukované 

napětí je v programu Abaqus CAE značeno jako SMises a je dáno výpočetním vztahem 

daným rovnicí 7.1. 

 
𝑆𝑀𝑖𝑠𝑒𝑠 = 𝜎𝑟𝑒𝑑 = √3

2 ⁡𝐒 ∶ 𝐒 =
√3
2⁡𝑆𝑖𝑗 ∶ 𝑆𝑖𝑗⁡ 

(7.1) 

 

Obrázek 14: STL trabekulární struktury, zleva typ G, I-WP, P, D 
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S je deviátorová složka tenzoru napětí, kterou lze vyjádřit jako součet tenzoru napětí a 

hydrostatické napjatosti dle rovnice 7.2. 

 𝐒 = 𝝈 + 𝑝𝐈 (7.2) 

kde σ je tenzor napětí, I je jednotková matice a p je tlak definovaný dle rovnice 7.3. 

 𝑝 = −
1
3𝜎𝑖𝑖 

(7.3) 

 

7.1. Geometrie a materiálové parametry 

Všechny struktury podrobené analýze byly ve tvaru krychle o rozměrech 

5x5x5 mm. Struktury ve formě STL souboru byly dodány společností Prospon. 

Z materiálových parametrů použité titanové slitiny, uvedených a detailně 

popsaných v příloze č. 1, byly pro MKP výpočet nejdůležitější E = 113,8 GPa a Poissonovo 

číslo µ = 0,342. 

Struktury byly do programu Abaqus CAE importovány jako Standard & Explicit, 

3-D deformable model a bylo zapotřebí dbát na správný scaling – rozměry modelu. 

Odpovídající rozměry v milimetrech pro obdržení výsledků redukovaného napětí v MPa, 

tedy N/mm2. 

 

7.1.1. Titanová slitina Ti-6Al-4V 

Jako biomateriály jsou titan a jeho slitiny z hlediska mechanických vlastností a 

biokompatibility lepší než mnoho jiných materiálů, jako je například nerezová ocel nebo 

pyrolytický uhlík. Titan a jeho slitiny jsou široce používány v biomedicínských zařízeních 

a součástech, zejména jako náhrady tvrdých tkání. Jejich oblíbenost je dána hlavně díky 

žádoucím vlastnostem, jako je relativně nízký Youngův modul pružnosti, dobrá únavová 

pevnost, tvarovatelnost, obrobitelnost, odolnost proti korozi, a biokompatibilita. Titan 

a jeho slitiny však nesplňují všechny klinické požadavky samy o sobě. Proto se za účelem 

zlepšení biologických, chemických a mechanických vlastností často provádí povrchové 

úpravy a modifikace. Mezi technologie povrchových úprav titanu a jeho slitin patří 

mechanické zpracování, termické stříkání, sol-gel, chemické a elektrochemické 
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zpracování a iontová implantace z pohledu biomedicínského inženýrství. Kvůli výše 

uvedeným požadovaným vlastnostem se titan a jeho slitiny široce používají jako náhrady 

tvrdé tkáně v kostech, kloubech a zubních implantátech. [19] 

Pro tělní implantáty se v dnešní době nejčastěji volí slitina titanu Ti6Al4V. Slitina 

Ti6Al4V, je slitina titanu α + β s vysokou pevností, nízkou hustotou, vysokou lomovou 

houževnatostí, vynikající odolností proti korozi a vynikající biokompatibilitou.[17] 

 

7.2. Mesh a volba elementů 

Výpočetní síť byla přizpůsobena trojúhelníkové povaze STL souboru, ve kterém 

byly struktury vytvořeny. Bylo žádoucí ba i stěžejní, aby vygenerovaná orphan mesh, což 

je část sítě, která nemá vazbu na informace o geometrii prvku a jedná se tedy čistě pouze 

o databázi kolekce uzlů, elementů a povrchů, odpovídala geometrické síti dřívějšího STL 

souboru. 

 

Obrázek 15: Výpočetní síť na Gyroidní struktuře 
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Byly použity C3D4 elementy, které mohou být pro přesnější výsledky, zejména 

pokud v analýze řešíme ohybové namáhání, rozšířeny o další uzlové body uprostřed 

každé úsečky spojující dva z nich (viz. obr. 16). Takto vzniklé elementy se nazývají 

kvadratické a v Abaqusu se značí C3D10.  

Obrázek 16: Element C3D10 a C3D4 (červeně) (převzato z [28]) 

Použití kvadratických elementů doporučuji, pokud je zapotřebí získání co 

nejpřesnějších hodnot H.M.H. napětí v konkrétní oblasti struktury. Použití C3D10 

elementů se nejvíce projeví v korektnosti H.M.H napětí v oblastech struktury, kde 

nejvíce působí ohybové napětí. V této části úlohy byl důraz kladen na výpočet tuhosti 

struktur, kde je sledovaným parametrem posuv uy. Ten volbou elementů není extrémně 

zatížen, tudíž využití elementů C3D10 kvůli složitosti struktur a s tím spojeným vysokým 

výpočetním časem není vhodné. Pro demonstraci je porovnání rozdíl v náročnosti při 

využití C3D4 a C3D10 elementů uveden v tabulce č. 2 a v rozdíl Von Miesesova napětí 

v příloze č. 2. 

Tabulka 1: Počet uzlů a elementů sítě jednotlivých struktur 

typ struktury: G P D I-WP 

počet uzlů 106 497 43 168 30 824 177 221 

počet elementů 531 661 202 114 142 082 900 012 

 

Tabulka 2: Porovnání rozdílu výpočetního času při použití elementů C3D4 a C3D10 u Gyroidní struktury 

G počet elementů počet uzlů počet rovnic výpočetní čas [s] 

C3D10 531 661 782 047 2 339 853 12 491 (= 3,5 hod) 

C3D4 531 661 106 497 317 388 295 
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7.3. Kinematické a silové okrajové podmínky 

Spodní horizontální rovina struktury byla vetknuta a byl nadefinován nulový 

posuv ve všech směrech a nulové natočení okolo všech os globálního kartézského 

souřadného systému CSYS uzlům v této rovině. 

 Zatížení bylo zvoleno tlakové o velikosti F = 2000 N, koncentrované do 

referenčního bodu. Hodnota zatížení odpovídá reakční síle RF v kyčelním kloubu, 

vypočtené v kapitole 8.2. Podobných hodnot je experimentálně dosaženo ve studii [30] 

profesora Bergmanna. Velikost zatěžující síly není až tak podstatná. Reakce mezi 

jednotlivými buňkami budoucí porézní struktury nebudou dosahovat takových hodnot. 

Zatížení je nutno brát jako hypotetické, které nám pomůže analyzovat strukturu obecně. 

Přes constraint typu Coupling bylo následně rozdistribuováno na uzlové body ve 

vrchní, okrajové horizontální rovině. 

 
Obrázek 17: Lokální souřadný systém, referenční bod, constraint typu coupling a zatížené uzlové body 

 

7.3.1. Inkrementace & step 

Pro všechny výpočty statických úloh byl nastaven počet jednoho stepu na jeden 

časový inkrement. Počáteční i maximální hodnota inkrementu byla zvolena 1. 

Byl použit step – Static, General se zapnutou funkcí nlgeom. Tato funkce řeší 

materiálovou nelinearitu spojenou s “velkými deformacemi“ nebo geometrickou 

nelinearitu spojenou s “velkými dislokacemi“. Funkce pro zohlednění výstužných efektů 

aktualizuje matici tuhosti po každém kroku. 

  

RP 
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7.4. Získání tuhosti trabekulárních struktur 

Konečně prvkovou simulací tlakové zkoušky bylo získáno H.M.H napětí ve všech 

4 strukturách a posuv elementů vyvolaný zatěžující silou. Výsledky jsou uvedené 

v příloze č. 3. Obdobná simulace byla provedena na plné krychli 5x5x5 mm. Zatěžují síla 

byla stejná F = 2000 N, Poissonovo číslo také µ = 0,342. 

Cílem v této části bylo získat stejnou odezvu analyzovaného vzorku plné krychle 

– stejných posuvů uy elementů ve vrchní, horizontální rovině, jako u jednotlivých vzorků 

trabekulárních struktur. Youngův modul pružnosti plné krychle byl tedy proměnný. Při 

dosažení totožných posuvů plného vzorku a porézního vzorku, bude aktuální Youngův 

modul pružnosti plného vzorku odpovídat tuhosti trabekulární struktury. 

 
Obrázek 18: Příklad posuvu elementů uy v plném a porézním vzorku typu D 

Nejprve byl zvolen číselný interval posuvů uy pro každou trabekulární strukturu, 

pro který dojde k posuvu právě pouze elementů z vrchní horizontální roviny. Vzhledem 

k nehomogenní povaze struktur byl tento předpoklad individuálně zhodnocen a upraven 

pro každou strukturu zvlášť. Dále byl metodou fitování, plné krychli nalezen takový 

Youngův modul pružnosti, pro který dojde k posuvu, ve zvoleném intervalu, právě a 

jenom všech elementů ve vrchní vrstvě.  

Tabulka 3: Intervaly posuvů uy pro jednotlivé struktury 

typ struktury: G P D I-WP 

uy MAX [mm] 0,0410 0,0272 0,0488 0,0096 

uy MIN [mm] 0,0315 0,0268 0,0474 0,0095 

; [mm] 
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Tz. intervaly posunutí elementů plné krychle a elementů analyzované struktury jsou 

shodné. 

Vzhledem k absenci přímé linie nebo zrcadlové symetrie u Gyroidní struktury zde 

byl problém s nesymetrickou deformací – jak lze vidět v tabulce 3, interval byl v důsledku 

toho téměř setina milimetru. Naopak díky větší tuhosti a násobné symetrii I-WP 

struktury, bylo možné její interval určit s přesností desetiny mikrometru. 

 

7.5. Výsledky a jejich další využití 

Výsledná tuhost jednotlivých struktur je uvedena v následující tabulce: 

Tabulka 4: Tuhost trabekulárních struktur, snížení Youngova modulu pružnosti, poréznost 

typ struktury E [MPa] snížení E [%] Porosity [%] 

G 10 000 -91,2 70,6 

P 13 500 -88,1 63,5 

D 7 500 -93,4 71,6 

I-WP 38 500 -66,2 46,8 

 

Porosity (poréznost) udává procentuální snížení objemu trabekulární struktury v relaci k 

plné struktuře. Z přiložené tabulky č. 4 je vidět, že pokles tuhosti struktury 

nekoresponduje lineárně s poklesem jejího objemu. (Z přiložené tabulky č. 4 je vidět, že 

korelace mezi poklesem tuhosti struktury a poklesem jejího objemu není velká – není 

blízká r = 1.) Tento vztah experimentálně publikuje studie [30] a výsledné vztahy pro 

jednotlivé procentuální objemy struktur jsou uvedeny v příloze č. 4. Z výsledků je patrné 

elastické chování pro poréznost vyšší než 70% - ideálně 80% a více. Dle těchto závěrů by 

nejlepšími parametry disponovaly struktury typu G a D. 

Modulu pružnosti kortikální kostní tkáně se blíží struktury typu G, D a P. Z tohoto 

důvodu jsou k další práci doporučeny právě tyto struktury. Snížení tuhosti a elastické 

chování struktury typu I-WP, není dostačující pro plánované využití. 

 

* Modul pružnosti kostní tkáně femuru je více rozebrán v kapitole 8.1.1. Nicméně pro    

kortikální kost se hodnoty přibližně pohybují v rozmezí 3 – 10 GPa.  
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7.5.1. Kontrola pevnosti struktur 

Na obr. 19 až 22 můžeme vidět rozložení Von Miesesova napětí vyvolaného 

tlakovou silou o velikosti F = 2000 N v jednotlivých stavebních buňkách analyzovaných 

trabekulárních strukturách. Z obrázků je vidět koncentrace napětí převážně u G a D 

struktury v oblasti „středního kmene“. Z přílohy č. 1 se dočteme, že mez pevnosti v tlaku 

pro daný materiál je 970 MPa. 

Vzhledem k tomu, že se výsledná struktura skládá z několika desítek těchto 

trabekulárních buňek, tak můžeme předpokládat, že zatížení odvozené z reakční síly 

v kyčelním kloubu, na jednotlivou buňku struktury bude v reálné praxi přinejmenším o 

90% nižší (1/10 simulované amplitudy). Lišit se může v okrajových buňkách struktury. 

 S odkazem na přílohu č. 2 a fakt, že se pohybujeme v lineární pružnosti, můžeme 

konstatovat, že změna napětí je v lineární závislosti se změnou zatěžující síly. Tudíž 

maximální hodnota Von Miesesova napětí v kritické oblasti bude přibližně : 

 
𝑆𝑘𝑟𝑖𝑡/𝑠𝑡𝑟𝑢𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒
𝑔𝑦𝑟𝑜𝑖𝑑 ≅

𝑆𝑘𝑟𝑖𝑡/𝑒𝑙𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡
𝑔𝑦𝑟𝑜𝑖𝑑

10 =
1550
10 = 155⁡𝑀𝑃𝑎 (7.5.1.1) 

𝑆𝑘𝑟𝑖𝑡/𝑠𝑡𝑟𝑢𝑐𝑡𝑢𝑟𝑒
𝑔𝑦𝑟𝑜𝑖𝑑  je hodnota Von Miesesova napětí v kritickém místě pro Gyroidní 

strukturu, 𝑆𝑘𝑟𝑖𝑡/𝑒𝑙𝑒𝑚𝑒𝑛𝑡
𝑔𝑦𝑟𝑜𝑖𝑑  je hodnota Von Miesesova napětí v kritickém místě jedné 

elementární trabekulární buňky Gyroidní struktury. Rovnice 7.5.1.1. ukazuje odhad 

hodnoty napětí struktury, jejíž jedna horizontální vrstva bude obsahovat 10 

elementárních trabekulárních buňek. 

Obdobnou úvahu můžeme provést pro velikost zatížení F = 5000 N. Dle 

experimentálních měření ze stude [31] se maximální hodnoty reakční síly v kyčelním 

kloubu při běhu pohybují okolo této maximální amplitudy. Na základě informací 

z přílohy č. 2 a vztahu daného rovnicí 7.5.1.1., se můžeme snadno dopočítat, že hodnota 

Von Miesesova napětí v kritickém místě pro Gyroidní strukturu při zatížení F = 5000 N 

nepřesáhne materiálovou mez pevnosti v tlaku  

 𝑆𝑘𝑟𝑖𝑡5000 < 𝜎𝑝,𝑡𝑙⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡,⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡450⁡𝑀𝑃𝑎 < 970⁡𝑀𝑃𝑎 (7.5.1.2) 
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F = 2000 N 

F = 2000 N 

Obrázek 20: Von Miesesovo redukované napětí - P struktura 

Obrázek 19: Von Miesesovo redukované napětí - Gyroidní struktura 

; [MPa] 

; [MPa] 
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a  

F = 2000 N 

Obrázek 22: Von Miesesovo redukované napětí - I-WP struktura 

F = 2000 N 

Obrázek 21: Von Miesesovo redukované napětí - D struktura 

; [MPa] 

; [MPa] 
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8. 2-D úloha 

V dvojrozměrné úloze bylo nejdříve vyvolaným kvazistatickým zatížením 

vypočítáno rozložení napjatosti a směry hlavních napětí ve femorální kosti samotné. 

Dále byl do úlohy implementován plný dřík a dřík s nadefinovanou oblastí s nižší tuhostí, 

která odpovídala mechanickým vlastnostem vybrané trabekulární struktury, získané 

v předešlé kapitole. 

 

8.1. Výchozí parametry 

Z rentgenového snímku proximální části femuru byla překreslena hranice mezi 

trabekulární a kortikální kostní tkání a byl vytvořen model s dvěma oblastmi – oblastí 

kortikální a oblastí trabekulární kosti dle obr. 23. Dle měřítka uvedeného na RTG snímku 

byly modelu přiřazeny odpovídající rozměry. 

 
Obrázek 23: RTG snímek femuru -> model femuru 

Jednotlivým oblastem modelu byly přiřazeny materiálové parametry dle tab. č. 5. Rozbor 

zvolených parametrů je uveden v následující kapitole. 
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Tabulka 5: Materiálové parametry kortikální a trabekulární kosti použité v 2-D úloze 

 E [MPa] µ [-] 

kortikální kost 3 500 0,36 

trabekulární kost 900 0,39 

 

8.1.1 Youngův modul pružnosti kosti 

Přiřazení adekvátních mechanických parametrů trabekulární a kortikální kostní 

tkáni do modelu není zdaleka triviální problém. Napříč nespočtem studií se tyto hodnoty 

velmi výrazně liší. Určujícím faktorem může být např. stáří dané osoby, pohlaví či 

způsobu fyziologického zatěžování femuru. 

Youngův modul přužnosti kosti je velmi úzce spjatý s její hustotou (porézností). 

Tato asociace je významná především pro trabekulární kostní tkáň. Například hodnoty 

modulu elasticity pro krček a okolí trochanterů femuru se liší v průměru o 200 MPa. Dále 

je nutno zdůraznit, že kostní tkáň je ortotropní, heterogenní materiál a tudíž přiřazením 

homogenních, izotropních materiálových parametrů provádíme další zjednodušení 

skutečnosti. 

Výsledné materiálové parametry byly stanoveny na základě výsledků studíí [32] 

a [33]. Pro potřeby 2-D úlohy jsou výsledné materiálové parametry uvedené v tabulce č. 

5. Materiálové modely ze studie [32] byly získány pomocí HR-pQCT, výpočetní 

tomografie – které by bylo nutné využít při 3-D analýze modelu s heterogenními 

materiálovými parametry.  

Pro představu rozsah Youngova modulu pružnosti pro femur dle těchto studií se 

pohybuje v rozsahu dle tab. 6 a výsledné hodnoty do 2-D úlohy byly vzaty jako průměr 

pro proximální část femuru, způsob zatěžování superior-inferior. 

Tabulka 6: Rozsah Youngova modulu pružnosti pro kortikální a trabekulární kost 

 rozsah E [MPa]  průměr E [MPa] 

kortikální kost 3 200 – 9 800 3 386 

trabekulární kost 350 – 1 300 - 
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8.2. 2-D úloha samotného femuru 

Vzhledem k ohybovému charakteru úlohy byly pro výpočetní síť zvoleny 

trojúhelníkové kvadratické elementy CPS6M. Jedná se o dvojrozměrné elementy 

obsahující 6 uzlových bodů v každé ploše elementu. Výpočetní síť je vidět na obr. 24. 

Tabulka 7: Počet uzlů a počet elementů 2-D úloha femur 

počet uzlů 7 866 

počet elementů 2 559 

Kinematickou okrajovou podmínkou bylo nastaveno vetknutí – nulové posuvy a 

rotace spodní části shaftu femuru. Silovou okrajovou podmínkou bylo definováno 

kvazistatické zatížení – stanovena reakční síla působící v RP-1 (referenční bod), 

umístěného do geometrického středu hlavice femuru. Velikost této síly byla spočítána 

RF = 37 N a je dána vztahem 8.3.1. 

 𝑅𝐹 = ⁡
𝑅𝐹𝐾
𝑑 ⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡,⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡⁡𝑅𝐹𝐾 = 𝑚 ∙ 𝑔 ∙ 2,5 (8.3.1) 

RFK je reakční síla v kyčelním kloubu, m – hmotnost jedince byla stanovena na 80 kg, g = 

9,81 ms-2 a d = 53 mm je průměr hlavice. Vzhledem k tomu, že sílu vztahujeme na plochu, 

je v milimetrech. 

 
Obrázek 24: Mesh, okrajové a silové podmínky, vazba coupling – 2-D úloha femur  
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Reakční síla byla by přes constraint typu Coupling rozdistribuována na vytyčený 

oblouk na hlavici femuru. Pro názornost je postup vyobrazen v příloze 4. Tento oblouk 

definuje kontaktní plochu pro přenos síly a dle RTG snímku byl spodní úhel stanoven 30° 

a vrchní úhel 45°. Z kontrolních simulací, ve kterých byla provedena modifikace velikosti 

oblouku pro přenos reakční síly, bylo zjištěno, že další změna velikost oblouku nemá vliv 

na výsledek analýzy. 

Výsledkem bylo rozložení napjatosti a směry hlavních napětí, jejichž rozmístění 

bylo vzato jako referenční pro následující úlohy. Z porovnání RTG snímku a výsledku 

výpočtu vzešlo, že směry hlavních napětí odpovídají předpokladům z Wolfova zákona – 

tedy, že hlavní napětí je ve stejném směru jako růst trabekulární kostní tkáně.  

 
Obrázek 25: Směry hlavních napětí v trabekularní kosti, bez dříku 

Červeně jsou zobrazeny tlakové směry, napěťové tenzory podrobené tlakovému 

namáhaní. Zeleně zobrazené tenzory napětí jsou podrobené tahovému namáhání. 

V oblasti krčku je jejich směr zkreslen v důsledku charakteru úlohy. Natočení hlavních 

napětí v této oblasti neodpovídá směru růstu kostní tkáně z RTG snímku, nýbrž je přímo 

ovlivněné nastavením působení zatěžující síly a je orientováno v jejím směru.  
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8.3. 2-D úloha s implementovaným dříkem 

V další fázi byl do modelu femuru napolohován dřík na způsob typu Lima – 

Minima. Jedná se o krátký, necementovaný dřík s polygonálním průřezem. Je fixovaný 

v metafýze a proximální diafýze. Doporučuje se opření – stabilizace o laterální kortikálu, 

nicméně společnost Prospon na základě konzultací s FN Motol a lepších klinických 

výsledků tento dotyk omezuje pouze na mediální kortikální kost. 

 Dříku byly přiřazeny materiálové parametry titanové slitiny Ti-6Al-4V. Byla 

zvolena jemnější výpočetní síť a trojúhelníkové kvadratické elementy CPS6M. 

Tabulka 8: Počet uzlů a počet elementů 2-D úloha femur-plný dřík a femur-dřík se sníženou tuhostí ve střední části 

 plný dřík Dřík se sníženou tuhostí 
ve střední části 

počet uzlů 54 090 54 324 

počet elementů 17 848 17 926 

 

Kinematické a silové okrajové podmínky zůstaly stejné jako při analýze samotného 

femuru. Reakční síla byla rozdistribuována na hlavici dříku obdobně, jako v předešlé 

úloze. Nastavení úlohy je shrnuto na obr. 26. 

 

  

Obrázek 26: Uložení dříku v trabekulární kosti, mesh,, vazba coupling na hlavici dříku 
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Oblast se sníženou tuhostí ve střední části dříku by měla zamezit nadměrnému 

řídnutí trabekulární kostní tkáně v proximální, laterální části femuru. Pro implementaci 

do oblasti se sníženou tuhostí byly na základě kapitoly 7 vybrány struktury typu G a D, 

které se svojí tuhostí nejvíce přibližovaly kortikální kosti (10 000 respektive 7 500 MPa). 

Oblast se sníženou tuhostí je zobrazena na obr. 27. 

 

Obrázek 27: Dřík s oblastní s nižší tuhostí 

Styk mezi spongiózní kostí a dříkem v Abaqusu byl zajištěn spojením obou částí – 

kosti a dříku do jednoho oddílu part. V tomto případě program neřeší obecný kontakt 

mezi dvěma povrchy ale toto propojení uzlových bodů je zajištěno automaticky. 

Byl nastaven počet jednoho stepu – Static, General se zapnutou funkcí nlgeom. 

 

Pro porovnání správnosti získaných výsledků, byla úloha také řešena jako 

kontaktní problém dvou samostatných dílů – part. V tomto případě byl kontakt mezi 

spongiózní kostí a dříkem řešeň přes constraint typu Tie. Jako master-surface byla 

zvolena hranice spongiózní kosti dotýkající se dříku, okraj dříku byl zvolen jako slave-

surface. Interakci bylo přiřazeno tangenciální chování, s koeficientem tření na hranici 

kost-titan = 0,25. Oběma metodami bylo dosaženo stejných výsledků   
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8.4. Porovnání výsledků / Evaluace výsledků 

Na dalších obrázkách 28 a 29 je znázorněno rozložení Von Mieseova 

redukovaného napětí v trabekulární kostní tkáni. Koncentrace napětí je směřována 

laterálně, dorzálně. Jako trabekulární struktura implementovaná do střední části dříku 

byla pro prezentaci vybrána gyroidní struktura (typ G, tuhost E = 10 000 MPa). 

Z porovnání rozložení napětí při implementaci plného a částečně porézního dříku s nižší 

tuhostí (obr. 29) je vidět žádaný proximální posun napjatosti při účasti dříku se sníženou 

tuhostí. Zároveň hodnoty, kterých napětí v této oblasti nabývá, se více přibližují těm z 

výchozího stavu. 

 

 
 

U použití dříku se sníženou tuhostí došlo k nárůstu napětí v oblasti pod velkým 

trochanterem a zároveň nedošlo ke zvýšení napětí při laterární straně špičky dříku, 

v proximální oblasti spongiózní kosti diafýzy. To by mělo mít za následek lepší fixaci dříku 

v proximální části a zároveň nezvyšovat nebezpečí jeho “uzamknutí“ v distální oblasti. 

Porézní architektura umožňuje zarůstání spongiózní kosti do trabekulární struktury, což 

by mělo ještě více podpořit pevnost spoje. 

 

 

Obrázek 28: Výchozí stav: Von Miesesovo napětí v trabekulární kosti 

; [MPa] 
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Proximální posunutí je viditelné také na tenzorovém pole z obr. 30 respektive 

jeho detailu na obr. 31. Patrné je nejen posunutí tenzorového pole proximálně ale také 

mírný posun laterálně a celkové zvýšení jeho velikosti, tedy převážně hustoty. Zvětšená 

velikost a hustota je přímým důkazem větších sil působících na rozhraní mezi dříkem a 

kostní tkání. Pro správnou fixaci dříku není rozhodující pouze samotná amplituda 

velikosti napětí ale také jeho rozmístění. Jak již bylo zmíněno dříve, nadměrné hodnoty 

napětí v kritických oblastech mají za následek “uzamknutí“ dříku a stress-shielding. 

Z drah hustoty tenzorového pole lze určit hranici zásahu až pod velký trochanter. 

Červenou barvou jsou na obrázcích znázorněny tenzory charakterizující tahové napětí, 

modře jsou znázorněny tenzory představující tlakové napětí. Žlutý bod představuje 

počáteční místo dotyku dříku s kostní tkání laterálně – tedy poslední místo spongiózní 

kosti přímo ovlivněné dotykem dříku. 

  

Obrázek 29: Porovnání Von Miesesova napětí v trabekulární kosti - vlevo plný dřík, vpravo dřík se 
sníženou tuhostí ve střední části (implementovaná gyroidní struktura) 

; [MPa] 
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Obrázek 30: Rozložení tenzorového pole v trabekulární kosti 

 
Obrázek 31: Detail - orientace tenzorů napětí v proximální části trabekulární kosti 

V těsné blízkosti implantátu se tenzory napětí mají tendenci orientovat ve směru 

povrchu implantátu. Tento směr je daný smykovým napětím. Při snížení tuhosti 

implantátu, by mělo dojít ke snížení smykové složky napětí. V ideálním případě bychom 

docílili vektorového pole, které by bylo kolmé na plochu implantátu, tedy nulového 

smykového napětí. 

plný dřík porézní dřík 
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Obr. 32 ukazuje změnu natočení úhlu směrem od implantátu v průměru až o 3° a zvýšení 

jejich hustoty a velikosti, zejména v kvadrantu A. Číselně tyto změny zachycuje tab. č.9. 

 
Obrázek 32: Úhel mezi tenzory napětí a povrchem dříku v bezprostřední blízkosti implantátu. Plný dřík (vlevo), dřík 

s gyroidní strukturou ve střední části (vpravo). 

Pokud bychom se zaměřili na porovnání tenzorového pole z výchozího stavu, 

tedy femuru bez implementovaného dříku z obr. 25 – vpravo a tenzorového pole 

s implementovaným porézním dříkem z obr. 31 – vpravo, můžeme vidět hlavní změnu 

v proximální části, v oblasti začínajícího krčku. Při přítomnosti dříku došlo ke stočení 

tenzorového pole kolmo k povrchu implantátu. V počátečním bodě, je tento směr kolmý 

jak při přítomnosti plně titanového, tak porézního dříku. 

Tabulka 9: Změna velikosti a úhlu natočení tenzorů hlavního napětí při použití dříku s gyroidní strukturou ve střední 
části oproti dříku plném. Sledováno na oblasti rozhraní dříku a trabekulární kosti – jednotlivá místa jsou očíslována na 
obr. 32. 

 1 2 3 4 5 

Změna velikosti tenzoru 

hlavního napětí [MPa] 
+ 0,13 + 0,055 + 0,07 + 0,084 + 0,276 

∆𝜑 [°] + 2 + 6 + 4 + 4 + 1 

Kde ∆𝜑 je změna natočení tenzoru hlavního napětí. Kladná změna úhlu znamená 

přiblížení k pozici kolmé na povrch implantátu. 

 A 

1 

2 

3 

5 

4 
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8.5. Topologická optimalizace trabekulární oblasti dříku 

Cílem topologické optimalizace je zjistit optimální distribuci materiálu ve 

sledovaném prvku při zachování jeho pevnostních předpokladů. V tomto případě je 

cílem získat optimální rozložení tuhosti ve střední části dříku. Variabilní tuhost 

trabekulární struktury, implementované do střední části dříku by mohla vést 

k výhodnějšímu rozložení napětí a orientaci tenzorového pole ve spongiózní kosti a tudíž 

pevnější fixaci implantátu. 

 
                 Obrázek 33: Vennův diagram řešení optimalizační úlohy 

V programu Abaqus CAE, je tento proces řešen ve čtyřech krocích: definice 

tvarové odezvy tělesa na měnící se objem a deformační energii, vytvoření cílové funkce 

– objective function (možnost minimalizace či maximalizace), definice omezujících 

podmínek – Constraint (podmínka množství zbylého materiálu) a definice 

geometrických omezení. 

 
Obrázek 34: Průběh cílové funkce : SE  a fuknce Constraint : VF při použití 25 cyklů optimalizace 
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Pro optimalizační úlohu byl zvolen dřík s gyroidní strukturou ve střední části 

(typ G, tuhost E = 10 000 MPa). V cílové funkci byl nastaven parametr minima Von 

Miesesova redukovaného napětí (SE) a jako omezující podmínku byl zvolen Constraint 

určující úbytek plochy trabekulární oblasti na 50% (VF). Byl  předepsán počet 25 

iteračních cyklů. Průběh těchto funkcí je zobrazen na obr. 34. 

 

 
Obrázek 35: Von Miesesovo napětí v trabekulární kosti při použití dříku s topologicky optimalizovanou střední 

oblastí. V sestavě je znázorněna optimalizovaná struktura dříku. 

Z obr. 35 je vidět proximální posunutí napjatosti v trabekulární kostní tkání, při 

teoretickém použití dříku s topologicky optimalizovanou střední oblastí náležející 

trabekulární struktuře. Významné je také natočení tenzorů napětí v části spongiózní 

kosti přilehlé k dříku. Zejména v proximální části je jejich směr mnohem více kolmý 

k povrchu dříku v porovnání s předešlými průběhy z kap. 8.4. Vzniklé “prázdné“ oblasti 

v optimalizovaném dříku, indikují oblast, ve které by bylo vhodné snížit stávající tuhost. 

Detailní rozložení napjatosti v topologicky optimalizovaném dříku je k nahlédnutí 

v příloze č. 8. 

  

; [MPa] 
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8.6. 2-D úloha – dřík s proměnnou tuhostí ve střední části 

Na základě topologické optimalizace byla oblast s trabekulární strukturou ve 

střední části dříku rozdělena na 2 části. Horní oblasti byla nadefinována nižší tuhost, 

odpovídající D – struktuře. Spodní oblasti zůstala stejná tuhost, odpovídající Gyroidní 

struktuře. Rozložení struktur bylo zvoleno tak, aby byla zaručena vyrobitelnost 3-D 

tiskem. 

 
Obrázek 36: Von Miesesovo napětí v trabekulární kosti při použití dříku s dvěmi tuhostmi trabekulární oblasti. 

V sestavě je znázorněn design dříku. 

Pokud porovnáme výsledky dříku s celistvou trabekulární oblastí z kap. 8.4. a 

dříku, jehož trabekulární oblast má 2 různé tuhosti, můžeme vidět posun – zvýšení hladin 

napětí proximálně. Na obr. 37 je znázorněno rozložení tenzorového pole v proximální 

části femuru při implantaci dříku s gyroidní trabekulární strukturou – vlevo a dříku s 

proměnnou tuhostí ve střední části. Z tohoto porovnání je vidět ještě lépe potenciální 

lepší fixace u dříku se sníženou tuhostí v horní části trabekulární oblasti – na obrázku 

vpravo. Číselné výsledky jsou uvedeny v tabulce č. 10. 

  

9000 MPa 

7500 MPa 

nová hladina napětí 

původní hladina napětí 

– při použití dříku 

s jednotnou tuhostí ve 

střední části 

; [MPa] 
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Tabulka 10: Změna velikosti a úhlu natočení tenzorů hlavního napětí při použití dříku s proměnnou tuhostí ve střední 
části oproti dříku s jednotnou tuhostí ve střední části. Sledováno na oblasti rozhraní dříku a trabekulární kosti – 
jednotlivá místa jsou očíslována viz. obr. 37. 

 1 2 3 4 5 

Velikost tenzoru hlavního 

napětí, dřík s 1 tuhostí v 

oblasti [MPa] 

0,406 0,163 0,181 0,256 1,24 

Velikost tenzoru hlavního 

napětí, dřík s proměnnou 

tuhostí [MPa] 

0,309 0,168 0,185 0,263 1,05 

Změna [MPa] -0,97 + 0,005 + 0,004 + 0,007 -0,019 

∆𝜑 [°] + 5 + 1 + 1 0 - 1 

  

Obrázek 37: Tenzorové pole napětí v proximální části trabekulární kosti . vlevo: dřík s gyroidní trabekulární 
strukturou, vpravo: dřík s dvěmi oblastmi trabekulární struktury (G/D) 

1 

2 

3 

5 

4 
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9. Výsledky 

Výsledky analýzy trabekulárních struktur jsou jak graficky, tak číselně uvedeny 

v kapitole 7.5. a dále v příloze č. 5. Z RTG snímku (obr. 25 nebo příloha č. 6) kyčelního 

kloubu můžeme vidět orientaci kostních trámců v nedotčené, respektive směry hlavních 

napětí jejichž orientaci při použití jednotlivých dříků budeme posuzovat. Dalším 

kritériem je Von Miesesovo redukované napětí. 

U použití dříku se sníženou tuhostí ve střední části (Etrab = 10 000 MPa) došlo 

k nárůstu napětí v proximální oblasti hlavice femuru a zároveň nedošlo ke zvýšení napětí 

při laterární straně špičky dříku, v proximální oblasti spongiózní kosti diafýzy. To by mělo 

mít za následek lepší fixaci dříku v proximální části a zároveň nezvyšovat nebezpečí jeho 

“uzamknutí“ v distální oblasti. Jinými slovy, díky posunu napjatosti proximálně, je 

vytvořeno pevnější spojení po laterární hraně dříku a nižší šance stress-shieldingu při 

špičce dříku - nejnamáhavější oblasti trabekulární kostní tkáně. 

Po topologické optimalizaci oblasti se sníženou tuhostí a následném rozdělení oblasti na 

dvě části a snížení tuhosti vrchní části (Etrab_proximal = 7 500 MPa) byl nárůst napětí 

v proximální oblasti ještě umocněn – viz. obr. 36. Na obr. 38 je znázorněné porovnání 

orientace tenzorů napětí v bezprostřední blízkosti implantátu pro dřík plný a porézní 

s dvěmi oblastmi a jejich dráhy v proximálním femuru. 

 

Obrázek 38: Porovnání orientace tenzorového pole napjatosti v trabekulární kosti. Při požití plného dříku (vlevo) a 
optimalizovaného dříku – dvě oblasti (vpravo).  
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Pevnost spojení by mělo podpořit zarůstání spongiózní kostní tkáně do trabekulární 

struktury na jejich rozhraní. Samotné kultivaci buňek na povrchu implantátu se bude 

společnost Prospon věnovat v další fázi projektu. Problematice adaptace kostní tkáně na 

trabekulární strukturu je věnována kapitola 5.2. 

 

Výsledkem této práce je zhodnocení změny rozložení napjatosti ve spongiózní 

kosti, při implantaci dříku s parametry trabekulární struktury popsané popsané výše. 

Bylo ukázáno, že při podobných hodnotách pórovitosti, jsme schopni díky výběru 

správného typu trabekulární struktury měnit Youngův modul pružnosti dané struktury. 

Dle studie [1], pokud je snížení napětí po implantaci větší než 50%, v relaci 

k nedotčenému femuru, tak se tento region kostní tkáně  považuje jako náchylný ke 

kostní resorpci. Tento problém se vyskytoval převážně v proximální části hlavice femuru 

a zcela se nepodařil vyřešit. Pozitivní zprávou je, že díky implementaci trabekulární 

architektury do střední části dříku se podařilo zajistit posun vyšší hladiny napětí až 

k vrchní hraně dříku a upravit natočení hlavních napětí k více kolmému směru na povrch 

implantátu. Díky rozdělení trabekulární oblasti na dvě části o různých tuhostech se 

podařilo snížit procentuální úbytek na hodnoty uvedené v tab. č. 11 – vlevo. Jedná se o 

téměř 20% vylepšení u hodnot v proximální oblasti oproti hodnotám při implantaci 

plného dříku, viz. obr. 29 – vlevo. 

Tabulka 11: Změna napětí v trabekulární kostní tkáni v těsné blízkosti 
laterálně k povrchu implantátu. Při použití implantátu s proměnnou 
tuhostí ve střední části. 

 

  

Dřík s plným 

okrajem kolem 

trabekulární oblasti 

(obr. 36) 

Dřík BEZ plného 

okraje kolem 

trabekulární oblasti 

(obr. 39) 

- 75 % - 60 % 

- 80 % - 59 % 

- 75 % - 57 % 

- 60 % - 40 % 

- 37 % - 17 % 

+ 60 % + 25 % 

; [MPa] 
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 I přes toto vylepšení, tyto hodnoty nesplňují podmínku pro absenci remodelace 

dle studie [1]. Byla tedy proveden další pokus o jejich korekci, analýzou dříku 

s identickými parametry s tím rozdílem, že byla trabekulární struktura implementována 

až do samotných okrajů dříku. Díky této změně se podařilo dostat v kritické proximální 

části na hranici této kritické zóny – viz. tab. č. 11 – vpravo. U špičky dříku se zredukovala 

možnost opačného jevu – vytvrzení kostní tkáně v důsledku nárůstu napětí. Procentuální 

úbytek napětí má přímou souvislost s procentuálním úbytkem kostní tkáně. Design 

dříku, průběh Von Miesesova redukovaného napětí v trabekulární kostní tkáni a 

tenzorové pole napjatosti v proximální části je ilustrováno na obr. 39. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Obrázek 39: Von Miesesovo napětí v trabekulární kosti při použití dříku bez ohraničení trabekulární oblasti. V sestavě 
je znázorněn design dříku a tenzorové pole napětí v proximální části femuru. 

Tvar dříku a jeho ergonomie zůstala nedotčená, rozdílem je rozšíření trabekulární oblasti 

až k spongiózní kosti i po vnější a vnitřní hraně dříku. K této modifikaci bylo přistoupeno 

z důvodu omezení, které dvojrozměrná úloha přináší. Ve skutečnosti, je trabekulární 

oblast ohraničena pouze po vnitřní a vnější hraně dříku a přední a zadní plocha 

trabekulární struktury přímo naléhá na kostní tkáň. Skutečný 3-D design dříku je 

zachycen v příloze č. 12. Z tohoto důvodu možnost remodelace okolní kostní tkáně 

shrnují hodnoty tab. č. 11 – vpravo .  

; [MPa] 
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10. Diskuze 

Cílem první části této práce bylo nalézt a zanalyzovat trabekulární strukturu, 

která při zatěžování bude dosahovat obdobné tuhosti jako kostní tkáň. Jako hypotéza 

nám sloužily poznatky o principu remodelace kostní tkáně, zejména důsledky jevu při 

implantaci tužšího dříku, než je tuhost kosti, kdy dochází k vynucené resorpci kostní 

tkáně, zapříčiněné odstraněním původního napětí v kosti nazývaného stress-shielding. 

Dalším pilířem byly poznatky o způsobu růstu kostních trámců trabekulární kostní tkáně, 

které se na základě Wolfového zákona orientují ve směru průběhu zatížení.  

Ačkoliv se výsledné tuhosti analyzovaných trabekulárních struktur nerovnají 

tuhosti kostní tkáně, došlo k výraznému přiblížení k tuhosti kosti.  V porovnání s dříve 

používaným materiálem – plnou slitinou Ti6Al4V, došlo ke snížení tuhosti o více jak 90%. 

Pro vytvoření architektury, jejíž tuhost by byla rovna tuhosti kostní tkáně, by byl 

zapotřebí vývoj materiálu s lepšími mechanickými vlastnostmi. 

Zatěžování trabekulárních struktur bylo uskutečněno na základních 

elementárních jednotkách struktur. V důsledku toho, mohou obdržená napětí 

přesahovat mez pevnosti materiálu. Získané výsledky byly již rozebrány a odůvodněny v 

kapitole 7.5.1. Díky použitému elastickému modelu nehrála tato okolnost roli při získání 

celkové tuhosti struktur (vztah stress/strain byl lineární). Naopak byla provedena 

kontrola pevnosti kritických oblastí jednotlivých struktur – tyto oblasti jsou vidět z obr. 

19 až 22. 

 

Na základě výše formulované hypotézy bylo předpokládáno, že snížením tuhosti 

ve střední části dříku se zlepší rozložení napjatosti a orientace tenzorů napětí ve 

spongiózní kosti. Což se splnilo. Při použití porézního dříku došlo ke 20% zlepšení, 

u poměru napětí v nedotknuté tkáni a napětí po implantaci, oproti dříku pevnému. 

Topologická optimalizace nám ukázala nejvýhodnější rozložení materiálu v oblasti pro 

trabekulární strukturu. Vzniklé tenzorové pole napjatosti je k nahlédnutí na obr. 40. Ani 

při rozdělení trabekulární oblasti dříku na dvě části dle výsledků plynoucích z topologické 

optimalizace a upravení tuhosti vrchní z nich, nebylo u návrhu dosaženo míry natočení 

hlavních napětí u povrchu dříku jako u topologicky navrženého dříku. Jedním z důvodů 
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je rozložení materiálu, které optimalizace vytvořila – prázdné oblasti a plné nosníky, 

které se v návrhu nahradí spojitou trabekulární strukturou. 

 

 

Obrázek 40: Tenzorového pole napjatosti v trabekulární kosti. Při požití teoretického výsledku topologické 
optimalizace (vlevo) a optimalizovaného dříku – dvě oblasti (vpravo) 

Dalším  důvodem tohoto problému je pevné ohraničení oblasti, ve které je trabekulární 

struktura uložena. Tento okraj zvyšuje tuhost celé střední části dříku a redukuje přínosy 

trabekulární architektury. Pro korenci výsledků z dvourozměrné úlohy, byla provedena 

úprava, která tento okraj eliminuje. V reálném trojrozměrném návrhu bude více jak 80 % 

trabekulární struktury přímo naléhat na kostní tkáň – design dříku je zachycen v příloze 

č. 12. Reálné výsledky by se tudíž měly, zejména v proximální části, spíše přibližovat 

variantě 2-D úlohy bez pevného okraje ohraničující trabekulární oblast.  

Při odlazení pevných okrajů ohraničující trabekulární oblast dříku došlo k dalšímu 

vylepšení, v relaci poměru napětí v nedotknuté tkáni a napětí po implantaci, o 15 až 20 % 

oproti dříku s okraji po vnější a vnitřní hraně trabekulární oblasti. V proximální části to 

znamená, že došlo k úbytku napětí oproti fyziologickému stavu o 60 % a ve střední části 

o 40 %. Při špičce došlo k prevenci opačného jevu – tz. formace kostní tkáně o více jak 

50 % oproti variantě s použitým pevným dříkem. 
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Stude [1] uvádí zlepšení úbytku kostní tkáně v proximální oblasti – což můžeme zaměnit 

s úbytkem napětí v kostní tkáni ve fyziologickém stavu a po implantaci, mezi implantací 

plného a jimi navrhnutého porézního dříku o 19 %. Ve střední části úbytek, z hlediska 

dodržení max. 50% snížení napětí v přilehlé kostní tkáni, zcela eliminovali. 

Pro další vývoj implantátu by bylo užitečné vyzkoušet návrh plně porézního dříku. 

Nicméně design dříku byl vytvořen již v rané fázi projektu a nepatří do náplně této práce.  

 

Ke změně rozložení tenzorového pole napětí dojde při každém zásahu do kostní 

tkáně, nevyjímaje variantu, že by materiál byl natolik podobný kostní tkáni, že bychom 

mohli říci Ekost = Edřík. Tuto variantu ilustruje příloha č. 11. Samotný mechanismus stress-

shieldingu, potažmo přenosu a distribuce napětí od kloubní hlavice po diafýzu není 

určen pouze rozdílem tuhostí kostní tkáně a implantátu ale je ovlivněn také ergonomií 

implantátu. 

 
Obrázek 41: Mechanismus stress-shieldingu (převzato z [34])  
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11. Závěr 

Cílem této práce bylo zanalyzovat porézní, trabekulární struktury a vhodnou 

z nich implementovat do krátkého kyčelního dříku, vyvinutého společností Prospon. 

Analýza trabekulárních struktur ukázala mechanické vlastnosti jednotlivých typů 

architektur, kde pro další kroky byla nejdůležitější informace o jejich tuhosti. 

Díky vhodnému výběru trabekulární struktury a jejímu rozmístění ve střední části dříku 

došlo ke zmírnění resorpce kostní tkáně v proximální části femuru a zároveň zmenšením 

napětí v kostní tkáni při špičce dříku bylo omezeno její zbytňování v této oblasti. Tyto 

závěry by měly vést k delší životnosti implantátu. Analytickou cestou byly prokázány 

benefity využití dříku se sníženou tuhostí. Ve shrnutí došlo k proximálnímu posunu 

napětí. Změna orientace hlavních tenzorů napětí v bezprostřední blízkosti implantátu 

předurčuje snížení smykového napětí na povrchu implantátu. 

Pro praktické využití doporučuji návrh s rozdělenou oblastí se sníženou tuhostí – 

tz. definovat nižší tuhost v proximální části dříku. Za použití parametrů struktur z této 

práce Youngovy moduly pružnosti trabekulární oblasti jsou Etrab_proximal = 7 500 MPa, 

Etrab_distal = 10 000 MPa. Z výsledků je patrné, dosažení lepší výsledků při distribuci 

trabekulární architektury napříč celým průřezem dříku (odebrání pevných okrajů). Tato 

úprava by ovšem mohla mít fatální vliv na pevnost celého dříku a před využitím by 

muselo dojít k pevnostním a únavovým zkouškám. Možnost byla v práci uvedena spíše 

pro odhalení jejich vlivu na výsledky 2-D úlohy. 

Pro přesnější zmapování chování kostní tkáně v bezprostředním okolí implantátu 

by bylo možné udělat obdobnou úlohu ve 3-D. Modelace porézní architektury, by nebyla 

z výpočetních kapacit možná ale tento problém by byl řešitelný – definicí homogenní 

oblasti, která by tuhostně vybrané trabekulární struktuře odpovídala. Model femuru by 

při této úloze měl heterogenní materiálové parametry. Takovéto modely se dají 

namodelovat díky informacím z CT vyšetření pacienta. 3-D úloha by byla zajímavým 

obohacením této práce, nicméně kvůli časové náročnosti tvorby modelu nebyla 

zrealizována. Vidím jí jako další možné pokračování v této práci. 

Doufám, že tato práce bude nápomocná při vývoji dalších porézních náhrad. 

Měla by sloužit jako podklad pro fyzický experiment. Věřím, že aktuální projekt 

společnosti Prospon nabyde úspěšných výsledků.   
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Přílohy 

[1] Materiálové parametry titanové slitiny Ti-6Al-4V 

Mechanické vlastnosti Ti-6Al-4V 

Tvrdost dle Brinella 334 

Tvrdost dle Rockwella 36 

Mez kluzu v tahu 880 MPa 

Mez pevnosti v tahu 950 MPa 

Mez pevnosti v tlaku 970 MPa 

Vrubová pevnost v tahu, Kt = 6,7 1450 MPa 

Prodloužení při přetržení 14% 

Zmenšení plochy 36% 

Youngův modul pružnosti 113,8 GPa 

Poissonovo číslo 0,342 

Mez únavy, při 1E+7 cyklů, Kt = 3,3 240 MPa 

Mez únavy, 1E+7 cyklů, bez vrubu 510 MPa 

Mez pevnosti ve smyku 550 MPa 

 

složení % 

Al 6 

Fe max 0,25 

O max 0,2 

Ti 90 

V 4 

zdroj: [27]  



 
 

  

[2] Rozdíl Von Mieseova napětí vGyroidní struktuře při použití C3D4/C3D10 

element. 

  

Elementy C3D4 Elementy C3D10 

F 
= 

25
00

 N
 

F 
= 

12
00

 N
 

; [MPa] 

; [MPa] 



 
  

 

  
[3] Posuv elementů uy v trabekulárních strukturách vyvolaný zatěžující silou F = 2000 N. 

; [mm] 

; [mm] 

; [mm] 

; [mm] 



 
 

  

[4] Závislost stress-strain vybraných trabekulárních struktur. 

D - structure 

G - structure 

IW-P - structure 

Převzato ze studie [30] 



 
  

 

  

[5] Excel sheet, Výpočet tuhosti a přidružených parametrů 



 
 

  

[6] RTG snímek – Kontaktní plocha na hlavici femuru pro přenos RF .

 

[7]  Rozložení redukovaného napětí v plném dříku (vlevo) a dříku s oblastí s nižší 

tuhostí (vpravo). (Etrab. = 9 000 MPa) 

zatížený oblouk 

; [MPa] 



 
 

  

[8] Rozložení redukovaného napětí ve dříku s topologicky optimalizovanou oblastí s 

nižší tuhostí. 

 

 

[9] Rozložení redukovaného napětí ve dříku s proměnou tuhostí ve střední části. 

(Etrab. = 9 000 | 7 500 MPa) 

 

[10] Rozložení redukovaného napětí ve dříku s proměnou tuhostí ve střední části. Bez 

ohraničení plným materiálem. 

; [MPa] 

; [MPa] 

; [MPa] 



 
 

  

[11] Von Miesesovo napětí a tenzorové pole napětí v trabekulární kostní tkáni – při 

hypotetickém uvažování Edřík = 3500 MPa ~ Ekost 

 

[12] 3-D ukázka návrhu dříku s trabekulární oblastí ve střední části 

; [MPa] 
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