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Abstrakt 

 

Výzkum nových materiálů uplatnitelných v medicíně je velmi důležitý. Výzkum a klinické 

testování titanu a jeho slitin přináší důležité poznatky pro budoucí aplikace v implantologii. 

Předkládaná habilitační práce je zaměřena na problematiku titanu a slitin titanu. Je tvořena 

a) přehledem současných znalostí o titanu a slitinách titanu z biomedicínského hlediska, b) 

přehledem a popisem výsledků autorky získaných v této problematice v období 2003-2020. 

Teoretická část práce je zaměřenya na ty aspekty materiálu, které jsou důležité pro 

posouzení biokompatibility, oseointegrace a celkové úspěšností zubních implantátů z titanu 

a slitin titanu v klinické praxi. Přehledně jsou uvedeny poznatky o chemickém složení slitin 

titanu se zvláštním zřetelem na využití legujících prvků, mechanických vlastnostem titanu a 

jeho slitin, korozivitě těchto materiálů a v neposlední řadě odolnosti vůči mechanickému 

namáhání a opotřebení. V práci jsou rovněž charakterizovány výhody a nevýhody 

jednotlivých metod výroby a materiálového zpracování, zejména s ohledem na povrchovou 

úpravu. Rovněž jsou uvedena základní kritéria a testy pro posouzení biokompatibility titanu a 

slitin titanu, a to v oblasti cytotoxicity materiálu, adherence buněk na povrch materiálu, a 

tvorby matrix. Pozornost byla věnována i faktorům ovlivňujícím oseointegraci, zejména 

s ohledem na metodické postupy vedoucí k vytvoření povrchu podporujícího oseointegraci. 

V neposlední řadě je pozornost věnována i moderním trendům ve výzkumu titanu a 

titanových slitin pro budoucí uplatnění slitin titanuv zubní implantologii. 

Výsledky výzkumné práce jsou prezentovány formou přiložených článků publikovaných 

v odborných časopisech a formou popisu hlavních výsledků. Získané poznatky a hlavní závěry 

těchto publikovaných prací lze shrnout v následujících bodech: (1) Vhodnost legujících prvků 

(z hlediska cytokompatibility) ve slitinách titanu klesá v pořadí Ta Ni  Va Mo. (2) Příměsové 

prvky Fe a V ve slitinách titanu snižují rychlost adherence buněk. (3) Různé metody tvorby 

mikrostruktury a mikroreliéfu povrchu materiálu (sledované pomocí nejrůznějších 

mikroskopických metod) zlepšují adsorpci buněk. (4) Povlakování povrchu titanu a slitin 

titanu HA se v in vitro studii prokázalo jako vhodná úprava pro zvýšení adherence a růstu 

buněk na povrchu materiálu. (5) Implantologická studie in vivo testující titanové implantáty 

typu PV prokázala jejich velmi dobrou oseointegraci. (6) Matematické modelování je 

vhodným postupem pro určení částí zubních implantátů které po zavedení do kostní tkáně 

vykazují kriticky vysoké hodnoty napětí. Pomocí matematického modelování lze indikovat 

potenciální zlomy zubních implantátů a predikovat vznik kritického napětí v periodonciu a 

okolní kosti. Tato místa jsou potenciálně riziková, a to z hlediska vzniku resorpce kosti.  

Na základě této předkládané práce lze shrnout, že problematika titanu a jeho slitin se 

v oblasti výzkumu a klinické praxe dynamicky vyvíjí a díky rychlému rozvoji technologií je 

příslibem pro široké uplatnění těchto materiálů v zubní medicíně. 
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1.  Úvod 

Titan je prvek, který byl objeven roku 1791 anglickým chemikem Williamem Gregorem v minerálu 

ilmenitu. Z hlediska barvy se jedná se o šedý až stříbřitě zabarvený lehký kov. Titan se vyskytuje 

především v zemské kůře. Ve srovnání s ostatními kovy je poměrně tvrdý a mimořádně odolný vůči 

korozi. Má schopnost pasivace, tedy vzniku ochranné vrstvy oxidů na povrchu materiálu. Titan se 

vyznačuje mimořádnou chemickou stálostí a odolností. Tyto vlastnosti jej určují jako vhodný prvek 

pro tvorbu implantátů neboť dochází k relativně nízké interakci s biologickou tkání. Titan navíc není 

toxický, karcinogenní ani alergenní. Proto je titan a jeho slitiny považován za velmi perspektivní 

materiál v biomedicíně. V současné době existuje mnoho přehledových prací, které se věnují 

jednotlivým aspektům využití titanu a jeho slitin v dentální medicíně. Technologii přípravy výroby a 

opracování titanu a jeho slitin je v posledním desetiletí věnována celá řada publikací. Rovněž velké 

množství prací existuje v oblasti optimalizace složení slitin titanu z hlediska mechanicko-chemických 

vlastností, biokompatibility těchto slitin a využití možnosti technologického ovlivnění struktury 

povrchu dentálních implantátů pro optimalizaci přijetí dentálního implantátu po jeho zavedení do 

čelisti.  

Předkládaná práce shrnuje současné poznatky o titanu a jeho slitinách z hlediska jejich složení, 

materiálových vlastností, biokompatibility a oseointegrace. V práci jsou rovněž uvedeny výsledky 

získané v této oblasti výzkumu a klinické praxe na našem pracovišti (Stomatologická klinika 

Masarykovy univerzity v Brně) v rámci Stomatologického výzkumného centra, jehož byla autorka 

v období řešení tohoto výzkumného projektu (2005-2011) součástí.    

 

2. Titan a jeho slitiny 

2.1. Chemicky čistý titan 

Čistý titan (cpTi), jakož i titanové slitiny, jsou často používány v klinické praxi pro výrobu zubních 

protéz, dentálních implantátů, korunek a konstrukcí snímatelných náhrad. V současné době se velký 

počet výzkumných institucí a velkých klinických pracovišť zabývá výrobou vhodných titanových slitin, 

které by se mohly šířeji uplatnit ve stomatologické praxi. Stomatologické kliniky se podílejí nejen na 

vývoji a testování nově navržených titanových slitin, ale i na klinických testech. 

Díky biokompatibilitě se titan využívá již od 60. let minulého století jako úspěšný biomateriál pro 

medicínské a dentální aplikace. Jeho nejčastější použití je ve formě technicky čistého titanu cpTi. 

Technicky čistý titan má základní chemické a fyzikální vlastnosti (přehledně viz tabulka 1), které jej 

předurčují pro tvorbu kovových slitin využívaných v medicíně.  

Titan (Grade 1 až 5) 

V porovnání s chemicky čistým titanem může technicky čistý titan obsahovat v malém množství další 

prvky, které mění jeho mechanické vlastnosti, zejména Youngův modul pružnosti. Podle podílu 

příměsových prvků jsou technicky čisté titany klasifikovány do několika různých stupňů (angl. grades). 

Tyto stupně čistoty jsou charakterizovány rozdílnými mechanickými vlastnostmi, které se mění se 

zvyšujícím se číslem (stupněm) označení (viz obr. 1). Následující tabulka (tabulka 2) uvádí srovnání 

jednotlivých stupňů titanu. 
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Základní charakteristiky Ti   

protonové číslo 22 

relativní atomová hmotnost 47,88 

teplota tání [°C] 1668 

teplota varu [°C] 3287 

hustota [g cm-3] 4,5 

hustota při teplotě tání [g cm-3] 4,11 

specifické teplo [J g-1K-1] 0,52 

slučovací teplo [kJ mol-1]  15,45 

tepelná vodivost [W m-1 K-1] 21,9 

elektrická vodivost [S m-1] 2,6.106 

měrný elektrický odpor [10-6 Ω.m] 0,42 

tvrdost podle Vickerse [MPa] 970 

tvrdost podle Brinella [MPa] 716 

modul pružnosti ve smyku [GPa] 44 

modul pružnosti v tahu [GPa] 116 

 

Tabulka 1. Přehled základních vlastností titanu jako kovu. Upraveno s využitím elektronického zdroje: 
https://pt.kle.cz/cs_CZ/titan.html. 

 

    

   Podíl titanu a příměsových prvků ve slitině 

   Ti [%]  C [%]  H [%]    Fe [%]  N [%]  O [%]  

Grade 1  99,5  ≤ 0,10  ≤ 0,015   ≤ 0,20  ≤ 0,03  ≤ 0,18  

Grade 2  99,2  ≤ 0,10  ≤ 0,015   ≤ 0,30  ≤ 0,03  ≤ 0,25  

Grade 3 99,1  ≤ 0,10  ≤ 0,015   ≤ 0,30  ≤ 0,05  ≤ 0,35  

Grade 4 99,0  ≤ 0,10  ≤ 0,015   ≤ 0,50  ≤ 0,05  ≤ 0,40  

Grade 5 99,0  ≤ 0,10  ≤ 0,015   ≤ 0,30  ≤ 0,03  ≤ 0,25 

 

Tabulka 2. Chemické složení cp-Ti materiálů (rozdílných stupňů čistoty) s vyznačením povolených 
množství příměsových prvků. Kompilováno podle Fernández et al. (2003). 
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Obr. 1. Rozdílné materiálové charakteristiky cp-Ti materiálů v závislosti na stupni čistoty. Youngův 
modul pružnosti (E), meze kluzu (Rm), pevnost v tahu (Re). Upraveno dle Legerský (2009). 

 

2.2. Nanostrukturní titan 

Nanostrukturní  titan (nTi) je velmi perspektivním biomateriálem pro využití ve všeobecném lékařství 

i v dentální implantologii (Valiev et al. 2008). Nanostrukturní titan (nTi) je materiálem, jehož 

jednotlivé stavební prvky se pohybují v řádu nanometrů. Patří do skupiny tzv. objemových 

nanostrukturních kovových materiálů. Tímto názvem jsou označovány materiály s velmi jemným 

zrnem a to v rozměrech 1-100 nm.  Jde o CP-Ti  slitinu vyráběnou speciálním postupem: silnou 

plastickou deformací (angl. Severe Plastic Deformation), a to pomocí úhlového protlačování kanálem 

stejného průřezu s následným válcováním (angl. Equal Channel Angular Pressing). 

Nanomateriál  nTi je, stejně jako materiál technicky čistého titanu (cpTi), inertní, neobsahuje žádné 

toxické nebo alergenní složky a jeho stabilita je vyšší než u mnoha druhů materiálů využívaných pro 

dentální implantáty (Petruželka et al. 2006, Hrušák et al. 2009). V posledním desetiletí je nTi používán 

zejména k výrobě šroubových implantátů typu nanoimplant (např. Mrázová et al. 2011). 

Nanostrukturní titan je vhodným materiálem podporujícím oseointegraci implantátů jak ukazují 

studie z poslední doby (přehledně viz např. Moztarzadeh et al. 2018). 

 

2.3. Slitiny titanu 

Kromě čistého titanu se v medicíně výrazně uplatňují i slitiny titanu s dalšími prvky, které jsou do 

slitiny přidávány pro zlepšení mechanických vlastností a biokompatibility.  Podle modifikace 

krystalové mřížky vznikající při tvorbě slitiny rozlišujeme následující kategorie titanových slitin:   

 

(1) α slitiny,  

(2) β slitiny, 

(3) slitiny α + β (přechodový typ) 

(4) intermetalika (např. Ni-Ti) 



9 
 

 

Mezi α slitiny, které jsou charakteristické šesterečnou krystalovou mřížkou, se počítají slitiny TiAl, ve 

kterých hliník (Al) působí jako stabilizátor α fáze. Slitiny TiAl dosahují velmi dobrých pevnostních 

vlastností. Kromě toho mohou být α slitiny legovány cínem (Sn) nebo zirkonem (Zr). V omezeném 

množství se mohou ve slitině vyskytovat i Mn, Fe, Cr a Mo. Tyto prvky jsou, obdobně jako Al, 

považovány za stabilizátory  α fáze.   

                 

Obr. 2. Schématická struktura šesterečné krystalické mřížky (α slitiny Ti) a krychlové krystalické 
mřížky (β slitiny titanu) – upraveno z Lütjering, C. et al. (2000). 

 

V β slitinách jsou atomy uspořádány do krychlové krystalové mřížky. Tyto slitiny jsou legovány 

molybdenem (Mo), vanadem (Va), manganem (Mn), chromem (Cr). Tyto prvky snižují transformační 

teplotu a rozšiřují a stabilizují oblast β fáze. Rovněž přítomnost malého množství železa (Fe) ve slitině 

stabilizuje její β fázi.  Tyto slitiny se díky jejich koeficientu tepelné roztažnosti, který dosahuje 

podobných hodnot jako u fazetovací keramiky, využívají v zubním lékařství.  Jsou tedy vhodné pro 

aplikaci v protetických pracech (Hubálková et Krňoulová 2009).  

Slitiny typu α + β obsahují α a β tuhé roztoky, jedná se tedy o dvoufázové materiály. Slitiny obsahují 

zejména Al spolu s vyšším množstvím prvků, které stabilizují fázi βTi (2‚ 4 % β stabilizátorů). Hliník 

stabilizuje α fázi a vanad fázi β.  

Mezi intermetalika patří například slitina Ni-TTi-i, která je typická tvarovou pamětí (SMA, angl. Shape 

Memory Alloy). V případě rovnátek se používá Ni-Ti drátek, který díky SMA působí na zuby konstantní 

silou. 

Rozdělení titanových slitin z materiálového hlediska je poněkud detailnější, než je uvedeno výše. 

Úplná klasifikace zahrnuje ještě další typy, a to zejména kvůli charakteru jejich mikrostruktury (dle 

Bonollo et al. 2003) 

1. α slitiny  

2. slitiny blízké α fázi  

3. α/β slitiny  

4. metastabilní β slitiny  

5. stabilní β slitiny  
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Pro potřeby dentální medicíny se titan a jeho slitiny připravují několika výrobními postupy, které do 

jisté míry mohou ovlivnit jejich mikrostrukturu a materiálové vlastnosti. Jde o (1) odlévání, při kterém 

se slitiny taví ve vakuu a odlévají do forem grafitu, (2) svařování, při kterém jsou slitiny tavně 

svařovány v prostředí inertních plynů nebo vakua. Tímto způsobem lze však vyrábět pouze slitiny s 

hexagonální krystalickou mřížkou. Dalšími postupy je (3) kování titanových slitin a (4) prášková 

metalurgie. 

 

3. Chemické složení slitin titanu 

K dosažení požadovaných mechanických vlastností slitin titanu pro aplikaci v zubním lékařství, a pro 

dosažení vhodných chemických vlastností a biokompatibility se do titanových slitin přidává celá řada 

příměsových (zušlechťujících) prvků. Mezi nejčastěji používané patří niob (Nb), tantal (Ta) a zirkon 

(Zr). Tyto prvky obecně zlepšují fyzikálně-chemické vlastnosti výsledných titanových slitin (1). Obecně 

platí, že se mohou tvořit slitiny titanu (v souladu s krystalickou strukturou), a to čtyři základní 

kategorie : (a) α slitiny, (b) β slitiny, (c) přechodové α + β slitiny, a (d) intermetalika (např. Ni - Ti ). V 

poslední době je obecně uznáváno, že zejména β slitiny představují materiál s velmi vysokým 

potenciálním využitím v lékařství a dentálních aplikacích (přehledně viz např. Niinomi et al 2005, 

Niinomi 2008). 

Pro požadované mechanické, fyzikálně chemické a hlavně biologické vlastnosti titanových slitin je 

důležité nejen množství a počet příměsových prvků ale zejména jejich hmotnostní či objemové 

poměry. Hmotnostní procenta těchto legujících prvků v titanové slitině se užívají pro specifické 

označení slitiny a tvoří její identifikační kód (například Ti-36Nb-6Ta pro slitinu s příměsi niobu a 

tantalu, viz Kuderman et al. 2008).  

U většiny starších titanových slitin je legující přísada přidávána do základu Ti-Al. Důvodem přísady 

hliníku je stabilizace fáze α a tím dosažení velmi dobrých pevnostních vlastností. V současné době 

jsou sledovány dvě základní skupiny slitin, a to (1) slitiny, které jsou legovány hliníkem a které se stále 

používají pro medicínské účely a (2) moderní β slitiny s obsahem dalších legujících prvků, které jsou 

pokládány pro svou vysokou biokompatibilitu za velmi perspektivní pro výrobu implantátů. Na našem 

pracovišti jsme v posledních letech testovali desítky titanových ß slitin s různými podíly legujících 

prvků: niob (Nb), molybden (Mo), tantal (Ta), vanad (Va), železo (Fe) – přehledně viz např. (Bartáková 

et al. 2009a, 2009b). Ve slitinách titanu se však mohou vyskytovat i nežádoucí příměsové prvky, 

jejichž podíl je nezbytné snížit, neboť negativně ovlivňují strukturu výsledné slitiny. Jsou to zejména 

intersticiální prvky kyslík, dusík, uhlík a vodík, které tvoří intersticiální tuhé roztoky (O, N a C jsou α- 

stabilizátory, H je β- stabilizátor) nebo křehké oxidy, karbidy, nitridy nebo hydridy. Tyto příměsi 

snižují úroveň plastických vlastností (klesá tažnost), zhoršují svařitelnost a zvyšují náchylnost ke 

korozi (Losertová 2012). Na druhé straně zvyšují pevnost a tvrdost. 

 

Slitiny Ti-Al-Nb 

Přísada niobu stabilizuje fázi β a uzavírá fázi α již při 4,7 %hm niobu. Maximální rozpustnost Nb je při 

teplotě 450 °C. V teplotách pod 400 °C existuje široká koncentrační oblast koexistence fází α a β. Fáze 

α se může vyskytovat až do koncentrace 50 %hm niobu. Toto široké pásmo podporuje při vyšších 
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rychlostech ochlazování vznik metastabilních fází, podle zvyšujícího se obsahu niobu, označovaných 

α´ (0 – 9 %hm Nb), α´´ (14 – 43 %hm Nb), ω (16 - 45 %hm Nb) a τ (26 – 41 %hm Nb). S hliníkem tvoří 

niob řadu intermetalických fází. Vzhledem ke složení experimentálních slitin je však výskyt 

intermetalických fází ve struktuře nepravděpodobný. Slitiny tohoto typu se tedy precipitačně 

vytvrzují pouze při vyšším obsahu niobu ve formě precipitátů fáze α v matrici β titanu. Ze slitin 

obsahujících Nb jsou používané zejména slitiny Ti6-Al7-Nb, slitiny s 35 %hm. Při nejmenší koncentraci 

niobu byla zjištěna martenzitická struktura jak po odlití, tak po žíhání. S rostoucím obsahem niobu se 

po rychlém ochlazení stávají martenzitické destičky masivnější a v prostorech mezi martenzitem se 

postupně zvyšuje objemový podíl netransformované fáze β.   

V současné době se mnoho slitin s různým chemickým složením na bázi Ti-Nb a různým opracováním 

povrchu slitiny (v mikrostrukturním měřítku) testuje s ohledem na Youngův modul pružnosti a 

hodnotu pevnosti v tahu (např. Hon et al. 2003, Nakai et al. 2009). Mnoho autorů zkoumalo vliv 

příměsi niobu, tantalu, zirkonia a přídavku kyslíku na fázovou stabilitu (poměr α a β fáze) a 

mechanické vlastnosti slitin. Tomuto apektu, tedy příměsovým prvkům a přídavku kyslíku do slitiny, 

respektive vlivům těchto faktorů na mechanické vlastnosti slitin, se věnovala naše poslední práce 

(Bartáková et al. 2019).  

 

Slitiny Ti-Al-Fe 

 Železo se v tuhém roztoku αTi prakticky nerozpouští. Při teplotě 595 °C dochází k eutektoidní 

transformaci, při níž se tvoří eutektoid αTi s intermetalickou fází TiFe. Maximální rozpustnost železa v 

tuhém roztoku je 0,047 %hm. S hliníkem tvoří železo intermetalickou fázi FeAl3, vznikající eutekticky 

při 655 °C. Železo se prakticky nerozpouští ani v hliníku. V ternárním systému je možno očekávat 

binární fázi Fe-Ti a nelze vyloučit ani přítomnost fáze Fe(Ti,Al)3, kde titan může být částečně 

substituován hliníkem. 

S rostoucím obsahem železa se mírně snižuje podíl martenzitu, objevují se ostrůvky fáze α a zvyšuje 

se podíl částic intermetalické fáze. Tyto částice jsou u rychle ochlazených vzorků jemné, globulární a 

u pomalu ochlazených vzorků se vylučují na rozhraních martenzitu ve formě destiček. Vliv žíhání se 

výrazně neprojevuje, je-li příměs Fe relativně malá, a to do 6% hmotnosti slitiny (6%hm). Při vyšším 

obsahu železa ve slitině se mezi stavem po odlití a po žíhání projevují výrazné morfologické rozdíly 

vyloučené intermetalické fáze. V litém stavu je precipitát TiFe velmi jemný. Morfologie struktury po 

žíhání 850 a 950 °C s ochlazení v peci je odlišná. Tento režim vedl ke vzniku dvoufázové struktury 

vytvrzené destičkami intermetalické fáze. 

 

Slitiny Ti-Al-V 

Přísada vanadu vede ve slitině k podobným mikrostrukturám jako přísada niobu. Vanad je v β 

slitinách titanu velmi dobře rozpustný a tuto fázi stabilizuje. Oblast α se uzavírá zhruba při 3 %hm. Při 

nižších teplotách existuje široká oblast koexistence fází α a β. Fázová transformace β↔α však není v 

odborné literatuře jednoznačně popsána. Ve starších pracích je uváděno, že při teplotě 675 °C a 

koncentraci vanadu přibližně 20 %hm dochází k eutektoidnímu rozpadu. Velmi široké koncentrační 

pásmo společného výskytu fází α a β má za následek vznik více typů metastabilních fází - α/ (0 – 5 
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%hm V), α´´ (5 – 16 %hm V), ω (12 – 51,5 %hm V). U slitin legovaných vanadem s obsahem hliníku 6 

%hm byla prokázána precipitace intermetalické fáze Ti3Al. Slitina se tedy může mírně vytvrzovat. 

Slitina s koncentrací vanadu 1,75 %hm má po rychlém ochlazení strukturu tvořenou fází α, ve které 

jsou martenzitické jehlice fáze α´ a drobné globulární částice intermetalické fáze Ti3Al.  Při postupu 

využívajícím pomalé ochlazování je objemový podíl martenzitické fáze α´ znatelně vyšší. S rostoucím 

obsahem vanadu podíl fáze β vzrůstá. Po rychlém ochlazení je u slitiny legované 7,85 %hm vanadu 

struktura tvořena fází β, ve které jsou drobné jehlice α´. Po pomalém ochlazení se podíl martenzitické 

fáze α´ zvyšuje. Velmi rozšířenou a v medicíské praxi využívanou je slitina Ti-6Al-4V, přičemž ve formě 

této slitiny se zpracovává zhruba polovina veškerého titanu. 

 

Slitiny Ti s příměsí Zr, Nb, Ta 

V posledním desetiletí je velká pozornost soustředěna na využití slitin s podílem příměsových prvků, 

které příznivě ovlivňují výslednou mikrostrukturu slitiny. Jde o takzvané izomorfní stabilizátory fáze . 

Některé prvky jako tantal (Ta), molybden (Mo), niob (Nb), vanad (V) vytvářejí velký rozsah fází +  

bez intermediárních sloučenin, protože mají neomezenou rozpustnost ve fázi  a jen malou 

rozpustnost ve fázi . V cílové slitině titanu se tyto prvky uplatňují relativně velkou měrou (viz 

tabulka 3) a klasifikace těchto slitin, rovněž jejich formální označení, odráží pouze zkratky prvků 

uvedených velkými písmeny. Uvedená TNZTO slitina (tabulka 3) obsahuje Nb a Ta, které patří mezi 

izomorfní β-stabilizátory. Ve slitině je Zr obvykle uváděn jako neutrální prvek, v kombinaci s Ti, Nb a 

tTa má však ve slitině β-stabilizační účinek. Slitina TNZTO je na rozdíl od výše uvedené a rozšířené 

slitiny Ti-6Al-4V složena z prvků, které jsou ze všech β-stabilizátorů nejvíce biokompatibilní 

(Eisenbarth et al. 2004). 

 

 Prvek Ti Nb Zr Ta O 

Hm % 51,0 35,3 7,3 5,7 0,7 

At % 66,6 23,7 5,0 2,0 2,7 

 

Tabulka 3. Složení slitiny TNZTO v hmotnostních (hm %) a atomových procentech (At %)  - upraveno 
dle Stráský (2014). 

Z hlediska mechanických vlastností je slitina TNZTO  velmi výhodná, neboť Youngův modul pružnosti 

dosahuje relativně nízké hodnoty 80 GPa (Stráský 2014).  V současné době je proto testováno velké 

množství slitin patřících do skupiny slitin titanu s významým podílem Nb, Ta, Zr zejména s ohledem na 

jejich korozivitu a biokompatibilitu s cílem nalézt nejvhodnější složení slitiny pro využití v ortopedické 

a dentální implantologii. Příkladem z poslední doby je studie Zareidoost et Yousefpour (2020), která 

je zaměřena na čtyři různé slitiny na bázi TZNT (Ti55-Zr25-Nb10-Ta10, (Ti55-Zr25-Nb10-Ta10) 99,5 

Fe0,5, (Ti55-Zr25-Nb10-Ta10) 98 Sn2 a (Ti55-Zr25-Nb10-Ta10) 98,5 Ag 1,5, (T%), TZN, TZN, Sn, TZNT-

Ag. Tyto slitiny se vyrábějí vakuovým obloukovým tavením a pomocí sacího lití. Uvedená studie 

posuzuje korozivitu TZNT slitin s ohledem na jejich biokompatibilitu. Autoři rozsáhlé testování 
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uzavírají sdělením, že TZNT jsou při vhodném metalurgickém zpracování slitiny velmi dobrým 

kandidátem na využití v biomedicínských aplikacích. Podobně zaměřená současná studie (Acharya et 

al. 2020) charakterizuje TNTO slitinu jako velmi vhodnou díky nízké hodnotě Youngova modulu 

pružnosti, vhodné mikrostruktuře povrchu (podíl ,  a přechodových - fází) jako vhodnou pro 

biomedicínké využití, zejména v ortopedii. Obdobně je hodnocena slitina TNZTO, a to s ohledem na 

nízkou korozivitu (Zhou et al. 2017). 

Velkou roli pro využití slitin Ti s příměsí Zr, Nb, Ta hraje biokompatibilita, která je do značné míry 

závislá na povrchové úpravě materiálu. Na tuto problematiku se zaměřili Liu et al. (2004). Autoři 

uvádějí, že současné techniky (přehledně viz např. Jemat et al. 2015) opracování povrchu tohoto typu 

slitin jsou dostatečné pro to, aby tyto slitiny byly ve velké míře využívány pro výrobu dentálních 

implantátů. Rovněž současná studie TNTZ slitiny (Kuczyńska-Zemła et al. 2020) doporučuje tento 

materiál pro výrobu dentálních implantátů. V poslední době se do slitin tohoto typu přidává jako 

příměsový prvek i (Si), jak o tom svědčí studie Guo et al. (2000).  

 

Binární slitiny 

Během posledních desetiletí se ve výzkumu materiálů a lékařské klinické praxi používal nejen čistý Ti, 

ale i některé slitiny, jako jsou binární a terciární slitiny Ti. V současné době existuje široká škála 

binárních slitin titanu (přehledně porovnány například ve studii Liu et al. 2017):  Ti-Zr, Ti-In, Ti-Ag, Ti-

Cu, Ti-Au, Ti-Pd, Ti-Mo, Ti-Cr, Ti-Co, Ti-Sn, Ti-Ge a Ti-Ga. V následujím textu jsou uvedeny a popsány 

hlavní binární slitiny titanu využívané pro výrobu dentálních implantátů. 

 

Binární slitiny (Ni-Ti) 

Slitiny na bázi Ni-Ti jsou považovány za velmi dobře využitelné v lékařství. Jejich využití v dentální 

implantologii nedosahuje významnějšího podílu. V praxi se používají zejména dvě hlavní slitiny: SE508 

(superelastická slitina) a SM495 (slitina s projevem tvarové paměti). Tyto slitiny nacházejí uplatnění v 

traumatologii a ortopedii. Ve stomatologii se uplatňují zejména v ortodoncii při výrobě rovnátek a 

nástrojů na úpravu kořenových kanálků. V poslední době se uplatňuje takzvaný nitinol (Ni, 55.91 %; 

Ti, 44.03 %), který je velmi odolný vůči korozi (Nasakina et al. 2014) a je využíván při výrobě stentů. 

 

Binární slitiny (Ti-Nb) 

Binární slitiny Ti-Nb jsou považovány za perspektivní biomateriály využitelné v lékařství. V poslední 

době se zkoumají materiálové vlastností těchto slitin ve vztahu jak k jejich biokompatibilitě 

(Bartáková et al. 2009d), tak ve vztahu ke složení slitiny. Například studie Friák et al. (2012) se 

zaměřila na zvyšující se podíl Nb ve slitině (Ti-10%Nb, Ti-20%Nb, Ti-25%Nb, Ti-30%Nb), a tím 

pozměněný podíl mezi částicemi α a β fází ve slitině. Tento fenomén se odrazil ve snížení hodnot 

Youngova modulu pružnosti se stoupajícím podílem β fáze ve slitině. Studie Friák et al. (2012) rovněž 

vnesla do výzkumu mechanicko-fyzikálních vlastností binárních titanových slitin nový aspekt, a to 

matematické modelování vlastností slitin pomocí „ad inicio“ výpočtů, které mohou významně 

napomoci při hledání optimálního chemického složení, respektive podílu jednotlivých prvků ve slitině.  
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Binární slitiny (Ti-Ta) 

Slitiny Ti-Ta obvykle obsahují základní podíl Ti 40-50%. Tyto slitiny vykazují velmi dobré vlastnosti jak 

z  hlediska materiálových vlastností (malé hodnoty Youngova modulu pružnosti a vysoká odolnost 

vůči korozi - Zhou et al. 2004), tak mikrostruktury povrchu a biokompatibility (Bartáková et al. 2009c) 

včetně malé cytotoxicity (Villa et al. 2002). Tyto slitiny jsou považovány za velmi perspektivní a 

v současné době se uplatňují jak v dentální, tak i v ortopedické implantologii. Výzkumy z poslední 

doby se zaměřují na vhodné opracování či úpravu povrchu těchto slitin tak, aby byla zvýšena 

schopnost jejich oseointegrace – například pomocí anodické oxidace (Lin et al. 2014). 

 

Binární slitiny (Ti-Zr) 

Binární Ti-Zr slitina je považována za velmi vhodnou pro aplikace v dentální implantologii a protetice, 

a to jak z hlediska mechanických charakteristik, tak biokompatibility (Grandin et al. 2012). Kromě 

výzkumu zaměřeného na mechanické vlastnosti Ti-Zr slitin je v poslední době věnována pozornost i 

možnostem úpravy mikrostruktury. Z tohoto pohledu se slitina Ti-15Zr jeví velmi slibnou pro budoucí 

uplatnění v dentální implantologii (Medvedev et al. 2016). 

 

Binární slitiny (Ti-V) 

Slitiny Ti-V jsou v poslední době detailně zkoumány pro využití v dentální implantologii. Jsou odlévány 

a studovány slitiny s různým podílem vanadu (Ti-xV), a to v rozmezí od 5 do 20% hmotnosti příměsi 

vanadu. Současná studie (Park et al. 2016) uvádí, že slitina Ti-V s obsahem vanadu nejméně 5% hm. je 

díky uspokojivým mechanickým vlastnostem vhodným kandidátem pro nové dentální materiály. 

 

Binární slitiny (Ti-Ag) 

Slitiny Ti-Ag jsou z materiálového hlediska a potenciálu pro zubní lékařství zkoumány v posledních 

dvou desetiletích (např. Takahashi et al. 2002). Ti-Ag slitiny vykazují velmi dobrou biokompatibilitu 

(Zhang et al. 2012). Studie z poslední doby se zaměřily na mikrostrukturu povrchu slitin Ti-Ag a její 

vlastnosti z hlediska výskytu dendritických α částic titanu ve slitině (Nagase et al. 2018). 

 

4. Vlastnosti titanu a jeho slitin 

4.1. Mechanické vlastnosti titanu a jeho slitin 

Z mechanických vlastností titanu lze uvést zejména jeho vysokou pevnost v kombinaci s nízkou 

hmotností. Důležité jsou i technologické vlastnosti titanu. Titan nemá například příliš dobrou 

obrobitelnost, což může způsobovat dílčí technologické problémy při výrobě určitého konkrétního 

tvaru. Při svařování je nutné použití inertní atmosféry či vakua, aby nedocházelo k reakcím s 

atmosférickými plyny. Další vlastností titanu je, že jak komerčně čistý titan, tak jeho  α slitiny (s 

šesterečnou krystalickou mřížkou) jsou dobře tvárné, a to i za studena.  
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Typ 
slitiny E YS US 

  (GPa) (MPa) (MPa) 

cpTi  105 692 785 

Ti–6Al–4V    110 850–900 960–970 

Ti–6Al–7Nb    105 921 1024 

Ti–5Al–2.5Fe    110 914 1033 

Ti–12Mo–6Zr–2Fe  74–85 
1000–
1060 

1060–
1100 

Ti–15Mo–5Zr–3Al  82 771 812 

Ti–0/20Zr–0/20Sn–4/8Nb–2/4Ta+  neurčeno 726–990 
750–
1200 

Ti–Zr    neurčeno neurčeno 900 

Ti–13Nb–13Zr    79 900 1030 

Ti–15Mo–3Nb–0.3O  82 1020 1020 

Ti–35Nb–5Ta–7Zr  55 530 590 

Ti–35Nb–5Ta–7Zr–0.4O  66 976 1010 

kost  10–40 – 90–140 

 

Tabulka 4. Mechanické vlastnosti vybraných titanových slitin ve vztahu k jejich složení a 
mikrostruktuře. E – Youngův modul pružnosti,  YS – mez kluzu, (upraveno dle Liu et al. 2004).  
 
Youngův modul pružnosti (E) β slitin titanu je v porovnání s ostatními kovovými materiály velmi nízký 

(viz tabulka 4). V současné době se výzkum materiálových vlastností slitin titanu zaměřuje na další 

snižování hodnot E za současného zachování charakteristik pevnosti. Svědčí o tom například současná 

studie Mohammed et al. (2014), která uvádí rozsah E od 14 do 85 GPa. V této studii byla nejnižší 

hodnota (E=14 GPa) zjištěna pro slitinu Ti-19Nb-14Zr a nejvyšší pro slitinu Ti-7,5Mo-3Fe. Nejnovější 

studie (např. Kang et Yang, 2019) hodnotí a srovnávají mechanické vlastnosti slitin titanu podle jejich 

způsobu výroby a úpravy mikrostruktury.  

 

4.2. Mikrostruktura titanových slitin 

Struktura alfa slitin 

Základním variabilním prvkem mikrostruktury α slitin je velikost zrn, kterou lze ovlivnit zejména 

chemickým složením slitiny a postupem výroby. Hlavním legujícím prvkem v α slitinách je Al, ale 

některé α slitiny a většina čistého komerčního titanu obsahují malá množství prvků stabilizujících 

oblast β. Příkladem mohou být slitiny Ti8-Al1-Mo1-V nebo Ti-6Al-2Nb-1Ta-0,8Mo, které bývají 

označovány jako super α".  

Martenzitická struktura 

Martenzitická struktura slitin je typická výskytem fází (α+β) a označuje se α' nebo α''. Dochází k ní 

zpravidla při velmi rychlém ochlazení slitiny v procesu výroby.   Touto přeměnou vzniká u kalených 
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a/nebo kalených a stárnutých slitin jehlicovitá (acikulární) struktura. Mikrostruktury jsou však závislé 

na charakteru a množství legujících prvků, proto zatím nelze zobecnit výskyt typů jednotlivých variant 

martenzitické struktury (Losertová  2012).  

Struktura alfa + beta slitin 

Slitiny α+β mají chemické složení, které umožňuje vznik směsi α a β fáze, při pokojové teplotě mohou 

obsahovat 10-50% β fáze. Nejběžnější α+β slitinou je Ti-6Al-4V. V této slitině mohou částice α a β fáze 

mítjehlicovitou, popřípadě při plazmovém přetavení přejít do dendritické formy mikrostruktury (viz 

obr. 3, 4, 5). 

  

Obr. 3. Dendritická struktura slitiny Ti-Al6-V4 po plazmovém přetavení (vlevo - převzato z Kursa et 
Žitňavský 2003). Lamelární (jehlicovitá) struktura Ti-Al6-V4 připravená v teplotě 1000 oC (převzato 
z Andrade et al. 2010). 

 

Obr. 4. Struktura povrchu slitiny Ti-6Al-4V: a) a b) α′ martenzitická fáze, c) a d) α + β duální fáze, e) 
kombinace primární α a sekundární α + β fáze, e) ostrůvky α fáze uvnitř  β fáze (upraveno dle Liu 
et Shin 2019). 
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Obr. 5. Jehlicovitá struktura se vytváří formováním α fáze ve struktuře β zrn, a to díky vzniku a růstu 
Widmannstättenovy struktury (příklad slitiny Ti-6Al-4V, vlevo). Jehlice zpravidla dosahují šířky do 2 
nm (upraveno z Losertová 2012 a Lütjering 1999). 

Kromě jehlicovité struktury α+β slitin se může vyskytovat i bimodální struktura, a to tehdy, jestliže se 

slitina tvoří při relativně nízké teplotě. Za těchto podmínek vzniká globulární struktura α částic, 

zatímco fáze β je stabilizovaná. Velikost globulárních částic a jejich celkový výskyt v α+β slitině závisí 

na množství příměsí, teplotě zpracování (přehledně viz např. Lee 2004) a teplotě ochlazování 

(Lütjering 1998) slitiny titanu (viz Obr. 5). Současné studie ukazují, že ve slitinách titanu jsou 

globulární částice tvořeny jak jádry α, tak jádry α+β, přičemž podíl jader α+β bývá zpravidla vyšší 

(Klimova et al. 2014). Nejčastějším druhem slitiny titanu, která vytváří globulární částice na povrchu 

slitiny je Ti-6Al-4V. 

 

Obr. 6. Globulární struktura  α+β slitin s rozdílným podílem základní fáze (a) 5%, (b) 15%, a (c) 25% 
(převzato z Helm 1999). 
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Typickou mikrostrukturu však vytváří kromě Ti-6Al-4V i celá řada dalších slitin titanu například Ti-4Al-

4Mo-2Sn-0.5Si, Ti-5Al-2Sn-4Zr-4Mo-2Cr-1Fe, Ti-6Al-2Sn-4Zr-2Mo a řada dalších slitin (přehledně viz 

Sieniawski et Motyka, 2007).  

 

Obr. 7.  Deformované linie lamelární struktury α+β titanové slitiny vytvořené pomocí žíhání (angl. 
annealing) - Převzato z Li et al. (2012). 

Podíl α a β částic, respektive jejich lokalizace v titanové slitině se významně liší v závislosti na 

fyzikálně-chemických podmínkách tavení, lití a ochlazování slitiny. I ve slitině jednotného chemického 

složení se může v závislosti na výše uvedených faktorech významně odlišovat podíl α a β částic ve 

slitině, stejně tak jako mikrostruktura slitiny. V následujícím obrázku (Obr. 8) je uveden příklad těchto 

odlišností ve slitině Ti-35.5Nb-5.7T (Bartáková et al. 2015). 

Dvoufázové slitiny titanu vytváří globulární a lamelární strukturu materiálu s rozdílným poměrem α+β 

částic. Ziaja et al. (2016) uvádí typický příklad takové slitiny: Ti-6Al-2Mo-2Cr a vliv jednotlivých fází na 

mikrostrukturu slitiny. Příkladem zvláštního uspořádání α a β částí je nově vyvinutá slitina Ti-6Cr-

5Mo-5V-4Al% (Ti6554), která patří do skupiny metastabilních β slitin vykazujících vynikající pevnost. 

V této slitině jsou struktury vysrážených intragranulárních α částí uspořádané do tvaru řetězce 

v základní metastabilní slitině tvořené β částicemi (Zhan et al. 2018).  

Struktura β slitin 

V těchto slitinách se vyskytují β stabilizátory ve velkém množství. Zároveň tyto slitiny obsahují pouze 

malé množství α stabilizátorů, takže se typická β mikrostruktura struktura vytváří při ochlazování 

materiálu na pokojovou teplotu. Beta (β) slitiny jsou však metastabilní. Intermetalické slitiny Ti-AL-Nb 

vykazují dva základní typy mikrostruktury, a to lamelární a dendritickou. Podíl jednotlivých 

mikrostruktur v těle slitiny lze ovlivnit technologií přípravy, například plazmovou přípravou 

doplněnou o vakuově indukční tavení (Smíšek et al. 2004).   

Mikrostruktura povrchu slitin titanu - reliéf  

Vhodné třídimensionální (3-D) uspořádání mikrostruktury povrchu slitin titanu je základním 

předpokladem pro oseointegraci a biokompatibilitu zubního implantátu (přehledně viz např. Kumar 

et al. 2019). 3-D struktura povrchu tvoří mikroreliéf, který je specifický pro jednotlivé slitiny, 

respektive jejich metalurgickou přípravu a opracování povrchu. Měření výškových profilů 

mikrostruktury povrchu dentální slitiny či dentálního implantátu se používá pro ověření účinnosti 

metody povrchové úpravy (např. Tkhabisimov et al., 2018 - tradiční opracování povrchu, Shen et al. 

2018 a Li et al. 2019 – laserové vyhlazování) nebo pro kontrolu vhodnosti výsledné mikrostruktury 

povrchu pro adhezi buněk cílové tkáně. V naší práci (Bartáková et al., MS in prep.) jsme se zaměřili na 

využití metody digitální mikroskopie, zejména techniky Depth-up focus pro tvorbu profilogramů 

titanových slitin využívaných na našem pracovišti pro dentální implantáty. Pro potřeby studie jsme 
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testovali čepelkový implantát vzor PV, TNT S 0,6 (Antonín Martikáň, SK). Profilování povrchu bylo 

uskutečněno na ploché části čepelky určené k oseointegraci. Byl využit digitální mikroskop Keyence 

VHX-5000 (Japonsko) při maximálním objektivovém zvětšení 5000x a jeho ovládací a vyhodnocovací 

sotware.  Jednalo se o mikroskop pro pořízení 2-D a 3-D obrázků mikrostruktury povrchu s 

maximálním rozlišením 18 megapixelů. Snímky povrchu (viz Obr. 9) byly dokumentovány pomocí 

kamery s obrazovým snímačem CMOS a dále primárně zpracovány softwarem. Získané výstupy byly: 

digitální 2-D, 3-D fotografie a mikrometrická měření povrchu.  

 

Obr. 8.  Vliv teploty popouštění na mikrostrukturu povrchu Ti-35,5Nb-5,7T (Bartáková et al. 2014). 

 

 

Teplotní ovlivnění A 

Mikrostruktura je tvořena poměrně velkými zrny 

deformovaného tvaru. Podél okraje zrn jsou 

patrné precipitáty fáze  α  a v menší míře 

precipitáty fáze ω.   

 

 

 

Teplotní ovlivnění B 

Zrna β fáze tvoří mikrostrukturu se zřetelnými 

hrubými částicemi ω fáze, které se nacházejí 

podél okrajů těchto zrn.  

 

 

 

 

Teplotní ovlivnění C 

Mikrostruktura je tvořena zrny  β  fáze, v nichž 

jsou precipitáty  ω fáze. Malý podíl  α fáze je 

rovněž možný (zvyšuje charakteristiky pevnosti).  

 

 

 

Teplotní ovlivnění C (550 oC) 

Mikrostruktura je tvořena zrny  β s precipitáty α 

fáze. Tvorbě dalších fází brání s velkou 

pravděpodobností nerovnoměrné rozložení 

elementů stabilizjících  β fázi ve slitině. 
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Obr. 9.  Mikrostruktura povrchu slitiny titanu (Titan grade 5, Martikáň, čepelkový implantát). 
Struktura povrchu je tvořena nepravidelně tvarovanými zrny (A, B, D, F) s občasnými liniemi 
jednotlivých lamel (C,D, F) -  Bartáková et al. (MS in prep.). 
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Obr. 10.  Mikroreliéf povrchu slitiny titanu (titan, grade 5, Martikáň, čepelkový implantát). Profily 
jsou vyznačeny v různých částek povrchu (fialová a zelená úsečka). Vertikální profil lamel lze rozlišit: 

linie lamel jsou vystouplé přibližně o 3-5 m oproti okolnímu povrchu (A, B, D). Mikroreliéf mimo 
lamely je relativně plochý (D) -  Bartáková et al. (MS in prep.). 

Naše měření prokázala vertikální diferenciaci profilu od +3.0 to -4.0 m (Obr. 11), což je ve shodě 

s údaji z literatury. Například práce Li et al. (2019) udává celkovou diferenciaci 6,42 m (Obr. 12). 
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Obr. 11. Příklady výsledků měření profilů (vertikální mikrostruktury, viz také Obr. 9) povrchu 
implantátu (čepelkový implantát Ti, Martikáň) - Bartáková et al. (MS in prep.).  
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Obr. 12. Příklady vizualizace (vlevo) a měření profilů vertikální mikrostruktury povrchu slitiny titanu 
(vpravo) - Li et al. (2019). 

Struktura β slitin 

V těchto slitinách se vyskytují β stabilizátory (Mo, Nb, V, Cr aFe) ve velkém množství. Zároveň tyto 

slitiny obsahují pouze malé množství α stabilizátorů (Al, Sn, C, O a N), takže se typická β 

mikrostruktura struktura vytváří při ochlazování materiálu do pokojových teplot – přehledne viz např. 

Findik (2020). Beta (β) slitiny jsou však metastabilní.  

Intermetalické slitiny Ti-AL-Nb vykazují dva základní typy mikrostruktury, a to lamelární a 

dendritickou. Podíl jednotlivých mikrostruktur v těle slitiny lze ovlivnit technologií přípravy, například 

plazmovou přípravou doplněnou o vakuově indukční tavení (Smíšek et al. 2004).   

 

4.3. Odolnost vůči korozi 

Koroze kovových slitin, která se vyskytuje v dutině ústní, je elektrochemický proces, který probíhá v 

přítomnosti molekul vody, a proto bývá terminologicky vymezována jako mokrá koroze.  Ta vyžaduje 

kromě přítomnosti vody také další tekutiny a elektrolyty v dutině ústní a slinu. Elektrochemický 

proces probíhající na dentálním materiálu v dutině ústní má komplexní charakter a je spojen s 

fenoménem galvanických proudů a povrchových korozí. Koroze kovových materiálů v dutině ústní se 

obecně dělí podle hlavní příčiny vzniku, a to do tří základních skupin (přehledně viz např. Chaturvedi 

(2009), Noumbissi 2012): 

1. Galvanické koroze 

2. Trhlinové koroze 

3. Mikrobiální koroze 
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Galvanická koroze vzniká při styku materiálu kovové slitiny s tekutinami v ústní dutině. Dochází 

k elektrickému toku a vzniká galvanický článek. Galvanický proud prochází přes kov a jeho hranici do 

okolí a souvisejících tkání, ve kterých může způsobit zánět. Sliny a jiné tekutiny v měkkých tkáních i 

kosti se stávají elektrolyty a umožňují vznik korozivních galvanických proudů. Elektrony uvolněné v 

průběhu koroze mohou být vnímány pacientem jako „šok“ (galvanické koroze), který může být pro 

osobu znepokojující a dokonce vysilující. Kovové částečky uvolněné galvanickou korozí mohou rovněž 

způsobit nežádoucí kovovou příchuť pociťovanou pacientem v dutině ústní. Dlouhodobé působení 

galvanické koroze pak vyvolává imunitní odpověď a nakonec až ztrátu dentálního implantátu. 

Galvanická koroze je rychlejší a nastává preferenčně tam, kde je vyšší obsah ušlechtilých kovů ve 

slitině. Kromě titanu a titanových slitin, které vykazují vysoký stupně rezistence vůči galvanické korozi 

se nejčasněji v dentální klinické praxi používají vysoce ušlechtilé zlaté slitiny (zejména jako materiál 

pro protézy a nástavby). Nicméně, tyto materiály jsou velmi nákladné, a proto se kromě nich využívají 

i cenově dostupnější, avšak méně ušlechtilé slitiny, jako je Ni -Cr , Ag - Pd a Co- Cr. Tyto slitiny oproti 

titanu a jeho slitinám mají horší mechanické vlastnosti, jsou méně ušlechtilé a jejich biologická 

kompatibilita, stejně tak jako jejich odolnost proti galvanické korozi jsou nižší (Mellado-Velero 2018). 

Koroze kovových slitin může být kvantifikována pomocí měření elektrického toku spojeného s oxidací 

kovu či koncentrace iontů uvolněných kovů. Tato měření mohou být prováděna za různých podmínek 

„in vitro“ nebo v některých případech, „in vivo“ (Wataha et Messer 2004). 

Trhlinová koroze je druhým typem koroze, která se vyskytuje zejména v místě mechanického 

namáhání implantátu nebo nástavby. Implantát může mít při dlouhodobé mechanické zátěži drobné 

mikroskopické jamky a trhliny. Během žvýkání musí dentální implantát snášet působení relativně 

velkých hodnot sil jako je například torzní komprese. V důsledku tohoto mechanického stresu vznikají 

jamky a trhlinky, ve kterých dochází k trhlinové korozi.   

Mikrobiální koroze je dalším druhem koroze, ke kterému dochází v dutině ústní, i když její vznik a 

charakter působení není dosud spolehlivě potvrzen „in vitro“ a „in vivo“ testy. Titan a jeho různé 

slitiny, které se používají k výrobě dentálních implantátů, mají vyšší adhezivitu k plaku než zubní 

tkáně a keramické materiály. Množství plaku je obvykle větší porovnáváme-li s keramickými či 

zirkonovými implantáty. V plaku se vyskytuje velké množství bakterií, které uvolňují vedlejší produkty 

svého metabolismu do bezprostředního okolí. Tyto metabolity mohou poškodit jak kostní tkáň, tak 

samotný zub. V případě dentálních implantátů z titanu a jeho slitin tyto kyselé vedlejší produkty 

bakteriálního metabolismu mohou vést ke korozi kovu implantátu.   

Většina titanových slitin typu α vykazuje vynikající odolnost proti korozi, mají však omezenou pevnost 

při nízkých teplotách. Oproti tomu α + β slitiny vykazují vyšší pevnost v důsledku přítomnosti jak α, 

tak β fáze. β slitiny titanu mají kromě požadovaného nízkého modulu pružnosti rovněž vynikající 

odolnost proti korozi (přehledně viz např. Bania 1993). Elektrochemické studie z poslední doby 

využívající expozici v simulovaném prostředí s přídavkem chloridu sodného (NaCl) a fluoridu sodného 

(NaF) povrdila, že slitiny titanu mají vyšší stupeň rezistence vůči korozi než Ni-Ti slitiny využívané 

zejména jako ortodontické drátky (např. Kassab et Poncio Gomes 2013). Po hodinové expozici 0.02 

NaF vykazovaly drátky Ni-Ti známky povrchové lokalizované koroze, zatímco β slitiny titanu byly beze 

změny. Podobně jako Ni-Ti vykazují TiMo slitiny během elektrochemických experimentů využívajících 

roztok NaCl a Ringerův roztok jistý stupeň senzitivity vůči korozi, a to úbytek materiálu až 43 m za 

rok (Magheru et al. 2013). Rezistence vůči korozi se však zvyšuje s vyšším obsahem Mo ve slitině.  

Kromě martenzicických částí (α´´) je slitina tvořena podílem β tuhého roztoku, který se zvyšuje se 
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vzrůstajícím podílem Mo ve slitině. Tím je dosaženo změny povrchové mikrostruktury slitiny a 

zvýšené rezistence TiMo vůči korozi. Korozní chování titanových slitin je testováno zejména na 

nejčastěji využívaných slitinách v dentálním výzkumu a v klinických studiích. Proto se v posledním 

desetiletí uskutečnilo velké množství korozních testů na slitině Ti-Al-V s různým zastoupením 

jednotlivých legujících prvků (např. Yamazone et al. 2007). Tyto studie se zaměřily zejména na tvorbu 

produktů korozního chování slitiny Ti-6Al-4V ve slině obohacené různým množstvím NaF (např. 

Huang et Lee, 2005). Z těchto studií lze odvodit, že slitina Ti-6Al-4V má podobné korozní chování jako 

chemicky čistý titan (přehledně viz např. Chandar et al. 2017). Tento závěr je však v současných  

srovnávacích studiích postupně zpřesňován (např. Luqman et al. 2020) a je zkoumána úloha dalších 

doplňkových (legujících) prvků. Jde například o experimenty, ve kterých se ve slitině testovaly další 

legující prvky namísto vanadu. Dilea et al. (2013) udávají, že relativně nová slitina Ti-6Al-4Zr vykazuje 

oproti tradiční Ti-6Al-7Nb lepší elektrochemické charakteristiky v umělé slině, stejně tak jako nižší 

rychlost koroze. Kromě běžných testů korozivity slitin titanu využívajících expozici ve standardních 

fyziologických roztocích (např. Fojt et al. 2013, Shivaram et al. 2020) se v posledních letech uplatňuje 

přístup simulace zánětlivého onemocnění v průběhu testů korozivity materiálu. Například Sotniczuk 

et al. (2019) v testech slitin titanu simulovala zánětlivou reakci přídavkem 33 mM (0,1%) H2O2 do 

expozičního media. 

Charakteristika 

materiálu na bázi 

Ti (složení) 

Oxidy na povrchu 

materiálu 

Detailní charakteristika povrchu 

Titanium (Ti) Ti0+, Ti2+, Ti3+, Ti4+ Ti2+ oxid je z termodynamického hlediska méně vhodný než 

Ti3+  . Proto je lépe, vytváří-li se na povrchu převážně  Ti3+ . 

Oxidační procesy tvořící Ti2+and Ti3+ probíhají na horní vrstvě 

povrchového filmu a Ti4+ je tvořen převážně na nejvzdálenější 

vrstvě povrchu. 

Ti-6Al-4V TiO2 Povrch slitiny je tvořen malým množstvím Al2O3, 

hydroxylovými skupinami a molekulami vody vázanými na 

povrch   

Ni-Ti Oxidy na bázi TiO2 Povrch je tvořen pouze minimálním množstvím niklu, jak ve 

formě kovu, tak oxidu.  

Ti-56Ni TiO2 Na povrchu se nachází pouze minimální množství niklu jak ve 

formě kovu, tak oxidu NiO, hydroxylových skupin a vázaných 

molekul vody.  

Ti-Zr Oxidy titanu a 

zirkonu  

Titan a zirkonium jsou rovnoměrně zastoupeny na prvrchu i 

v hlubších vrstvách slitiny. Tloušťka povrchového filmu oxidu 

se zvyšuje se zvyšujícím se obsahem zirkonia.   

 

Tabulka 5. Přehled vybraných slitin titanu a základní charakteristika jejich povrchu, respektive oxidů, 
které se povrchu vytvářejí. Upraveno dle Manivasagam et al. (2010).   
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Mezi těmito třemi hlavními typy korozí, ke kterým může dojít u titanových slitin v dutině ústní, 

existují přechodové typy, jako například únavové koroze („fretting corrosions“), které jsou přehledně 

shrnuty a charakterizovány v práci Adya et al. (2005). Utváření vrstvy oxidů na povrchu titatnu a 

titanových slitin je obecným mechanismem, který zabraňuje vzniku koroze. Tabulka 5 udává přehled 

oxidů titanu, které se vytvářejí na povrchu titanu a slitin titanu. 

Úprava povrchu dentálního implantátu může rovněž výrazně ovlivnit korozi. Studie z poslední doby 

naznačují, že elektrolytické nebo magnetické leštění povrchu dentálního implantátu tvořeného 

čistým titanem nebo slitinami Ti6-Al4-V, Ti6-Al4-V-ELI ovlivňují mikrostrukturu povrchu, náboj na 

povrchu a tím odolnost vůči korozi (např. Rahman et al. 2014). 

 

4.4. Odolnost vůči namáhání a opotřebení 

V materiálové vědě je opotřebení (angl. wear) chápáno jako výsledek interakce vlivů působících na 

povrch zkoumaného materiálu, a to zejména odstraňování či deformace materiálu na povrchu, v 

důsledku mechanického působení protilehlé plochy či prostředí. Tato interakce je chápána jako 

mechanické tření (angl. friction). V lékařství je opotřebení materiálu titanových slitin chápáno jako 

poškození pevného povrchu, obvykle zahrnující postupnou ztrátu materiálu, a to v důsledku 

relativního pohybu mezi tímto povrchem a kontaktními plochami. Cílem současného rozvoje 

titanových slitin je proto zvyšování odolnosti vůči namáhání, a to zejména optimalizací přenosu 

napětí mezi dentálním titanovým implantátem a okolní kostní tkání, která je s tělem implantátu 

v bezprostředním kontaktu. Studie z poslední doby uvádějí jak opotřebení povrchu implantátu, tak 

resorpci kosti v okolí implantátu, která je nežádoucí (např. Niinomi et al. 2004, Capitanu et al. 2008). 

K velkému stupni opotřebení dochází zejména tehdy, jsou-li mechanické vlastnosti materiálu 

dentálního implantátu příliš odlišné od mechanických vlastností kosti. Opotřebení vzniká hlavně 

třením a posunem povrchů implantátu oproti kosti. V současné době je testováno mnoho postupů, 

jak snížit namáhání povrchu slitiny třením a následným opotřebením. Jedním z moderních trendů je 

kryogenní působení pomocí tekutého dusíku po dobu 24 h. Autoři Li et al. (2019) zjistili, že slitina Ti 

vystavená krogenním účinkům tekutého dusíku vykazuje nižší součinitel tření a míru opotřebení. Míra 

opotřebení zjištěná v této studii byla v rozmezí 5-17 mm3 m-2. 

 

5. Současné trendy v materiálovém zpracování slitin titanu 

Současné trendy v materiálovém zpracování titanu a jeho slitin pro potřeby dentální implantologie 

lze charakterizovat jako stálou konfrontaci mezi nově se objevujícími technologickými postupy a 

ekonomickými možnostmi pro jejich využití v běžné klinické praxi. Je zřejmé, že metody fyzikálně-

chemické či biologické úpravy povrchu materiálu již dnes umožňují ve výrazné míře podporu úspěšné 

oseointegrace, nicméně komercionalizace těchto typů úpravy povrchu (3. a 4. generace v obr. 13) 

naráží na ekonomickou rentabilitu těchto postupů.   
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Obr. 13.  Schématické znázornění současných trendů v rozvoji povrchové úpravy titanu a titanových 
slitin pro budoucí aplikace v biomedicínských oborech. Jednotlivé generace opracování a úpravy 
povrchů odrážejí historický vědecký rozvoj v oblasti titanových slitin (upraveno dle Hanawa 2013). 

 

6. Povrchová úprava 

Texturovaný povrch dentálního implantátu patří mezi důležité faktory umožňující vrůstání tkáně 

(Lacefield 2007). Studium mikro a nanostruktury povrchu implantátu patří mezi současné směry 

v oblasti jak základního, tak klinického výzkumu. Některé způsoby povrchové úpravy mají schopnost 

výrazně zvýšit oseointegraci  (Simon et Watson 2002).  

V současném výzkumu i klinické praxi je velká pozornost věnována povrchové úpravě dentálních 

implantátů, která hraje významnou roli při interakci dentálního implantátu s okolní kostní tkání. 

Snahou současných studií je najít optimální metody úpravy povrchu tak, aby systém (implantát-kost) 

podporující rychlou oseointegraci a dlouhodobou funkčnost dentálního implantátu při zatížení, bez 

nutnosti reimplantací (přehledně viz např. Vrbová et Sochor 2010). Původní bioinertní povrchy 

dentálního implantátu se pomalu dostávají do pozadí a vývoj stále více směřuje k povrchům 

bioaktivním, které urychlují proces hojení a zajišťují vznik pevné vazby mezi kostní tkání a povrchem 

dentálního implantátu.  
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V současné době jsou komerčně dostupné zubní implantáty s různými konfiguracemi povrchu. U 

většiny implantátů se vychází ze skutečnosti, že kostní tkáň se dobře přizpůsobuje reliéfu povrchu 

implantátu v rozmezí 1 – 100 m, a že změny reliéfu povrchu implantátu mohou výrazně zlepšit jeho 

stabilitu po implantaci (Albrektsson et al., 2003). Primárním cílem povrchové úpravy implantátu je 

zvýšit adhezi buněk a buněčnou aktivitu při vytváření kostní tkáně v bezprostředním okolí implantátu 

(Kohles et al. 2004). Dřívější klinické studie uskutečněné v devadesátých letech minulého století, 

které se zabývaly enoseálními zubními implantáty, ukázaly, že implantáty s hrubým povrch (řádově 

v m) se lépe integrovaly s kostí tkání než materiály s relativně hladkým povrchem (např. Cochran 

1999). Kromě adheze buněk a následného zrychlení oseointegrace může povrchová úprava 

dentálního implantátu v omezené míře ovlivnit rovněž i biomechanické vlastnosti povrchu implantátu 

(Han et al. 2010).  

Významným faktorem, který ovlivňuje oseointegraci titanových implantátů je krystalická forma a 

hydrofilita povrchu. Na něm se obvykle tvoří TiO2, který může mít tři různé krystalické formy. 

Povrchový oxid TiO2, respektive jeho krystalická froma, může být modifikována pomocí různých 

technik, jako je například tepelné zpracování, oxidace odvozená od sol-gelu a elektrochemická 

oxidace. Vliv různých titanových krystalických struktur na oseointegraci však není prozatím 

uspokojivě objasněn (viz např Albrektsson 2019). Dosud uskutečněné studie „in vitro“ přinesly 

rozdílné výsledky. Například McAlarney et al. (1996) uvádí, že krystalická forma oxidu titaničitého 

může ovlivnit adhezi proteinu, a proto může být důležitá pro proces hojení. V nově publikovaných 

studiích (např.  Wheelis et al., 2018) se však neprokázal žádný vliv krystalické formy TiO2 na 

dlouhodobou životaschopnost preosteoblastů a fibroblastů na povrchu titanu. 

Samotný titan je obvykle hydrofilní, což znamená, že kontaktní úhel s kapkou vody na povrchu 

dosahuje hodnoty pod 90 stupňů. Bylo však zjištěno, že většina běžných komerčních povrchů 

implantátů na bázi titanu je hydrofobní. Může to být způsobeno různými výrobními technikami a 

kontaminací, například uhlíkem a příměsovými prvky. 

Pro proces vhojení dentálního implantátu z titanu a jeho slitin je výhodnější, pokud je povrch 

implantátu upraven. V současné době se používá mnoho metod zdrsnění povrchu materiálu, a to 

v měřítku mikrostruktur až nanostruktur (přehledně viz např. Alla et al. 2011). Mezi metody zdrsnění 

povrchu patří: 

1. pískování,  

2. plazmové sprejování (při němž se využívá plazmového nanášení nejčastěji titanového 

prášku), 

3. leptání v minerálních kyselinách.  

4. anodická oxidace ve vodných roztocích minerálních kyselin a solí 

5. fyzikálně-chemická modifikace povrchu (otryskání, naprašování) 

6. laserové opracování 

7. nanášení bioaktivních povrchů   

 

V následujícím přehledu jsou uvedeny pouze vybrané typy povrchové úpravy titanu a jeho slitin, 

neboť technologie se v současné době velmi dynamicky vyvíjejí a podat jejich vyčerpávající přehled a 

technologické principy jednotlivých metod je nad rámec této práce. 
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Leptání pomocí kyselin (Etching) 

Pro úpravu povrchu dentálního implantátu se často využívá leptání v silné kyselině. Tento typ úpravy 

vytváří na povrchu mikroprohlubně o průměru v rozmezí 0,5 až 2,0 µm. Často se používá i modifikace 

této metody takzvané duální leptání. Podstatou metody je fakt, že se využívají současně dvě kyseliny 

(obvykle HCl a H2SO4). Leptání ať již pomocí jedné kyseliny nebo pomocí duálního principu se 

uskutečňuje v lázni o teplotě nad 100 oC. Takto naleptaný povrch je vhodný pro adhezi fibrinu a 

podporuje rovněž adhezi osteogenních buněk. Často se leptání kyselinou využívá po předchozím 

pískování povrchu. Tato metoda se nazývá anglicky sandblasting and acid etching (SLA) a jejím 

výsledkem jsou relativně velké prohlubně o rozměru 250-500 µm avšak s jemnou mikrostrukturou na 

povrchu těchto prohlubní vzniklou leptáním. Tento typ úpravy povrchu je obecně považován za velmi 

vhodný pro úspěšnou oseointegraci (Orsini et al. 2000).   

 

Obr. 14.  Schematický nákres principu sintrování. Povrchová prášková částice (Particle) o poloměru R 
je přichycena na povrch materiálu (Substrate). Podél linie kontaktu (P) se díky vysoké teplotě vytvoří 
vazba se zvýšenou hustotou oproti materiálu částice a základnímu materiálu slitiny (upraveno dle 
Archbold 1999).  

 

Sintrování  

Sintrování je proces, respektive povrchová úprava materiálu titanové slitiny, při kterém je dosaženo 

vazby mezi použitým práškovým materiálem a částicemi povrchu v důsledku atomové difúze při 

zvýšených teplotách v peci. Tento proces obvykle probíhá za vysokých teplot, které podporují spékání 

prášku a částic, stejně tak jako atomové difúzní procesy. Všechny typy této úpravy jsou závislé 

především na umístění práškového materiálu na povrchu slitiny, neboť vazby mohou být vytvořeny 

mezi a) částicemi navzájem, b) částicemi a pevnou látkou, c) mezi částicemi a jednotlivými 

strukturními útvary pevných látek (vlákny). Sintrování má tři hlavní fáze. V první fázi se práškové 

částice přimknou pomocí adheze k cílovému materiálu slitiny bez toho, že by se vytvořila vazba mezi 

částicemi. Následuje druhá fáze, která je typická vytvořením vazeb podél linie kontaktu práškovou 

částicí a materiálem slitiny (viz níže), třetí fáze je charakteristická zpracováním při vysoké teplotě, 

která zmenší velikost pórů mezi jednotlivými (již vázanými) práškovými částicemi na povrchu 

materiálu.  
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Obr. 15. Typická hemisférická struktura vzniklá sitrováním na povrchu chemicky čistého titanu (vlevo) 
a slitiny Ti-6Al-4V  (vpravo) - převzato z Esen et al. 2009).  

Technika sintrování se tradičně používá při úpravách povrchu materiálu dentálních implantátů. Tento 

způsob úpravy byl zaveden v 70. letech minulého století a je přehledně uveden v práci Ashby (1974). 

V současné době se tento způsob úpravy povrchu dynamicky rozvíjí, zejména díky širšímu zavedení 

laserových technologií (např. Traini et al. 2008).  

  

Obr. 16. Příklad využití laserové technologie při úpravě povrchu titanové slitiny. Povrch je typický 
velkou různorodostí poloměru hemisférických útvarů, což umožňuje vznik širokého spektra 
mikrokavit různého tvaru a velikostí podporujících úspěšnou oseointegraci. Převzato z Traini et al. 
(2008).  

Metoda laserového sintrování utváří na povrchu titanové slitiny typickou porózní strukturu, ve které 

póry (kavity) mají různou velikost a tvar. Současné studie využívající slitiny s touto povrchovou 

úpravou se zaměřují na jejich oseointegraci. Testy konané na zvířatech (např. Fukuda et al. 2011), 

stejně tak jako klinické studie (např. Shibli et al. 2013) potvrzují výbornou oseointegraci takto 

upraveného povrchu, a to zejména v případech, kdy velikost póru je řádově desítky až stovky 

mikrometrů (m).  
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Obr. 17.  Ukázka povrchové úpravy implantátu pomocí laserového sintrování (vpravo) a ukázka 
heterogenního rozdělení velikosti pórů (kavit) na povrchu v nepravých (spektrálních) barvách: 0–15 

mikrometru (modrá), 15–30 m (zelená),  30–40 m (červená). A – sintrovaný vzorek, B -  sintrovaný 
vzorek očištěný organickou kyselinou (OK), C – sintrovaný vzorek očištěný OK.  Převzato z Traini et al. 
2008).  

Otryskání (Blasting) 

Požadované mikrostruktury povrchu titanu či slitiny titanu je dosaženo pomocí otryskání, a to 

zejména metodou otryskání pískem (sand blasting), která se vyznačuje „bombardováním“ povrchu 

silným proudem vzduchu, který nese částice o velikosti 250 µm (přehledně viz např. Contforto et al. 

2004). Tato metoda úpravy povrchu bývá často kombinována s následným leptáním povrchu pomocí 

kyselin. Pak se tento typ úpravy nazývá SLA (Sand-blasting and acid etching). Pomocí SLA je dosaženo 

optimální drsnosti povrchu pro různé materiály (Nadar et al. 2014) tak, aby byla usnadněna 

oseointegrace. V současné době se využívají další moderní technologie otryskání povrchu titanu a 

slitin titanu, a to například otryskání plazmou – viz níže. 

 

Obr. 18. Příklad otryskání pulzně-elektrickým proudem (plazma za 700 oC za tlaku 50 MPa) a 
návazného tepelného zpracování (1 100 oC) povrchu. SEM snímky (a-d) ukazují nepravidelnou a 
pórovitou strukturu povrchu slitiny Ti-6Al-4V - upraveno dle Zhang et al. (2013). 

http://www.google.ca/url?sa=i&rct=j&q=&esrc=s&frm=1&source=images&cd=&cad=rja&docid=-vTVkbV_GQCCGM&tbnid=wxEpSJxzeQ8OJM:&ved=0CAUQjRw&url=http://www.intechopen.com/books/sintering-applications/sintering-and-heat-treatment-of-titanium-alloys-by-pulsed-electric-current-sintering&ei=O-CHUs_jLujR0QXD2IGQCg&bvm=bv.56643336,d.Yms&psig=AFQjCNFtYYOcOprdCTrqH4Ow00nOKbO0qQ&ust=13847228
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Anodická oxidace (Anodic oxidation) 

Elektrolytické leštění a anodická oxidace patří mezi nejčastěji používané metody pro modifikaci 

povrchu titanu. Jsou založeny na různých chemických reakcích, které probíhají na elektricky 

napájeném povrchu (elektrodě) umístěném v elektrolytu.  Za řízených podmínek probíhá vlivem 

elektrochemické reakce rozpouštění povrchu. Míra odstranění povrchu je závislá na mnoha fyzikálně-

chemických parametrech nastavených při procesu, a to obvykle v rozmezí 1 až 10 mikrometrů 

povrchové vrstvy titanu za minutu. Odstraňování materiálu slitiny nastává zejména při okrajích zrn 

tvořících mikrostrukturu. Na povrchu titanu anodizovaného za použití vysokého napětí dochází ke 

krystalizaci oxidu, a tím se vytváří požadovaná drsnost a pórovitost. Druh oxidu vytvořeného během 

anodizace a jeho vlastnosti jsou závislé především na anodovém potenciálu, složení elektrolytu, 

teplotě a proudu použitém při procesu. Mezi hlavní kyseliny, které se běžně využívají jako elektrolyty, 

patří kyselina sírová, kyselina fosforečná, kyselina octová a další (přehledně viz např. Kim et 

Ramaswamy 2009). Často je lázeň doplněna o soli, které zlepšují mikrostrukturu povrchu tak, aby se 

zvýšila biokompatibilita a oseointegrace. Příkladem studií využívajících soli, jako příměsi do 

elektrolytu jsou současné práce Marenzi et al. (2019a,b), které použila fosfátové ionty (PO4
--). Autoři 

těchto studií konstatují, že navrhovaná metoda využívající fosfátové ionty vytváří povrchovou 

nanostrukturu titanu, která zlepšuje biokompatibilitu dentálních implantátů. 

Posouzení vhodnosti využití anodické oxidace povrchu dentálních implantátů z hlediska klinické 

aplikace je předmětem dlouhodobého výzkumu. Výsledky klinických studií uveřejněné v posledních 

10 letech zdůrazňují nutnost komplexní analýzy úspěšnosti různých povrchových úprav dentálních 

implantátů (např.  Aalam et Nowzari 2005). Příkladem analýzy vhodnosti anodické oxidace pro 

podporu biokompatibility povrchu slitiny může být studie Kunii et al. (2019), ve které byla testována 

osseointegrace Ti-Nb-Sn slitiny. Výsledky této studie ukázaly, že anodická oxidace indukovala tvorbu 

apatitu a oxidů na povrchu slitiny, což zlepšilo biologickou kompatibilitu této slitiny v „in vitro“ testu, 

tak oseointegraci v „in vivo“ testu. 

 

Mikrooblouková oxidace (Micro-arch oxidation - MAO) 

Mikrooblouková oxidace je postup úpravy povrchu, který vytváří porézní, adhezivní a bioaktivní 

povlaky na povrchu implantátu. Tato úprava vykazuje dobré vlastnosti v oblasti biokompatibility. 

MAO v kombinaci s různými druhy elektrolytu, předběžné a následné úpravy povrchu vytvářejí 

vhodný mikroreliéf pro adhezi buněk (přehledně viz např. Wang et al. 2015). Metoda MAO je 

založena na tvorbě vyztuženého keramického filmu na povrchu titanové slitiny či implantátu. 

V posledních letech byla povrchová úprava MAO detailně studována v mnoha oborech, včetně 

biomedicínských aplikací (předhedně viz např. Liu et al. 2019). Mikrostruktura a mechanické 

vlastnosti filmu z oxidu vytvořeného mikroobloukovou oxidací je určena především typem 

elektrolytu, složením matrice a parametry oxidačního procesu. Výsledná mikrostruktura pak určuje 

interakci mezi titanovými implantáty a okolními hostitelskými tkáněmi. Vlastnosti výsledné 

mikrostruktury povrchu řídí procesy buněčné adheze, proliferace buněk a jejich diferenciaci.  
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Obr. 19. Schéma metody mikroobloukové oxidace MAO – převzato z Chu et al. (2017).   

 

Laserové opracování  

Některé z metod opracování povrchu dentálního implantátu s sebou mohou nést riziko nežádoucího 

znečištění povrchu příměsmi. Z tohoto důvodu se v poslední době stále více prosazuje metoda 

laserového opracování, která toto riziko eliminuje díky skutečnosti, že k úpravě povrchu dochází bez 

přímého kontaktu. Navíc současný rozvoj laserových technologií umožňuje precizní řízení tvorby 

mikrotopografie povrchu. Z tohoto pohledu patří laserové opracování k velmi perspektivním 

technikám s velkým potenciálem pro nejbližší budoucnost v dentální implantologii. Průměrná drsnost 

laserově opracovaného povrchu dosahuje rozměrů prohlubní okolo 2 nm. Klinické studie 

z posledního desetiletí potvrdily podporu tvorby kostní tkáně v okolí implantátu opracovaného touto 

metodou. Metoda laserového opracování tedy zlepšuje jeho biokompatibilitu implantátu 

(Matricorena et al. 2007). V poslední době se významně rozvíjí metoda selektivního laserového 

opracování/tavení (SLM - selective laser melting, viz Obr. 20), která podporuje tvorbu β struktury 

povrchu titanových slitin a zlepšuje jak mechanické vlastnosti, tak snižuje korozivitu povrchu slitiny 

(Zhao et al. 2019).  

 

Další z nových metod je laserové nanášení kovových povrchů (LMD - laser metal deposition). Metoda 

LMD nabízí oproti jiným řadu jedinečných výhod zejména v tvorbě požadovaného tvaru (reliéfu) 

povrchu. Například atypické velké části, které vznikají ojediněle při využití metody naprašování, 

mohou být eliminovány pomocí metody LDM (Azarniya et al. 2019). Mezi kovy, které jsou nanášeny 

na povrch slitiny pomocí LMD, patří například niob (Ni), který zvyšuje odolnost vůči korozi. Příkladem 

studie z poslední doby je práce Pityana et al. (2019), která konstatuje, že vrstva Ti-Nb vzniklá 

metodou LMD zvyšuje tvrdost povrchu slitiny  Ti-6Al-4V a její odolnost vůči korozi. Kromě toho LMD 

techniky jsou vysoce účinné v kombinaci s jinými laserovými metodami při tvorbě uniformních 

povrchů - například Direct Metal Laser Sintering (Vance et al. 2018), viz Obr. 21. 
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Obr. 20. Schéma metody selektivního laserového tavení SLM – převzato z Zhao et al. (2019).   

 

                              

Obr. 21. Příklad prototypů implantátů vyrobených pomocí metody DMLS z Tie6Ale4V [222], (b) 
mikroarchitektura buněčných struktur, které byly navrženy tak, aby odpovídaly tuhosti kostní tkáně 
(vypočteno pomocí modelů). Ve struktuře jsou oblasti, které ukazují vysokou úrovní napětí. Příklady 
d) a e) ukazují některé voštinové mřížové struktury vyrobené z Ti-6Al-4V - upraveno dle Vance te al. 
(2018).  

 

Další technologií využívající laser je metoda PLD (angl. pulsed laser depozition). Jedná se o laserem 

podporované nanášení cílového materiálu na povrch slitiny či implantátu. PLD probíhá ve vakuové 

depoziční komoře. Metoda je založena na interakci světelného záření produkovaného laserem 

s povrchovou vrstvou cílového materiálu (keramiky), při které dochází k ablaci materiálu terče a jeho 

přenosu na povrch implantátu. Částice cílového materiálu putují ve formě plazmového oblaku 

k implantátu, kde kondenzují. Metoda PLD se využívá například pro vytvoření krystalické apatitové 



35 
 

fáze na povrchu implantátu.  Pro optimální vytvoření mikropovrchu je nezbytné, aby proces depozice 

probíhal za vysoké teploty (500 až 600 °C) a v přítomnosti reakčních plynů (např. kyslíku, vodní páry) - 

Cotell (1993) a optimalizovaných parametrech jako je např. vzdálenost povlakovaného substrátu od 

terče, tlak prostředí, hustota energie laserového paprsku (přehledně viz např. Eason 2007). Mezi 

nejnovější metody opracování povrchu patří laserem indukované periodické povrchové struktury 

(LIPSS), které jsou založeny na tvorbě povrchových struktur pomocí femtosekundových pulsů laseru 

(např. Florian et al. 2020). 

 

Depozice podpořená pomocí ´bombardování´ionty 
„Ion-bombardment-assisted deposition (IBAD), Dual-ion-beam-assisted-deposition (DIBAD)“ 
 
Podstatou této metody je využití dvou zdrojů o různě vysoké energii, jež bombardují povrch slitiny 

ionty. Tato metoda je založena na faktu že nízkoenergetický tok čistí povrch slitiny, zatímco 

vysokoenergetický tok způsobuje požadovanou implantaci cílových iontů na povrch slitiny.  Princip 

metody je zobrazen na schématu uvedeném na Obr. 22.   

   

Obr. 22. Schéma DIBAD způsobu úpravy povrchu titanových slitin založené na toku vysoko- 
energetických iontů (N+) a nízkoenergetických iontů (Ar+) – převzato z Rautray et al. (2011). 

 

Implantace iontů s vysokou energií 

V případě, že aktivní ionty o vysoké energii dopadají na povrch titanové slitiny, dochází v důsledku 

interakce ion-pevná látka k několika základním procesům. V případě, že ionty jsou trvale včleněny do 

materiálu titanové slitiny po ztrátě všech jejích energií, se proces nazývá iontová implantace. Během 

procesu iontové implantace jsou ionty urychlovány a směřovány k povrchu slitiny titanu. Dochází 

k interakcím s atomy materiálu slitiny (viz obr. 23) Základní energie dopadajících iontů je zvolena tak, 
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aby nepronikaly příliš hluboko do materiálu slitiny a zůstaly omezeny na oblasti blízké povrchu 

materiálu (Sioshansi et Tobin 1998). Obvyklá hloubka, do které jsou ionty touto metodou 

implantovány, dosahuje 1 nm.   

 

Obr. 23.  Schématické znázornění jednotlivých procesů při implantaci iontů s vysokou energií do 
povrchové vrstvy slitiny titanu (upraveno dle Rautray et al. 2011). 

 

Povlakování hydroxyapatitem (angl. HA coating) 

Hydroxyapatitová keramika s chemicky čistým základem Ca10(PO4)6(OH)2 je materiál využívaný při 

povrchové úpravě implantátů povlakováním. Na povrch titanu či titanové slitiny je v poslední době 

nanášena především pomocí plazmového sprejování (např. Lu et al. 2004) nebo využitím laseru 

(přehled technologií viz např. Selingerová 2008). Povlakování hydroxyapatitem (HA) je však stále 

předmětem diskuse a experimentálního ověřování, neboť není dostatečně známo dlouhodobé 

chování a stabilita vrstvy HA v biologickém prostředí. Buněčné testy prokázaly například jen nepatrný 

vliv povlakování HA na adherenci a proliferaci buněk oproti hladkému povrchu titanu (Borsari et al. 

2005). Často však bývá uváděna výrazná bakteriální kolonizace povrchu HA, a tím i podpora vzniku 

zánětlivých onemocnění. Tento problém může být částečně omezen využitím povlaku fluor-

hydroxyapatitu (FHA), který díky uvolňování F- potlačuje růst bakterií a podporuje tvorbu fosfátu 

vápenatého při tvorbě kostní tkáně (Kim et al. 2004).  

Povlakování hydroxyapatitem je z technologického hlediska obtížný úkol, neboť HA je relativně 

křehký. Proto je žádoucí dosáhnout tloušťku vrstvy HA v rozmezí 50-100 m. Díky skutečnosti, že HA 

vykazuje podobné biochemické vlastnosti jako kostní tkáň, dochází u dentálních implantátů na bázi 

titanu k rychlé oseointegraci, a to zejména v první fázi vhojování. Povlak na povrchu implantátu však 

není nikdy tvořen pouze krystalickým hydroxyapatitem, lze nalézt i amorfní hydroxyapatitovou fázi a 

další nestabilní složky na bázi kalcium fosfátu. Ty mohou být příčinou postupného rozpouštění 

materiálu na povrchu implantátu. Proto se pro zlepšení materiálových vlastností povrchu využívá 

v technologii povlakování kombinace HA s oxidy (ZrO2, Y2O3 , CaO), což výrazně zlepšuje mechanické 
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vlastnosti takto vzniklého povrchu (Dudek 2009). Technickou novinkou je kombinace povlakování HA 

v kombinaci se stronciem (např. Schmidt et al. 2020). Metoda využívá elektrodepozice stroncia do HA 

a nazývá se stronciem substituovaný HA povlak (angl. Sr-substituted hydroxyapatite (Srx-HAp) 

coatings).  

V současné době se prosazuje povlakování titanu a titanových slitin hydroxyapatitem v tenké vrstvě. 

Tato technologie se nazývá nanopovlakování, neboť vytváří tloušťku vrsty pouze 20 nm. 

Nanopovlakování HA podporuje biokompatibilitu titanových implantátů, jak naznačuje studie 

z poslední doby (Salaie et al. 2020). Mezi výhody povlakování hydroxyapatitem patří podpora 

smáčivosti takto ošetřeného povrchu slitiny, což umožňuje snazší biointegraci. 

 

Povlakování Ca-P (angl. Ca-P coating) 

Povlakování Ca-P na povrch titanu se uskutečňuje ponořením chemicky ošetřeného kovu do vodných 

roztoků, které obsahují vápník a fosfátové ionty při konstantním pH (většinou alkalický roztok) a za 

fyziologické teploty tak, aby byl napodoben biologický proces. Jako častější metoda povlakování Ca-P 

slouží ošetření povrchu nevodivými materiály, jako jsou polymery a uskutečnění následných 

redoxních reakcí probíhajících za vysokých teplot za použití chloridu paladia (PdCl2) jako katalyzátoru 

(Oliviera et al. 2005). V první fázi dojde k chemické absorpci iontů paladia na povrch titanu. Ve druhé 

fázi dojde k depozici Ca-P na takto modifikovaný povrch. Tato metoda má v současnosti mnoho 

technologických úprav. Často bývají dentální materiály na bázi titanu povlakovány současně jak HA, 

tak Ca-F. Moderní techniky povlakování Ca-F (např. Le et al. 2014) umožňují u experimentů 

založených na buněčných „in vitro“  testech dosažení velmi dobré biokompatibility Ca-F  upravených 

povrchů dentálních implantátů.   

Problémem studovaným v poslední době je homogenita povlakované vrstvy Ca-P, a to jak z hlediska 

tloušťky, tak z hlediska tvorby aglomerátů povlakovaného materiálu na povrchu implantátu. 

Příkladem takové studie je práce Pierre et al. (2019), která uvádí, že bez odstředění po ukončení 

povlakování se vždy získá povlak s velkým množstvím aglomerátů, tedy nehomogenní tloušťkou 

povlaku.  

 

Obr. 24. Vliv různých postupů při povlakování Ca-P na strukturu povrchu zubního implantátu. Je 
zřejmý vliv odtsředění po vyjmutí implantátu z lázně Ca-P. Tento postus zaručuje homogenní vrstvu 
Ca-P (viz a). Pokud není implantát vystaven centrifugaci (odstředění), pak vznikají na povrchu 
implantátu agregáty Ca-P (viz b). Při zvolené nevhodné rychlosti otáček odstředění, dochází ke stavu 
částečné nehomogenity materiálu. Proto se oblast s větší tloušťkou vrstvy Ca-P se jeví jako tmavší (viz 
c) - převzato z Pierre et al. (2019). 
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Povlakování nitridy (TiN, ZrN) 

Povlakování základního materiálu nitridy se uplatňuje jak u titanových, tak u chromkobaltových slitin 

(např. Bartáková et al. 2007). Naše poslední studie se zaměřují na povlakování  čistého titanu, 

Ti6Al4V, Ti35Nb6Ta slitin titanu a slitiny CoCrMo. Z výsledků získaných pomocí testů cytotoxicity bylo 

zjištěno, že TiN vrstvy nanesené pomocí metody PVD (Physical Vapour Deposition) jsou vhodné pro 

výše uvedené typy materiálů. Povlaky TiN a ZrN splňují požadavky na biologickou kompatibilitu 

implantovaných materiálů (Prachár et al., 2014).  

Povlakování Zirkoniem (Zr) 

Povlakování Zr je v současné době rychle a dynamicky se rozvíjející metodou povrchové úpravy slitin 

titanu. Do této skupiny povlakování patří například ytriem zpevněný povlak zirkonia (YZP) na TiO2 

povrchu slitiny. Tato úprava má význam pro smáčitelnost při aplikaci zubního implantátu (Jemat et al. 

2018).  

Povlakování terapeutickými a bioaktivními látkami 

V současné době se za nejvýhodnější považuje začlenění terapeutických a bioaktivních látek do Ca-P 

povlaku. Současné technologie umožňují možnost začlenit různá terapeutická činidla přímo do Ca-P 

povlaku. Molekuly cílové látky se rozpustí v kalcifikačním roztoku, který se během procesu 

potahování adsorbuje nebo inkorporuje do Ca-P povlaku (viz např. Lin et al. 2015).  

Přehledná studie Al Mugeiren et Baseer (2019) uvádí hlavní skupiny terapeutických a bioaktivních 

látek, které se v současné době používají pro povlakování s cílem zvýšení biokompatibility a 

oseointegrace:  

1. Albumin 

2. Kostní morfogenní proteiny 

3. Bisfosfonáty 

4. Antibiotika 

5. Amelogenin 

 

Hodnocení povrchového opracování  

V současné době existuje mnoho srovnávacích studií, které se zabývají porovnáním vhodnosti 

různých typů povrchové úpravy titanových dentálních implantátů, a to z hlediska optimální 

oseointegrace. Souhrnně lze říci, že většina prací upřednostňuje povrchovou úpravu zubních 

implantátů pomocí povlakování  a leptání kyselinou před jinými metodami úpravy povrchu 

(přehledně viz např. Jemat et al. 2015). Tyto metody vedou k tvorbě drsnosti povrchu od 0,44 do 8,68 

m. 

Pro hodnocení vhodnosti povrchové úpravy materálu (Ti a slitin Ti) je nezbytné nalézt vhodnou 

metodu pro kvantifikaci biokompatibility.  Obecně metody využívané pro úpravu povrchu mění jak 

morfologii povrchu, tak jeho strukturu a chemické složení, které však mohou mít vliv na mechanické 

vlastnosti. V případě stomatologie se u zubních implantátů vyžaduje kompatibilita materiálu s 

tvrdými tkáněmi při tvorbě kostí a oseointegraci. Rovněž je však důležitá kompatibilita měkkých tkání 

při adhezi gingiválního epitelu a v neposlední řadě vhodné antibakteriální vlastnosti pro inhibici 
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bakteriální invaze. Z těchto důvodů je hodnocení vhodnosti povrchové úpravy materiálu složité, 

neboť zahrnuje velmi moho kritérií. Aspekty hodnocení povrchové úpravy jsou shrnuty v přehledové 

studii Hanawa (2019), která konstatuje, že mechanismy biokompatibility u různě povrchově 

ošetřených materiálů (Ti, Ti slitiny) jsou dnes již uspokojivě popsány, nicméně hlubší analýza 

příslušných mechanismů může urychlit vývoj nových metod pro optimální úpravu povrchů.     

         

 

 

Obr. 25.  Metody úpravy povrchu slitin titanu zaměřené na povlakování a chemické, respektive 
elektrochemické metody. Dělené na suché (horní schéma) a mokré (dolní schéma) procesy úpravy 
povrchu (upraveno dle Hanawa 2013).  
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Chemické složení povrchové vrstvy 

Na povrchu titanu či titanových slitin se po aplikaci implantátu/konstrukce do dutiny ústní vytváří na 

povrchu tenká vrstva (3-7 nm) amorfních nanokrystalů oxidu titanu TiO2 (Liu et al. 2004). Ta je velmi 

důležitá pro uchycení implantátu do kostní tkáně neboť vytváří vhodné podmínky pro adherenci 

buněk. Na zvlhčeném povrchu TiO2 se díky přítomnosti OH- vytváří povrchový náboj, který podporuje 

tvorbu hydroxidových komplexů, a to jak kyselých, tak alkalických. Principy tvorby oxidu titanu na 

povrchu jsou detailněji popsány v oddílu 8.1. V této části (viz níže) jsou popsány pouze základní 

úpravy chemického složení povrchové vrstvy titanu založené na přidání dusíku ve fázi závěrečného 

zpracování slitiny titanu tak, aby v povrchové vrstvě vznikly nitridy titanu.  

Slitiny titanu obohacené dusíkem (angl. N-implanted) podporují tvorbu nitridu titanu (TiN) na 

povrchu. Technologicky se tvorba TiN uskutečňuje pomocí povlakování či naprašování. Takto 

upravený povrch pak vykazuje jak lepší mechanicko-chemické vlastnosti zvyšující odolnost vůči korozi 

(Huang et al. 2005), tak vyšší adhezivitu buněk na povrchu (Annunziata et al. 2011).  V posledním 

desetiletí několik přehledových studií potvrdilo přínosnost této povrchové úpravy z hlediska zlepšení 

parametrů biokompatibility (např. Gordin et al. 2012) především díky struktuře povrchové vrstvy 

tvořené směsí TiO2 a TiN (Tobola et al 2020). 

Dalším příkladem účinné úpravy povrchové vrstvy slitiny zvyšující zejména její biokompatibility může 

být řízená mikrooxidace povrchové vrstvy (angl. micro arc oxidized titanium: MAO-Ti), která potvrdila 

zlepšenou adherenci buněk („in vitro“) a oseointegraci („in vivo“) – Kwon et al. (2007). Naprašování 

nitridu titanu (TiN) nebo nitridu zirkonia (ZrN) patří k dalším úpravám povrchové vrstvy titanu či 

titanových slitin, která výrazně snižuje cytotoxicitu slitiny způsobenou legujícími prvky, které samy o 

sobě vykazují vyšší stupeň toxicity pro buňky (Prachár et al 2005). 

 

7. Biokompatibilita titanových β slitin 

Přehledně jsou testy biokompatibility titanových slitin shrnuty v několika přehledných pracech 

z poslední doby, např. Lee et al. (2011). Většina studií využívá „in vitro“ experimentů. Kromě „in 

vitro“ testů se často používají i „in vivo“ testy dentálních kovů a slitin. Ty se obecně dělí do tří 

základních kategorií (Black 1992): (1) nefukční testy, (2) „ex vivo“ testy a (3) funkční testy.  

V případě nefunkčních testů, které mají mnoho modifikací, se dentální implantáty vloží do měkkých 

tkání (subkutáně, intramuskulárně nebo intraperitonálně) nebo do tvrdých tkání experimentálních 

zvířat.  Tyto studie jsou obvykle relativně krátkodobé (dny až měsíce) a poskytují cenné informace o 

místních interakcích mezi implantátem a okolní tkáně. Důležitým faktorem, který je třeba brát 

v úvahu při vyhodnocení výsledků je fakt, že experiemntální údaje jsou získány při absenci 

mechanického zatížení (Ciocan et al. 2011). Testy „ex vivo“ využívají expozici materiálu slitiny či 

celého dentálního implantátu krví zvířete, která je přesměrována z krevního oběhu zvířete na 

materiál a zpět do oběhového systému. V takových případových studiích se získávají důležité 

informace pro určení kompatibility krve s použitými slitinami jako je například kumulace proteinů, 

buněčné adheze a tvorba buněčných shluků na povrchu testovaného materiálu. Funkční testy 

zahrnují implantaci do zvířecího organismu v podobě funkčních protéz či implantátů. Tyto testy jsou 

však zdlouhavé, vyžadují zvláštní podmínky týkající se konstrukce, výroby, zkoušení různých typů 
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protéz a implantátů. Z těchto důvodů se využívají jen výjimečně, jsou navíc nákladné. Poskytují však 

cenné informace o složitých interakcích, chronických i akutních zánětlivých reakcích a podobně, které 

se vyskytují mezi implantátem a organismem. Příkladem tohoto typu studií je práce Aparicio et al. 

(2011), ve které se autoři zaměřili na hodnocení vhodnosti povrchové úpravy titanových dentálních 

implantátů zavedených do horní a dolní čelisti prasete domácího. Úspěšnost oseointegrace byla 

v této studii (Aparicio et al., 2011) hodnocena histometricky.    

Do skupiny „in vivo“ testů patří testy biokompatibility titanových slitin na zvířatech. Pro tyto účely se 

v závislosti na legislativě a zvyklostech v různých státech světa využívají různé druhy zvířat, různé typy 

aplikací a metod vyhodnocení biokompatibility. Chung et al. (2004) například použili podkožní 

aplikaci slitin titanu s naneseným povrchem nitridu hliníku u morčat. Biokompatibilitu poté hodnotili 

jako rychlost tvorby fibrózní tkáně okolo testovaného materiálu po 12 týdenním pokusu. Zjistili, že 

nanesená vrstva pozitivně ovlivnila biokompatibilitu. Obdobný přístup, tedy podkožní aplikace 

testovaného materiálu, je aplikován i na jiných hlodavcích, například krysách (Lee et al. 2011 – 

intrakutální a subkutánní test  slitiny titanu). V poslední době se uplatňují i testy implantátů 

zavedených do kostní tkáně prasat. Do této skupiny můžeme zařadit například studii Friedmann et al. 

(2014), jejímž cílem bylo vytvořit model přizpůsobení kostního defektu klinické situaci, a to 

nepravidelné atrofii alveolárního výběžku, který by byl charakterizován určitým množstvím zbytkové 

alveolární kosti ve frontální části alveolu, a nedostatečné výšky kosti v distální části alveolu. Umístění 

implantátu v takové oblasti mělo odpovědět na otázku, s jakou úspěšností se uchytí implantát. 

Hlavním cílem však byla srovnávací analýza měření úspěšnosti integrace implantátu pomocí 

histomorfometrie a rentgenových snímů a rozhodnutí, zda je v takové situaci použití kontaktní 

radiografie výhodnější než histomorfometrie.  

Funkční testy „in vivo“ jsou zaměřeny především na následující aspekty biokompatibility titanu a slitin 

titanu: (1) oseointegrace materiálu slitiny, (2) oseointegrace s ohledem na povrchovou úpravu 

implantátu. Do této skupiny patří testy dentálních implantátů zaváděných do kostí (nikoli čelistí) 

experimentálních zvířat, například stehenních kostí psů (Han et al. 2010). Jako testovací zvířata se 

používají také králíci, které ve své studii biokompatibility využili Li et al. (2018). Autoři se zaměřili na 

slitinu Ti6-Al4-V povlakovanou grafenem (nanopovlak jednovrstevného uhlíku) a sledování urychlení 

„in vivo“ osteogeneze a oseointegrace na povrchu implantátu. Po zavedení testovaného vzorku slitiny 

s takto bioaktivovaným povrchem do oblasti femorálního kondylu autoři sledovali pomocí 

histologických metod osteogenezi a oseointegraci po 4, 12 a 24 týdnech. Autoři uzavírají, že grafen 

může být novým typem nanopovlakovacího materiálu pro zvýšení povrchové biologické aktivity 

slitinových materiálů na bázi Ti a může dále podporovat osteogenezi a oseointegraci „in vivo“. 

Rozdělení testů „in vitro“ 

Testy cytotoxicity titanu a titanových slitin se provádí zejména ve čtyřech základních skupinách, které 

jsou v různých experimentálních studiích často kombinovány, popřípadě doplňovány dalšími testy. 

Jde především o níže uvedené testy cytotoxicity, které jsme v uplynulém desetiletí využívali i na naší 

klinice pro hodnocení biokompatibility nově vznikajících materiálů na bázi titanu (např. Bartáková et 

al. 2009a).   

1. Test inhibice růstu buněk  

2. Test dilatace buněk  
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3. Test adherence buněk k testovanému materiálu  

4. Test tolerance materiálu buňkami   

5. Testy genotoxicity materiálu 

 

Biologické vlastnosti byly testovány na vzorcích ve tvaru válečků 8x3 mm. Byly sledovány stavy po 

odlití a po tepelném zpracování při teplotě 650 °C po dobu 15 minut s ochlazením na vzduchu nebo 

při teplotě 950 °C po dobu 10 minut s velmi pomalým ochlazením v peci. Následovaly testy 

biokompatibility a genotoxicity (Výsledky studie Bartáková et al. 2009a - viz tabulka 6, s. 43). 

Test inhibice růstu buněk se provádí na živočišných buňkách a hodnotí se toxicita výluhu z testované 

slitiny. Hodnoceným parametrem je počet buněk zjišťovaný v Bürkerově počítací komůrce v závislosti 

na koncentraci výluhu. Testy dilatace a adherence buněk kvantifikují schopnost buněk přichytit se a 

růst na povrchu testovaného materiálu. Testy tolerance materiálu buňkami se hodnotí pomocí 

biometrického kritéria, a to velikostí mezery mezi okrajem testovaného materiálu a dilatovanými 

buňkami po pěti dnech.  Je-li mezera mezi okrajem materiálu a rostoucí buněčnou populací větší než 

stonásobek průměrného rozměru, pak se testovaný materiál považuje za netolerantní. Testy 

genotoxicity existují v současné době v mnoha podobách. Ve výzkumu titanu a titanových slitin se 

využívají například test frekvence chromozomálních aberací a test morfologických atypií mitóz. 

Detailní popis nejčastěji využívaných testů je uveden v následující kapitole (viz 8.4 Biokompatibilita). 

 

7.1. Cytotoxicita 

Titan a jeho slitiny vykazují velkou míru biokompatibility, zejména z histologického hlediska. 

Cytologické studie prováděné v  minulosti prokázaly, že titan nemá vliv na rozšíření a aktivitu 

například myších makrofágů (Rae 1975). Pozdější navazující studie zaměřené na lidské fibroblasty 

(Rae 1981) prokázaly, že titan nevykazuje žádný toxický účinek ani zánětlivou reakci v okolí 

implantátu zaváděného do zvířecích i lidských kostí (Breme et al. 1988, Hansson et al. 1983). 

V průběhu posledních dvou desetiletí se postupně rozvíjely různé typy testů cytotoxicity kovových 

dentálních slitin včetně titanových slitin (přehledně viz např. Geurtsen 2002). Pro posouzení 

cytotoxických účinků zubních kovových materiálů se využívají kultivační systémy s různými typy 

primárních a imortalizovaných buněčných linií lidských či zvířecích buněk (fibroblasty nebo 

fibroblastům podobné buňky a kostní buňky)  - např. Schmalz et al. (1997). V těchto studiích se 

hodnotilo velké množství parametrů, které mohou být využity ke kvantifikaci cytotoxických změn, 

nejčastěji buněčná proliferace, změna buněčné morfologie, uvolňování glykosaminoglykanů, exprese 

transformujícího růstového faktoru β, vliv látek uvolňovaných ze slitiny na různé enzymatické 

systémy (např. Leyhausen et al. 1998). V současné době se používá celá řada testů cytotoxicity, které 

hodnotí titan a jeho slitiny. Mezi nejčastěji používané testy řadíme test označovaný zkratkou MTT 

(MTT-3-(4,5-Dimethylthiazol-2-yl)-2,5-diphenyltetrazoliumbromid), který umožňuje detekovat cyto-

toxicitu vůči buněčné linii (např. Sjögren et al. 2000, Sabaliauskas et al. 2011). Dalším rozšířeným 

testem cytotoxicity titanu a jeho slitin je test MEM (angl. Minimum Essential Medium) – například 

Dragan-Raileanu et al. 2013) 
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Snaha sjednotit hodnocení titanu a jeho slitin vedla ke standardizaci, která vyústila v předepsanou a 

mezinárodně akceptovanou metodiku (viz ISO7405, ISO10993-5 v Dalších zdrojích). Tato metodika je 

v současné době často používána při hodnocení cytotoxicity titanu a jeho slitin (viz např. Velasco-

Ortega et al. 2010).  Práce z posledního desetiletí prokazují, že většina titanových slitin používaných 

v současné době v dentální klinické praxi nevykazuje cytotoxicitu nebo jen ve velmi omezené míře, a 

to zejména v závislosti na mikrostruktuře povrchu testované slitiny (Colceriu et al. 2008). Nově 

vyvíjené materiály na bázi slitin titanu jsou rovněž testovány a vykazují prakticky nulovou 

cytotoxicitu, jako je tomu například u Ti-Ag-Fe slitin (Zhang et al. 2012). Rovněž tak slitiny titanu, 

které mají SME (angl. Shape memory effect) a využívají se zejména v ortodoncii, vykazují vynikající 

cytokompatibilitu, tedy nulovou cytotoxicitu zjištěnou pomocí MTT testu (Ti-Nb, Ti-Nb-Zr a Ti-Nb-Hf, 

Wang et al. 2010). 

Mezi nejčastěji využívané slitiny v dentální praxi patří Ti-6Al-4V. Přes všechny mechanické výhody 

slitiny Ti-6Al-4V výzkumy z poslední doby naznačují určité obavy týkající se toxicity hliníku a vanadu 

přítomného v této slitině. Cytotoxicita patří mezi nevýhody spojené s uvolňováním Al a V do těla. 

Korozivita slitiny Ti-6Al-4V byla z tohoto pohledu sledována v modelových experimentech, např. 

Afzali et al. (2019). 

Současné práce ukazují, že v textech toxicity, které byly v posledních desetiletích použity pro 

ohodnocení β slitin titanu, nebyl zohledněn faktor expoziční teploty běhen „in vitro“ studií. Faria et 

al. (2009) uvádějí, že expoziční teplota může výrazně ovlivnit výsledek testu toxicity. Autoři použili 

slinua posloupnost působení různých teplot (termocykly  v teplotách 37°C/5°C/37°C/55°C/37°C) 

v průběhu expozice různým druhům slitin. Jejich výsledky prokázaly, že extrakty ze slitin Ni-Cr, Co-Cr-

Mo, Ti-6Al-4V a cp Ti extract (p>0.05) neovlivnily při použitém teplotním cyklu počet buněk a jejich 

viabilitu, avšak slitina Ni-Cr-Ti, respektive expozicí získaný extrakt, měl negativní vliv na počet buněk a 

jejich viabilitu.  

Pro testy cytotoxicity je rovněž možno využít fluorescenčních barviv, která umožňují snadnější 

identifikaci buněk na povrchu testovaného materiálu a semiautomatizované vyhodnocení obrazu 

získaného během testů (Homolková et al. 2014). Tento trend v posledních letech získává na 

významnosti a slibuje zrychlení a zpřesnění vyhodnocení testů cytotoxicity. Dalším ze současných 

výzkumných trendů je propojení testů cytotoxicity testovaných slitin titanu s následnými testy 

biokompatibility založenými na adherenci buněk na povrch testovaného materiálu (např. Dimić et al. 

2017). Při hodnocení výsledků testů toxicity titanových a všeobecně všech kovových slitin 

využívaných v dentálním výzkumu a klinické praxi je nezbytné zohlednit fakt, že údaje získané při „in 

vitro“ studiích nemusí nezbytně odpovídat podmínkám během „in vivo“ aplikace materiálu v klinické 

praxi. V „in vivo“ podmínkách hraje roli celá řada biologických faktorů, které nelze v „in vitro“ testu 

dostatečně přesně napodobit. K těmto faktorům patří například výskyt a působení různých 

organických kyselin a enzymů, které jsou produkty metabolismu různých mikroorganismů přítomných 

v dutině ústní. Tyto faktory mohou oproti „in vitro“ podmínkám ovlivnit korozivní projevy na povrchu 

použité slitiny. Rovněž stravovací návyky pacientů mohou výrazně modulovat variabilitu hodnot pH 

v dutině ústní, složení sliny a další intraorální biochemické podmínky (Bumgardner and Johansson, 

1998).  

Kromě cytotoxicity se při hodnocení titanu a titanových slitin často hodnotí také genotoxicita. 

Typickým postupem stanovení genotoxicity testované slitiny je zhodnocení vlivu eluátu (roztok 
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získaný dlouhodobým působením kyselin a solí, například kyseliny octové a roztoku chloridu sodného 

na testovaný materiál) na poškození DNA v testovaných živočišných buňkách. Typickým 

představitelem tohoto přístupu je práce Ribeiro et al. (2007), ve které autoři sledovali vliv korozních 

sloučenin uvolněných z čistého titanu na zlomy DNA v kultuře buněk z vaječníků křečka. Závěry jejich 

práce potvrzují fakt, že chemicky čistý titan je z hlediska genotoxicity velmi vhodným materiálem pro 

využití v dentální implantologii, neboť v jejich studii nebylo prokázáno poškození DNA.    

Současné studie cytotoxicity Ti poukazují na různé metodické aspekty a rozdělují testy cytotoxicity do 

několika základních skupin. Příkladem takové práce je souhrnná publikace Kim et al. (2019), která 

rozděluje účinky Ti na negativní projevy cytotoxicity Ti na jednotlivé orgány, tedy buňky jater, plic a 

ledvin objevujících se v případě akumulace titanových částic v jednotlivých orgánech. Pro dentální 

implantologii má význam studium cytotoxicity Ti a titanových slitin, zejména ve vztahu k zánětlivé 

odpovědi okolních tkání v dutině ústní způsobené korozivními produkty titanu. V neposlední řadě 

studie Kim et al. (2019) ukázala na projevy senzitivity lidského organismu na titan a potenciální rizika 

nanočástic Ti používaných v titanových implantátech. V této souvislosti nelze opomennout toxicitu 

titanu při syndromu žlutých nehtů (ang. yellow nail syndrome), která vzniká jako choroba související 

s titanem.  Klinická studie Ataya et al. (2019) popisuje pacienta, u kterého se krátce po zavedení 

dentálních implantátu rozvinul syndrom žlutých nehtů. Studie uvolňování nehtů u tohoto pacienta 

ukázala zvýšený obsah titanu v nehtech. Pacient s tímto syndromem vykazoval, po odstranění 

implantátů, úplné vymizení sinusových příznaků avšak stejnou úroveň Ti nehtech. Autoři se proto 

domnívají, že expozice titanu je příčinou syndromu žlutých nehtů. Na druhé straně nevylučují 

nepřímou souvislost mezi expozicí Ti a syndromem žlutých nehtů. 

 

Tabulka 6. Výsledky testů cytokompatibility a genotoxicity slitin titanu s přísadou tantalu. Jednotlivá 
hodnocení: A: bez výhrad; naměřené hodnoty byly na úrovni pozitivní kontroly nebo s minimální 
odchylkou, B: tolerantní; vykazuje malou negativní odchylku od pozitivní kontroly, nebo na úrovni 
kontroly, ale buňky vykazují atypické morfologické změny. Převzato z Bartáková et al. (2009a).  
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7.2. Adhezivita /Adherence 

Adhezivita buněk, respektive jejich orientace, je závislá nejen na chemickém složení povrchu slitiny, 

množství a charakteru uvolňovaných látek, ale také na mikroreliéfu povrchu.  Bylo například 

prokázáno, že lidské gingivální fibroblasty byly orientovány náhodně na hladkém povrchu titanu, 

zatímco na mikroreliéfu povrchu tvořeném souběžnými drážkami ve tvaru „V“ byly fibroblasty 

orientovány ve směru těchto drážek. Mikroreliéf povrchu také výrazně ovlivňuje tvorbu 

metaloproteináz (např. Chou et al. 1998).  

Adhezivitu buněk na povrchu titanu či titanových slitin lze ovlivnit rovněž pomocí oxidů, které jako 

keramické materiály (např. ZrO2 - TiO2) mohou být cíleně vytvářeny na povrchu slitiny.  Marchi et al. 

(2010) testovali adhezivitu lidské buněčné linie fibroblastů. Zjistili, že buňky adherovaly rychleji, 

jestliže povrch byl tvořen směsí  ZrO2 - TiO2 nežli v případě, že byl povrch tvořen pouze  ZrO2. To 

znamená, že afinita buněk k povrchu TiO2 keramiky se zlepšila smícháním se ZrO2. Proto lze 

konstatovat, že kromě prostého chemického složení mají pro adherenci buněk význam i další 

vlastnosti povrchu, jako je například biofyzikální chování povrchu, které může výrazně zlepšit 

biokompatibilitu povrchu.  

Studie adhezivity a proliferace buněk lidských osteblastů potvrdily, že tvorba mikrostruktur na 

povrchu dentálního implantátu a to jak větších, než rozměr adherující buňky (angl. macro-roughness), 

tak menších než rozměr buňky osteoblastu (angl. micro-roughness) tvoří vhodné isotropní prostředí. 

Pro adherenci osteoblastů má dle posledních studií význam i struktura nanoreliéfu (Babuška et al. 

2015). Vlivu nanostruktury povrchu na adherenci buněk se věnují zeména současné studie. 

Jarolímová et al. (2020) využila lidské mesenchymální buňky (hMSC) pro testování adherence na 

nanotubulární slitinu Ti6-Al4-V. Kromě velikosti mikrostruktur je důležitým faktorem pro adhezi a 

proliferaci rovněž jejich prostorová heterogenita (Bigerelle et al. 2002). Z dalších významých faktorů 

určujících adhezivitu buněk je doba kultivace osteoblastů na povrchu opracovaném různými 

technologickými postupy. Například studie Bačáková et al. (2006) potvrdila, že na titanových slitinách 

Ti6-Al4-V, Ti5-Al25-Fe lze po prvním dnu kultivace nalézt největší počet adherujících buněk na 

středně velké mikrostruktuře (medium roughness). S pokračující dobou kultivace je proliferace buněk 

nejrychlejší na jemně mikrostrukturovaných površích. Zároveň s dobou kultivace roste koncentrace 

osteocalcinu a osteopontinu, které jsou markery diferenciace osteoblastů. Při dlouhodobé kultivaci 

osteoblastů se na povrchu titanových slitin postupně vytváří typ adheze CMS (angl. 

cell/matrix/substrate). Bezprostředně po nanesení osteoblastů buňky adherují přímo na povrch 

materiálu (angl. interface cell/material) a teprve po několikadenní kultivaci na extracelulární 

proteinovou matrix (angl. interface cell/extracellular matrix/material). 

Adherence a proliferace buněk může být ovlivněna i dalšími způsoby přípravy povrchu titanových 

slitin (Kawahara et al. 2004), které modifikuje biofyzikální okolí implantátu (Bartáková et al. 2009c). 

Například alkalicky a tepelně zpracovaný povrch příznivě ovlivňuje proliferaci buněk a aktivitu 

alkalické fosfázy (ALP) u Ti-Ta8-Ni3 slitin (Lee et al. 2012). Takto opracovaný povrch vytváří 

nanostrukturu (drsnost) vhodnou pro adherenci buněk, rovněž pro proliferaci a syntézu proteinů 

osteoblastů kultivovaných buněk, které se uchytí na povrchu slitiny (Lincks et al. 1998, Egusa et al. 

2008). Další metodou, která příznivě ovlivňuje adherenci buněk díky vhodné nanostrukturě povrchu 

je tvorba nanotubulů TiO2, které se tvoří v průběhu anodového žíhání titanové slitivy. Například práce 

z poslední doby (Minaghar et al. 2013, Yu et al. 2010) uvádí, že nanostruktura o průměru jamek 
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tubulů v rozmezí 70-120 nm zvyšuje možnost přichycení preosteoblastů. Mezi moderní techniky 

úpravy povrchové struktury podporující adherenci buněk je laserové opracování. Stelzer et al. (2009) 

ve své komplexní studii prokázali, že laserové opracování povrchu titanové slitiny podporuje 

adherenci buněk a tvorbu extracelulární matrix. V jejich práci využili extrakt pokožkových buněk a 

zjistili, že jeho adherence je mnohem vyšší než u monomerů kolagenu I. Proto doporučují využívat 

extraktu pokožkových buněk jako testovací médium pro hodnocení a případné pokrývání kovových 

povrchů. Současné studie naznačují velký potenciál laserem upraveného povrchu slitin titanu, který 

vykazuje antibakteriální účinky (viz např. Shaikh et al. 2018). Studie z poslední doby srovnávají 

přilnutí osteoblastů k povrchu titanové slitiny s různou povrchovou úpravou. Do této skupiny patří 

například studie Hatamleh et al. (2018), která posuzuje mechanické leštění, pískování, ponoření do 

různých kyselin a elektrochemická anodizace, respektive jejich vliv na biokompatibilitu. Novým 

trendem je sledovat adherenci buněk na laserově opracovém povrchu do geometrických struktur - 

šestiúhelníků se speciálním mikroreliéfem (Li et al. 2020). Studován je i vliv působení UV záření na 

povrch slitin titanu, respektive UV-indukované tvorby povrchových biofilmů nežádoucích patogenů 

(Yamada et al. 2014). Zároveň expozice povrchu slitiny titanu UV zářením ovlivní vlastnosti tohot 

povrchu a zlepší adherenci proteinů. Do této skupiny prací patří např. studie Aried et al. (2018), která 

zjistila, že expozice povrchu Ti-6Al-4V slitiny UV zářením výrazně zlepšilo trombogenitu všech 

zkoumaných povrchů slitiny. 

Materiálové charakteristiky slitiny mohou mít rovněž dopad na adherenci buněk. Například podíl 

vanadu v titanové slitině může ovlivnit adherenci buněk na její povrch. Studie (Eisenbarth et al. 2002) 

ukázala, že slitiny Ti-Al-Va s neupravovaným i mikrostrukturovaným povrchem mohou v povrchové 

oxidované vrstvě obsahovat malé množství V2O5, které je v přímém kontaktu s okolní tkání. Současná 

studie (Weiss et al. 2019) přináší poznatky o vlivu Mo a Nb na adhezivitu a proliferaci buněk na různě 

upravovaných površích slitin titanu. Zejména oxidované povrchy vykazují sníženou cytokompatibilitu. 

V poslední době se zkoumá vliv materiálových charakteristik slitiny na cytokompatibilitu a adherenci 

buněk, a to ve srovnání se stejným, avšak povrchově povlakovaným materiálem. Příkladem takové 

studie z poslední doby je práce Burugapalli (2016), ve které je zkoumán vliv povlakování ZrO2 nebo Zr 

na  cytokompatibilitu slitiny Ti-35.5Nb-5.7Ta. 

Obr. 26. SEM Snímky povrchové morfologie vzorků Ti-6Al-4V se sadou šestiúhelníkův různých délkách 
stran (a-d): 150, 200, 250 a 300 μm. Detaily mikrostruktury povrchu (e-h) - upraveno dle Li et al. 
(2020). 
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7.3. Tvorba matrix 

Tvorba matrix na povrchu implantátu je komplexní děj, který má několik dobře rozlišitelných fází. 

Bezprostředně po implantaci se na povrch vážou molekuly vody a vytvoří  monovrstvu nebo 

dvojvrstvu. Poté se do této vrstvy dostávají a začleňují ionty  Cl- , Na+  a Ca2+. V dalším kroku se do 

této struktury vážou krevní proteiny a proteiny okolních tkání, jejichž adhezivitu může výrazně 

ovlivnit mikrostruktura povrchu implantátu (Puleo et Tomas 2006). Takto vytvořený biofim poté 

určuje adherenci buněk, neboť právě proteiny představují složku regulující rychlost adherence a 

množství adherovaných buněk. Rozhodující úlohu v tomto procesu mají integriny, specifické 

transmembránové receptory, které se vážou na přilnavou část proteinů, které jsou lokalizovány na 

povrchu biomateriálu, a rovněž také na cytoskelet okolních buněk přes jejich extra- a intracelulární 

domény (de Jonge et al. 2008).   

      

 

Obr. 27.  Schématické znázornění tvorby extracelulární matrix na povrchu titanového implantátu 
(upraveno dle de Jonge et al. 2008). 

 

Práce z poslední doby uvádějí i testy tvorby biofilmů na povrchu materiálů na bázi titanu a jeho slitin. 

Podstatou těchto testů je „in vitro“ kultivace bakteriálních kmenů na vzorcích materiálů s různým 

chemickým složením a úpravou povrchu. Příkladem takové studie je práce (Sánchez et al. 2014), ve 

které byly použity bakterie s velmi rychlou kolonizací povrchů (Streptococcus oralis a Actinomyces 

naeslundii), časnou (Veillonella parvula), sekundární (Fusobacterium nucleatum) a pozdní kolonizací 

(Porphyromonas gingivalis and Aggregatibacter actinomycetemcomitans). Hodnocena byla rychlost 

tvorby biofilmu tvořeného bakteriemi na jednotlivých typech povrchu. Tento test prokázal, že 

tloušťka vytvořeného biofilmu, stejně tak jako tvorba extracelulární polysacharidové matrix a složení, 

respektive uspořádání bakteriálních buněk na povrchu byly závislé na zejména charakteru mikro 

povrchu jednotlivých testovaných materiálů. Tyto závěry jsou platné i pro současné studie zaměřené 

na faktory ovlivňující tvorbu matrix a biofilmu na povrchu různých slitin titanu (např. Reis Mello et al. 

2019). 
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7.4 Biokompatibilita 

Z hlediska biokompatibility můžeme implantační materiály využívané v lékařství rozdělit do tří 

následujících kategorií:  

(1) biotolerantní  

(2) bioinertní 

(3) bioaktivní 

Materiály biotolerantní lze charakterizovat jako velmi vhodné při procesu vhojování implantátu. U 

těchto materiálů dochází k bezproblémové oseogenezi, k fibriogenezi. Bioinertní materiál nevykazuje 

žádnou biologickou aktivitu a bývá tkání zpravidla bezproblémově přijat. Oproti biotolerantním se 

bioinertní materiály vhojují bez vzniku vazivové vrstvy. To znamená, že nedochází k oseogenezi 

distanční, ale ke kontaktní oseointegraci (Šimůnek 2008). Chemicky čistý Ti a slitiny titanu patří 

k typickým představitelům bioinertních materiálů. Bioaktivní materiály zdůrazňují vyšší stupeň 

biokompatibility dosažený pomocí uvolňování kalciových a fosfátových iontů z kosti v okolí 

implantátu. V tomto případě dochází k vazební oseogenezi. Mezi materiály tohoto typu patří 

bioaktivní titan (přehledně viz např. Klusák 2010). V případě tohoto materiálu se jedná o úpravu 

povrchu implantátu formou nástřiku (např. nástřik plazmy, angl. plasma spraying) nebo formou 

chemického ošetření titanu v alkalickém prostředí s následným rozrušením pasivační oxidické vrstvy a 

aktivním rozpouštěním kovu. Výsledným efektem interakce s vodným prostředí je vznik 

hydratovaného mikro- až nanoporézního oxidu titaničitého TiO2 (detailněji viz 9.2.). 

Jak α + β, tak β slitiny titanu jsou všeobecně považovány za biokompatibilní. Existují však rozdíly 

v biokompatibilitě jednotlivých slitin, a to zejména díky příměsovým prvkům stabilizujícím β fázi. Jde 

o ovlivnění biokompatibility způsobené jak přítomností či absencí některého z prvků, tak jejich 

celkového množství ve slitině.  Ve srovnání s α + β titanovými slitinami používanými pro 

biomedicínské aplikace v současné době jsou β slitiny titanu výhodnější z mechanické vlastnosti. V 

těchto β slitinách však ne všechny prvky stabilizující vlastnosti v titanové slitiny jsou vhodné z 

hlediska biomateriálových vlastností a biokompatibility, a to zejména díky korozi, opotřebení a 

následnému uvolnění těchto legujících prvků do okolní tkáně. Touto problematikou se detailně 

zabývali např. Eisenbarth et al. (2004), a to pomocí detailních „in vitro“ testů biokompatibility. 

Stanovili pořadí vhodnosti příměsových prvků (od nejvíce po nejméně vyhovující), a to: tantal, zirkon, 

hliník, molybden. 

V současné době se ve výzkumu biokompatibility titanu a jeho slitin uplatňuje celá řada testů, které 

hodnotí vhodnost použití jednotlivých slitin pro biomedicínské aplikace. Na našem pracovišti jsme 

v rámci Stomatologického výzkumného centra hodnotili velké množství slitin a využívali 

standardizovaný jednotný postup (viz např. Bartáková et al. 2009c), který sestával z těchto testů: 

zkoušky cytokompatibility (test růstu buněk), test adherence buněk, dynamický dilatační test, test 

tolerance v monovrstvě a v suspenzi. Mezi zkoušky genotoxicity patřily test indukce atypických mitóz, 

test indukce chromozomálních aberací v buněčné linii a v periferních lymfocytech člověka. Jednotlivé 

testy jsou stručně charakterizovány v následujícím přehledu. 

Test růstu buněčné suspenze ve výluhu testovaného materiálu 
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Tento test zjišťuje toxicitu výluhu testovaného materiálu. Je-li zjištěna závislost mezi 
koncentrací testovaného výluhu a rychlostí růstu buněk, pak je prokázána i toxicita. 
 
Test adherence buněk k testovanému materiálu 
V tomto testu se na povrch testovaného materiálu vysadí 5000 buněk. Počet buněk, které 
přilnou k materiálu, je porovnán s hodnotou počtu buněk na skleněném standardu a následně 
se jejich poměr vyjádří a hodnotí v procentech. 
 
Dynamický dilatační test 
Cílem tohoto testu testu je stanovit do jaké míry daný materiál ovlivňuje přilnavost buněk ke 
skleněnému substrátu a rozšíření jejich membrán. Tento test se provádí za přítomnosti výluhu 
materiálu a vypovídá o schopnosti buněk tolerovat tento výluh. 
 
Test tolerance buněk v monovrstvě k testovanému materiálu 
Principem tohoto testu je přidání pevného vzorku testovaného materiálu do narostlé buněčné 
kultury. Cílem testu je zjistit, zda se v důsledku přítomnosti testovaného materiálu vytváří zóna 
odumírajících buněk. Určuje se rovněž i její případná velikost. Výsledek tohoto testu vypovídá o 
míře tolerance rostoucích buněk k pevnému testovanému materiálu. 
 
Test tolerance buněk v suspenzi k testovanému materiálu 
Cílem testu je zjistit, zda se při adherenci buněk vytvoří kolem testovaného materiálu inhibiční 
zóna (zóna zábrany růstu). Výsledek testu pak kvantifikuje míru tolerance testovaného 
materiálu v kritických buněčných fázích. 
 
Test indukce atypických mitóz 
Cílem tohoto testu je stanovit zda výluh z testovaného materiálu může způsobit změny na 
chromozomech, a to při dlouhodobé kultivaci. Výsledek testu pak vypovídá o mutagenních 
vlastnostech materiálu. 
 
Test indukce chromozomálních aberací v buněčné linii 
V tomto testu se využívá klastogenního efektu, jenž vyvolává zlomy chromozomů. V tomto 
testu jsou spočteny strukturální a numerické aberace. Pokud testovaný materiál způsobí tvorbu 
více než 5% chromozomálních aberací z celkového počtu měření, pak je hodnocen jako 
nevhodný. 
 
Test indukce chromozomálních aberací v periferních lymfocytech člověka 
V tomto testu je buněčná suspenze naočkována na krycí skla, případně jiný vhodný materiál. 
V testu je hodnocen počet metafází, počet vícejaderných buněk, případně přítomnost 
mikrojader, počet vícepolárních dělení a je stanoven mitotický index. 

 

8. Oseointegrace dentálních implantátů 

Dentální implantáty z titatu a jeho slitin mají vhodné materiálové charakteristiky ve vztahu 

k oseointegraci (přehledně viz např. Sáenz de Viteri  et Fuentes, E. (2013).  V některých specifických 

případech však může dojít k nedostatečné oseointegraci dentálního implantátu. Nedostatečná 

schopnost integrace povrchu implantátu s přiléhající kostí vede k mikropohybům těla implantátu a 

jeho postupnému nežádoucímu uvolnění (Viceconti et al. 2000). Mezi nejčastější příčiny 

nedostatečné oseointegrace a uvolnění dentálního implantátu patří:  
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1. Reakce implantátu s cizím tělesem jako jsou například úlomky z implantátu způsobené 

degradací či opotřebením, popřípadě uvolněním toxických látek z implantátu.  

2.  Poškození nebo léze na kosti způsobené mechanicky.  

3.  Působení mimořádných nebo nefyziologické podmínek na kost, jako je například tlak 

tekutiny nebo pohybem proti tělu implantátu. 

4.  Změna mechanických signálů podporujících zahuštění kostní tkáně.  Změna napětí v kosti. 

 

Proto je dostatečná oseointegrace důležitým aspektem pro využití titanu a jeho slitin jako materiálu 

dentálních implantátů. Dobrá oseointegrace implantátu zajistí bezpečnost a účinnost implantátu v 

průběhu jeho životnosti. V dřívějších studiích bylo prokázáno, že zvýšení mechanického kontaktu 

kostní tkáně a povrchu implantátů může být dosaženo zvýšením drsnosti nebo pomocí jiných 

povrchových úprav (Carlsson et al. 2004). I když přesné molekulární mechanismy podpoření rychlosti 

růstu kostní tkáně v bezprostředním okolí dentálního implantátu nejsou dosud známy, je zřejmé, že 

chemické a fyzikální vlastnosti povrchu hrají hlavní roli v interakci mezi implantátem a okolní tkání, a 

to především prostřednictvím adherence buněk na povrch implantátu, jejich růstovým potenciálem 

(Junker et al. 2009, Kim et al. 2005, Vlacic-Zischke 2011). 

Pro studie oseointegrace dentálních implantátů bývají často využívány studie na zvířatech, kterým 

bývají implantáty aplikovány a poté je oseointegrace sledována nejrůznějšími metodami. Příkladem 

naší práce uskutečňované na Stomatologické klinice v Brně jsou testy na prasatech, kterým byly ve 

spolupráci s japonskými kolegy implantovány dentální implantáty z titanových β slitin (Ti38-Nb6-Ta).  

Následně byly v tomto experimentu sledovány pomocí mikroskopických metod antikorozní 

charakteristiky a charakteristiky biokompatibility implantátu (Prachár et al. 2014).  Celkově můžeme 

testy oseointegrace dentálních implantátů rozdělit do několika skupin, a to podle převažujícího typu 

analýzy a sledovaných parametrů:  

1. „Push-out“ test 

2. Mikro CT (stanovení objemu kosti) 

3. Enzymová a imunologická histochemie 

4. Histomorfometrická analýza (plocha kosti, délka kontaktu s kostí apod.) 

5. Značení (barvení) fluorochromy (např. calcein, alazarin, rolitetracylin) 

Povrchová úprava implantátu může výrazně zvýšit stupeň oseointegrace. Například magnetové 

naprašování fosforečnanu vápenatého (CaP), který vytváří povlak na povrchu dentálního implantátů, 

vedlo v 8 týdenním experimentu k výrazně lepší fixaci implantátů v kosti experimentálních krys 

(Alghamdi et al 2013). Rovněž složení slitiny titanu a její materiálové vlastnosti mohou ovlivnit 

oseointegraci dentálních implantátů podobně, jak je uváděno ve studii Sáenz de Viteri et Fuentes 

(2013). V současné době jsou intenzivně studovány postupy, jak podpořit úspěšnou oseointegraci 

dentálních implantátů. Jde například o experimenty podporující polarizaci osteoklastů. Studie 

Nakayama et al. (2014) ukázala, že polarizované osteoklasty tvoří aktinové kroužky, které podporují 

rychlou oseointegraci.   
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8.1. Vytváření vrstvy TiO2 

Na povrchu titanu či titanových slitin se po aplikaci implantátu/konstrukce do dutiny ústní vytváří 

tenká vrstva (3-7 nm) amorfních nanokrystalů oxidu titanu TiO2 (Liu et al. 2004). Ta je velmi důležitá 

pro uchycení implantátu do kostní tkáně, neboť vytváří vhodné podmínky pro adherenci buněk. Na 

zvlhčeném povrchu TiO2 se díky přítomnosti OH- tvoří povrchový náboj, který podporuje tvorbu 

hydroxidových komplexů, a to jak kyselých, tak alkalických. Hydrolytické procesy, které usnadňují 

tvorbu TiO2 se dají vyjádřit dvěma základními rovnicemi. 

TiOH + H2O, ½TiO + H3O+         (1) 

TiOH + H2O, ½TiOH2+ + OH        (2) 

Reakce (1) vede k tvorbě záporných nábojů na povrchu, zatímco reakce (2) vytváří pozitivní náboj. 

Schematické znázornění strukturálně vytvářeného TiO2 na povrchu se dvěma typy hydroxidů je 

znázorněn na Obr. 28.  

 

Obr. 28.  Vytváření vrstvy TiO2 na povrchu titanu nebo slitiny titanu – schematické znázornění role 
OH iontů. Upraveno dle Textor et al. (2001). 

 

8.2. Povlakování povrchu pro podporu oseointegrace 

Jedním z moderních trendů dentální implantologie jsou povlakované implantáty, které jsou 

předmětem širokého uplatnění jak ve výzkumu, tak v klinické praxi.  Kromě dnes již „klasických“ 

materiálů jako je povlak z hydroxyapatitu (HA) a zirkonia (Zr) – viz např. Seydlová et al. (2007) se 

v současné době využívá široká škála materiálů, kterými se povlakují implantáty jz chemicky čistého 

titanu i z titanových slitin. Jako příklad může sloužit nová úprava dentálních implantátů využívající 

titanové ß slitiny Ti-35Nb-6Ta a povlakové vrstvoy DLC (uhlovodíková vrstva dopovaná titanem) – 

Hnilica et al. (2010). Tato struktura je vhodná k zajištění dokonalé dlouhodobé oseointegrace i u 

rizikových pacientů (Vaněk et al. 2011a). Dalšími materiály, které se osvědčily pro povlakování 

dentálních implantátů z titanu a slitin titanu, jsou keramické povlaky nitridem titanu (TiN) – Vaněk et 

al. (2011b) a povlak nitridem Zirkonia (ZrN) – např. Kabátová et al. (2009). Nejčastěji využívané 

povlakové materiály jsou shrnuty v práci Osman et Swain (2015) a uvedeny v následující tabulce 

(tabulka 7). 
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Hydroxylapatite (HA)   Ca10(PO4)6(OH)2  

Tricalcium phosphate   (TCP) α, β,Ca3(PO4)2  

Fluorapatite (FA)   Ca10(PO4)6F2  

Tetracalcium phosphate  Ca4P2O9  

Calcium pyrophosphate  Ca4P2O7  

Brushite    CaHPO4, CaHPO4·2H2O  

Bioglasses    SiO2-CaO-Na2O-P205-MgO 

Aluminium oxide   Al2O3  

Zirconium oxide   ZrO2 

 

Tabulka 7. Přehled povlakových materiálů  - upraveno dle Osman et Swain (2015) na základě údajů 
Lacefield (1998). 

V současné době se testují povlakové materiály, které vykazují vhodné vlastnosti pro podporu 

biokompatibility titanových slitin. Jde zejména o  grafen a jeho deriváty, včetně oxidu (GO) a 

redukovaného oxidu (rGO). Li et al. (2017) testovali povlak rGO na slitinách Ti6Al4V a sledovali vliv 

povlaku rGO na růst a osteogenní diferenciaci buněk MC3T3-E1. Výsledky buněčných testů prokázaly 

stimulaci jak adheze, tak proliferace buněk na Ti-6Al-4V implantátech. Substrát rGO-Ti je tedy velmi 

biokompatibilní a vykazuje osteoinduktivní potenciál.  V návazné studii (Li et al., 2018) autoři uzavírají 

že rGO je potenciálním povlakovým materiálem pro podporu osteogenních vlastností zubních 

implantátů ze slitin titanu. 

Současným trendem je dosažení co nejtenčí vrstvy povlaku na povrchu implantátu tak, aby byly 

zachovány příznivé podmínky pro oseointegraci a byla snížena možnost adheze nežádoucích 

bakteriálních povlaků na povrchu (Mandracci et al. 2016). Pro povlakování hydroxyapatitem je 

v současné době technologicky dosažitelná tloušťka vrstvy v desítkách nanometrů (typicky 20 nm),  

jejíž vlastnosti jsou navíc optimalizovány pomocí různých aditiv v průběhu nanášení vrstvy (viz např. 

Abdel-Aal et al. 2013). V budoucnu se díky pokročilým technologiím dá očekávat další ztenčení 

povlakové vrstvy na povrchu implantátu, stejně tak jako vývoj dalších povlakových materiálů. 

Povlakování nitridy však může vést k nežádoucím účinkům, tedy například vyplavování iontů kovů ze 

základní slitiny, na kterou je nitrid nanesen. Naše studie (Bartáková et al. 2007) se zaměřila na 

vyhodnocení chemické stability modelové konstrukce subperiostálního implantátu z chromkobaltové 

slitiny povlakované ZrN pomocí technologie PVD (Physical Vapour Deposition) metodou 

magnetotronového naprašování. Cílem bylo zjistit, kolik iontů kovu se vyloučí do fyziologického 

roztoku při dlouhodobé expozici. Jednotlivé konstrukce modelů subperiostálních implantátů z 

chromkobaltové slitiny CrCo (Co 60,5 %, Cr 28 %, W 9 %) byly využity v těchto variantách povrchu: 

drsný a leštěný, dále konstrukce drsné a leštěné povlakované ZrN a konstrukce drsné a hladké 

povlakované multivrstvou Zr/ZrN (obr. 28). V naší studii se potvrdilo, že při zdrsnělém povrchu se 

uvolňuje více iontů než při povrchu leštěném. Porovnání povlaku u drsného implantátu s 

nepovlakovaným leštěným implantátem přineslo zjištění, že povlak ZrN snižuje celkovou hmotnost 

uvolněných iontů o 28 %, v případě multivrstvy ZrN o 32 %. Povlakování keramickou vrstvou ZrN nebo 

multivrstvou Zr/ZrN přineslo významné snížení uvolňování iontů chromkobaltové slitiny (Obr. 30) 

oproti stavu bez povlakování. Tím byla prokázána dokonalá biokompatibilita povlaku ZrN. 
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Obr. 29.  Nepovlakovaný implantát: (A) leštěný, (B) drsný, implantát povlakovaný vrstvou ZrN: (C) 
leštěný, (D) drsný. Upraveno dle Bartáková et al. (2007). 

 

Obr. 30.  Vyplavování iontů Cr, Mo, Co ve fyziologickém roztoku u implantátů povlakovaných ZrN. 
Převzato z Bartáková et al. (2007). 

 

9. Klinické studie  

Krátkodobé klinické studie se zaměřují na sledování úspěšnosti dentálních implantátů za neobvyklých 

či málo častých situací. Jde například o zavedení dentálního implantátu do místa po extrahovaném 

řezáku (nestardandně orientovaném) a sledování jeho další funkce při běžné zátěži v dutině ústní 

(Cardaropoli et al. 2007), úspěšnost oseointegrace dentálního implantátu, jehož povrch byl upraven 

speciální laserovou technikou (Pecora et al. 2009). Velmi cenné jsou zejména dlouhodobé klinické 

studie, které se zaměřují na úspěšnost zavedení a funkce dentálních implantátů, a to pomocí 

opakovaného sledování řady výzkumných charakteristik a klinických parametrů. Příkladem takové 
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dlouhodobé studie z poslední doby je práce Jemt et al. (2014), která sledovala uvedené parametry u 

implantátů zavedených v rámci jednoho pracoviště po dobu 27 let. 

V poslední době se dlouhodobé klinické studie zaměřují na dosud méně prozkoumané aspekty 

dentální implantologie využívající titan a jeho slitiny. Příkladem je rozsáhlá studie alergie na titan 

(Sicilia et al. 2008), ve které autorský kolektiv zkoumal 1 500 dentálních implantátů a sledoval 

alergické projevy u pacientů. Studie udává v 0,6 % procentech případů alergickou reakci na titan, a to 

zejména ACRG (angl. Allergy Compatible Response). Jednoznačný mechanismus vzniku alergie na Ti 

nebyl dosud identifikován. Siddiqi et al. (2011) uvádějí, že přestože počet případů vykazujících 

hypersenzitivitu na titan roste, epidemiologické údaje o jejím výskytu a analýza alergických reakcí 

souvisejících s titanem stále chybí. Autoři potvrzují, že u pacientů s hypersenzitivitou vůči Ti by tato 

alergie mohla hrát klíčovou roli při selhání vhojování implantátu. Výše zmíněná studie (Sicilia et al. 

2008) rovněž zjistila, že vyšší pravděpodobnost pozitivní alergické reakce je u pacientů, vykazující 

pooperační typ ACRG. Jiné studie (např. Oliva et al. 2010) potvrzují nutnost dalšího výzkumu složení 

implantátů a dopadů zaváděcích technik u pacientů alergických na titan.  

 

10. Nové směry ve výzkumu, klinické praxi 

Matematické modelování napětí v implantátu a okolních tkáních 

Pro výpočet mechanické interakce mezi dentálním implantátem a kostní tkání, zejména rozložení 

redukovaného napětí vznikajícího díky působení žvýkacích sil se využívá deformačně napěťové 

analýzy. Matematické simulace se uskutečňují především pomocí konečných prvků (angl. Finite 

Elements Method – FEM) – přehledně viz např. Marcián et al. (2013). Počátečním krokem je vytvoření 

3D modelu dentálního implantátu a segmentu či celé čelisti. V dalším kroku se parametrizují 

materiálové vlastnosti implantátu, kostní tkáně a případně gingivy a základní zatěžovací podmínky 

celé soustavy, tedy síly působící při funkčním stisku čelisti. Zpravidla se pro materiál dentálního 

implantátu stanovují dva základní parametry, a to Youngův modul pružnosti (E) a Poissonovo číslo 

(µ). Stejné parametry se určují pro kortikální a spongiózní kostní tkáň. Výsledkem simulace jsou 

potom vizualizace rozložení hodnot redukovaného či ekvivalentního napětí v těle implantátu a okolní 

kostní tkáni. Tyto výsledky mohou být využity při volbě vhodného tvaru implantátu, dimenzování 

jeho šroubové části, optimalizaci místa a techniky zavedení dentálního implantátu (např. van Staden 

et al. 2008, Guan et al. 2011). Rovněž jsou využitelné pro predikci míst v okolí implantátu 

vystavených vysokému namáhání (Qian et al. 2010), a tedy potenciální resorpci kostní tkáně 

(Kitamura et al. 2005), která je potvrzována klinickými studiemi uskutečňovanými souběžně 

s matematickým modelováním (Himmlová et al. 2005). Na našem pracovišti se matematická simulace 

využívá například pro výpočet napětí při zatížení kosti dolní čelisti snímatelnou náhradou ukotvenou 

na solo pilíři (Bartáková et al 2003), či odhad vlastností periodoncia (Borák et al. 2011). 

Zvyšování podílu kyslíku ve slitinách titanu 

Zvýšení obsahu zušlechťujících prvků (tj. O a N) ve slitinách titanu může být prospěšné pro konečné 

mechanické vlastnosti slitiny, protože výrazně zvyšuje jejich pevnost v tahu a nemá výrazný vliv na 

Youngův modul pružnosti (nedochází k významnému zvýšení, viz např. Geng et al. 2011). Zvýšení 

koncentrace kyslíku ve slitině titanu potlačuje nárůst Youngova modulu pružnosti díky snížení 
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množství α´´ a ω fází ve slitině (Tane et al. 2011). Naopak, zvýšení podílu obsahu kyslíku ve slitině 

titanu vede ke zvýšení hodnot Youngova modulu (např. Martins, et al. 2014, Lei et al. 2018). 

Na základě současných výsledků z naší poslední studie (Bartáková et al. 2019) lze shrnout vliv kyslíku 

na mechanické vlastnosti titanových (Ti-35Nb-6Ta-O, Ti-Nb-Ta-Sn-O, Ti-35Nb-2Zr-O) slitin takto: 

(1) Přidání kyslíku do slitin -titanu vede k vymizení martenzitické fáze α´´ Ti v testovaných vzorcích 

slitiny Ti-35Nb-2Zr. 

(2) Žíhání slitin v 450 oC / 8 h způsobilo významné zlepšení pevnosti v tahu (z hodnoty 800 a 465 MPa 

na 985 MPa) a zároveň vedlo k významnému zvýšení hodnot Youngova modulu pružnosti (na 75 GPa) 

ve slitině Ti-35Nb-6Ta. Výraznějšího zvýšení pevnosti v tahu na 1150 MPa pro tuto slitinu lze 

dosáhnout přidáním 0,4% (hmotnostního procenta) kyslíku společně s nižším zvýšením Youngova 

modulu pružnosti (na 62 GPa).  

(3) Slitina Ti-25Nb-4Ta-8Sn má nejnižší hodnotu Youngova modulu pružnosti ze všech studovaných 

slitin (45 GPa) a dosahuje hodnotu pevnosti v tahu 820 MPa. Přídavek 0,4% hm. (hmotnostního 

procenta) kyslíku vede ke zvýšení pevnosti na hodnotu 1150 MPa při zachování Youngova modulu 

pružnosti 68 GPa.  

(4) Přidání 0,4% (hmot.) kyslíku do slitiny Ti-35Nb 2Zr vede k nejvýraznějšímu zvýšení pevnosti v tahu 

mezi všemi studovanými slitinami (z 810 MPa na 1225 MPa), zatímco Youngův modul pružnosti se 

zvyšuje z 53 GPa na 62 GPa. 

 

Využití nanotechnologií pro zlepšení oseointegrace 

Nanotechnologie mohou být v budoucnu prospěšné pro získání dostatečné oseointegrace dentálního 

implantátu. Pro přímý kontakt mezi dentálním implantátem a kostní tkání je žádoucí biomechanické 

zakotvení implantátu v kosti oproti méně vhodnému zapouzdření ve vazivové tkáni. V současné době 

jsou nanotechnologie ve stále se zvyšujícím rozsahu využívány pro povrchovou úpravu dentálních 

implantátů. Dalším postupem pro zlepšení oseointegrace je aplikace tenké vrstvy fosforečnanu 

vápenatého (CaP) pomocí nástřiku nanokrystalů. Tyto bioaktivní nanokrystaly zvětší aktivní kontaktní 

plochu, a tím mohou ovlivnit rychlost a kvalitu oseointegrace (Lavenus et al. 2010). „In vivo“ studie 

prokázaly zvýšenou tvorbu kostní tkáně v okolí implantátů a vyšším stupněm kontaktu s povrchovou 

nanostrukturou. Tyto účinky byly přisuzovány zejména zvýšené aktivitě osteoblastů a 

mezenchymálních kmenových buněk. Nanopovrch implantátu podporuje tvorbu a uchycení aktinu 

cytoskeletu. V klinické praxi se využívají implantáty, u kterých se nanostruktura vytváří na již existující 

mikrostruktuře povrchu.  

 

Nanotubuly titanu 

Nanotubulární titan je v současné výzkumné i klinické praxi testován z mnoha aspektů, které 

determinují úspěšnost zavedení dentálního implantátu s tímto. Studie z poslední doby ukazují, že 

tento typ povrchové úpravy vykazuje velmi dobré parametry z hlediska biokompatibility dentálního 

implantátu a zároveň antimikrobiální aktivity povrchu implantátu (Mei et al. 2014). Antimikrobiálního 
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účinku je dosaženo díky iontům Ag dostupným na povrchu Ti nanotubulů, které však ve vyšších 

koncentracích mohou negativně ovlivnit biokompatibilitu. Současné „in vitro“ studie se proto 

zaměřují na optimalizaci antimikrobiálního účinku při současném zachování vysokého stupně 

biokompatibility dentálních implantátů s povrchem tvořeným nanotubulárním ttitanem. Testy 

z posledního období se zabývají zejména optimální velikostí průměru pórů nanotubulu titanu s cílem 

podpořit oseointegraci. Wally et al. (2015) v přehledné studii této problematiky uvádějí, že optimální 

průměr je v rozmezí 200 až 1000 µm. Kromě velikosti pórů nanotubulárního titanu má pro 

biokompatibilitu a oseointegraci velký význam rovněž 3 D uspořádání povrchu (geometrie pórů). 

Touto problematikou se detailně zabývá například Markhoff et al. (2015), který ve své studii hodnotí 

životaschopnost a proliferaci lidských osteoblastů na struktuře porézního Ti-6Al-4V v závislosti na 

různém 3 D uspořádání geometrie pórů (krychlové, diagonální, pyramidální). Tato studie uvádí, že 

nejlepší buněčné aktivity a adheze bylo dosaženo v případě pyramidové konstrukce s velikostí pórů 

400 až 620 um pórů a 75% pórovitosti. V současné době se výzkum nanotubulárního titanu jako 

dentálního materiálu dynamicky vyvíjí a jsou studována i další návazná témata související s jeho 

aplikací do dutiny ústní. Příkladem jsou práce zaměřené na adherenci buněk bakterií Streptococcus 

sanguinis a Streptococcus mutans – viz například Narendrakumar et al. (2015). V oblasti výzkumu 

materiálu se uplatňují nejrůznější povlakové materiály a povlakovací techniky aplikované na povrch 

nanotubulů titanu. Příkladem tohoto přístupu je například studie Radtke et al. (2019), která je 

zaměřena na povlakování  nanokompozitním hydroxyapatitem, nanášeným v tenké (atomární) vrstvě 

s cílem optimalizovat materiálové vlastnosti finálního povrchu a podpořit biontegraci.  

 

Obr. 31.  Schématické zobrazení postupu tvorby nanotubulů na povrchu Ti pokrytého vrstvou TiO2. 
Jednotlivé kroky zahrnují: (a) úvodní nanovrstva TiO2, (b) prvotní tvorba otvorů díky působení 
anodizace (konstantní elektrické napětí), (c) S délkou doby anodizace se tvoří větší, tj. širší a hlubší 
otvory, (d) jak nanopóry, tak otvory procházejí fází tvorby stěn, (e) zcela vyvinuté nanotubuly 
utvořené na povrchu Ti. Převzato z Brammer et al. (2011) – horní část obrázku, Shokufar (2010) – 
dolní část obrázku.  

http://www.google.ca/url?sa=i&rct=j&q=&esrc=s&frm=1&source=images&cd=&cad=rja&docid=Oe4EqlQgC3ljHM&tbnid=0YUQKdIBcMhiZM:&ved=0CAUQjRw&url=http://www.intechopen.com/books/biomaterials-science-and-engineering/biomaterials-and-biotechnology-schemes-utilizing-tio2-nanotube-arrays&ei=J-WHUuz0D4bMtQbJ9YGICw&bvm=bv.56643336,d.Yms&psig=AFQjCNFtYYOcOprdCTrqH4Ow00nOKbO0qQ&ust=1384722826
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Obr. 32.  Schématické zobrazení usnadněného přichycení buněk na povrch nanotubulárního titanu.  

Nanotubuly uhlíku 

Nanotubulární uhlík (CNTs) má vynikající chemickou odolnost a mechanické vlastnosti. Využití CNTs 

biomedicínských aplikacích si v posledních letech získává značnou pozornost jak v oblasti výzkumu 

dentálních implantátů, tak v návazných biomedicínských studiích. Například práce (Jung et al. 2014) 

se zaměřila na úpravu povrchu tvořeného TiO, respektive nanotubulárním titanem. Takto 

modifikovaný povrch byl dále elektroforeticky ovlivněn tak, že se na povrchu vytvořila další vrstva 

nanotubulárního uhlíku (CNTs). Studie uvádí, že nanotubuly uhlíku pomáhají zlepšit biologickou 

kompatibilitu tohoto povrchu a uzavírá, že tento typ modifikace povrchu je velmi vhodný pro 

biomedicínské aplikace. 

Povlakování nanodiamanty 

Současný technologický rozvoj umožňuje povlakovat dentální materiály na bázi titanu pomocí 

nanodiamantové vrstvy. Touto problematikou se zabývá pracoviště Max Bergmann Centre for 

Biomaterials (Technická univerzita Drážďany) studující biomedicínské aplikace detonačních 

nanodiamantů (DNDs – detonation nanodiamons). Detonační nanodiamanty jsou nanočástice na bázi 

uhlíku. Kromě typických diamantových vlastností, jako je vysoká tepelná vodivost a extrémní tvrdost, 

mají tyto nanočástice různé funkční skupiny na svém povrchu, které umožňují biologickou adhezivitu. 

Navíc jsou netoxické a vysoce biokompatibilní (Shaikh et al. 2015). 

 

Obr. 33. Schématické znázornění povrchu nanodiamantové vrstvy na titanovém materiálu 
s vyznačenými funkčními skupinami podporujícími biokompatibilitu (převzato z Shaik et al. 2015). 
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Podpora vzniku matrix na povrchu implantátu (biofunkční molekuly) 

Tento současný trend bývá označován jako podpora biokompatibility titanového implantátu pomocí  

biofunkčních molekul (Li et Kawashita 2011). Například charakteristická molekula polyetylenglykolu 

(PEG) zakončená v obou termálních oblastech skupinou NH2 (NH2–PEG–NH2) byla vyzkoušena tak, aby 

bylo dosaženo žádoucí modifikace povrchu titanového implantátu. Jestliže byl implantát ponořen do 

NH2–PEG–NH2, vznikla náhodná depozice molekul na povrchu. Vhodnější orientace molekul bylo 

dosaženo pomocí elektrolytické depozice. Molekuly uspořádané do tvaru „U“ zvýšily biofunkčnost 

celého komplexu (Tanaka et al. 2010).  

 

Obr. 34. Navrhovaná orientace modelové molekuly  NH2-PEG-NH2 na povrchu titanu při ponoření (a) 
a při použití elektrolytické depozice (b). Koncové části molekuly NH2-PEG-NH2 jsou orientovány 
kolmo na povrch titanu a tvoří tvar „U“ v případě elektrolytické depozice, což usnadňuje tvorbu 
matrix  (převzato z Li et Kawashita 2011).  

 

Povlakování pomocí katodické polarizace  

Lyngstadaas a Ellingsen (2002) navrhli použít proces polarizace biomolekul pro jejich lepší adherenci 

na povrch materiálu implantátu s cílem stimulovat vhojení implantátu do kostí. Vhodnou 

biomolekulou, která by mohla být polarizací připojena k povrchu implantátu, se ukázal být derivát 

sklovinné matrix (EMD, Emdogain). Tato biomolekula je slibným kandidátem pro povlakování, 

protože obsahuje hlavně amelogeniny, které jsou hlavní složkou mezibuněčné hmoty skloviny 

(Grandin et al. 2012). Kromě toho bylo zjištěno, že hlavní komponenty v EMD mají bipolární 

vlastnosti, které jsou podmínkou pro použití v procesu elektropovlakování (např. Zilm et al. 2011). 

Proto se v poslední době provádí velké množství experimentálních studií zkoumajících vlastnosti 

EMD, zejména technikou proveditelnosti bioaktivní povrchové úpravy pomocí polarizace této 

molekuly. Například Frank et al. (2014) ukázali, že pomocí katodové polarizace se vytvoří 

modifikovaná povrchová bioaktivní vrstva, která vykazuje vhodné vlastnosti pro přichycení 

osteoblastů (MC3M3-E1 buněk) a podporuje zvýšenou expresi genu Coll-1. 
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Adsorpce oligonukleotidů a fibrinogenu  

Pro studie adsorpce oligonukleotidů a fibrinogenu (Tuononen et al. 2008, Silvennoinen et al. 2010), 

na kterých jsme jako členové brněnského pracoviště (Stomatologické výzkumné centrum LF MU) 

spolupracovali, byly použity vzorky z technicky čistého titanu, různé titanové slitiny, Timetal 550 a 

Timetal 21SR. Tyto materiály měly navíc různě opracovaný povrch: leštěný nebo pískovaný brusivem 

o zrnitosti 22, 60 a 120. Tyto typy povrchů pak byly ještě upraveny leptáním bez povrchové ztráty 

materiálu a s povrchovou ztrátou materiálu 0,03 mm. Sledovali jsme adsorpci fibrinogenu na vzorcích 

uhlovodíkových povlaků obohacených titanem pomocí plazmového napařování (plasma - enhanced 

chemical vapour deposition). Drsnost povrchu byla měřena pomocí AFM mikroskopu Explorer III 

(Veeco, Santa Barbara, Kalifornie, USA) ve spolupráci s Českým metrologickým ústavem v Brně 

(laboratoř Dr. Klapetka). Lidský plazmatický fibrinogen (LPF), frakce I, typ III, byl zakoupen od firmy 

Sigma a rozpuštěn ve fosfátovém pufru s 0,136 M citrátem sodným, výsledná koncentrace LPF byla 

500 nM. Oligodeoxynukleotid–homopurin (AAG)12 a homopyridin (TTC)12 byly získány od firmy 

Thermo Electron (Ulm, Německo) a rozpuštěny v 0,3 M NaCl + 50mM Na2HPO4 (pH 8,3). Koncentrace 

oligodeoxynukleotidů byla 5 µM. Z výsledků získaných pomocí optického difrakčního senzoru (DOE) a 

elipsometrie plyne, že na povrch titanu se nejlépe adsorbují jednořetězové pyrimidinové 

oligodeoxynukleotidy (ODN). Dvojšroubovicové ODN se na titanovém povrchu za daných 

experimentálních podmínek buď vůbec neadsorbují, anebo jen v malé míře, která neovlivní optické 

vlastnosti povrchu. Celkově lze shrnout, že na povrch titanu se snadněji a ve větší míře adsorbují 

jednořetězové pyrimidinové oligodeoxynukleotidy (TTC)12 než purinové (AAG)12.  Z toho lze usoudit, 

že fibrinogen se lépe adsorbuje na povrchu leptaném a následně leštěném nežli na povrchu pouze 

leštěném. Proto lze také předpokládat, že leptaný povrch bude z hlediska oseointegrace titanových 

implantátů vhodnější nežli povrch pouze leštěný. 

  

Obr. 35. Schéma aparatury, která nedestruktivním způsobem měří adhezi fibrinogenu na povrch 
titanu či titanové slitiny pomocí difrakční optiky (DOE) – vlevo. Příklad heterogenity povrchu: červené 
a žluté plochy představují adsorpci fibrinogenu HPF - vpravo (upraveno dle Silvennonen et al. 2011). 
L1, L2–čočky zaostřující paprsek z laseru na kyvetu se studovaným vzorkem; kyveta, komplexní indexy 
lomu: N1–okénko kyvety, N2–studovaný vzorek, N3–povrchová adsorbovaná vrstva, N4–titan, BS–
beam splitter, DOE–difrakční optický element, holografická mřížka, CCD–snímací kamera. Upraveno 
ze zdrojů: Bartáková et al. (2009e), Silvennoinen et al. (2011). 

V naší další práci jsme ve spolupráci s finskými kolegy (Bartáková et al. 2009e, Silvennoinen et al. 

2011) prokázali, že fibrinogen (HPF – human plasma fibrinogen), respektive jeho adheze na povrch 

titanu a titanových slitin, lze sledovat pomocí nedestruktivní techniky difrakční optiky (DOE) neboť 

místa, na kterých se HFP buňky přichytí, vykazují vyšší absorpci měřícího paprsku, než místa bez 
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adheze HFP, která jsou typická vyššími hodnotami odrazivosti. Úprava fyzikálních vlastností povrchu 

může zvýšit adsorpci fibrinogenu na implantát, a tím urychlit jeho oseointegraci. Pomocí DOE lze 

stanovit také vliv konformace oligodeoxynukleotidů na jejich adsorpci na povrch titanu.  

Polymerní nanokompozita 

Současný rozvoj nanotechnologií umožňuje nové úpravy povrchů implantátů. V posledních letech je 

patrný zejména vývoj nanostrukturovaných keramických materiálů, jejichž představitelem jsou 

polymerní nanokompozita (PNC). Tyto látky nabízí velmi slibnou cestu k vývoji nových materiálů 

dentálních implantátů s požadovanými vlastnostmi odvozenými přímo z počítačového modelu, který 

určí parametry tvarů a poréznosti (Shrestha et Joshi, 2014). Nicméně, na základě výzkumu a 

předběžných testů, není stále jasné, zda tyto úpravy povrchu (angl. nanopatterning) budou podstatně 

lepší a pro integraci dentálního implantátu vhodnější než úprava povrchu v měřítku mikronů. 

Například vysoká hustota nanostruktur na jednotce plochy implantátu se ukázala jako nevhodná, 

neboť za takových podmínek se vytváří superhydrofobní povrchová plocha, která není pro integraci 

implantátu žádoucí. Je proto nezbytné, aby se budoucí studie zaměřené na PNC u titanových 

dentálních implantátů věnovaly otázkám optimalizace složení látky, její tloušťky na povrchu 

implantátu, míry biodegradace na základě zatížení, vlivu topografie povrchu a chemie zubních 

implantátů.   

Povlakování dentálních implantátů antibiotiky 

Antibakteriální povlaky na povrchu dentálních implantátů jsou studovány jako jeden z možných 

způsobů, jak zabránit infekci v místě chirurgického výkonu při implantaci. Například povlak 

gentamycinu spolu s vrstvou HA může být umístěn na povrch implantátu. Tato vrstva pak může 

působit jako lokální profylaktický přípravek spolu s použitými antibiotiky. V poslední době byla 

provedena studie (Caous et al. 2013) zaměřená na interagující faktory, zejména na různé pH a 

povrchové úpravy dentálního implantátu. Cílem bylo zjistit, zda tento typ povlakování může omezit 

ulpívání bakterií na povrchu titanových zubních implantátů. Ve studii byly využity titanové disky s 

opracovaným nebo eloxovaným povrchem, které byly inkubovány kulturami Streptococcus mitis a 

Actinomyces oris (časté druhy v dutině ústní) při pH 5,0, 7,0 a 9,0 v aerobním nebo anaerobním 

prostředí. Výsledky prokázaly, že bakteriální adheze S. mitis a A. oris může být omezena v kyselém 

prostředí a aerobní atmosféře. Eloxovaný povrch snižoval adhezi S. mitis ve srovnání s běžně 

obrobeným povrchem (Caous et al. 2013). V současné době se uskutečňuje mnoho testů zaměřených 

na povlakování materiálu antibiotiky a jejich uvolňování do okolí (např. vancomycin - Han et al. 2017). 

Ovlivnění povrchu UV zářením 

Tato nová metoda je souborně nazývána jako fotofunkcionalizace. Jde o vystavení povrchů zubních 

implantátů UV záření, což zvyšuje biologickou aktivitu a oseointegraci, a to změnou TiO2 na povrchu. 

Jde o podporu interakce buněk a proteinů s implantátem na molekulární úrovni. Současné studie 

naznačují, že ovlivnění povrchu UV zářením zvyšuje osteokonduktivitu. UV záření snižuje množství 

uhlovodíků na povrchu a zvyšuje povrchovou energii a smáčivost (přeměnou hydrofobních 

implantátů na superhydrofilní). Práce naznačují, že UV záření zvyšuje absorpci proteinů a buněčného 

připojení k titanovým povrchům. Navíc je toto ošetření jednoduché a hlediska nákladů dostupné. Zdá 

se, že je vhodné pro všechny typy titanových povrchů (např. Smeets et al. 2016).  
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11. Souhrn 

Současný výzkum v oblasti dentálních materiálů v posledních letech přinesl převratné změny v kvalitě 

a odolnosti slitin titanu. Nové technologie uplatňované ve výrobě slitin a úpravě jejich povrchu vedly 

k  výraznému zlepšení biokompatibility, uchycení dentálních implantátů vyrobených z těchto slitin a 

jejich stability v kostní tkáni (přehledně viz např. Duraccio et al. 2015). V této práci jsou uvedeny 

základní materiálové charakteristiky a chemické složení slitin titanu s důrazem kladeným na β slitiny, 

velká pozornost je věnována hodnocení biokompatibility slitin titanu, jejich korozivitě a moderním 

metodám úpravy povrchu s cílem podpořit v nejvyšší možné míře přichycení buněk na povrch 

materiálu slitin titanu a jeho následnou oseointegraci. V neposlední řadě je pozornost zaměřena na 

nové trendy ve výzkumu titanových slitin a současné klinické studie hodnotícím úspěšnost 

jednotlivých technologií použitých při přípravě dentálních implantátů. Na základě poznatků 

publikovaných předními světovými pracovišti i skupinou odborníků pracujících v rámci 

Stomatologického výzkumného centra Stomatologické kliniky, LF MU Brno lze shrnout, že titan a 

slitiny titanu jsou vhodným materiálem používaným v dentálním výzkumu i klinické praxi. Pro 

budoucí vývoj v této oblasti lze předpokládat zlepšování chemického složení slitin titanu dalšími 

zušlechťovacími prvky, širší využití paměťového efektu některých slitin titanu a optimalizaci 

povrchové úpravy dentálních implantátů. Slitiny titanu jsou v současné době považovány za velmi 

perspektivní materiály, a to zejména s ohledem na jejich velmi dobré mechanické vlastnosti, korozní 

odolnost, nízkou specifickou hmotnost a vysokou biokompatibilitu s cílovými tkáněmi. Na titanové 

slitiny pro biomedicínské aplikace jsou navíc kladeny specifické požadavky. Jde zejména o volbu 

vhodných legujících přísad a jejich hmotnostních poměrů ve slitině tak, aby byly vhodně ovlivněny 

mechanické vlastnoti a mikrostruktura slitiny a zároveň nebyla nepříznivě ovlivněna jejich 

biokompatibilita. Vhodnými legujícími prvky jsou z tohoto hlediska především niob, tantal, zirkonium 

a částečně i molybden (např. Kuroda et al. 2020). Výhodou těchto legujících prvků je fakt, že je lze ve 

slitině použít v relativně vysokých koncentracích, aniž by to nepříznivě ovlivnilo biokompatibilitu.  

Slitiny titanu jako materiály vhodné pro dentální implantáty jsou v současné době voleny tak, aby se 

zvýšila jejich biokompatibilita. Nezbytná je však jejich povrchová úprava zvolená tak, aby se podpořila 

oseointegrace. V současné době se jednotlivé titanové implantáty liší drsností povrchu a metodou 

opracování použitou ke zdrsnění.  Další možné úpravy povrchu jsou založeny zejména na povlakování 

různými materiály s cílem podpořit kvalitu a rychlost oseointegrace zubního implantátu. Titan a jeho 

slitiny jsou kromě implantátů vhodnými materiály i pro zhotovování zubních protéz (předledně viz 

např. Koizumi et al. 2019). Využití titanu a slitin titanu pro zubní implantáty může vést také k řadě 

problémů: a) alergii na titan, b) rozdíly v modulu pružnosti titanových implantátů a okolní kosti 

mohou vést k mechanickému napětí při přenosu sil v rozhraní implantát - kost.  Toto napětí může 

vyvolat resorpci kosti a v konečném důsledku ztrátu kostní tkáně v okolí implantátu. V takových 

podmínkách se úspěšnost funkce implantátu snižuje.  Přestože v posledním desetiletí jsme svědky 

značného pokroku ve vývoji slitin titanu, je zřejmé, že je stále třeba pracovat na dalších vylepšeních. 

Jde zejména o metody výroby titanových slitin. Jejich parametry hrají klíčovou roli v mechanických 

vlastnostech, odolnosti proti korozi, velikosti pórů a distribuci materiálů ve slitině. Kromě tohoto 

výzkum buněčných interakcí s modifikovanými povrchy implantátů musí probíhat na úrovni 

nanometrů tak, aby se mohly vyrábět implantáty s vysokou rychlostí oseointegrace a silnými 

antibakteriálními účinky. Lze uzavřít, že stále existuje prostor pro vylepšení materiálu implantátů, 

které poskytnou lepší kvalitu života stomatologickým pacientům. 
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12. Přehled vlastní práce a hlavních výsledků 

V následujícím textu jsou shrnuty hlavní výsledky autorky se vztahem k tématu habilitační práce. Jde 

o vybrané výsledky z odborných prací publikovaných v období 2003 - 2019.  Jednotlivé výstupy jsou 

členěny podle zaměření publikovaných odborných prací.  

 

12.1 Testy biokompatibility titanových slitin 

Na testy biokompatibility slitin titanu jsem se zaměřila jako členka kolektivu Stomatologického 

výzkumného centra (2005,-2011, Specifický výzkum MUNI/A/0888/2012). Autorský kolektiv byl 

tvořen: Prof. MUDr. Jiří Vaněk, CSc, MUDr. Sonia Bartáková, Ph.D., Ing. Vitězslav Březina, CSc., Ing. Jiří 

Kudrman, DrSc. 

 

Tabulka 8. Výsledné hodnocení testů cytokompatibility slitin titanu a příměsí niobu. Seznam zkratek: 
A -bez výhrad, B - tolerantní, C - přijatelné, D - netolerantní, B1 - abnormalita skeletu. Jednotlivé testy 
cytokompatibility jsou označeny:  1 - Test růstu buněčné suspenze ve výluhu testovaného materiálu, 
2 - Test adherence buněk k testovanému materiálu, 3 - Dynamický dilatační test, 4 -  Test tolerance 
buněk v monovrstvě k testovanému materiálu, 5 - Test tolerance buněk v suspensi k testovanému 
materiálu, 6 - Test indukce atypických mitóz, 7 - Test indukce chromosomálních aberací v buněčné 
linii, 8 - Test indukce chromosomálních aberací v periferních lymfocytech člověka.  
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Cílem našich studií bylo uskutečnění série biotestů a testů biokompatibility nových titanových beta 

slitin typu Ti-38Nb a Ti-35Nb-6Ta a vytipovat ty z nich, které budou mít nejvhodnější vlastnosti pro 

klinické stomatologické využití. Naší pracovní hypotézou bylo, že změny v procentuálním zastoupení 

výše uvedených přísad titanových beta slitin mohou zásadním způsobem ovlivnit jejich vlastnosti, a 

tím i jejich vhodnost pro užití v humánní medicíně. Pro potřeby studie jsme vybrali biotesty, které se 

používají pro hodnocení biokompatibility materiálů. Biotesty byly zaměřeny na růst buněčné 

suspense ve výluhu z testovaných materiálů, testy adherence, dilatace, tolerance, test indukce 

atypických mitóz, test indukce chromosomálních aberací apod. 

 

Tabulka 9. Výsledné hodnocení testů cytokompatibility slitin titanu a příměsí vanadu. Seznam 
zkratek: A - bez výhrad, B- tolerantní, C - přijatelné, D - netolerantní, B1 - abnormalita skeletu. B2 - 
buňky vytvářejí jemně vláknitou strukturu, C2 buňky vytvářejí vláknitou strukturu, C4 - byly zjištěny 
abnormality buněčných membrán. Jednotlivé testy cytokompatibility jsou označeny:  1 - Test růstu 
buněčné suspenze ve výluhu testovaného materiálu, 2 - Test adherence buněk k testovanému 
materiálu, 3 - Dynamický dilatační test, 4 - Test tolerance buněk v monovrstvě k testovanému 
materiálu, 5 - Test tolerance buněk v suspensi k testovanému materiálu, 6 - Test indukce atypických 
mitóz, 7 - Test indukce chromosomálních aberací v buněčné linii, 8 - Test indukce chromosomálních 
aberací v periferních lymfocytech člověka.  
 

Výsledky provedených testů cytokompatibility celkově ukázaly, že slitiny titanu legované niobem 

(tabulka 8) jsou pro výrobu implantátů velmi vhodné, neboť vykázaly ve všech parametrech 

hodnocení bez výhrad či tolerantní. Lze tedy konstatovat, že u všech sledovaných příměsí niobu 

slitiny vykázaly požadovanou biokompatibilitu, a to i při obsahu niobu 31,81 %hm. To znamená, že 

binární systém TiNb umožňuje připravit bikompatibilní beta slitiny, které jsou za studena tvářitelné. 

Získané poznatky je možno shrnout tak, že tyto slitiny je možno pro výrobu dentálních implantátů 

doporučit. 

Slitiny titanu legované vanadem (tabulka 9) byly hodnoceny méně příznivě z hledisky 

cytokompatibility.  Lze shrnout, že sledované slitiny byly ve všech posuzovaných stavech hodnoceny 

pouze jako biotolerantní. Navíc byly pozorovány některé anomálie, jako tvorba vláknité buněčné 

struktury nebo abnormality buněčných membrán, což bude nutno dále hlouběji analyzovat. Lze 

konstatovat, že slitiny legované vanadem jsou sice pro výrobu implantátů přijatelné a v současnosti 
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hojně používané, ale méně vhodné. Zřejmě se slabě projevuje toxicita vanadu, i když je u daných 

slitin rozpuštěn v tuhém roztoku. 

Testy cytokompatibility ukázaly, že slitiny titanu legované tantalem (tabulka 10) jsou pro výrobu 

implantátů velmi vhodné, neboť vykázaly ve všech parametrech hodnocení bez výhrad či tolerantní. 

Výsledky testů biokompatibility u slitin titanu legovaných molybdenem (tabulka 11) jsou horší než u 

slitin legovaných tantalem nebo niobem a sledované slitiny byly v některých stavech hodnoceny 

pouze jako biotolerantní. Lze konstatovat, že slitiny legované molybdenem jsou sice pro výrobu 

implantátů přijatelné, ale méně vhodné. 

 

Tabulka 10. Výsledné hodnocení testů cytokompatibility slitin titanu a příměsí tantalu. Seznam 
zkratek: A - bez výhrad, B - tolerantní, C - přijatelné, D - netolerantní, B1 - abnormalita skeletu. 
Jednotlivé testy cytokompatibility jsou označeny:  1 - Test růstu buněčné suspenze ve výluhu 
testovaného materiálu, 2 - Test adherence buněk k testovanému materiálu, 3 - Dynamický dilatační 
test, 4 -  Test tolerance buněk v monovrstvě k testovanému materiálu, 5 - Test tolerance buněk v 
suspensi k testovanému materiálu, 6 - Test indukce atypických mitóz, 7 - Test indukce 
chromosomálních aberací v buněčné linii, 8 - Test indukce chromosomálních aberací v periferních 
lymfocytech člověka.  
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Tabulka 11. Výsledné hodnocení testů cytokompatibility slitin titanu a příměsí molybdenu Seznam 
zkratek: A - bez výhrad, B - tolerantní, C - přijatelné. Jednotlivé testy cytokompatibility jsou označeny:  
1 - Test růstu buněčné suspenze ve výluhu testovaného materiálu, 2 - Test adherence buněk 
k testovanému materiálu, 3 - Dynamický dilatační test, 4 -  Test tolerance buněk v monovrstvě 
k testovanému materiálu, 5 - Test tolerance buněk v suspensi k testovanému materiálu, 6 - Test 
indukce atypických mitóz, 7 - Test indukce chromosomálních aberací v buněčné linii, 8 - Test indukce 
chromosomálních aberací v periferních lymfocytech člověka.  
 

12.2. Studium korozivity slitin titanu 

V rámci experimentů uskutečněných Stomatologickým centrem LF MU a ve spolupráci s japonskými 

kolegy z Tokijské lékařskou a dentální univerzitou (Tokyo Medical and Dental University) jsem se dále 

zaměřila na studium koroze vybraných slitin titanu opracovaných povrchově metodou anodické 

polarizace. Souborně byly výsledky experimentů publikovány v práci Tsutsumi et al. (2012). Zkoumali 

jsme korozní chování slitiny Ti-33.5Nb-5.7Ta (Ti-Nb-Ta) jako biokompatibilní slitiny Ti typu P během 

dlouhodobého ponoření do simulované tělní tekutiny. Ta byla složena z ultračisté vody (M Omega > 

18%) a rozpuštěných látek: 5,85 g l-1 NaCl a 10,0 gL-1 kyseliny mléčné. Kyselost roztoku byla 

nastavena na hodnotu pH 2.30 ± 0,05 těsně po přípravě.  Složení prvků v povrchové vrstvě slitin bylo 

po expozici v simulované tělní tekutině stanoveno pomocí rentgenové fotoelektronové spektroskopie 

(XPS). Tato kvantitativní technika velmi citlivě měří složení prvků pomocí stanovení vazebných energií 

(integrované intenzity píků foto(elektronů)).  

Mezi hlavní zjištění práce patří, že stejně jako u čistého Ti nedošlo během anodické polarizace na 

slitině Ti-Nb-Ta k důlkové korozi. Lze tedy konstatovat, že legování Ti pomocí příměsí Nb a Ta 

nezměnilo citlivost slitiny vůči chloridovým iontům. Uvolnění iontů Ti, Nb a Ta bylo detekováno po 7 

dnech ponoření do roztoku. Množství uvolněných iontů ze sledovaných slitin Ti-33.5Nb-5.7Ta (Ti-Nb-

Ta) však bylo mnohem menší než množství iontů uvolněných z nerezavějící oceli typu 3116L (viz Obr. 

36). Velmi významné bylo uvolnění iontů železa (Fe). 
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Obr. 36. Uvolnění iontů Ti, Nb a Ta ze slitin Ti-Nb-Ta, Ti-Ta a ocelové slitiny 316L po 7 dnech expozice 
v simulované tělní tekutině. Upraveno dle Tsutsumi et al. (2012).  

 

 

Obr. 37. XPS spectra (Rentgenová fotoelektronová spektroskopie) vazebné energie kyslíku (O 1s), 
titanu (Ti 2p), niobu (Nb 3d), a tantalu (Ta 4f) ve slitině Ti-Nb-Ta. Převzato z Tsutsumi et al. (2012). 
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Rentgenová fotoelektronová spektroskopie (XPS) odhalila, že frakce Nb a Ta v pasivní vrstvě se 

během ponořování zvyšovaly, zatímco frakce Ti klesala. Rychlost koroze Ti-Nb-Ta stanovená 

elektrochemickou impedanční spektroskopií se po dobu 15 dnech nadále snižovala, zatímco tloušťka 

pasivní vrstvy se po 1 dnu neměnila. Ukázalo se tedy, že rekonstrukce pasivní vrstvy slitiny je důležitá 

pro uvolňování kovových iontů během dlouhodobé implantace v živém těle. Proto má Ti-Nb-Ta 

dostatečnou odolnost proti korozi jako biokompatibilní slitina Ti typu  

Souborně lze výsledky získané ve studii (Tsutsumi et al. 2012) shrnout takto: (1) Metoda ponoření 

testované slitiny do simulovaného tělního roztoku se ukázala jako vhodná pro posouzení korozního 

chování slitiny Ti-33.5Nb-5.7Ta (Ti-Nb-Ta), (2) obě testované slitiny mohou být na základě výsledků 

klasifikovány jako biokompatibilní. Pasivní vrstva Ti-Nb-Ta byla složena ze směsného oxidu Ti, Nb a Ta 

včetně malých množství neúplně oxidovaného Ti a Nb. Podíly Nb a Ta vzrostly po ponoření 

testovaných slitin do simulované tělní tekutiny. Díky tomuto zvýšení podílu Nb a Ta rychlost koroze 

po ponoření neustále klesala. Lze tedy konstatovat, že z hlediska biokompatibility, jsou testované  

slitiny obsahující příměs Nb nebo Ta dlouhodobě výhodné.  

12. 3. Vliv příměsí legujících prvků ve slitině na rychlost adherence buněk  

V práci Bartáková et al. (2009b) byla sledována rychlost adherence buněk na slitiny titanu s příměsí 

legujících prvků. Výsledky ukázaly, že negativní vliv má zejména přídavek Fe a V, ostatní sledované 

legující prvky neměly na rychlost adherence významný vliv. Relativní pokrytí plochy testovaných 

materálů bylo sledováno v 10 minutových intervalech po dobu 1 hodiny. Výstupem měření byly 

typické S-křivky (Sigmoidy) - viz obr. 37.  Dobré výsledky byly získány pro materiál s příměsí Ta, jak je 

patrné z obr. 36. Toxické účinky iontů některých kovů uvolňovaných z nejrůznějších slitin byly dobře 

rozlišitelné pomocí testu tolerance buněk v suspenzi k testovanému materiálu. Adherence buněk na 

povrchu byla v takových případech neúplná. Tvořily se různě velké plošky neobsazené buňkami 

v důsledku inhibičního působení iontů kovů (Fe, V). Tento test velmi dobře dokumentoval míru 

tolerance buněk vůči testovanému materiálu. Nepravidelné rozmístění buňkami neobsazených 

plošek může být spojeno s negativním vlivem  mikrokoncentračního gradientu uvolněných iontů 

kovů. 

 

Obr. 38. Růstové křivky vyjadřující rozdíly v pokrytí buňkami povrchu testovaných slitin Ti s různými 
příměsmi legujících prvků (Ta, Fe, Nb, V, Mo). Převzato z  Bartáková et al. (2009b). 
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Obr. 39. Výsledky testu adherence buněk k testované slitině Ti potvrzující vysokou biokompatibilitu 
tantalu (Ta) – vlevo nahoře. Je patrné, že buňky pokrývají 100 % povrchu testovaného materiálu. 
Příklad toxicity Cr/Co – vpravo nahoře, vlevo dole, vpravo dole - Cu, silná toxicita. Jsou patrné jasně 
ohraničené (mezi buňkami) nebo výrazné plošky neobsazené buňkami indikující zonální toxicitu 
uvolněných iontů kovů. Upraveno dle Bartáková et al. (2009b). 

  

Obr. 40. Adherence a růst osteoblastů na titanových destičkách. Vlevo: tvorba biofilmu tvořeného 
osteoblasty, který pokrývá povrch materiálu destičky. Vpravo: Počty adherovaných buněk ( x 1000 ml-

1) po 6-denní kultivaci na různě upravených površích destičky (leštěném - kyselinou upraveném - 
kyselinou upraveném pomocí odplavení nadbytečných částí - povrchově zrnitém) zjištěné 
v Bürkerově komůrce. Upraveno dle Silvenoinen et al. (2010) a Vetterl et al. (2011).  
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Růst osteoblastů na titanovém povrchu  

V naší další práci (Bartáková et al. 2009a) jsme sledovali růst lidských osteoblastů na titanových 

destičkách. Buněčné linie lidských osteoblastů hFOB 1.19, použité v experimentu, byly získány ze 

sbírky American Type Culture Collection (ATCC). Zkoumané titanové destičky byly vysterilizovány a 

umístěny do živného média s buňkami osteoblastů. Kultivace probíhala 6 dnů při 37 °C a 5% CO2. 

Zjistili jsme, že osteoblasty rostly lépe na povrchu II/3, který byl upraven leštěním a leptáním, nežli na 

povrchu pouze leštěném II/1. Poměr buněk (leštěný/leštěný a leptaný) = 66,8 ± 3,6. Tyto výsledky 

podpořily náš předpoklad, že úprava povrchu zvýhodňující adsorpci fibrinogenu bude také 

zvýhodňovat růst osteoblastů a urychlí oseointegraci implantátu. 

 

Adsorpce fibrinogenu na povrch titanu a titanem dopovaných uhlovodíkových povlaků 

V naší práci (Bartáková et al. 2009a) jsme se zaměřili na adsorpce fibrinogenu lidské krevní plazmy na 

vzorek z technicky čistého titanu, jehož povrch byl upraven leštěním.  Adsorpci jsme sledovali pomocí 

laserového difrakčního senzoru (diffractive optical element - DOE). Z výsledků lze učinit závěr, že 

fibrinogen se lépe adsorbuje na povrchu leptaném a leštěném nežli na povrchu pouze leštěném. 

Proto lze také předpokládat, že leptaný povrch bude z hlediska oseointegrace vhodnějším 

materiálem než povrch leštěný. 

Dále byly studovány 4 vzorky uhlovodíkových povlaků bez obohacení (dopování) a obohacené 

(dopované) titanem (Ti–C:H), a to v různém poměru Tix–C1-x. Vzorky byly připraveny na pracovišti 

HVM Plasma, spol. s r. o., metodou reaktivního magnetronového naprašování, kde reaktivním 

plynem byl acetylen. K největším změnám optických parametrů po adsorpci fibrinogenu docházelo na 

vzorcích dopovaných v poměru Ti0,09 – C0,91 a Ti0,38 – C0,62. Takto upravené povrchy by měly být 

nejvhodnější z hlediska oseointegrace povrchu implantátů. Na vzorcích bez dopování Ti0,00 – C1,00 

(povrch odpovídá struktuře diamantu) a s velkým obsahem titanu Ti 0,82 – C 0,18 byly optické změny 

po adsorpci fibrinogenu velmi malé.  

 

Adsorpce deoxyoligonukleotidů na povrch titanu 

Pomocí optického difrakčního senzoru (DOE) a elipsometrie jsme sledovali vliv drsnosti povrchů 

titanových vzorků na adsorpci purinového (AAG)12 a pyrimidinového (TTC)12 oligodeoxynukleotidu. 

Měřením koherentního výstupu DOE bylo zjištěno, že k největšímu zvýšení optické drsnosti Ropt (na 

hodnotu přibližně 35 nm) došlo po adsorpci jednořetězového pyrimidinového oligodeoxynukleotidu 

(TTC)12. Elipsometrická měření v suchém stavu ukázala zvýšení tloušťky povrchové vrstvy h na 

přibližně 44 nm. Po adsorpci jednořetězového purinového deoxynukleotidu (AAG)12 došlo k mnohem 

menšímu zvýšení optické drsnosti (na hodnotu asi 27 nm), z elipsometrie vyplynula tloušťka 

povrchové vrstvy h asi 25 nm. Adsorpce dvoušroubovicového oligodeoxynukleotidu (AAG.TTC)12 

nevyvolala téměř žádné změny optické drsnosti a tloušťka vrstvy se blížila hodnotám naměřeným v 

pufru (Ropt = 23 nm, h = 18–20 nm). Z těchto výsledku plyne, že na povrch titanu se nejlépe adsorbují 

jednořetězové pyrimidinové ODN. Dvojšroubovicové ODN se pravděpodobně na titanovém povrchu 

za daných experimentálních podmínek buď vůbec neadsorbují, anebo jen v malé míře, která neovlivní 

optické vlastnosti povrchu. Zvýšení drsnosti povrchu Ti po adsorpci jednořetězových oligonukleotidů 
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lze připsat tomu, že tyto poměrně flexibilní oligonukleotidy (o šířce přibližně 1 nm a délce 

36x0,34=12,24 nm), adsorbované na povrch Ti, kopírují nerovnosti povrchu a mohou tam vytvářet 

chaoticky neuspořádané „roští” zvyšující drsnost povrchu. Bez aplikace elektrického pole se 

jednořetězové oligonukleotidy váží na hydrofobní povrch Ti přednostně hydrofobními bazemi. Z 

našich měření adsorpce oligodeoxynukleotidů (ODN) na Hg plyne, že pyrimidinové ODN se adsorbují 

více nežli purinové ODN. Podobně lze očekávat, že i na hydrofobní povrch Ti se budou pyrimidinové 

ODN adsorbovat více nežli purinové a budou výrazněji zvyšovat drsnost povrchu nežli purinové ODN, 

což bylo experimentálně potvrzeno. Aplikace elektrického pole způsobí, že se jednořetězové ODN 

adsorbují na povrch Ti také elektrostaticky negativními náboji na fosfátových skupinách. 

Elektrostatická adsorpce je silnější nežli adsorpce van der Waalsovými interakcemi uplatňujícími se 

bez pole. Proto jsme pozorovali zvýšení optické drsnosti po vložení potenciálu + 0,3 V na titanový 

vzorek. 

 

12.4.  Testy dentálních implantátů „in vivo“ 

Testy dentálních implantátů byly uskutečněny ve spolupráci s Tokijskou lékařskou a dentální 

univerzitou (Tokyo Medical and Dental University) během zahraničního pracovního pobytu 

(Bartáková, Prachár). Pro testy oseointegrace nového typu dentálního implantátu (Ti38-Nb6-Ta) byla 

použita dvě jednoletá prasátka (samice, č. 1707, 1708). Tento experiment byl schválen Japonským 

etickým (The Tento experiment byl schválen Japonským etickým výborem (Ethical Commitee of 

Japan). Do holenní kosti zvířete bylo implantováno na každé straně 8 implantátů (obr. 41). Po jednom 

měsíci byla experimentální zvířata usmrcena. Stabilita dentálních implantátů byla měřena pomocí 

metody Ostell. Objem kosti v okolí implantátu byl stanoven pomocí mikro CT (obr. 42). Byly 

připraveny dekalcifikované řezy v pryskyřici a bylo vypočteno poměrné procento kontaktu kosti s 

tělem implantátu (BIC, viz obr. 43) pomocí software Image J. Dílčí výsledky experimentální studie jsou 

shrnuty v práci Prachár et al. (2015).  

 

 

Obr. 41. Zavedení dentálních implantátů VP do holenní kosti miniprasátek (Foto S. Kasugai – dosud 
nepublikováno). Jednotlivé implantáty jsou označeny L1 až L8. 



71 
 

 

Obr. 42. Okolí dentálních implantátů PV zavedených do holenní kosti miniprasátek. Jednotlivé 
implantáty jsou označeny L1 až L8. Foto: S. Kasugai (dosud nepublikováno). 

 

  

Obr. 43. Hodnoty BIC (bone-to-implant contact), poměrné procento kontaktu kosti s tělem 
implantátu dosažené v testu využívajícím miniprasátek (vlevo). Hodnoty ISQ (Implant Stability 
Quotient) - mezinárodní standard  určující úroveň stability a oseointegrace zubních implantátů -   
dosažené v testu využívajícím miniprasátek (vlevo) - (dosud nepublikováno). 
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Kostní tkáň využitá v naší studii je charakterizována jako středně hustá. Získané výsledky lze 

interpretovat tak, že pokud je počáteční stabilita kosti nízká až střední, změní oseointegrace kostní 

tkáň v bezprostředním okolí dentálního implantátu tak, že se zvyší stabilita a tuhost (a také BIC). V 

tomto případě existuje dobrá korelace mezi ISQ a BIC, a to jak ve variantě Ti, tak ve variantě 

povlakované HA. V kostní tkáni s vysokou hustotou bývá dosaženo vysoké počáteční stability 

dentálního implantátu (např. ISQ hodnoty nad 75). Následná oseointegrace však nepřispěje 

významným způsobem k stabilitě implantátu. I když se BIC zvyšuje, stabilita implantátu se příliš 

nezmění, což se odráží v hodnotě ISQ. V tomto případě je korelace mezi BIC a ISQ velmi malá. ISQ byl 

však vyhodnocen jako vhodný indikátor úspěšnosti vhojování implantátu, podobně jako ve studii 

Šimůnek et al. (2012), která využívala přístup rezonanční frekvenční analýzy (Resonance Frequency 

Analysis, RFA) pro stanovení ISQ. Testy implantátů „in vivo„ s využitím miniprasátek se ukázly jako 

vhodný metodický postup. Pro budoucí studie je však třeba rozšířit počet sledovaných parametrů 

například o hustotu kotní tkáně (Grobecker-Karl et al. 2019 - Bone mineral density (BMD)). 

 

12.5.  Slitina titanu povlakovaná hydroxyapatitem (testy využívající osteoblasty a osteoklasty) 

Testy růstu osteoblastů a osteoklastů byly uskutečněny ve spolupráci s Tokijskou lékařskou a dentální 

univerzitou (Tokyo Medical and Dental University) a publikovány v práci  Hao et al. (2011). Jednalo se 

o sérii experimentů zkoumajících reakce osteoblastů a osteoklastů na titanu povlakovaného 

hydroxyapatitem (HA). Na takto upraveném povrchu byly kultivovány stromální buňky krys (Rattus 

norvegicus domestica), a to z kostní dřeně. Buňky krysí kostní dřeně byly připraveny podle metody 

Maniatopoulos et al. (1988) a poté kultivovány v MEM mediu (Minimum Essential Medium, medium 

dle Eagle) na destičkách titanu povlakovaného HA v jamkách kultivačních misek s hustotou buněk 106 

buněk / cm2. Medium MEM bylo obohaceno 10% fetálního hovězího séra. Kultivace byla provedena 

při teplotě 37 ° C a ve zvlhčené atmosféře sestávající z 95% vzduchu a 5% CO2. Po 24 hodinách 

kultivace bylo výše uvedené médium odstraněno a změněno na čerstvé, které bylo navíc obohaceno 

o další činidla. Jednalo se o doplňky s osteogenními účinky:  50 g ml-1 kyselina askorbová, 10 mM 

beta-glycerofosfát, 10 nM dexamethason. Toto kultivační medium bylo měněno každý 2. den. 

Vyhodnocení této série experimentů se zaměřilo především na kvantifikaci reakce v těchto oblastech: 

adherence a proliferace buněk, množství DNA a aktivita alkalické fosfatázy (ALP), test mineralizace 

povrchů, růst osteoklastické buněčné kultura, počet osteoklastů a jejich morfologie, degradace 

povlaku hydroxyapatitu (HA), izolace RNA a kvantitativní polymerázová řetězová reakce (real time) 

RT-PCR.   

Adherence a proliferace buněk 

Po 24 a 72 hodinách inkubace byly exponované vzorky vyjmuty z kultivačního média, promyty 

fosfátovým pufrem (PBS) s cílem odstanit neadherované buňky. Adherované stromální buňky kostní 

dřeně byly poté fixovány a označeny pomocí fluorescenčního barviva DAPI (4′,6-Diamidin-2′-

phenylindol dihydrochlorid). Poté byly adherované buňky pozorovány pod fluorescenčním 

mikroskopem (Biozero BZ-8000, Keyence).  

Proliferační aktivita buněk byla měřena inkorporací BrdU (Bromodeoxyuridin (5-bromo-2'-

deoxyuridin, BrdU je synthetický nukleosid, analog thymidinu) během syntézy DNA.  Přídavek BrdU 
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činil 10 mikroM, a to po dobu 10 hodin v inkubační teplotě 37 oC. Po inkubaci byly vzorky promyty, 

poté byly přidány nejprve substrátový roztok (tetramethylbenzidin) a následně zastavovací roztok. 

Pak následovala fotometrická detekce proliferace buněk, a to pomocí měření absorbance při vlnové 

délce 450 nm (spektrofotometr Wallace).  

Výsledky lze shrnout tako: Povlakování HA výrazně zlepšuje adherenci a proliferaci buněk, jak o tom 

svědčí vizualizace adherence pomocí DAPI barvení a proliferace sledovaná pomocí inkorporace BrdU 

(viz Obr. 44).   

  

 

Obr. 44. Adherence buněk kostní dřeně na povrchu Ti povrchu povlakovaného HA. Pomocí DAPI 
barvení je vizualizována přítomnost buněk kostní dřeně adherovaných k povrchu Ti (a, c) a HA (b, d) 
po 24 hodinách (a, b) a 72 h (c, d) inkubace. Proliferace buněk (sloupcový graf vlevo) byla určena 
pomocí BrdU a měření absorbance při 450 nm (e). Každý sloupec představuje hodnoty: průměr ± SD 
(n = 6). Statisticky průkazné rozdíly mezi HA a Ti skupinami (*) jsou stanoveny na hladině významnost 
P (P = 0,05). Upraveno dle Hao et al. (2011). 

 

Markery využívající osteoblasty a osteoklasty 

Množství DNA a aktivita alkalické fosfatázy (ALP) byly rovněž velmi výrazně závislé na úpravě 

povrchu. Povlakování HA výrazně přispělo ke zvýšení hodnot obou těchto parametrů (obr. 43). 

Výsledky analýzy sledující počet a morfologii osteoklastů ukazují rovněž na příznivý vliv povlakování 

povrchu titanu HA, neboť dochází ke zvýšení počtu osteoklastů na jednotku ploch (viz obr. 44, 45, 

46). Morfologie osteoklastů byla ovlivněna povlakováním HA. Na takto upraveném povrchu došlo 

k výraznému snížení hodnoty Feretova průměru (Feret’s diameter). Tento parametr je definován jako 

nejdelší vzdálenost určená mezi libovolnými dvěma body na povrchu osteoklastu. Tento parametr byl 

vyhodnocen biometrickou analýzou pomocí software (Image J) a dosahoval 3-4 krát nižší hodnoty než 

kontrola. 

Lze konstatovat, že výše uvedená studie (Hao et al. 2011) prokázala, že tenký film (povlak) vzniklý 

naprašováním HA na povrch titanu poskytuje výhodnější povrch pro adherenci buněk stromální 

kostní dřeně, jakož i pro procesy proliferace a osteoblastická diferenciace než povrchově 
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modifikovaný titan bez naprašované vrstvy. Naprašovaný HA povlak použitý v naší studii také 

podporoval tvorbu osteoklastů a jejich funkci.   

Naprášená vrstva HA proto představuje velmi vhodný povlak, který má vysoký potenciál pro použití v 

ortopedických a stomatologických aplikacích (jak vklinických studiích, tak v klinické praxi) pro 

rychlejší a úplnější integraci kostních implantátů na bázi titanu. V současné době je věnována velká 

pozornost osteoklastům, respektive faktu, že kromě resorpční aktivity mohou mít osteoklasty také 

anabolický účinek na tvorbu kostí. Zjištění získaná v naší práci (Hao et al. 2011) tedy ukazují na 

důležitost přítomnost osteoklastů pro regulace indukce tvorby kostní tkáně. Budoucí studie tedy 

budou s největší pravděpodobností směřovány tak, aby zjistily, jaké řídící mechanismy určují stupeň 

reakce osteoklastů na různé povrchy implantátů. Lze shrnout, že kultivované osteoklasty vykazovaly 

výrazně odlišné množství buněk a morfologii mezi variantou povlakovanou hydroxyapatitem a čistým 

titanovým povrchem. Markerové geny osteoklastů byly více stimulovány na povrchu povlakovaném 

hydroxyapatitem. Tenkovrstvý naprašovaný hydroxyapatit je tedy vhodnou povrchovou úpravou, 

která poskytuje podmínky pro příznivý rozvoj a tvorbu osteoblastů a osteoklastů. Tyto nové poznatky 

mohou do budoucna přispět k vývoji implantátů, které mají lepší oseointergraci. 

 

Obr. 45.  Výsledky kvantitativní analýzy DNA a ALP (alkalické fosfatázy). Aktivita ALP je vyjádřena 
relativně k celkovému obsahu DNA (vlevo). Mineralizace vyjádřená jako procento celkové plochy 
kultury (metoda Alizarin red positive staining) je prezentována vpravo. V obou případech je zřejmý 
pozitivní efekt povlakování HA. Upraveno dle Hao et al. (2011). 

 

 

Obr. 46. Vizualizace buněk osteoblastů adherujících na povrch Ti s povlakem HA po 7 denní kultivaci. 
Jednotlivá barevná pole představují  RTG mapu fosforu na ploše povrchu (žlutá), vápníku (zelená), 
titanu (červená). Reabsopční plochy (tj. plochy bez adsorpce osteoblastů) jsou vyznačeny šipkami. 
Upraveno dle (Hao et al. 2011). 
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Obr. 47. Počet buněk osteoklastů zjištěný pomocí metody TRAP (tartrate-resistant acid phosphatase). 
Byly počítány buňky se třemi a více jádry. Upraveno dle (Hao et al. 2011).  

 

Obr. 48. Vizualizace tvorby osteoklastů a jejich cytoskeletálního uspořádání. Mikrofotografie ukazují 
osteoklasty diferencované na povrchu HA (a, b), dentinu (c, d), Ti (e, f) a kontrolu polystyrenové 
kultury jamky (g, h) v páty den kultivace. Buňky byly obarveny technikou DAPI pro jádra (modrá) a 
phalloidin pro aktinová vlákna (zelená) (a, c, e, g) a také pomocí metody TRAP, tartrate-resistant acid 
phosphatase - (b, d, f, h). Upraveno dle (Hao et al. 2011). 
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12.6.  Analýza mikrostruktury povrchu (profilování) 

V současné době je velké množství odborných prací věnováno výzkumu povrchu dentálních 

implantátů, neboť mikrostruktura povrchu hraje významnou roli při interakci s okolní tkání. Výzkum 

mikrostruktury je zaměřen na optimalizaci systému implantát-tkáň s důrazem na rychlou 

oseointegrací a dlouhodobou funkčnost dentálního implantátu při zatížení, bez nutnosti reimplantací.  

Moje odborná práce se v posledním období (2015-2019) zaměřila na charakteristiku jednotlivých 

strukturních částí tvořících mikrostrukturu dentálních implantátů využívaných na našem pracovišti. 

V odborné práci (Bartáková et al., MS in prep.) jsem se zaměřila na kvantifikaci rozdílů 

v mikrostruktuře povrchu pomocí profilování. Rovněž jsem pomocí matematicko-statistického 

zpracování určovala mikrodrsnost povrchu, tedy veličinu, která je definována v rozmezí 1–10 μm 

odchylky od ideálního (hladkého) povrchu implantátu. Použila jsem metodu profilování, která využívá 

digitální mikroskopie (mikroskop Keyence VHX-5000, Japonsko) založené na technice Depth-up focus. 

Fotografie získané tímto postupem byly uloženy v 2-D a 3-D formátech pro pozdější matematické 

zpracování (Obr. 49). Prvním krokem zpracování bylo vytvoření 3-D modelu pomocí vyhodnocovacího 

software (Keyence, Japonsko) a vytvoření profilů povrchu (10 opakování na jeden vzorek). 

Profilogramy byly v následujícím kroku vizualizovány (viz Obr. 47) a exportovány do formátu cvs. Poté 

byly matematicko-statisticky vyhodnoceny v Excelu (MS).    

Z výsledků získaných studiem mikropovrchu dentálních implantátů a titanu a titanových slitin zde 

uvádím příklad povrchu zdrsněné části implantátu PV 3.6-14 (Martikáň, SK) - viz Obr. 47. Ze získaných 

údajů je zřejmé, že rozměry (hloubka) prohlubní dosahuje až desítek mikrometrů (Obr. 50, 51).  

Rovněž velikost (výška zrn vystupující nad ´průměrnou výšku´ povrchu) dosahuje hodnot kolem 10 

m. Dalším příkladem mohou být výsledky získané v dřívější studii (Bartáková et al. 2009), zaměřené 

na mikrostrukturu povrchu Ti6-Al4-V slitiny. V tomto případě byla drsnost povrchu měřena pomocí 

AFM mikroskopu Explorer III (mikroskop atomárních sil, AFM - Atomic Force Microscope, Veeco, 

Santa Barbara, Kalifornie, USA) v Českém metrologickém ústavu v Brně (Dr. Petr Klapetek). V tomto 

případě byla drsnost povrchu v rozmezí 1,0-5,5 mikrometru (viz Obr. 52). Lze tedy konstatovat, že 

naše práce klasifikovaly povrch materiálů na bázi titanu i dentálních implantátů používaných v praxi. 

Většina testovaných vzorků vykazovala takzvanou mikrodrsnost (viz tabulka 12).  

Makrodrsnost  

Makrodrsnost profilu povrchu se pohybuje v rozmezí jednotek milimetrů (mm) až desítek 

mikrometrů (m) a souvisí především s geometrií implantátu (závity) a makroporézními 

povrchovými úpravami. 

Mikrodrsnost  

Mikrodrsnost je definována v rozmezí 1–10 μm a zvyšuje mechanické ukotvení mezi 

mineralizovanou kostí a povrchem implantátu. V současné době jsou nejběžnější implantáty 

s povrchovou drsností 1-2 μm. 

Tabulka 12. Klasifikace makrodrsnosti a mikrodrsnosti. Upraveno dle Albrektsson et Wennerberg 

(2005).  
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Obr. 49.  Povrch implantátu PV 3.6-14 (Martikáň, SK) s typickými výstupky (zrna, světlé útvary) a 

prohlubněmi (tmavé útvary) o velikost i řádově desítek m.  (Bartáková et al., dosud nepublikováno) 
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Obr. 50.  Profilogram povrchu dentálního implantátu ukazujícího prohlubně (A, B) a výstupky (C, D, E) 

tvořící mikrostrukturu povrchu (velikost prohlubní a výstupků v rozmezí 5-22 m).  Bartáková et al. 
(dosud nepublikováno). 
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Obr. 51. Vizualizace 3-D profilu povrchu čepelkového implantátu z Poldi Titan (A-D) s patrnými 
podélnými rýhami způsobenými metodou opracování a povrchu. Vizualizace válcového implantátu se 
zdrsněným povrchem pro podporu oseointegrace (E-H).  Bartáková et al. (dosud nepublikováno). 
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Obr. 52. Povrch slitiny titanu pískovaný zrnitostí 120 a poté leptaný. Profil měřený pomocí AFM mikroskopu 

Explorer III (převzato z Bartáková et al. 2009).   

 

Obecně lze získané výsledky shrnout tak, že zkoumané povrchy implantátů vykazovaly různé úrovně 

drsnosti mikroprofilu ve vztahu k použité metodě úpravy povrchu (Bartáková et al., MS in prep). Tato 

zjištění zapadají do současné poznatkové báze. Je zřejmé, že leptané povrchy jsou zpravidla 

charaterizovány přítomností hlubších prohlubní a vyšších výčnělků než je tomu tak u povrchů 

opracovaných například pískováním (viz např Marenzi et al. 2019a). Z tohoto důvodu mohou být 

povrchy leptané kyselinou snadněji poškozeny stresem, který může nastat v kostní tkáni během 

umístění chirurgického implantátu nebo po implantaci. 

12. 7. Modelování přenosu napětí v systému implantát – kost 

V období 2009-2012 jsem se spolu s kolegy z VUT Brno (Z. Florian, Krupa, Kršek, Marcián, Borák) a 

kolegy ze Stomatologického centra (Stomatologická klinika, LF MU Brno – J. Vaněk, P. Prachár) 

zabývala problematikou modelování napětí v dentálních implantátech a kostní tkáni za různých 

situací v dutině ústní (umístění implantátu v čelisti, přenos žvýkacích sil). Výsledky byly publikovány 

v odborných časopisech (Borák et al. 2010, Marcián et al. 2011) a ve sborníkových příspěvcích.  

Modelování mělo několik základních fází: (1) Vytvoření 3D modelu dolní čelisti, (2) převod CT dat do 

systému souřadnic x,y,z, (3) tvorba nemapové 3D sítě popisující tvar čelisti, (4) parametrizace 

mechanicko fyzikálních vlastostí kostí a periodoncia, tj. zadání vhodných hodnot Youngova modulu 

pružnosti a Poissonovy konstanty, (5) parametrizace působících sil, místo retence implantátu, (6) 

ladění a validace modelu, (7) simulační výpočet a tvorba grafických výstupů. Pro jednotlivé body 

postupu bylo zvoleno programové prostředí ANSYS verze 3.5 a programovací prostředek ADPL (Ansys 

Parameter Design Language). Modulární struktura programového prostředí ANSYS umožnila 

provádět složité výpočty mechanického napětí zájmových třídimenzionálních objektů (implantátů, 

kosti). 

12. 7. 1. Čepelkové implantáty 

Tímto způsobem bylo řešen simulační výpočet pro několik typových situací, například solo implantát 

v dolní čelisti, čepelkový implantát, válcovitý implantát. V této habilitační práci uvádím několik 

vybraných příkladů: a) Rozložení napětí v implantátu čepelkovém implantátu MTI02 (Obr. 53, 54) a 

MTI-06 (Obr. 55). 
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U čepelkového implantátu MTI-02 jsme zjistili, že největší napětí vzniká v oblasti krčku a při 

mastikační činnosti v distální části těla implantátu. Tomu odpovídalo i vyhodnocené napětí v kosti 

distálně od těla implantátu a v oblasti krčku.  

 

Obr. 53.  Napětí působící v čepelkovém implantátu MTI-02 (vlevo) a v kosti v okolí čepelkového 
implantátu (vpravo). Upraveno dle Bartáková et al. (2006). 

 

 

Obr. 54. Horní levý snímek ukazuje svisle působící napětí v kosti v okolí čepelkového implantátu 
(maximální napětí distálně). Horní pravý ukazuje vestibuloorální sílu (maximální napětí u krčku 
implantátu) Dolní snímek ukazuje distomesiální sílu (maximální napětí distálně). Upraveno dle 
Bartáková et al. (2006). 
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Obr. 55.  Čepelkový implantát MTI-06 (vlevo), jeho geometrický model v kostní tkáni (uprostřed) a 
rozložení hodnot redukovaného napětí v těle čepelkového implantátu (vpravo). Upraveno dle 
Bartáková et al. (2006). 

V případě čepelkového implantátu MTI06 jsme zjistili, že redukované napětí způsobené silou 11 N 

aplikovanou ve vodorovném směru velikosti dosahuje maximální hodnoty 159,6 MPa, a to v oblasti 

krčku čepelkového implantátu. 

 

12. 7. 2. Válcové implantáty 

 

Obr. 56.  Napětí působící ve válcovém implantátu (vlevo nahoře) a v kosti v okolí válcového 
implantátu (vlevo dole, vpravo nahoře). Upraveno dle Bartáková et al. (2006). 
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Obr. 57.  Celkové napětí působící v okolí implantátu. Upraveno dle Marcián et al. (2009). 

 

Výsledky tří analyzovaných fází oseointegrace jsou znázorněny na obr. 56. Maximální hodnoty 

intenzity napětí se vyskytovaly vždy na různých místech (obr. 57). Nejlepším případem je plně 

osseointegrovaný implantát (Obr. 56 vpravo).  

 

12. 7. 3. Diskové implantáty 

Ve spolupráci s Ústavem mechaniky těles, mechatroniky a biomechaniky, VUT FSI v Brně jsem se 

zaměřila na metody popisující a kvantifikující mechanickou interakci titanového implantátu s kostní 

tkání. Simulační výpočty byly založeny na modelování kosti a implantátu, a to metodou konečných 

prvků (FEM - finite element method, výpočtová numerická metoda). Nejprve byl vytvořen výpočtový 

model, který se skládal ze tří relativně nezávislých částí: (1) modelu geometrie, (2) modelu materiálu, 

(3) výpočtu zatížení a vazeb mezi prvky výpočtového (geometrického) modelu. Model geometrie 

kosti dolní čelisti byl tvořen 2 cm úsekem dolní čelisti z oblasti prvního moláru. Geometrie čelisti byla 

získaná pomocí optického skeneru ATOS Standard 3D (ATOS, Milán, Itálie) z reálné čelisti. Výpočtové 

řešení zatížení systému implantát-kost bylo provedeno metodou konečných prvků ve výpočtovém 

prostředí ANSYS 11. Pro matematickou simulaci byly zvoleny jednodiskové a dvoudiskové implantáty 

(Obr. 53). Byly modelovány tři různé způsoby uložení diskového implantátu ve vztahu 

k prostorovému uspořádání: spongiosa, kortikalis a jejich mechanickým vlastnostem (Obr. 58, 59). 
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Obr. 58. Schématické znázornění modelů geometrie spodní čelisti s diskovými implantáty. Upraveno 
dle Marcián et al. (2009). 

 

Obr. 59. Schématické znázornění použitých variant uložení diskového implantátu. A - oboustranné 
uložení v kortikalis, B - jednostranné uložení v kortikalis, C - uložení ve spongiozní částli kosti. 
Upraveno dle Marcián et al. (2009). 

Pro parametrizaci mechanických vlastností spongiózní kostní tkáně byly využity výsledky přímých 

měření charakterizujících geometrické vlastnosti spongiózní kosti. Potřebné parametry byly 

stanoveny na tenkých řezech. Na základě testování bylo zjištěno, že maximální možná tloušťka řezu je 

0,02 mm. V případě řezů bylo nezbytné volné prostory mezi trámci tvořícími 3D strukturu spongiózní 

kostní tkáně dokonale vyplnit neprůhlednou látkou (EPOXY 371) tak, aby řez spongiózní kostí byl 

kompaktní. Zalévání se uskutečňovalo ve vakuu, následovalo barvení látky pryskyřice a bělení kostní 

tkáně peroxidem vodíku. Poté byla odebrána vrstva kostní tkáně s pryskyřicí strojní frézkou pomocí 

rychlootáčivého řezného zařízení.  

V modelovém výpočtu byl implantát zatížen v koronoapikálním směru silou 190 N. Poté byly 

vypočteny a vizualizovány hodnoty redukovaného napětí v těle implantátu. Výsledky jsou shrnuty 

v práci Marcián et al. (2009).   
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Obr. 60. Kost dolní čelisti (vlevo) použitá pro přípravu tenkých řezů (0,02 mm) pro potřeby 
parametrizace mechanických vlastností kostní tkáně (spongiozy) - vpravo. Upraveno dle Marcián et 
al. (2009). 

Rozdíl mezi hodnotami redukovaného napětí při různých variantách zavedení A, B, a C (označení viz 

Obr. 59) je dán průběhy barevných isolinií (Obr. 61). Je zřejmé, že při uložení jednodiskových i 

dvoudiskových implantátů ve variantě A dojde k rovnoměrnému rozdělení redukovaného napětí po 

diskové části implantátu na rozdíl od uložení ve variantě B, při které vznikají největší hodnoty 

redukovaného napětí. Ve variantě C se napětí také rozkládá rovnoměrně. 

Na základě napěťově deformační analýzy bylo možno určit riziková místa v těle implantátu, ve 

kterých byly zaznamenány vysoké hodnoty redukovaného napětí. U diskového implantátu bylo toto 

místo v oblasti zaoblení, tedy tam, kde krček přechází do disku (Obr. 62) a kde vzniká maximální 

hodnota napětí. Rizikové napětí dosahovalo hodnot 700 MPa při zavedení implantátu pouze do jedné 

části kompaktní kosti (viz varianta B). Z klinické praxe jsou známy případy, při kterých došlo k 

porušení dentálního diskového implantátu právě v tomto místě (Ihde 2004). Přenosem žvýkacích sil 

na tělo impantátu navíc vzniká napětí, které může vést k zvýšení napětí v okolní kostní tkáni a 

v kovečném důstedku k defektu kosti (Himmlová et al. 2004). 

 

Obr. 61. Vizualizace rozložení hodnot redukovaného napětí při simulovaném zatížení implantátu silou 
190 N.  A - oboustranné uložení v kortikalis, B - jednostranné uložení v kortikalis, C - uložení ve 
spongiozní části kosti. Upraveno dle Marcián et al. (2009). 
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Přenosem žvýkacích sil na tělo impantátu navíc vzniká napětí, které může vést k zvýšení napětí 

v okolní kostní tkáni a v kovečném důstedku k defektu kosti (Himmlová et al. 2004). 

 

Obr. 62. Vizualizace lokalizace maximálních hodnot modelového redukovaného napětí v krčku 
implantátu při simulovaném zatížení implantátu silou 190 N (vlevo, upraveno dle Marcián et al. 
(2009). Detail lomu v krčkové části diskového implantátu (převzato z Ihde 2004). 

 

12.8. Modelování periodoncia 

Ve spolupráci se skupinou z VUT Brno a Tokyo Medical and Dental University (Japonsko) jsem se 

zabývala problematikou modelování přenosu žvýkacích sil na čelist a určením kritické velikosti 

působících sil ve vztahu k potenciálním rizikům poškození ústních tkání. Tato práce byla zaměřena na 

kvantifikaci a rozdělení redukovaného napětí vytvořeného v čelisti při přenosu žvýkacích sil (Borák et 

al. 2011).  

Cílem studie bylo zavést postup pro výpočet Youngových modulů pružnosti (E1 a E2, fáze 1 a fáze 2) 

periodontálního vazu pro matematický model využitelný pro analýzu rozdělení napětí v čelisti. 

Hodnoty E1 byly zvoleny v rozmezí 0,05 až 0,1 MPa. Hodnoty E2 byly v rozmezí 0,1 až 10,0 MPa. 

Morfologie kostí a zubů byla skenována z reálných čelistí a zubů. Na základě 3D skenů byl vytvočen 

geometrický model dolní čelisti pomocí metody FEM.  

Model (Obr. 63) ukázal dobrou shodu s dříve zjištěným pohybem premoláru „in vivo“. K této shodě 

došlo, když byly hodnoty Youngova modulu pružnosti  E1 pro první fázový pohyb zubu 0,05 MPa a 

hodnoty E2 pro druhou fázi 8,0 MPa. Analýza modelu ukázala, že pozoruhodně vysoké maximum bylo 

zjištěno pro tlakové napětí v oblasti krčku zubu v kortikální kosti a pro napětí v tahu v oblasti 

připevnění žvýkacího svalu (Obr. 64).  

Bilineární elastické vlastnosti použité v modelu byly schopny předpovídat pohyby zubu s dostatečnou 

přesností. Pro budoucí matematické modely je však nezbytné zohlednit další faktory související s 

morfologií zubu a čelisti, které mohou mít významný vliv na výsledný výpočtový model a hodnoty 

napětí, respektive jeho rozložení v kostní tkáni dolní čelisti (Obr. 65). Proto je nezbytná pečlivá 

individuální parametrizace morfologie. 
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Obr. 63. Vizualizace geometrického modelu dolní čelisti (a), zubu (b), příčného řezu segmentem dolní 
čelisti (c) a specifikace směru působící (modelové) síly na zub a čelist. Červená - kortikalis, fialová - 
spongióza, Světle modrá - zub, tmavě modrá - periodoncium  (Upraveno dle Borák et al. 2011).  

 

Obr. 64. Vizualizace rozložení redukovaného napětí v dolní čelisti přizatížení jednoho zubu. Tahové 
napětí (vlevo) a tlakové napětí (vpravo) jsou znázorněny pro celou čelist a průřez distální polovinou u 
premoláru (Upraveno dle Borák et al. 2011).  

 

 

Obr. 65. Vizualizace rozložení redukovaného napětí v okolí jednoho zubu (premoláru). Rozložení 
napětí spongiózní kosti na řadě průřezů z distální (vlevo) do mesiální (vpravo) roviny (Upraveno dle 
Borák et al. 2011).  

d 
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12.9. Průmyslové vzory dentálních implantátů 

V rámci Stomatologického výzkumného centra LF MU Brno (2005-2011) jsem se spolu s kolegy 

z našeho pracoviště (prof. J. Vaněk, MUDr. Patrik Prachár) a dalšími kolegy ze spolupracujících 

pracovišť podílela na vývoji dentálních implantátů PV-I až PV-V (přehledně viz tabulka 13). Cílem 

tvorby těchto dentálních implantátů, respektive jejich tvaru, bylo co nejširší možnost využití s 

ohledem na anatomickou variabilitu čelistí a rovněž indikaci, tedy tak, aby mohly být použity od 

náhrady jednotlivého zubu až po řešení čelistí bezzubých. Tyto implantáty byly schváleny jako 

průmyslové vzory. Popis a zkušenosti s těmito implantáty (PV I) byly publikovány v práci Prachár et al. 

(2015).  

Průmyslové vzory zahrnují pět odlišných dentálních nitrokostních implantátů, které se liší svým 

tvarovým provedením. Nové tvary implantátů zabezpečují především optimální rozložení napětí při 

zatížení implantátu. Okraj koronární části je zkosen tak, aby pro umožnil hlubšího zavedení 

implantátu do kosti a zabránil napětí souvisejícímu s resorpci kosti (corticalis). Implantáty byly 

konstruovány tak aby měly různé úhly sbíhavosti a měly různé typy a počty závitů přizpůsobené 

hustotě kosti se zvláštním ohledem na antirotačními prvky.  

 

Dentální implantát I (PV I) 

Autoři: Patrik Prachár, Sonia Bartáková, Juraj Strecha, Jiří Vaněk, František Hnilica, 

Vítězslav Březina, Antonín Martikáň  

Dentální implantát II (PV II) 

Autoři: Patrik Prachár, Sonia Bartáková, Juraj Strecha, Jiří Vaněk, František Hnilica, 

Vítězslav Březina, Antonín Martikáň  

Dentální implantát III (PV III) 

Autoři: Patrik Prachár, Sonia Bartáková, Juraj Strecha, Jiří Vaněk, František Hnilica, 

Vítězslav Březina, Antonín Martikáň  

Dentální implantát IV  (PV IV) 

Autoři: Patrik Prachár, Sonia Bartáková, Juraj Strecha, Jiří Vaněk, František Hnilica, 

Vítězslav Březina, Antonín Martikáň  

Dentální implantát V (PV V) 

Autoři: Patrik Prachár, Sonia Bartáková, Juraj Strecha, Jiří Vaněk, František Hnilica, 

Vítězslav Březina, Antonín Martikáň 

 

Tabulka 13. Přehled průmyslových vzorů dentálních implantátů.  
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12.10.  Závěr 

Předkládaná habilitační práce je tvořena přehledem současných znalostí o titanu a slitinách titanu 

z biomedicínského hlediska. Jednotlivé kapitoly úvodní části práce jsou zaměřeny na aspekty důležité 

pro posouzení biokompatibility, oseointegrace a celkové úspěšností zubních implantátů v klinické 

praxi. Pozornost byla věnována především chemickému složení slitin titanu, mechanickým 

vlastnostem titanu a jeho slitin, korozivitě a odolnosti vůči mechanickému namáhání a opotřebení. 

Součástí posouzení vhodnosti titanu a jeho slitin pro zubní implantáty bylo i kritické zhodnocení 

jednotlivých metod výroby a materiálového zpracování. Nemenší pozornost byla věnována metodám 

povrchové úpravy materiálu pro podporu biokompatibity. 

V práci jsem se zaměřila na popis a zhodnocení jednotlivých metod posouzení biokompatibility titanu 

a slitin titanu, a to jak v oblasti cytotoxicity materiálu, testů adherence buněk na povrch materiálu, 

tak v oblasti komplexních metod posouzení biokompatibility. Pozornost jsem věnovala i faktorům 

ovlivňujícím oseointegraci, tedy procesu vytváření povrhu TiO2 a povlakování povrchu materiály pro 

podporu oseointegrace. V neposlední řadě je obecná část práce věnována i současným trendům ve 

výzkumu titanu a titanových slitin pro budoucí uplatnění v zubní implantologii a klinickým testům. 

Ve druhé části habilitační práce jsem se zaměřila na popis vlastních výsledků získaných v dané 

problematice v období 2003-2020. Výsledky byly publikovány v odborných časopisech a v habilitační 

práci jsem stručně popsala problematiku jednotlivých studií a uvedla hlavní výsledky. Získané 

poznatky a závěry těchto prací lze shrnout takto: 

1. Testy cytokompatibility slitin titanu a zušlechťujících (legujících) prvků prokázaly, že vhodnot 

příměsí klesá v pořadí Ta Ni  Va Mo. 

2. V experimentu využívajícím simulované tělní tekutiny pro posouzení korozivity Ti-Nb-Ta byla 

prokázána malá korozivita a stinaTi-33.5NI-5.7Ta  byla charakterizována jako biokompatibilní 

a vhodná pro výrobu zubních implantátů.  

3. Testy adherence buněk na povrch slitin titanu a různých legujících prvků (Ta, Fe, Nb, V, Mo) 

prokázaly, že ionty Fe a V snižují rychlost adherence a plochu pokrytí povrchu testovaného 

materiálu. 

4. V testech bylo prokázáno, že metoda úpravy povrchu výrazně ovlivňuje růst lidských 

osteoblastů na povrchu Ti. Růst osteoblastů byl podpořen na leštěném a leptaném povrhu 

oproti pouze leštěnému povrchu. Adsorpci fibrinogenu podpořila úprava povrchu: 

uhlovodíkové povlaky obohacené titanem. 

5. Mikroreliéf povrchu materiálu (microroughness) pozitivně ovlivňuje adsorpci 

deoxynukleotidů na povrch titanu. Vhodnou mikro- a nano- strukturu lze sledovat pomocí 

difrakčního optického sensoru. 

6. In vitro studie prokázala vhodnost povlakování povrchu titanu hydroxyapatitem 

(naprašovaný HA), a to pomocí hodnocení adherence, hustoty a růstu buněk kostní dřeně 

laboratorních krys. Vhodnost povlakování pro adherenci buněk byla potvrzena i pomocí 

vybraných markerů (množství DNA a alkalické fosfatázy). 

7. Testy dentálních implantátů VP uskutečnéné in vivo v holenní kosti miniprasátek (ve 

spolupráci s Tokijskou lékařskou a dentální univerzitou) prokázaly dobrou oseointegraci a 

stabilitu implantátů v kosti (ISQ – implant stability qoutient). 
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8. Pro biointegraci zubního implantátu je důležitá mikro- a nano- struktura povrchu. Naše studie 

prokázaly, že pomocí mikroskopických technik AFM (Atomic force Microscopy) a 3Digitální 

mikroskopie (3-D digital microscopy) lze účinně kontrolovat vhodnost struktury povrchu 

vzniklou po ukončení technologické fáze, tedy po jednotlivých typech opracování (úpravy) 

povrchu. 

9. Matematickým modelováním v programovém prostředí ANSYS lze pomocí deformační 

analýzy určit části zubních implantátů (v habilitační práci jsou uvedeny čepelkové, válcové, 

diskové implantáty), které po zavedení do kostní tkáně vykazují kriticky vysoké hodnoty 

napětí. Lze tak indikovat potenciální zlomy zubních implantátů  

10. Matematickým modelováním systému implantát-kost a simulací různě velikých žvýkacích sil 

působících na implantát lze simulovat a predikovat vznik kritického napětí v periodonciu a 

okolní kosti. Tato místa jsou riziková z hlediska vzniku resorpce kosti.  

Závěrem lze říci, že předkládaná habilitační práce shrnuje současné poznatky o titanu a slitinách 

titanu z hlediska materiálových vlastností a biokompatibility a oseointegrace. Rovněž představuje 

průřez odbornou prací autorky za posledních 15 let. Na základě této habilitační práce lze shrnout, že 

problematika titanu a jeho slitin se v oblasti výzkumu a klinické praxe dynamicky vyvíjí a díky 

rychlému rozvoji technologií je příslibem pro široké uplatnění těchto materiálů v zubním lékařství. 
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Simultaneously achieving high strength and low Young’s modulus is essential
for implant materials due to the ‘‘stress-shielding effect’’. In this work, the
mechanical properties and microstructure of various beta-titanium alloys
based on the Ti-Nb system with additions of Zr, Ta and Sn have been studied.
Those alloys were prepared via the arc melting process. Thermo-mechanical
processing (i.e., hot forging, solution treatment and cold swaging) has been
performed. The alloys exhibited low Young’s modulus around 50 GPa (43 GPa
was the lowest measured value) and tensile strength around 800 MPa. The
tensile strength was increased via aging treatment (450�C/8 h) to 985 MPa
while the modulus increased to 75 GPa. On the other hand the addition of
0.4 wt.% of oxygen seems to be more beneficial as the tensile strength reached
values as high as 1225 MPa and simultaneously maintained low Young’s
modulus (� 62 GPa) and sufficient elongation (� 8%).

INTRODUCTION

The titanium alloys are considered as promising
materials for hard tissue replacements in medicine
due to their interesting properties such as high
strength, good corrosion resistance and low density.
Among titanium and its alloys, the so-called b-
titanium alloys are the most intensively studied
group of materials for bio-applications. Besides
excellent corrosion resistance,1 those alloys contain
mainly fully biocompatible elements (Nb, Ta, Zr,
etc.), which is very important, as the potentially
harmful elements (Al, V, Cu) should be avoided for
alloying.2–4 The beta-titanium alloys have
microstructures consisting predominantly of the b-
titanium (bcc) phase. Thanks to such microstruc-
tures, these alloys are suitable for cold working and
usually exhibit lower Young’s moduli than other
titanium alloys. A low modulus is important in
order to avoid the ‘‘stress-shielding effect’’ which
can emerge when a material with significantly
higher stiffness replaces hard tissue.5–7 In such
cases, the rest of the surrounding tissue suffers
from insufficient loading, and this can lead to bone

atrophy and subsequent problems. On the other
hand, sufficient tensile strength is also required for
the proper function of the implant, as it has to
withstand the loading. Moreover, high strength can
lead to a new construction of implants that could
further suppress the stress-shielding effect (e.g.,
porous implants). Many alloys have been designed
that exhibit relatively low Young’s moduli (� 50
GPa) and good tensile strength.8–11 Nevertheless
increasing the tensile strength of such alloys and
maintaining their low modulus (or with an as small
as possible increase) would be of great importance.
Recently, many Ti-Nb-based alloys with different
chemical compositions and microstructures have
been tested for Young’s modulus and tensile
strength (e.g., Refs. 12 and 13). Many researchers
have investigated the effect of niobium, tantalum,
zirconium and oxygen content on the phase stability
and mechanical properties of alloys. Several ways of
how to improve the tensile strength can be found.14

Controlling the microstructure via adjusting the
thermo-mechanical processing parameters along
with proper alloying may lead to a significant
improvement of mechanical properties (in beta-
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titanium alloys, as well as in high-entropy alloys or
metallic glasses, etc.).14–17 Increasing the content of
interstitial elements (i.e., O and N) can be benefi-
cial, as it intensively increases the tensile strength
and does not dramatically increase the Young’s
modulus.13,18,19 Tane et al.20 showed that increasing
the oxygen concentration in the alloy suppresses the
increase in the Young’s modulus because the addi-
tion of oxygen decreases the amount of the a¢¢ and x
phases. Yu et al.21 reported that the improvement of
strength via the addition of oxygen is caused by the
strong interaction of the screw dislocation with the
strain field created by the oxygen atoms in the
octahedral interstitial position, which significantly
reduces the dislocation mobility. The increase of
oxygen content in the alloy may lead to a decrease in
elongation (plasticity).14,22,23 On the other hand Yan
et al.23 claimed that the b-titanium alloys are less
prone to oxygen content (with respect to elongation
drop) than other titanium alloys. Cold working
combined with the addition of oxygen may result
in a combination of low Young’s modulus with high
strength. In our work, we have focused on several
Ti-Nb-based alloys with different oxygen contents.
Since the 1990s, Ti-Nb-based alloys have been
considered for implant materials because of their
generally low modulus of elasticity and great
strength (Kuroda et al.24). Therefore, we aimed to
study the possibility of tensile strength improve-
ment via the addition of oxygen in various titanium
alloys, and to compare this improvement with the
conventional thermo-mechanical treatment, putting
emphasis on maintaining a low Young‘s modulus.

EXPERIMENTAL

Several alloys have been prepared in this work in
order to compare their properties and the effect of
oxygen on them: Ti-35Nb-6Ta-O alloy, Ti-25Nb-4Ta-
4,6,8,10 Sn-O alloy, and Ti-35Nb-2Zr-O alloy have
been synthesized. The alloys were prepared in an
electric arc melting furnace (Leybold Heraeus, type
L, 200 h) with a water-cooled copper crucible. The
melting was carried out by a non-consumable
tungsten electrode under a helium protective atmo-
sphere. Pure metals (Ti and Nb, and Ta, Zr, and Sn)
along with TiO2 powder were used. The addition of
oxygen has been chosen to be 0.2 wt.%, 0.3 wt.%,
0.4 wt.%, 0.6 wt.% and 0.8 wt.%. In the case of
specimens without the addition of oxygen, the
oxygen content has been determined to be � 0.05
wt.%. Therefore, the total oxygen content in the
alloy is considered to be the addition + 0.05 wt.%.
Alloys were remelted at least six times to ensure
chemical homogeneity. The as-cast alloys were
machined to remove surface defects and then hot-
forged at 700–1100�C into a cylindrical rod shape
(diameter � 12 mm). Subsequently, specimens
were solution-treated at 850�C (1000�C was used
for alloys with a higher oxygen content in order to
be sure, that the annealing temperature is above

the b-transus temperature) for 0.5 h and water-
quenched. The solution-treated specimens were
then cold-swaged with a section reduction of � 80%.
Specimens for light microscope observations (Nikon
EPIPHOT 300) were ground with SiC papers up to
#4000, polished with Struers OP-S emulsion with
the addition of 0.6 ml OP-S, 2 ml H2O and 2 ml NH3

and finally etched with 3 ml HF + 8 ml HNO3 +
100 ml H2O etchant. Transmission electron micro-
scopy (TEM) observations were carried out on a
JEOL JEM 2000EX microscope operated at 160 or
200 kV in a bright-field imagining mode or selected
area electron diffraction mode. The specimens for
TEM observations were thinned by grinding to a
thickness of about 100 lm and then electropolished
in 10% HClO4 + 20% glycerol + 70% methanol solu-
tion at � 20�C using a Struers TENUPOL 2
machine.

The content of oxygen in the studied alloys has
been determined by using a Bruker Galileo G8 inert
gas fusion analyzer. For this, the specimens of the
alloys weighed about 0.1 g.

Tensile tests (ISO 6892–1:2009 standard) were
performed on standard round tensile specimens
(gauge diameter of 4 mm) with round shoulders on
an INSTRON 1185 testing machine equipped with a
video-extensometer. At least three specimens were
tested for each value.

RESULTS

The Ti-35Nb-6Ta-O Alloy

The Ti-35Nb-6Ta alloy investigated in this work
was modified by adding the above-mentioned oxy-
gen additions.

After hot forging and solution treatment, the
specimens were cold-swaged in several steps to final
diameters with total section reductions of � 80%.
The same processing has been used for the alloys
with and without the addition of oxygen. The
specimens of the Ti-35Nb-6Ta alloy without oxygen
have also been aged (450�C/8 h/furnace-cooled) after
cold swaging.

The microstructure of the as-cast alloy consists of
very coarse (> 1 mm) b-phase grains with small
fractions of fine a-particles on the grain boundaries
and interiors. This microstructure was refined
during hot forging and solution treatment. The
solution-treated alloy has a microstructure consist-
ing of refined (� 200 lm) pure and equiaxed b-
phase grains, which became elongated in the direc-
tion of the swaging axis into a fiber-like structure
during cold swaging. A very small fraction of a
needle-like a¢¢-Ti martensitic phase has been
detected.

On the other hand, no a or x precipitates were
observed during the TEM analysis or any other used
methods. Dislocation tangles were observed by
TEM. Numerous needle-like a-precipitates emerged
during the aging treatment (450�C/8 h which was
observed by TEM (see Fig. 1). Additionally, coarser
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precipitates along the grain boundaries can also be
observed (Fig. 1). More details about the
microstructure of those alloys have been described
in our previous works.25,26 In the alloys with oxygen
(even for the lowest 0.2 wt.% addition) only a
deformed b-phase has been observed (no a¢¢, a or x
phases) after cold swaging.

The mechanical properties obtained from tensile
tests of Ti-35Nb-6Ta-XO alloy are plotted in Fig. 2.
It can be seen from Fig. 2a that the tensile strength
values (as well as yield strength values) can be
significantly improved via oxygen additions. The
increase of tensile strength due to added oxygen can
reach 80% of the original value (alloy with no added
oxygen). Certain increases of tensile strength can
also be attained by thermal treatment (aging 450�C/
8 h). On the other hand, with a certain amount the
oxygen strongly deteriorated the plasticity of the
alloy (elongation values). It can be seen from Fig. 2b
that the elongation values for the alloys with 0.6
and 0.8% added oxygen has elongation values lower
than 2% which is not suitable for many applications.
Aging treatment also led to a decrease in elongation
values; however, in aged alloys, the elongation is
still around 10% and therefore acceptable for prac-
tical use. The Young’s modulus values are plotted in
Fig. 2b. It can be observed that the aging treatment
caused significant increases in modulus values
(from 50 GPa to 75 GPa). Also, the added oxygen
caused an increase in the modulus (depending on
the amount of oxygen added), but this increase is
lower than that caused by the aging treatment
(precipitation of the a-phase). So it can be assumed
that, for potential use as biomaterial (desired high
strength, low Young’s modulus and sufficient elon-
gation), the most convenient way of how to improve
the mechanical properties is the addition of oxygen
in amounts not exceeding 0.4 wt.%, which improved
the strength up to (1150 MPa) with a small increase
in Young’s modulus (60 GPa) and retained sufficient
elongation values (� 8%).

The Ti-Nb-Ta-Sn-O Alloys

The microstructure of Ti-25Nb-4Ta-4,6,8,10Sn
solution-treated alloys differs according to the
change of Sn content. The alloys containing 4 wt.%
and 6 wt.% of Sn (4Sn and 6Sn) exhibit coarse
grains with a¢¢ martensitic needles inside (Fig. 3a).
The microstructures of the 8Sn (see Fig. 3b) and
10Sn-containing alloys have single-phase b-grains
and only a very small fraction of a-precipitates
(especially along grain boundaries) can be observed.

During the cold swaging, the microstructure of
such alloys undergoes changes according to their Sn
content. The 4Sn and 6Sn-containing alloys possess
very fine microstructures elongated in the direction
of the swaging axis. Similar effects can be observed
in the 8Sn and 10Sn alloys along with deformation
bands.

The tensile strength values are the highest for the
6Sn alloy, but the 4Sn and 8Sn alloys also have quite
high values of tensile strength (Fig. 4a). On the
other hand the 4Sn and 6Sn alloys exhibit low
elongation values (up to 5%) which could be a
problem for the practical use of these alloys (Fig. 4b).
The 8Sn and 10Sn specimens have elongations above
15%. Moreover, the 8Sn specimen exhibits a

Fig. 1. Microstructure of cold-swaged and subsequently aged
(450�C/8 h) Ti-35Nb-6Ta alloy.

Fig. 2. (a) Dependence of mechanical properties versus oxygen
content of cold-swaged (CS) and aged Ti-35Nb-6Ta alloy; YS, yield
strength; UTS, ultimate tensile strength; (b) elongation (E) and
Young’s modulus.
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promising combination of low Young’s modulus
(� 43 GPa), sufficient elongation (� 18%) and high
strength (820 MPa). Therefore, the Ti-25Nb-4Ta-
8Sn alloy has been chosen to study the influence of
added oxygen on its properties.

The Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy after cold swaging
exhibits a wave-like microstructure in the transver-
sal direction and a fiber-like microstructure elon-
gated in the direction of the swaging axis (as in the
previously mentioned Ti-35Nb-6Ta alloy) in the
longitudinal direction. The deformation is probably
achieved mainly by multiple active slip systems
inside the intensively deformed shear bands (high-
lighted in Fig. 5, obtained by TEM).

The Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy was modified by oxy-
gen addition as was the previously mentioned Ti-
35Nb-6Ta alloy. The microstructure of all the Ti-
25Nb-4Ta-8Sn-xO (x = 0.2, 0.4, 0.6, and 0.8) alloys
consisted of pure b-phase grains. The cold-swaged
microstructure is similar to that of the alloy without
oxygen addition and to Ti-35Nb-6Ta-xO alloys.

The dependence of tensile strength and yield
strength on the oxygen content in the Ti-25Nb-4Ta-
8Sn alloy can be seen in Fig. 6a. On the basis of the
above results, the oxygen was up to 0.4 wt.%. It can
be seen that the tensile strength increased from

845 MPa to 1150 MPa (0.4 wt.%). Simultaneously,
the increase of Young’s modulus has been observed
(from 43 GPa to 68 GPa), as seen in Fig. 6b. The
elongation value decreased from 14% (no added
oxygen) to 8% (0.4 wt.% O).

The Ti-35Nb-2Zr-O Alloy

The previously developed Ti-35Nb-2Zr27 alloy was
also modified by adding 0.4 wt.% of oxygen on the
basis of previous results, which have shown that
this oxygen addition was the best to maintain a good
compromise between an increase in strength and a
reasonable plasticity of the alloy. In this case, the
microstructure of the solution-treated alloy (without
oxygen addition) consists predominantly of the a¢¢
martensitic phase. The addition of oxygen into the
Ti-35Nb-2Zr alloy caused a significant change in
microstructure, as the a¢¢-martensitic phase disap-
peared (was not observed) and pure b-phase grains
were observed in the alloys with added oxygen. This
is different from the previously mentioned Ti-25Nb-
4Ta-8Sn, as that alloy exhibited a pure b-phase
structure after solution treatment (before oxygen
modification). On the other hand, in the Ti-35Nb-
6Ta, certain small amounts of a¢¢ martensite have
been observed which disappeared after oxygen
addition. The microstructure of the Ti-35Nb-2Zr
alloy after cold deformation consists mainly of very

Fig. 3. Microstructure of solution-treated Ti-25Nb-4Ta-4Sn alloy (a)
and 25Nb-4Ta-8Sn alloy (b).

Fig. 4. Dependence of mechanical properties versus Sn content of
cold-swaged (CS) Ti-25Nb-4Ta-XSn alloy; (a) YS, yield strength;
UTS, ultimate tensile strength; (b) Elongation; E, Young’s modulus.
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fine deformed martensitic needles, together with
elongated fiber-like features. Similar elongated b-
grains can be observed in the Ti-35Nb-2Zr-0.4O
cold-deformed alloy. Additionally, less deformed
areas containing numerous slip bands are present
in the microstructure. It can be seen from Table I
that the addition of 0.4 wt.% of oxygen led to an
increase in the tensile strength to 1225 MPa, which
is the highest value among all the alloys studied in

this work. Moreover, the elongation is still close to
8% which is similar to other alloys, while the
Young’s modulus is comparable with other studied
materials (� 62 GPa).

Fractography

The fracture mechanisms during the tensile tests
of the studied alloys are similar and therefore the
main characterizations of their fracture surfaces are
described simultaneously. During the plastic defor-
mation, the so-called ‘‘necking’’ effect took place
along with the formation of shear lips at the edge of
the tensile specimens. The necking effect dimin-
ishes with the increasing oxygen content in the
alloy. The nucleation of voids and their coalescence
leads to the rupture of the specimens, and therefore
a typical dimple-like morphology can be observed.
The total number of dimples is lower in the case of
alloys without oxygen modification compared to
alloys with oxygen addition (compare Fig. 7a and
b). Moreover, dimples in the alloys without oxygen
addition are significantly deeper, which can be
attributed to the limited plasticity of the modified
(by oxygen) alloys.

DISCUSSION

The addition of oxygen caused changes in the
microstructure when the a¢¢-Ti martensitic phase
disappeared in favor of the b-Ti phase. This was
observed in both the Ti-35Nb-6Ta alloy and the Ti-
35Nb-2Zr alloy where this effect is obvious thanks
to a high fraction of the martensitic phase in the
solution-treated state. This can be ascribed to the
role of oxygen that is known to significantly
decrease the martensite start (Ms) temperature
and therefore inhibit the formation of the a¢¢-Ti
phase,28–32 as well as inhibiting the formation of the
x-phase.28,33 In the case of the Ti-35Nb-2Zr alloy,
the addition of 0.4 wt.% oxygen decreased the Ms
temperature below room temperature and therefore
pure b-phase has been retained, and the aging
treatment increased the tensile strength of the Ti-
35Nb-6Ta alloy. On the other hand, a significant
increase in Young’s modulus has also been
observed, caused by the precipitation of a high
fraction of the secondary a-phase as proved by TEM.
It has been shown that the a-phase (and also the x-
phase) have significantly higher Young’s moduli
than the b-phase.33–35 Therefore, the precipitation
of such phases causes the increase of the moduli
according to their volume fraction. The needles of
the a-particles can also hinder the dislocation
movement and therefore increase the tensile
strength and decrease the elongation value. The
higher oxygen content in the alloy has a similar
effect, as the atoms of oxygen are occupying the
interstitial sites, which results in strain fields
hindering the dislocation movement.29,36 Moreover,
the oxygen can form atoms which may form the so-
called Cottrell atmospheres when interacting with

Fig. 5. Microstructure of Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy after cold swaging
(by TEM) with highly deformed shear bands (indicated by the circle).

Fig. 6. Dependence of mechanical properties versus oxygen content
of cold-swaged (CS) Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy; (a) YS, yield strength;
UTS, ultimate tensile strength; (b) Elongation; E, Young’s modulus.
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edge dislocations or Snoek’s atmospheres (interact-
ing with screw dislocations).19 Those atmospheres
further hinder dislocation movements and therefore
increasing the strength and decreasing the elonga-
tion. It is evident from these results that the
modulus increased significantly (to � 75 GPa) after
aging. The alloy after aging has a tensile strength of
985 MPa. However if we consider the alloy with the
same modulus value (75 GPa) strengthened via
oxygen addition, then the value of tensile strength
is around 1400 MPa (compared to 985 MPa of the
aged alloy). It is therefore evident that, in this case,
the strengthening via oxygen addition is more
effective than the aging treatment (with respect to
the strength to modulus ratio). It should be pointed
out that the alloy with a tensile strength of
1400 MPa has poor ductility, as the elongation is

close to zero. In any case the addition of 0.4% oxygen
may exhibit high tensile strength (� 1150 MPa),
sufficient elongation (� 9%) and low modulus (� 60
GPa). Due to those reasons, it can be considered as a
more promising way of increasing the performance
of b-titanium alloys for bio-applications compared
with the aging treatment. A slight increase in the
Young’s modulus of beta-titanium alloys has been
observed by various authors.29,37,38 However, differ-
ent dependences of the modulus versus oxygen
addition have been reported. Min et al.38 reported
that oxygen addition increases the Young’s modulus
mainly at lower concentrations, and that further
addition has very little impact on the modulus
value. Our results are more likely consistent with
other authors13,19,29,37 who have reported continu-
ous increases in modulus values with increasing
oxygen content. On the other hand, Takesue et al.39

claimed that, in beta-titanium monocrystals, the
modulus remains almost independent of oxygen
content in the observed crystallographic directions.
The reason for the increase of Young’s modulus
caused by oxygen is unclear, as no a-particles were
observed in such alloys. On the other hand, a small
fraction of the a-phase cannot be excluded, as it has
been reported40–42 that oxygen is an a-stabilizer. On
the other hand, Abdel-Hady et al.41 claimed that
oxygen in solution-treated alloys may act as a b-
stabilizer, and an a-stabilizing effect can be
observed mainly during aging treatment. In any
case, it seems that the effect of phase constitution is
supposed to be of minor importance, as no signifi-
cant changes in phase composition due to oxygen
addition (except in the Ti-35Nb-2Zr alloy) have been
observed. In the Ti-35Nb-2Zr alloy, the dominant a¢¢
phase disappeared in favor of the b-phase after
oxygen addition, but Hao et al.43 claimed that the
Young’s modulus of the a¢¢ phase is close to that of
the b-phase modulus. It has been reported that the
addition of oxygen (or other interstitial elements)
increases the Young’s modulus values due to
changes in interatomic distances and interatomic
force interactions. Those are, according to Geng
et al.,43 supposed to be stronger as the atoms are
closer when oxygen is added to the alloy, and
therefore a slight increase in the modulus can be
observed. Another reason for an increase of Young’s
modulus could possibly be texture development
during cold deformation (cold swaging). It is known
that the b-phase modulus depends on the crystallo-
graphic orientation,39,44–46 and it is well known
that, during severe cold deformation, the<110>

Table I. Mechanical properties of Ti-35Nb-2Zr and Ti-35Nb-2Zr-0.4O alloys

Alloy UTS (MPa) YS (MPa) Elongation (%) E (GPa)

Ti-35Nb-2Zr 805 770 14 53
Ti-35Nb-2Zr-0.4O 1225 1170 8 62

Fig. 7. Fracture surface of (a) Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy, and (b) Ti-
25Nb-4Ta-8Sn-0.4O alloy; detail from the central region of the
fracture surface.
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fiber texture is developed.45,47,48 It could possibly
be that alloys modified by oxygen addition have
different (or weaker) textures due to their limited
plasticity. However, this is only a hypothesis as no
texture data for those alloys are available at this
time.

CONCLUSION

On the basis of presented results can be concluded
that:

a. The addition of oxygen into b-titanium alloys
leads to the disappearance of a¢¢-Ti in the
specimens where it was present after solution
treatment (Ti-35Nb-2Zr alloy).

b. The 450�C/8 h annealing caused a significant
improvement of tensile strength (from 800 MPa
to 985 MPa) simultaneously with a significant
increase of Young’s modulus (to 75 GPa) values
in the Ti-35Nb-6Ta alloy. A more distinct
increase in strength to 1150 MPa for this alloy
can be achieved via the addition of 0.4 wt.% of
oxygen together with a lower modulus increase
(to 62 GPa).

c. The Ti-25Nb-4Ta-8Sn alloy has the lowest mod-
ulus among all the studied alloys (� 45 GPa)
with a tensile strength of 820 MPa. The addition
of 0.4 wt.% oxygen led to an increase in strength
to 1150 MPa, while maintaining the modulus of
68 GPa.

d. The 0.4 wt.% oxygen addition into the Ti-35Nb-
2Zr alloy led to the most significant increase in
tensile strength among all the studied alloys
(from 810 MPa to 1225 MPa), while the Young’s
modulus increased from 53 GPa to 62 GPa.
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Abstract. The beta-titanium alloys are widely used in many applications (medicine, aerospace
industry etc.) due to their superior properties, such as corrosion resistance, biocompatibility
and high strength to weight ratio. One of the ways how to increase the strength of those al-
loys is the addition of oxygen. The oxygen can be present in various forms in the alloy –
in a solid solution or in the form of oxides. In this work, the effect of two forms of oxygen
(i.e., solid solution and dispersion particles) was studied. Two alloys, one arc melted with
different oxygen additions and one prepared via powder metallurgy where the titanium pow-
der was oxidized, were prepared. The microstructure and mechanical properties were stud-
ied. A significant increase in strength with increasing the oxygen content in the solid so-
lution has been observed. However, the powder oxidation has almost no effect on a ten-
sile strength probably due to quite large interparticle distances between titanium oxide parti-
cles.

Keywords: beta-titanium alloys; oxygen; microscopy; mechanical properties.

1. Introduction
The beta-titanium alloys are materials with a high
potential of use in biomedical applications (e.g., ar-
tificial joints, implants, screws etc.) [1]. This is
thanks to their suitable properties for such purpose.
They exhibit excellent corrosion resistance, high
strength to weight ratio and low Young’s modulus
(in comparison with other metallic materials used
for bioapplications). The Young’s modulus of an im-
plant material should be close to that of the replaced
bone to limit the so called stress shielding effect [2].
The modulus of a bone is reported to be between 10
and 40GPa [3], which is significantly lower than the
modulus of most metallic materials (stainless steel
210GPa, or CoCrMo alloy 230GPa). Moreover, the
beta-titanium alloys are frequently composed of fully
biocompatible elements that represent minimal risk
for human body during a long term use [4]. Never-
theless, the tensile strength is desired to be further
improved, maintaining the Young’s modulus as low
as possible. There are many ways how to increase the
tensile strength (precipitation strengthening, defor-
mation strengthening, dispersion strengthening, solid
solution strengthening) [5–8]. It was reported that
the addition of oxygen could significantly improve
the tensile strength of the alloy [9, 10]. The oxygen
could be present in various forms (i.e., oxides, soluted
in the matrix). In this work, the oxygen addition
has been carried out via two different ways and the
effect on mechanical properties has been studied.

2. Experimental
The beta-titanium alloys with the nominal chemi-
cal composition Ti-25Nb-4Ta-8Sn-XO was prepared
by arc melting in an electrical arc melting furnace
with a non-consumable tungsten electrode and water
cooled copper crucible under Ar atmosphere. Pure
elemental metals were used for the arc melting (Ti –
grade 2) and (Ta, Nb, Sn – minimum purity 99.9%).
The oxygen addition was carried out by TiO2 pow-
der addition in different amounts into the batch.
By this way, alloys with 0.1 (no addtion); 0.3; 0.5;
0.7 and 0.9wt% of oxygen were obtained. Alloys
were remelted at least six times to ensure a good
chemical homogeneity. The second type of the alloy
synthesis was via blending elemental powders with a
particle size of −325 mesh supplied by ALFA Aesar
Gmbh. The titanium powder was oxidized on air at
200 °C for 0.5, 1, 2 or 4 hours prior to the powder
mixing Elemental powders were weighted, mixed (in
TURBULA 2F device for 10 h) and subsequently
cold isostatically pressed (CIP) at 400MPa. After
the CIP, the alloy was sintered (1400 °C/10h). All
alloys were (after both arc melting and the CIP)
hot forged with a minimal section reduction by 40%
and solution treated 1000 °C/0.5 h/water quenched.
The microstructure was studied using the light mi-
croscope Nikon EPIPHOT 300 (LM) and scanning
electron microscope JEOL JEM 7600F (SEM). The
specimens for microstructural observations were pre-
pared via a standard metallographic process (grinded
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Oxidation time [h] 0 0.5 1 2 4
Weight increment [g] 0 0.0074 0.0198 0.0198 0.0267
Estimated oxygen increase [wt%] 0 0.036 0.087 0.102 0.118
Estimated total oxygen content [wt%] 0.31 0.35 0.40 0.41 0.43
Measured oxygen content [wt%] 0.31 0.55 0.55 0.52 0.56

Table 1. The dependence of oxygen content on oxidation time of powder metallurgy processed specimens.

2. Experimental 

The beta-titanium alloys with nominal chemical composition Ti-25Nb-4Ta-8Sn-XO was prepared with 

arc melting in electrical arc melting furnace with a non-consumable tungsten electrode and water 

cooled copper crucible under Ar atmosphere. Pure elemental metals were used  for arc melting (Ti-

grade 2) and (Ta,Nb,Sn – minimum purity 99,9%). The oxygen addition was carried out by TiO2 

powder addition in different amounts into batch. By this way alloys with 0.1 (no addtion); 0.3; 0.5; 

0.7 and 0.9 wt.% of oxygen were obtained. Alloys were remelted at least six times to ensure good 

chemical homogeneity.  The second way of the alloy synthesis was via blending elemental powders 

with particle size -325 mesh supplied by ALFA Aesar Gmbh. The titanium powder was oxidized on air 

at 200°C for 0.5, 1, 2 or 4 hours prior to powder mixing Elemental powders were weighted, mixed (in 

TURBULA 2F device for 10h)  and subsequently cold isostatically pressed (CIP) at 400 MPa. After CIP  

the alloy was sintered (1400°C/10h). All alloys were (after both arc melting and  CIP) hot forged with 

minimal section reduction 40% and solution treated 1000°C/0.5h/water quenched. The 

microstructure was studied using the light microscope Nikon EPIPHOT 300 (LM) and scanning 

electron microscope JEOL JEM 7600F (SEM). The specimens for microstructural observations were 

prepared via standard metallographic process (grinded up to #4000 with SiC papers and polished 

with Struers OP-S emulsion with the addition of H2O2). 3ml HF + 8ml HNO3 + 100ml H2O etchant was 

used for etching. Tensile tests have been performed on Instron 1185 machine according to ISO 6892-

1:2009 standard. Standard round tensile specimens with 5 mm diameter gauge and M8 shoulders 

were used. The oxygen content in final alloys has been determined by Bruker Galileo G8 gas fusion 

analyzer. At least three measurements (specimens of 0.1 g) for each material has been performed. 

Which gives the final value with scatter lower than ±0.05 wt.% (typically ± 0.03). The declared 

experimental scatter of the device itself is ±1 % of the measured value. The amount of oxygen added 

to alloys prepared by powder metallurgy was also determined by the method of weighting. During 

this approximately 70g of titanium powder was weighted subsequently oxidized and weighted again. 

This has been carried out by using weighting machine with auccuracy of 0.0001 g. At least two 

measurements were repeated two times.  The oxygen addition into the alloy was calculated on the 

basis of those measurements. Basic data are presented in Tab.1.  

3. Results and Discussion 

The microstructures of as-cast and solution 

treated alloys consist of recrystallized grains of 

β-Ti (bcc) phase (Fig.1). This microstructure is 

typical for all arc-melted specimens. No other 

phases than the β- phase have been observed 

in studied specimens. It can be therefore 

assumed that the oxygen has been almost 

completely dissolved in the matrix as no oxides 
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Fig.1 Microstructure of arc melted alloy with 0.3 
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Figure 1. Microstructure of an arc melted alloy with
0.3wt.% of oxygen after the solution treatment.

up to #4000 with SiC papers and polished with
Struers OP-S emulsion with the addition of H2O2).
3mlHF + 8mlHNO3 + 100mlH2O etchant was used
for the etching. Tensile tests have been performed on
Instron 1185 machine according to ISO 6892-1:2009
standard. Standard round tensile specimens with a
5mm diameter gauge and M8 shoulders were used.
The oxygen content in final alloys has been deter-
mined by Bruker Galileo G8 gas fusion analyser. At
least three measurements (specimens of 0.1 g) for
each material have been performed. Which gives
the final value with a scatter lower than ±0.05wt%
(typically ±0.03wt%). The declared experimental
scatter of the device itself is ±1% of the measured
value. The amount of oxygen added to alloys pre-
pared by powder metallurgy was also determined by
the method of weighting. During this, approximately
70 g of titanium powder was weighted, subsequently
oxidized and weighted again. This has been carried
out by using a weighting machine with an accuracy of
0.0001 g. At least two measurements were repeated
two times. The oxygen addition into the alloy was
calculated on the basis of those measurements. Basic
data are presented in Table 1.

3. Results and Discussion
The microstructures of as-cast and solution treated
alloys consist of recrystallized grains of β-Ti (bcc)
phase (Figure 1). This microstructure is typical for
all arc-melted specimens. No other phases than the
β- phase have been observed in the studied speci-
mens. Therefore, it can be assumed that the oxygen

has been almost completely dissolved in the matrix
as no oxides have been observed. The arc-melted
specimens have a quite large grain size after hot
forging and the solution treatment. The grain size
has been determined to be approximately 500µm. It
can be seen from Figure 2a that the hardness of so-
lution treated arc melted alloy increases significantly
with the increasing oxygen content. It can be esti-
mated that the increase in hardness is approximately
160HV10 per 1wt%O. The same trend has been
observed for both tensile strength and yield strength
values where the observed increment corresponds
to about 400MPa per 1wt%O. However, the influ-
ence on Young’s modulus was lower (see Figure 2b)
with an estimated increase approximately 21GPa per
1wt%O. It was also observed that specimens with
the highest oxygen content have a ductility close to
zero, which could be limiting for many applications
and for subsequent technological processing (e.g.,
cold rolling). In all that cases, the increase can be
clearly observed and is supposed to be caused by the
interstitial strengthening of the oxygen dissolved in
the matrix.
During the specimen preparation via powder met-

allurgy process, the oxygen addition was performed
by different way. The titanium powder oxidation has
been used for this purpose. The powder contains a
certain amount of oxygen before the oxidation (due
to a technological process during powder produc-
tion). The original oxygen is present in the form of
an interstitial solid solution (as in the arc melted
specimen). The titanium powder was oxidized at
200 °C on air for 0.5, 1, 2 and 4 hours. The powder
was weighted before and after the oxidation. The
weight change during the oxidation (70 g of titanium
powder was oxidized) shows an increase, which could
be ascribed mostly to the oxygen (weight increment
in Table 1). Subsequently, the increase of oxygen con-
tent in the alloy has been calculated. The measured
value of the alloy with an unoxidised powder was
then used as the basis for the total estimated oxygen
content in the mentioned in Table 1. It can be seen
that the measured oxygen content is higher than the
content estimated from weighting the powders (and
initial content in powders). This may be caused by
moisture evaporation that may slightly increase the
initial weight (before oxidation). It can be also seen
from Table 1 that the real oxygen content is similar
for all oxidized specimen regardless of the oxidation
period. This could imply that after oxidation of sur-
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Numerous particles of fine titanium oxides can be seen there (marked by arrows in Fig.3). The 

composition containing high amount of oxygen and titanium has been determined by EDS (not 

shown here, however further characterization (the oxide structure) has not been determined exactly. 

It can be assumed that most of the added oxygen (added via oxidation) is present in form of titanium 

oide particles. This is caused probably by the fact that the titanium oxides are stable at highest used 

temperature (i.e. sintering temperature 1400 °C) and they are not dissolved even after 10 hours of 

sintering. This could be also derived from Ti-O binary phase diagram [11]. Only the part of oxygen 

which was present in initial powder (i.e. ~0.3 wt. %) is supposed to be dissolved in the matrix. The 

hardness values of solution treated specimens along with tensile strength values can be seen in Fig.3.  
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seen that the oxygen content is similar for all oxidized specimens (i.e. ~0.55 %) and unoxidized (0 
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non-oxidized powders well correspond to that of arc melted specimen with oxygen content of 0.3 % 

which is the same is in initial powder specimens. The tensile strength values of powder metallurgy  

processed specimens are slightly higher than 

those of arc melted specimens. This is 
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the form of titanium oxide particles. On the 

other hand the titanium oxide particles may 

have caused the increase of Young’s modulus 

values as can be seen in Fig4b. It has been reported that the Young’s modulus of titanium oxides is 
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Figure 3. Microstructure of powder metallurgy
specimen (powder oxidized 200 °C/0.5 h). Titanium
oxide particles are marked by arrows.

face powder particles, further oxidation is prevented
by those oxide layers as the temperature and time
are not sufficient for a significant diffusion of oxygen
into the titanium powder.
The typical microstructure of oxidized specimens

after solution treatment can be seen in Figure 3.
Numerous particles of fine titanium oxides can be
seen there (marked by arrows in Figure 3). The
composition containing high amount of oxygen and
titanium has been determined by EDS (not shown
here, however, further characterization (the oxide
structure) has not been determined exactly. It can
be assumed that most of the added oxygen (added
via oxidation) is present in a form of titanium oxide
particles. This is caused probably by the fact that
the titanium oxides are stable even at the highest
temperature used during the experiment (i.e., sinter-
ing temperature 1400 °C) and they are not dissolved
even after 10 hours of sintering. This could also be
derived from the Ti-O binary phase diagram [11].
Only the part of oxygen, which was present in the
initial powder (i.e., ∼ 0.3wt%), is supposed to be dis-
solved in the matrix. The hardness values of solution

treated specimens along with tensile strength values
can be seen in Figure 3. Those values are plotted as a
dependence on the oxidation time. When compared
with Table 1, it can be seen that the oxygen content
is similar for all oxidized specimens (i.e., ∼ 0.55%)
and unoxidised (0 hours) corresponds to initial value
of 0.3%). However, it can be seen that both the
tensile strength and hardness values are nearly con-
stant with respect to the experimental scatter. The
hardness values of non-oxidized powders well corre-
spond to that of arc melted specimen with the oxygen
content of 0.3%, which is the same as in the initial
powder specimens. The tensile strength values of
powder metallurgy processed specimens are slightly
higher than those of arc melted specimens. This is
probably caused by the smaller grain size (150µm
vs. 500 µm) of the arc melted, which may cause the
tensile strength according to Hall-Petch equation [7].
It should be pointed out that the increase of oxygen
content during the oxidation had no (or very weak)
effect on both hardness and tensile (yield) strength
values. As mentioned above, the added oxygen is
supposed to be almost completely present in the
form of titanium oxide particles. On the one hand,
the titanium oxide particles mayhave caused the
increase of Young’s modulus values as can be seen
in Figure 4b. It has been reported that the Young’s
modulus of titanium oxides is higher (∼ 250GPa)
than that of beta-titanium alloys [12]. On the other
hand, the presence of titanium oxides in the current
form (i.e., particle size and particle number) does not
significantly deteriorate the plasticity (elongation
values) as can be seen from Figure 4b. It can be seen
in Figure 3 that the interparticle distance of oxides
particles is in order of tens of micrometres. This is
quite a big distance (e.g., in comparison with the
∼ 10nm interparticle α-precpitate distance, which
caused a significant increase in strength as observed
by Coakely et al. [13]), therefore, the strengthening
effect of titanium oxide particles in the current work
is negligible. This is consistent with the results of
Song et al. [14] who studied the strengthening effect
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Figure 4. (a) Tensile strength, Yield strength and hardness values vs. oxidation time at 200 °C (powder
metallurgy specimens). (b) Young’s modulus and elongation values vs. oxidation time at 200 °C (powder metallurgy
specimens).

of Y2O3 particles (with the comparable interparticle
distance as in this paper) on beta-titanium alloys and
they found it to be quite small. It can be therefore
assumed that the oxygen content has much weaker
effect on tensile strength in form of titanium oxide
particles than in the form of a solid solution. The duc-
tility values remain sufficiently high (far above 20%)
which is supposed to be enough for most intended
applications. Longer oxidation times (or higher oxi-
dation temperatures) could lead to a higher amount
of titanium oxides particles, which could generate
a more distinct strengthening effect. However, this
could have a deteriorate effect on the ductility of the
alloy or decrease the fatigue characteristics.

4. Summary
Two ways of oxygen addition has been studied in this
work. Accordingly to the way of addition, oxygen
was present in form of titanium oxide particles or
in a solid solution. It was observed that the oxygen
dissolved in the matrix has a strong strengthening
effect (∼ 400MPa per wt%), whereas in the form
of titanium oxide particles, the strengthening effect
is negligible for the currently studied contents and
particle size. The tensile strength remains around
750MPa. However, the elongation values also re-
mains around 30%. The strengthening effect of ox-
ide particles could be possibly increased with a high
amount of fine particles present in the microstructure
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Abstract: Objective:Titanium and titanium alloys represent generally accepted metallic biomaterials for clinical 

dentistry and dental implantology. In th is paper, we present a Ti-35.5Nb-5.7Ta alloy with a special respect to its 

microstructure and mechanical characteristics, such as Young modulus of elasticity. 

Methods:Three thermal treatments differing in temperature and time of annealing were used during the Ti-35.5Nb-

5.7Ta processing in order to evaluate the effects of ageing, melting annealing, and annealing on mechanical 

characteristics and microstructure.

Results: Using microscopy, the alloy was analyzed and the differences in shares of beta phase grains, alpha 

particles and precipitates evaluated. The three thermal treatments were evaluated also from technological point 

of view. 

Conclusion:The following thermal treatment was found optimal for the Ti-35.5Nb-5.7Ta alloy: melting annealing 

at 800 °C for 0.5 hour followed by a cold swaging with a 52–79 % deformation, and fi nal hardening at 500 °C 

for 2 hours in water(Tab. 2, Fig. 3, Ref. 24).Text in PDF www.elis.sk.
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Introduction

Pure titanium as well as titanium alloys are frequently used in 
dental clinical practice for dentures, dental implants, crowns and 
constructions of partial removable dentures. A great number of 
material science institutions and dental clinics are involved into 
development and testing of newly-designed titanium alloys. To 
reach desired mechanical material properties, chemical charac-
teristics and biocompatibility, numerous additive elements, their 
proportion in the alloy, respectively, are tested. Niobium (Nb), 
tantalum (Ta), and zirconium (Zr) are considered main additive 
(nobel) elements that can improve physical/chemical properties of 
resulting titanium alloys (1). In general, titanium alloys may form, 
according to crystal structure, four basic categories: (a) α alloys, 
(b) β alloys, (c) intermediate α + β alloys, and (d) intermetalics 
(e.g. Ni-T). Recently, it is widely accepted that β alloys represent 
the most prospective material for medical applications from the 
above-specifi ed alloys (2). 

Our earlier studies (see e.g. 3–5) carried within the frame-
work of Stomatological Research Centre (Masaryk University, 

Brno) focused on tests of mechanical properties and biocompat-
ibility of titanium alloys with addition of Nb, Mo, Ta, Va and Fe. 
In these studies, it was shown that proportion of additive elements 
affected microstructure of the alloys, formation of phase of the 
alloy, in particular. 

Recent requirements for titanium β alloys as materials for 
dental implantology comprise: (a) high biocompatibility includ-
ing no or minimized toxicity, (b) good osseointegration, and (c) 
optimal mechanical properties. There are several major mechani-
cal characteristics that titanium alloys must fi t before being used 
in in-vitro testing and clinical studies. Among them, low value 
of Young’s Modulus of Elasticity (E) represents one of the most 
common requirement. In dental titanium alloys, E varies within 
the range of 63–128 GPa. Generally, E of dental implant should 
not be too high compared to E of bone tissue (6) so that bone cells 
damage and resulting osteoporosis and/or poor osteointegration 
is avoided (7). High resistance to corrosion is another mechani-
cal property that titanium alloys must have. Thanks to TiO2 layer 
formed on the upper surface of titanium β alloys, dental implants 
made of titanium alloys exhibit high resistance (for review see 8). 
However, due to saliva and galvanic effects corrosion may hap-
pen to a certain extent as proved in in vitro (e.g. 9) and clinical 
studies (e.g. 10). Corrosion titanium alloy may be accelerated by 
infl ammatory-induced decrease in pH in a neighbourhood of dental 
implant that may cause even small particles release from dental 
implant (11). In such cases, the rate of corrosion increases. The 
risk of corrosion-induced metal ion release decreases when some 
additional elements are included into titanium alloy. Some authors 
(12) report that Ta addition decreases corrosion in titanium alloys 
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thanks to formation of Ta2O5 on the upper surface that strongly 
reduces exchange of ions between material and surrounding tissue. 
There is a signifi cant reduction of the exchange rate when com-
pared to those titanium alloys forming only TiO2 (13). Therefore, 
titanium alloys having Ta are considered promising dental mate-
rials with minimized corrosion behavior (14). Moreover, recent 
techniques that exploit coating of ceramics over dental implants 
(see e.g. 15) allow to suppress metal ion release from the alloy as 
well as creation of proper micro/nanostructure of dental implant 
surface for optimal biointegration (16).

Fretting and sliding wear resistance is another feature that 
dental implant materials based on titanium alloys should exhibit. 
Stress transmission between hard tissue and dental implant surface 
which are in contact plays a major role since further bone degrada-
tion and bone adsorption should be avoided. Within last decades, 
several research studies have been devoted to improvement the 
performance in terms of the wear behaviour of the biomedical 
titanium alloys (for review see 6). Although the wear resistance 
of β-Ti alloys has shown some improvement when compared to 
α + β alloys, the ultimate utility of titanium alloys as wear com-
ponents will require more complex studies including all wear 
mechanisms involved. 

It is well established that majority of mechanical properties 
as well as microstructure of titanium alloys may be affected by 
processing of the material during manufacturing, heat treatment 
in particular (17). Cooling rate (e.g. 18) as well as ageing (e.g. 
19) may play an important role in fi nal microstructure and shape 
memory properties of titianium alloy (20). In our study, we fo-
cused on changes in mechanical properties and microstructure as 
affected by thermal treatment of titanium β alloy. For our study, 
the Ti-35.5Nb-5.7Ta β alloy was selected because the material is 
new and was subjected to a series of tests recently (21) in order 
to evaluate its applicability in dental implantology. 

Material and methods

Alloy manufacturing
Titanium alloy Ti-35.5Nb-5.7Ta used in this study was devel-

oped and manufactured in UJP Prague. The alloy was melted in 
a vacuum arc furnace equipped with water-cooled Cu catalyzer, 
W electrode at undepressuredHe atmosphere. Annealing was per-
formed at 800 °C for 30 min followed by hardening in water to 
reach β phase structure of the alloy. Experimental samples were 
prepared as cylindric elements of a diameter ranging 9–11 mm. 
Elemental composition was measured on each sample three times 
by a NORAN Six/300 microanalyzer with nitrogenless detector. 
Mean values reached 63.5% Ti, 29.7% Nb a 6.85 Ta.

Thermal processing
Three following thermal treatments were used to produce 

different microstructure of theTi-35.5Nb-5.7Ta alloy: (1) ageing 
at 500 °C for 2 hours, abbreviated as A in the following text, (2) 
melting annealing at 900 °C followed by ageing at 350 °C for 2 
hours, abbreviated as B, and (3) melting annealing at 900 °C fol-
lowed by ageing at 450/500 °Cfor 10 hours, abbreviated as C. 

Mechanical properties
Titanium alloy was tested before (initial state) and after the 

A, B, and C thermal treatments. Hardness was measured by a mi-
crometer LECO M 400 by Vicker‘ s method using a load of 9,81 
N. The measurement was done in a cross line through the alloy 
samples using a 0.5 mm distance between hits.

After thermal treatments, pressure and tensile tests were done 
using a ZwickRoel Z 100. Cylindric samples of a height of 5.0 mm 

Thermal treatment A

Microstructure is formed by rel-
atively large deformed grains.
Along the grain margins, there 
are precipitates of  alpha phase 
with a minor proportion of  ω 
phase.

Thermal treatment B

Grains of β phase forms the mi-
crostructure with remarkable 
rough particles of ω phase lo-
cated along the margins of the 
grains. 

Thermal treatment C

Microstructure is formed by  β  
phase grains in which  ω pre-
cipitates of phase can be found. 
Small proportion  of  α phase 
are are likely (c.f. hardness 
values ).

Thermal treatment C

Along certain parts of grain 
margins, some new phase is ap-
parent. However, it can not be 
concluded from metalographic 
observation that it is α phase .  

Thermal treatment C (550 oC)

Microstructure is formed by β 
grains in which precipitates of 
α phase are found. New phase 
formation along the margins of 
the grain is inhibited in some 
parts thanks probably to an ir-
regular distribution of elements 
stabilizing  β phase.

Fig. 1.The effect of ageing temperature on the microstructure of Ti-
35.5Nb-5.7Ta alloy.

134



Bratisl Lek Listy 2015; 116 (2)

88 – 92

90

and a width ranging from 4.0 to 6.8 mm were placed in between 
two supporting panels and subjected to a load until a plastic de-
formation was reached. Material response was recorded during a 
load and the following parameters determined from the curves:E 
– elasticity modulus in tensile test, Rp0,2– sliding limit (contractual 
yield),Rm– breaking point,Ag –elongation (relative deformation) 
under the infl uence of the maximum power, A30– Elongation at 
break rod (maximum relative deformation),Z – contraction (nar-
rowing of the test bar at the quarry).

Microstructure study
Initial material as well as samples after different thermal treat-

ment were subjected to microscopic metallographic study. Samples 
were etched by Kroll and then their microstructure documented by 
a confocal laser microscope LEXT OLS (Olympus). 

For microstructure study of the samples subjected to the A, B, 
and C thermal treatments, a REM Tescan VEGA 5135 microscope 
supplemented by a Digital Microscopy Imaging software and X-
Ray microanalyserNoran Six/300 (VLSTD detector) were used. 
For majority of images, surfaces, magnifi cation of 500 was used 
so that differences in structure could be distinguished.

Results and discussion

Mean values of mechanical characteristics of thealloy treated 
by three different thermal treatments are shown in Table 1. General 
trend is that Rp0,2Dincreased from A to C treatments both in pressure 
and tensile test. In tensile test, E and Rm values increased from A 
to C treatments showing maximum values of 69.6 GPa and 930 
MPa. Contraction of experimental bar at break point (Z) showed 
decreasing values with A to C treatments. 

The microstructure of Ti-35.5Nb-5.7Ta alloy treated by the A 
treatment consists of very long grains forming a dentritic structures. 
The grains of β phase exhibit deformed shape (Fig. 1). Precipitates 
of β and, to a minor extent, ω phase might be found mainly along 
the grain margins. Microstructure of the alloy is similar in B, and 
C thermal treatment, however, there are some differences due to 
duration of aging temperature. While B treatment led to a forma-
tion of β phase grains with rough particles of ω phase and almost 

Fig. 2.Dependence of tension on deformation of tested titanium al-
loy as recorded during tensile tests for individual thermal treatment 
(ageing): A, B, C (for specifi cation see Material and Methods). Three 
replicates (curves) are shown for an individual treatment.

A

B

C

Pressure test Tensile test
Rp0,2D
[MPa]

ED
[GPa]

E
[GPa]

Rp0,2
[MPa]

Rm
[MPa]

A30
[%]

Z
[%]

Thermal treatment A
D79.5% + 500 °C/2h

610 7.2 47.0 626 736 9.4 63.4

Thermal treatment B
D79.5% + 900°C/1h 
+ 350 °C/2h

805 5.8 – – 696 11.9 49.2

Thermal treatment C
D79.5% + 900°C/1h 
+ 450 °C/10h

970 4.4 69.6 802 930 4.65 7.03

ED – elasticity modulus in pressure test. E – elasticity modulus in tensile test. Rp0.2 – 
sliding limit (contractual yield). Rm – breaking point. Ag – elongation (relative deforma-
tion) under the infl uence of the maximum power. A30 – Elongation at break rod (maxi-
mum relative deformation). Z – contraction (narrowing of the test bar at the quarry).

Tab. 1. Comparison of selected mechanical characteristics for between 
pressure and tensile tests.
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no of a phase, C thermal treatment is typical by a proportion some 
particles probably of α phase. Microstructure of the alloy treated 
by B treatment showed substantial number of ω phase particles 
that were found mainly along the β phase grains, however, few of 
them were located inside the grains. If high ageing temperature 
(500 °C) is used in C thermal treatment, α phase is found in high 
proportion. In this treatment, formation of new phase was found 
inhibited thanks probably to irregular distribution of the elements 
that stabilize β phase.

From the analysis of microstructure it is clear that thermal treat-
ment may affect precipitation of ω phase that, in general, decreases 
elongation of the resulting material. The thermal treatment used 
in this study, however did not change E too much (Tab. 1). Thus, 
the alloys, irrespective of thermal treatment, might be considered 
suffi ciently good from clinical point of view. 

Structure of fractured material
Tensile test resulted in a fracture of tested material. Dependence 

of material deformation on tension ranging in the interval of 0–800 
MPa is shown in Figure 2. From the data presented for C treatment 
it results that the alloy treated by the Ctreatment exhibited best 
characteristics in tensile test before fi nal fracture of the material. 
Images of microstucture of fractured area are shown in Figure 3 for 
individual thermal treatments. The microstructure was found treat-
ment dependent. In A treatment, microholes are less developed and 
seen less frequently than in the B and C treatments. This might be 
attributed to a lower ductility of the material treated by Athermal 
processing. In this treatment, also a preferential fracture along the 
margins of grains forming the alloy microstructure.Btreatment let 
to formation of numerous holes with rough structure on fracture 
area. In some particular zones, funnel-like structures were formed 
in between holes. These structures indicated the points at which 
fracture was initiated due to likely a higher proportion of precipi-
tates. Cavitation started from these funnel-like structures. In spite 
of the above-described differences in microstructure on fracture 
area, ductility of the alloy treated by B thermal treatmentdid not 
differed too much from that treated by Atreatment. In Ctreatment, 
microstructure resulted in large and rough subsurfaces of fracture 
area that resulted probably from a high proportion of precipitates. 

Holes are seen to only very limited extent, contrastingly to the mi-
crostructure of A treatment. Reduced number of holes in Ctreated 
alloy resulted also in a 30 % decrease in ductility (A30) (Tabs 1 and 2). 

Thermal treatment 
(ageing)

E 
[GPa]

Rp0,2
[MPa]

Rm
[MPa]

Ag
[%]

A30
[%]

A
mean 47.03 626.17 736.03 4.73 9.41
s 13.25 64.03 49.36 1.06 2.20
υ 28.17 10.23 6.71 22.36 23.41
B
mean – – 695.92 5.52 11.91
s – – 45.72 0.47 0.20
υ – – 6.57 8.55 1.65
C
mean 69.58 801.63 929.91 3.57 4.65
s 4.48 47.93 59.36 0.61 0.64
υ 6.43 5.98 6.38 17.17 13.82
E – Young modulus of elasticity, – Ag – elongation (relative deformation) under the 
infl uence of maximum strength, A30 – elongation at break of bar (maximum relative 
deformation), Z – contraction (narrowing of a bar in breaking point).

Tab. 2. Tensile test.

Fig. 3. Microstructure offracture surfaces at breaking tension point 
for A, B and C thermal treatments (from the top to the bottom). Scale 
bar represents 100 micrometers.
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Conclusions

In our study, microstructure was analyzed in dependence of an-
nealing temperature. It is clear that different proportions between β 
phase grains and fi ne α and ω precipitates as well as recrystalliza-
tion and precipitation processes depended on annealing temperature. 
Apart from mechanical and microstructure properties, the alloys 
subjected to three thermal treatment were evaluated also from tech-
nological point of view. Machinability and surface roughness were 
classifi ed (Martikáň, data not shown). It was found that, among the 
three thermal treatment, only C(500 °C) treatmentproduces mate-
rial with suitable machinability and surface roughness. In conclu-
sion, the following thermal treatment was found optimal for the 
Ti-35.5Nb-5.7Ta alloy: melting annealing at 800 °C for 0.5 hour 
followed by a cold swaging with a 52–79 % deformation, and fi nally, 
hardening at 500 °C for 2 hours in water. Therefore, similarly to the 
conclusions of the study (14), the alloy could be recommended for 
further testing and clinical studies. Future studies will focus further 
improvement of mechanic properties of the alloy Ti-35.5Nb-5.7Ta 
that might be reached by addition of some elements. It was reported 
for Ti35Nb6Ta alloy that boron addition causes grain refi nement 
and infl uences mechanical properties (22). The fi nal effect on mi-
crostructure, however, depended on thermal treatment and boron 
amount in the alloy (more than 0.05%). It was also demonstrated 
by the same authors that boron addition infl uenced recrystallization 
processes. Moreover, the tensile strength increases with increasing 
boron addition to alloy. Some authors (e.g. 23), however, report that 
differences in the amount of added Ta that forms Ti-Nb-Ta alloys 
may promote mechanic properties and microstructure of the material 
and thus its applicability in dental implantology. That is the reason 
why β titanium alloys with tantalum and niobium are further investi-
gated to reach materials with low Young´s modulus of elasticity (24).
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Cytocompatibility of implants coated with titanium nitride 
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Abstract: Introduction: The positive cell response to the implant material is refl ected by the capacity of cells to 

divide, which leads to the tissue regeneration and osseointegration. Technically pure titanium and its alloys are 

mostly used for implant manufacturing. These alloys have the adequate mechanical, physical and biological 

properties; nevertheless, the superior biocompatibility of bioceramics has been proven. With the arrival of new 

coating techniques, surface modifi cation of materials used for implants has become a widely investigated issue.

Methods: The paper studied properties of titanium nitride (TiN) and zirconium nitride (ZrN) coatings deposited 

by PVD (Physical Vapour Deposition). Coatings were applied to substrates of pure titanium, Ti6Al4V, Ti35Nb6Ta 

titanium alloys and CoCrMo dental alloy. Different treatments of substrate surfaces were used: polishing, etch-

ing and grit blasting. Cytocompatibility tests assessed the cell colonization and their adherence to substrates. 

Results and conclusion: Results showed that TiN layers deposited by PVD are suitable for coating all substrates 

studied. The polished samples and those with TiN coating exhibited a higher cell colonization. This coating 

technique meets the requirements for the biocompatibility of the implanted materials; furthermore, their colour 

range solves the issue of red aesthetics in oral implantology as the colour of these coatings prevents titanium 

from showing through the gingiva. This is one the most important criteria for the aesthetic success of implant 

therapy (Tab. 5, Ref. 18). Text in PDF www.elis.sk.
Key words: titanium nitride and zirconium nitride coatings, cytocompatibility, bioceramics.

1Clinic of Stomatology, FM MU and St. Anne’s University Hospital Brno, 
Czech Republic, and  2HVM Plasma Ltd. Prague, Czech Republic
Address for correspondence: P. Prachar, MD, PhD, Clinic of Stomato-
logy, St. Anne’s University Hospital Brno, Pekarska 53, CZ-659 14 Brno, 
Czech Republic. Phone: +420.5.43183407
Acknowledgement: This study was based on the project SVC no. 1M0528

Introduction

In implantology, physical and chemical properties of materi-
als play an important role. The strength of the material in the given 
dimension with respect to the reduced diameter of an implant while 
keeping the mechanical and physical properties is very important. 
Biocompatibility and in this case namely cytological properties are 
extremely important. In addition, the interaction between cells and 
the surface of the tested material plays an important role together 
with the question whether the basic physiological functions, i.e. 
capacity of the cytoskeleton to regenerate after the inoculation and 
capacity of cells to divide, have not been damaged. The character of 
the cell-material interaction may be manifested variously, not only 
as described in the relevant testing standards (10). The material may 
be neither cytotoxic nor it exhibits any mutagenic behaviour (clasto-
genic effect or positive gene tests) and still it may be unsuitable due 
to the disrupted relationship between the cells and the tested materi-
al. It depends on how the cells accept the material or material surface, 
how the cytoskeleton cells respond in terms of the cytoskeleton re-
generation, and if the cell response to the material is positive, and to 
what extent cell division is maintained or limited. These are the prin-
ciple parameters roughly indicating the osseointegration capacity. 

 Further, we have a possibility to modify the surface of implant 
materials (2, 8, 11). In terms of biocompatibility, bioceramics has 
been confi rmed to be a more suitable material than widely used tech-
nically pure titan or its alloys (1, 4, 6, 7). The material used previ-
ously was, for example, hydroxyapatite applied on metal implants. 
In a long-term perspective, the adhesion of the hydroxyapatite coat-
ing layer was not suffi cient (3). The method for depositing coatings 
has been innovated. The PVD (Physical Vapour Deposition) method 
is one of possible techniques for coating biocompatible materials. 
This technique enables to form a nearly perfectly adhering layer 
of a material (adhesion 1), which does not disintegrate nor affects 
the surface topography (so important in implantology) (9, 12, 16). 
This methods allows to form a layer or layers in orders of microns, 
in case of hydroxyapatite, a degradable layer accelerating bone 
healing – osseointegration, can be formed. A number of materials 
based on hydroxyapatite, carbon, nitrides and other materials ex-
ist. This surface modifi cation can change the core, i.e. the mate-
rial forming the basis for the implant, to a biologically improved 
material achieving higher criteria of implant healing, i.e. upgrade 
osseointegration to biointegration. Titan and zirkon nitrides belong 
to the materials already tested for their mechanical and physical 
and biological properties. The issue to be solved currently is how 
to use these materials for different “cores“ of materials (13, 17, 18).

Methods 

Methods for sample surface modifi cation: Samples were pre-
pared from several materials: technically pure titanium, titanium 
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alloy Grade V (Ti6Al4V), beta-titanium alloy (Ti35Nb6Ta) and 
chrome-cobalt alloy (CrCoMo) as cylinders with a diameter of 8 mm 
and height 3 mm. Surfaces of the experimental cylinders were then 
modifi ed. Sample surface modifi cations are shown in the Table 1. 
Front areas of substrates were ground and then from all sides modifi ed 
as required according to experimental variants: by polishing, etching, 
or grit blasting with aluminum oxide (Al2O3) grit 120 mesh. The in-
dividual variants were split into two groups: one coated with the layer 
of titanium nitride (TiN), the other with zirconium nitride (ZrN). TiN 
/ ZrN coatings were deposited with the PVD (Physical Vapour Depo-
sition) using the CAE method (Cathodic Arc Evaporation) (Tab. 1).

Cellular material: The cell line MG 63 (ECACC – European 
collection of cell cultures - cat. no. 86051601) from osteosarcoma 
is usually used for testing the implant materials. Its morphology is 
epithelial without more pronounced cell locomotion. It was culti-
vated in DMEM supplemented with foetal bovine serum (10%), 
antibiotics and antimycotics. Cultures were maintained at 37 °C 
in a 5% CO2 air atmosphere. 

The aim of the tests was to compare the capacity of the cell 
line to colonize the surface of the tested materials after 48 hours of 
cultivation. The cell population was planted directly on the tested 
material placed in wells of the cultivation plate (NUNC). The 
whole experiment was conducted in the same 24-well plate. Table 

2 shows the scheme of the plate arrangement. After cultivation, the 
cells were fi xed with acetic acid-alcohol and stained to distinguish 
a border between the cell and material. Then the area occupied 
by cells in 32 fi elds of view in the incident light microscope was 
determined. Fields of view were chosen randomly by scanning. 
The evaluation was performed from photographic records (Tab. 2). 

Results

Results are given in percentages for the individual alloys, TiN 
or ZrN surface coatings, and fi nally according to substrate modifi -
cation before coating, i.e. polished, etched, or blasted substrate. The 
results are summarized in the Table 3 as a percentage of the area 
colonized by cells for the individual experimental variants. From 
tables it is evident that in the group with TiN coating, the lowest 
value (47.97 %) was recorded in the blasted surface of cobalt chro-
mium (as anticipated) and the highest value (58.03 %) in the pol-
ished surface of titanium alloy Grade V. In the ZrN coating, the low-
est value (37.65 %) was in the blasted surface of chromium cobalt 
alloy (again as anticipated), and the highest value (48.83%) was in 
the polished surface of beta-titanium alloy. The effect of coating of 
the modifi ed substrate showed interesting results: the comparison 
of TiN (Tab. 4) and ZrN (Tab. 5) was in favour of the TiN coating. 

Table 3 shows the summarized results of the areas colonized by 
cells in all samples according to sample numbers and surface modi-
fi cations given in the Table 1. At fi rst sight it is evident that the indi-
vidual variants do not differ dramatically, the effect of the substrate 
modifi cation is more pronounced. Therefore, the experimental vari-
ants were split both according to the substrates and their modifi ca-
tion and according to the coating with the tested TiN or ZrN layers 
(Tabs 4 and 5). A more pronounced difference in the cell coloniza-

Sample no. Substrate Modifi cation Coating
1 Ti P TiN
2 E TiN
3 B TiN
4 P ZrN
5 E ZrN
6 B ZrN
7 Ti6Al4V P TiN
8 E TiN
9 B TiN

10 P ZrN
11 E ZrN
12 B ZrN
13 Ti35Nb6Ta P TiN
14 E TiN
15 B TiN
16 P ZrN
17 E ZrN
18 B ZrN
19 CrCoMo P TiN
20 E TiN
21 B TiN
22 P ZrN
23 E ZrN
24  B ZrN

P – polished substrate, E – etched substrate, B – grit-blasted substrate

Tab. 1. Experimental groups of samples and their modifi cation.

  Coating
Substrate TiN TiN TiN ZrN ZrN ZrN
Ti P E B P E B
Ti6Al4V P E B P E B
Ti35Nb6Ta P E B P E B
CrCoMo P E B P E B
P – polished substrate, E – etched substrate, B – grit-blasted substrate

Tab. 2. Scheme of the experimental cultivation.

Sample no. Cell colonization %
1 56.72
2 55.84
3 48.13
4 46.58
5 47.37
6 38.14
7 58.03
8 56.28
9 49.43

10 45.23
11 43.12
12 39.44
13 54.31
14 56.18
15 49.15
16 48.83
17 46.28
18 40.62
19 53.64
20 51.22
21 47.97
22 46.97
23 45.12
24 37.65

Tab. 3. Cell colonization of the modifi ed sample surface with a studied 
coating in percents.
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tion of the sample area was recorded in coating with the TiN, com-
pared to ZrN. The tables also show the effect of substrate modifi ca-
tion before coating. It is evident that the glossy surfaces are better 
accepted by cells than the rougher blasted ones (Tabs 3, 4 and 5).

Discussion

The materials used in implantology must meet the criteria for 
mechanical and physical resistance (1, 5, 15, 17). In addition, bio-
logical properties or biocompatibility are crucial (4, 5, 7, 9, 12, 16) 
for successful osseointegration (a fast connection between the mate-
rial of an implant and bone) or biointegration ensuring a cell-material 
bond. Until recently, the situation was not fully optimal. The problem 
was not in a good choice of ceramics– hydroxyapatite – for coating 
but rather in the technique of adhesion of the material as the coating 
degraded after some years. Currently, there is an effort to achieve 
the adhesion of the material marked as 1 – i.e. the highest possible 
in scale of the assessment of the surface adhesion (9). The PVD 
method is one of possible techniques for depositing coatings while 
maintaining the supreme mechanical and physical properties of the 
surface layer. This method not only allows to achieve adhesion 1, it 
also ensures that surface modifi cation before coating is not damaged 
(13, 14, 18) and the topography of the implant material is not altered 
by coating. The coating material exactly copies the surface and it can 
be deposited in only a few micrometers thick layers. These fi ndings 
have also been proven within the grant project (Vaněk, Prachár, Bar-
táková) studying TiN and ZrN coatings on the chromium cobalt alloy.

Conclusion

We can conclude that the cellular adhesion is signifi cantly 
affected by the type of the implant material and its surface modi-
fi cation. In the group of TiN coating, the best material was the 
titanium Grade V alloy in polished treatment and the worst was 
blasted chromium cobalt alloy. In the group of ZrN coating, beta-
titanium alloy with polished modifi cation was assessed as the best 
and chromium cobalt alloy in the blasted surface was the worst. 

  TiN coating 
Substrate P E B
Ti 56.72 55.84 48.13
Ti6Al4V 58.03 56.28 49.43
Ti35Nb6Ta 54.31 56.18 49.15
CrCoMo 53.64 51.22 47.97
P – polished substrate, E – etched substrate, B – grit-blasted substrate

Tab. 4. Colonization of the sample area with cells in percents in tita-
nium nitride coating.

  ZrN coating 
Substrate P E B
Ti 46.58 47.37 38.14
Ti6Al4V 45.23 43.12 39.44
Ti35Nb6Ta 48.83 46.28 40.62
CrCoMo 46.97 45.12 37.65
P – polished substrate, E – etched substrate, B – grit-blasted substrate

Tab. 5. Colonization of the sample area with cells in percents in zir-
conium nitride coating.

Further important fi nding was the difference in cell colonization 
in favour of the polished surface versus the blasted surface and a 
higher cell colonization in samples with the TiN coating compared 
to those with ZrN coating. All these fi ndings confi rm suitability of 
the use of TiN and ZrN coating materials in implantology.
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The titanium PV I endosteal implant from beta-titanium alloy Ti 38Nb 6Ta
Patrik Prachar, Sonia Bartakova, Jiri Vanek

Aim. The aim of this study was to use the beta-titanium alloy Ti38Nb6Ta for production of a new construction line of 
implants, perform testing on animals and preclinical tests.
Materials and Methods. Within this study, a new PV I implant with five construction variants was developed. The 
implant includes three types of threads – microthreads and flat threads of two types with a different depth. Further, 
the PV I implant was tested on minipigs. Subsequently, preclinical tests of 150 implants were performed and assessed. 
The age interval of patients was from 18 to 74 years. 
Results. Beta titanium alloy exhibited higher strength than titanium alloys. Anti-corrosion resistance was also higher. 
The implant from beta-alloy was inserted in the tibias of minipigs. Sections showed good osseointegration of the PV 
I implant. During the preclinical tests, 150 implants were inserted with the success rate of 99.33% after the two year 
assessment. The assessment also included handicapped patients who are not usually assessed in classical studies. 
Finally, the implantation protocol and documentation of a new implantation system PV I was designed. At the same 
time the industrial sample of this implant was formed and accepted. 
Conclusion. A new anti-rotation PV I implant with microthreads and conical anchorage of the abutment into the fixture 
was formed. The beta-titanium alloy Ti38Nb6Ta used for the implant was biocompatible and had higher mechanical 
and physical properties than the existing titanium alloys. The PV I implant was recommended for clinical application.

Key words: beta-titanium alloy, anti-rotation feature, microthreads, handicapped patient
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INTRODUCTION

Dental implantology has become a standard com-
petence in treating dental defects. A number of dental 
implantation systems have been developed, namely end-
osteal using metal alloys and ceramics. Alloys of titanium 
Grade I-V with the addition of Al, V, Mo, Zr, Ta, Hf, Nb 
for the improvement of healing and functioning proper-
ties of these implants are preferred due to their biologi-
cal and mechanical-physical properties¹. Their specific 
characters lie in their construction, shape, anchorage of 
the abutment, surface modification and inserting instru-
mentarium2-4. The main objective of implantology is to 
achieve in a shortest possible time after insertion into 
the tissue the optimal permanent tissue integration in a 
wide range of clinical indications, also in handicapped 
and risky patients. A special attention has been paid to a 
shape of implants, shape modification of threads in rela-
tion to the bone, surface modification by coating or using 
some other treatment, e.g. electroerosion etc.3,4. In the 
two stage implants, perfect initial stability of the implant 
and perfect anchorage of the abutment are essential to 
avoid the implant loosening and prevent penetration of 
secondary infection. In relation to the above mentioned, 
it has been demonstrated that titanium alloys with the 
additional components of Al, V  are not biologically fully 
optimal5 while the addition of Nb, Ta, Zr, Mo, Hf have 
been confirmed as more suitable6. In addition, titanium 

alloy with a modified admixture of metal components 
must allow processing for achieving a required shape of 
the implant while keeping optimal mechanical and physi-
cal characters after the insertion into the soft tissues and 
bone (e.g. module of flexibility). Our previous studies 
have demonstrated suitability of the beta – microstructure 
of the basic titanium alloy5,7-9.

Within the activities of the SVC (Stomatological 
Research Center) in 2005 – 2011 aiming at achieving the 
above mentioned requirements, after continuous biophysi-
cal tests, beta-titanium alloy Ti38Nb6Ta was developed 
and filed for patent rights6. Subsequently, from this alloy 
five types of PV implants (PV I – PV V) with modified 
threads and perfect connection of the abutment into the 
fixture were newly designed. The tissue integration of 
these implants was checked experimentally in the scope 
of the international collaboration5. This study presents 
construction and first results from preclinical tests of 
PV I, which was the most type.

MATERIAL AND METHODS

The PV I implant was designed as a two-stage dental 
implant with anti-rotational and anti-peri-implantation 
features. It consists of a cylindrical fixture with a conical 
apical end (Fig. 1). The edge of the coronary part was 
beveled to allow a deeper insertion of the implant into the 
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bone and prevent a higher stress and associated resorption 
of the bone (corticalis). The threads in the fixture were 
pre-drilled and consisted of three parts: 

The first – coronary part contained microthreads.
The second – threads of the middle part with a pitch 

of 0.6 mm and depth of 0.25 mm 
The third – apical part consisted of threads with a 

pitch of 0.6mm and depth from 0.3 to 0.5 mm.
The treads of the second and third parts of the im-

plant had flat profiles, which classifies them as very 
good threads in terms of stress – bone ratio. Further, two 
trenches in the apical part allow condensation of the bone 
during the implant insertion. The coronary part of the im-
plant was beveled to reduce the stress in the cortical bone 
and polished for a smooth contact with the soft tissue.

The inner part of the fixture contained a coil for screw-
ing the abutment, square prism as an anti-rotation feature 
facilitating the insertion of the implant and stabilization 
of the abutment, and finally self-locking angel providing 
a firm implant-abutment connection and preventing the 
peri-implant disease development. The abutment consist-
ed of a screw for fixation in the fixture, a square prism 
fitting into the fixture with conical broadening for a tight 
connection. The abutment itself in the gingival part al-
lowed the least possible dead space to be formed in the 
transition area between the bone and gingiva.

Subsequently, testing on animals was conducted in col-
laboration between the Stomatological Research Centrum 
(SRC) and Tokyo Medical and Dental University. One-
year old minipigs were used as laboratory animals as their 
bone tissue is similar to that of humans. The implants 
were introduced into the tibias of pigs and evaluated after 
a month on the sections. Testing of implants were at two 
minipigs. Now the variant with beta-alloy corresponded 
two implants. It was found that implant healing by osseo-
integration has been fully. This experiment was approved 
by the Ethical Commitee of Japan. This study assessed 
only the beta alloy implant sections.

Preclinical tests performed within the SRC project and 
other application tests included insertion of 150 implants 

of PV I type. Before implantation, each patient was in-
formed about the preclinical testing and then enrolled 
into the protocol. The material for the pre-clinical tests 
was wholly bioinert.

The implants were used as solo pillars, in connection 
with teeth or without the tooth-implant connection and 
implants in the toothless jaw. Totally 83 implants in 37 fe-
males and 67 implants in 28 males were introduced. The 
age interval of patients was from 18 to 74 years. 

RESULTS

The beta titanium alloy exhibited excellent construc-
tion and mechanical and physical properties. Compared 
to titanium alloys, higher strength was achieved10. In ad-
dition, anti-corrosion resistance was higher than in the 
titanium alloys10-12.

The insertion of the implant into the tibia of minipigs 
and evaluation of osseointegration were carried out in 
Japan. The implants were examined on the bone sections 
after one month (Fig. 2). In case of the implant from beta 
alloy, osseointegration did not exhibit any signs of resorp-
tion. 

In the preclinical phase, the success rate of the placed 
implants was 99.33%. This corresponds to one explant-
ed implant removed still during the healing period. In 
this one case single stage augmentation was performed. 
There was not any antiinflammation reaction but a stable 
connection was not a result of osseointegration but fi-
brointegration. This could have been caused by an error 
during the insertion, i.e. insufficient primary stability of 
the implant. In females, the success rate of implantation 
was 100% in all indications; in males, the success rate of 
implantations in the indication of the “in-gapped” pillar 
in connection with the teeth was 95.00%. The success rate 
of the other indications was 100%. The high success rate 
reflects a short interval (the assessment after two years) 
(Table 1). Samples of some implantations are shown in 
RTG images (Fig. 3-5).

Fig. 1. Implantation system PV I. Fig. 2. Section of the tibia bone with the PV I. implant in a 
minipig.
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Table 1. Number of implants according to the indications of insertion and the success rate of the implantation within two years.

Total / Success Rate Females / Success Rate Males / Success Rate

Solo pillar  22 100%  15 100%  7 100%

Shortened dental arch  42 100%  27 100%  15 100%

“In-gapped” pillar in connection with teeth  38 97.37%  18 100%  20 95%

Toothless jaw  48 100%  23 100%  25 100%

Total no. of implants  150  99.33%  83 100%  67 98.51%

Fig. 3. State after the insertion of PV I implants in a patient 
after resection of the mandibula.

Fig. 4. State in a patient with hypodontia and a limit value of 
tolerance to titanium.

Fig. 5. State after the PV I implant insertion and bilateral 
augmentation of sinus highmori.

Finally, the implantation protocol and documentation 
of the new PV I implantation system were created (Fig. 6).

DISCUSSION

Biotests conducted in collaboration with Japan con-
firmed the optimal characters of the beta titanium alloy13 

and excellent construction properties of the implants. 
The threads in the apical part were assessed as very good 
threads considering the stress-bone ratio14. Manipulation 
with the implants and their insertion was simple and ac-
curate thus the PV I implants have a wide application 
not only in common indications but also in handicapped 
patients.

The construction in the cortical part - microthreads 
and beveled implant apix - ensured minimal resorption in 
the cortical part of the bone. This corresponds to similar 
threads used in the AstraTech system of the implants15-17.

The abutment, fully and accurately fitting the fixture 
is another positive feature of the implant construction. Its 
antirotation design ensures stability of the abutment and 
exact positioning by self-locking angel impedes penetra-
tion of bacteria18-20.

One failure occurred in this study shows the impor-
tance of the primary fixation of the implant in the bone 
in the augmentation of the sinus highmori for achieving 
implant stability. This case showed that the insufficient 

stability did not lead to required osseointegration thus the 
required result was not achieved.

Indications of the inserted implants also included 
risky subjects (24 implants in 7 patients), i.e. patients 
after resection of the mandibula, after radio- and chemo-
therapy and also patients with limit (1.8 - 2.0) allergy to 
titan. In all these cases, the implantation and healing were 
without resorption and complications.

Therefore the PV I system but also other types of PV 
implants from beta alloy are perspective in terms of long 
term use in oral implantology. 
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CONCLUSION

A new implant designated as PV I was developed. It 
is an anti-rotation implant of a partly conical shape with 
micro threads in the coronary part. It is anchored by lock-
ing angel for the minimal microbial invasion. Beta alloy 
used for implant manufacturing ensures biocompatibility 
and higher mechanical and physical properties compared 
to titanium alloy or pure titanium. Testing on minipigs 
did not prove any significant signs of resorption on the 
examined sections. Furthermore, pre-clinical assessment 
showed excellent results of the implant insertion. The re-
sults fully complied with our requirements for implants.

We can summarize that the implant system PV I made 
from beta alloy and its modification can be recommended 
for clinical application.
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Long-Term Corrosion Behavior of Biocompatible β-Type Ti Alloy
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The corrosion behavior of the Ti-33.5Nb-5.7Ta alloy (Ti-Nb-Ta) as a biocompatible β-type Ti alloy during long-term immersion in
simulated body fluid was investigated. Like pure Ti, pitting corrosion did not occur on Ti-Nb-Ta during anodic polarization. Thus,
alloying of Ti with Nb and Ta did not change the chloride-ion sensitivity. Metal ion release of Ti, Nb, and Ta was detected after
7-d immersion in the solution; however, the amounts of ions were much smaller than those from Type316L stainless steel. X-ray
photoelectron spectroscopy revealed that the fractions of Nb and Ta in the passive layer increased during the immersion while that of
Ti decreased. The corrosion rate of Ti-Nb-Ta determined by electrochemical impedance spectroscopy kept decreasing over a period
of 15 d while the thickness of the passive layer did not change after 1 d. Thus, the reconstruction of the passive layer of the alloy was
proven to be important for metal ion release during long-term implantation in a living body. Thus, Ti-Nb-Ta has sufficient corrosion
resistance as a biocompatible β-type Ti alloy.
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Titanium (Ti) and Ti alloys are common metallic biomaterials
used in the fields of medicine and dentistry. Commercially pure Ti
(CP Ti), Ti-6Al-4V alloy, and the Ti-6Al-7Nb alloy are widely used
as medical devices due to the excellent combination of mechanical
properties, corrosion resistance, and biocompatibility.

Recently, β-type Ti alloys, which have body-centered cubic struc-
tures, have been attracting attention as novel metallic biomaterials.
β-type Ti alloys show lower Young’s modulus than CP Ti and other
conventional Ti alloys. Reducing the Young’s modulus of metallic
biomaterials minimizes the stress-shielding effect in a bone fixator.
In addition, the shock-absorbing property of dental implants might be
achieved by decreasing the modulus. A Ti-13Nb-13Zr alloy (ASTM
F1713), which has a near-β structure, was developed to replace the
traditional Ti-6Al-4V alloy. The Ti-6Al-4V alloy is α+β type alloy
and has a rather high Young’s modulus.1 Furthermore, Niinomi et al.
developed Ti-29Nb-13Ta-4.6Zr alloy, which is a low Young’s modu-
lus β-type alloy composed of non-toxic and allergy-free elements.2,3

Thus, in recent years, many researchers have designed β-type Ti alloys
with various compositions because of their prospects for medical use
due to their lower Young’s modulus.4,5 To stabilize the β-phase in Ti,
a certain amount of alloying element as a β-former is necessary.

On the other hand, pitting corrosion rarely occurs on CP Ti be-
cause it has little sensitivity to halogen ions.6 However, the excellent
localized corrosion resistance of Ti may be weakened by alloying.
Thus, the corrosion resistance of the Ti alloy in a living body, which
essentially contains chloride ions, strongly depends on its composi-
tion and crystal structure. Recently, the corrosion resistance of β-type
Ti alloys has been reported. The alloying of Ti with Nb, Ta, and Mo
did not affect the localized corrosion resistance.7–15 In other words,
like pure Ti, the passive layers of these β-type Ti alloys are stable
in a solution containing chloride ions. Thus, it is possible to design
β-type Ti alloys for biomedical devices with both good mechanical
properties and corrosion resistance. However, even though the passive
state of the alloy is maintained, the amount of metal ions released into
a living body should be minimized to avoid the associated difficul-
ties, including allergic reactions, osteolysis, and implant failure.16,17

Accumulation of the metal ions might occur as a consequence of low
corrosion rate of implant devices over long-term implantation. In this
sense, the corrosion behavior for a long period under a biological en-
vironment is as important as the chloride-ion sensitivity to determine
the biosafety of metallic biomaterials. However, there is little study
on the long-term corrosion behavior of β-type Ti alloys in biological
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environment.7 In particular, the effects of alloying elements to Ti on
the formation of the passive layer, and metal ion release over a long
test period are still unclear.

Therefore, in this study, several corrosion tests and surface an-
alyzes were performed in a simulated body fluid to investigate the
corrosion behavior of a β-type Ti alloy. We employed a Ti-33.5Nb-
5.7Ta alloy (Ti-Nb-Ta), a typical and basic β-type Ti alloy developed
by our group. In addition to traditional corrosion evaluation methods,
an in-situ corrosion rate measurement by electrochemical impedance
spectroscopy (EIS) was performed for a long period of 28 d. The pas-
sive layer was characterized using X-ray photoelectron spectroscopy
(XPS). The changes in the corrosion behavior, metal ion release, and
passive layer of the β-type Ti alloy were investigated. Finally, the
performance of the alloy related to metallic biomaterials from the
viewpoint of corrosion science is discussed.

Materials and Methods

Specimen preparation.— Specimens were prepared from a rotary-
forged bar of Ti-Nb-Ta. The diameter of the Ti-Nb-Ta bar was reduced
from 9.2 mm to 8.0 mm during the forging process. Ti-Nb-Ta disks
with 8 mm diameter and 1.5 mm thickness were obtained by cut-
ting the rod. CP Ti (Grade 2, Ti), Ti-50.8mol%Ni superelastic alloy
(Ti-Ni), and type 316L stainless steel (316L) disks were also pre-
pared as control specimens. The specimens for corrosion tests were
mechanically ground to #800 grit SiC abrasive paper. The specimens
for XPS were additionally polished and mirror-finished with 9 μm
diamond paste and 0.04 μm colloidal silica. The specimens were then
ultrasonically cleaned in acetone and ethanol.

Simulated body fluid.— In this study, the simulated body fluid
as a corrosion test solution was prepared with ultrapure water (>18
M�-cm) and reagent-grade chemicals. The solution was a mixture of
5.85 gL−1 NaCl and 10.0 gL−1 lactic acid. The pH of the solution
was checked in advance and was confirmed to be within the range of
2.30 ± 0.05 just after preparation. This solution was intended to be an
accelerated body fluid for rapid testing of corrosion measurements of
dental metallic materials prescribed by ISO 10271.18 It was reported
that medical devices implanted in a living body are sometimes ex-
posed to acid environment for various reasons.19–21 Although the pH
value of 2.3 in this study is lower than that in such actual environ-
ments, it is appropriate for accelerating corrosion measurements. The
aggressiveness of the solution in this study is the highest among the
other simulated body fluids because of the presence of chloride ions147
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with low pH. All of the corrosion tests in this study were performed
under open-air condition.

Anodic polarization measurement.— An anodic polarization mea-
surement (linear sweep voltammetry) was performed with a potentio-
stat (HABF-501G, Hokuto Denko) and a function generator (HB-111,
Hokuto Denko). A saturated calomel electrode (SCE) and a Pt-black
electrode were used as a reference and a counter electrode, respec-
tively. The specimen was fixed in a polytetrafluoroethylene (PTFE)
holder. The exposed area contacting the electrolyte was 0.38 cm2

(7.0 mm in diameter). Details of the working electrode are described
elsewhere.6 After immersing the specimens into the test solution at
37◦C, the open circuit potential (OCP) was measured for 10 min.
Thereafter, the gradient anodic potential was applied at a constant
sweep rate of 1 mVs−1 from OCP to 2 VSCE. The test was performed
on three specimens in the same conditions (N = 3).

Dissolution test.— The dissolution test was performed to evaluate
the corrosion rate and amounts of the released metal ions during the
immersion in the test solution. The whole area of the specimen was
ground and immersed in ultrapure water for 24 h at room temperature
to stabilize the passive layer. The glass bottle used as the container for
the dissolution test was washed by 3% by volume HNO3 solution and
rinsed well with ultrapure water. Twenty mL of the test solution was
then put into the glass bottle, followed by the specimen. The bottle was
completely sealed and kept for 7 d at 37◦C. The concentrations of the
metal ions were measured with an inductively coupled plasma atomic
emission spectrometer (ICP-AES, ICPS-7000 ver. 2, Shimadzu). The
amounts of the released ions from the specimen were distinguished by
subtracting the values of the blank measurement (the tested solution
without a specimen). The test was performed on three bottles in the
same conditions (N = 3).

XPS measurement.— The surface characterization of the Ti-Nb-Ta
alloy before and after the immersion in the test solution was performed
by XPS (JPS-9010MC, JEOL) with the Mg Kα line (1253.6 eV). The
spectrometer was calibrated against the Au 4f peak of pure gold,
Ag 3d peak of pure silver, and the Cu 2p peak of pure copper. The
binding energies were calibrated using the peak energy of C 1s of
contaminant carbon, 285.0 eV. To estimate the integrated intensities
of the photoelectron peaks, the background was subtracted from the
measured spectrum according to Shirley’s method.22 The composi-
tion of the surface oxide layer was calculated according to a method
described in a previous study.23 Empirical and theoretically calcu-
lated data of the relative photoionization cross sections were used for
quantification.24–27 An angle-resolved technique for XPS was applied
to evaluate the gradient of the compositions of the passive layer at
photoelectron take-off angles of 17.5◦, 40.5◦, and 90.0◦. The take-off
angle is defined as the angle between the direction of the photoelec-
tron path to the electron spectrometer and the specimen surface. The
test was performed on a specimen in the same conditions (N = 1).

EIS measurement.— A two-electrode type EIS measurement was
performed with an electrochemical measurement system (IviumStat,
Ivium Technologies). Two Ti-Nb-Ta electrodes were prepared by em-
bedding in cold mounting epoxy resin (SpeciFix-20, Struers). After
grinding the surface, the electrodes were immediately immersed in the
test solution and placed face-to-face at a constant distance of 10 cm.
EIS measurement was started with an alternative potential of 10 mV
in amplitude just 10 min after immersion. The frequency was swept
from 104 to 10−2 Hz at intervals of 3 points/decade to minimize the
measurement time. The measurement was continued for 28 d at 37◦C
in an isothermal chamber. The test was performed once on a couple
of specimens (N = 1).

Results and Discussion

Polarization curve.— The OCPs of Ti-Nb-Ta, Ti, Ti-Ni, and 316L
measured before the polarization were −0.266 ± 0.005 VSCE, −0.290

Figure 1. Polarization curves of the specimens in simulated body fluid (5.85
gL−1 NaCl and 10.0 gL−1 lactic acid, aerated) at 37◦C (N = 3).

± 0.014 VSCE, −0.171 ± 0.043 VSCE, and −0.172 ± 0.003 VSCE,
respectively. They were almost stable during a measurement time of
10 min. Figure 1 shows the polarization curves as result of the anodic
polarization tests. The passive regions clearly appeared at a higher
applied potential region of Ti-Nb-Ta and Ti curves in the figure. The
passive region remained without any metastable pitting until 2 VSCE

which was set as the final potential for the measurement. The polar-
ization curve of Ti closely resembled that of Ti-Nb-Ta. On the other
hand, Ti-Ni showed a transpassive state derived from the selective
dissolution of Ni at a higher potential than 1.2 VSCE. The corrosion
resistance of 316L was the lowest in the polarization test: The cor-
rosion current density was the highest and the breakdown potential
was close to the corrosion potential. Hence, the passive layer of 316L
was unstable in the severe environment of the low-pH chloride so-
lution. It is known that Ti does not have chloride-ion sensitivity and
thus shows excellent resistance against localized corrosion even in a
chloride-containing solution. For implant materials, exposure to chlo-
ride ions cannot be avoided because body fluids always contain a
certain amount of chloride. In this sense, the chloride-ion sensitivity
is one of the most important factors for metallic biomaterials. Ti-Nb-
Ta showed the same result as Ti in the polarization test using acid-
and chloride-containing solution. This means that Ti-Nb-Ta and Ti are
appropriate materials for preventing a localized corrosion attack.

Metal ion release.— The results of the dissolution tests are sum-
marized in Fig. 2. The metal ions derived from the corrosion reaction

Figure 2. Result of the dissolution test of immersing the specimens in the
simulated body fluid (5.85 gL−1 NaCl and 10.0 gL−1 lactic acid, aerated) at
37◦C for 7 d (N = 3). 148
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Table I. Composition, thickness, and cation fraction of the passive layer on Ti-Nb-Ta before and after immersion in the test solution calculated
from XPS measurements with a detection angle of 90◦.

Concentration (mol%)

Specimen Ti Nb Ta O Thickness/nm

Untreated 19.4 7.8 0.3 72.5 4.9
Immersion 1 d 19.5 9.1 0.6 70.8 5.9
Immersion 7 d 18.4 9.8 0.8 71.0 5.8

Cation fraction (mol%)

Specimen Ti Nb Ta
Untreated 70.6 28.4 1.0
Immersion 1 d 66.8 31.0 2.2
Immersion 7 d 63.6 33.8 2.6
Bulk composition (Substrate) 74.8 23.3 1.9

during immersion in the test solution for 7 d were detected by ICP-
AES. All of the components of the alloy were dissolved into the test
solution during the test period. The amounts of the released ions from
316L were much higher than those of Ti and Ti alloys. On the other
hand, Ti showed the least total amount of released ions. Despite the
lower proportions of Ti in Ti-Nb-Ta and Ti-Ni than in Ti, the amounts
of Ti ions released from Ti-Nb-Ta and Ti-Ni were higher than those of
Ti. This indicates that the alloying of Ti may accelerate the dissolution
of the alloy at the initial stage of immersion due to the differences in
the standard potentials among each element. Ti-Ni released Ni ions,
which are very hazardous for metal allergy.28,29 In contrast, Nb and
Ta are known as non-allergenic and biosafe elements.30 In this sense,
the biosafety level of Ti-Nb-Ta is much higher than that of Ti-Ni
and other Ti alloys containing allergenic elements even though cer-
tain amounts of Nb and Ta ions are released in the initial period of
implantation.

Characterization of the passive layer.— XPS was performed on
Ti-Nb-Ta specimen surfaces: before immersion into the test solution
(untreated) and after immersion treatment for 1 and 7 d in the solution
(1 d immersion and 7 d immersion, respectively). In addition to con-
taminant carbon, O, Ti, Nb, and Ta were detected from all specimens.

Figure 3. XPS spectra of O 1s, Ti 2p, Nb 3d, and Ta 4f electron-binding
energy regions obtained from untreated Ti-Nb-Ta.

The XPS spectra of the untreated Ti-Nb-Ta around O 1s, Ti 2p, Nb
3d, and Ta 4f electron-binding energy regions with the photoelectron
take-off angle of 90.0◦ are shown in Fig. 3. The deconvolution of
peaks was conducted according to the published binding energy data
with compatible full width of half maximum, (FWHM) values.31–36

As a result, the spectra of Ti, Nb, and Ta were identified as metal states
(Ti0, Nb0, and Ta0) and oxidized states (Ti2+, Ti3+, Ti4+, Nb2+, Nb4+,
Nb5+, and Ta5+). The spectrum of the O 1s electron was deconvoluted
to three peaks that are originated from (1) oxide, (2) hydroxyl groups
or hydroxide, and (3) hydrate or adsorbed water.33,37–39 From these
results, it was found that the passive layer of Ti-Nb-Ta was mainly
composed of a mixed oxides of Ti, Nb, and Ta. The passive layer
includes small amounts of incompletely oxidized Ti (valence: 2 and
3) and Nb (valence: 2 and 4) in addition to the completely oxidized
Ti (valence: 4), Nb (valence: 5), and Ta (valence: 5).

Table I shows the compositions and the thicknesses of the passive
layers of Ti-Nb-Ta that were calculated by quantitative analyzes of
the XPS spectra. The cation fractions of the passive layers are also
summarized in the table. The air-formed passive layer on the untreated
Ti-Nb-Ta contained each oxide of the alloying elements, however, the
fraction was different from that of the substrate. Although all Ti, Nb,
and Ta are strong oxidizable elements, the degree of the oxidation of
Nb from the bare-metal substrate just after the polishing was higher
than those of Ti and Ta. Thus, a Nb-rich passive layer was formed
on Ti-Nb-Ta just after polishing. After immersion in the test solution,
Nb and Ta showed increased concentrations, while the concentration
of Ti decreased. This means that Nb and Ta were more stable in the
corrosive environment of the test solution than Ti. The thickness of the
passive layer slightly increased from 4.9 nm to 5.9 nm during the first
1-d immersion in the test solution. However, it did not change during
the following immersion period until 7 d. The increase in Nb and Ta
accompanying the decrease in Ti without increase in the thickness of
the passive layer indicates that the preferential oxidations of Nb and
Ta and partial dissolution of Ti occurred. Table II shows the mass

Table II. Mass balance of Ti, Nb, and Ta during immersion in the
test solution for 7 d calculated from the results of dissolution test
and XPS measurement.

Elements Ti Nb Ta

Mass of the element used for oxide formation
into the passive layer, wox / mgm−2

0.28 2.08 0.77

Mass of the released element into the
solution as ion, wion / mgm−2

42.64 23.95 4.07

Total mass of the consumed element by
corrosion reaction, wox+wion / mgm−2

42.92 26.03 4.84

Proportion of the oxide formation to the total
corrosion reaction, wox/(wox+wion) (%)

0.7 8.0 15.9
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Figure 4. Cation fraction of Ti in the oxide layer of Ti-Nb-Ta calculated from
angle-resolved XPS quantitative analysis.

Figure 5. Cation fraction of Nb in the oxide layer of Ti-Nb-Ta calculated from
angle-resolved XPS quantitative analysis.

Figure 6. Cation fraction of Ta in the oxide layer of Ti-Nb-Ta calculated from
angle-resolved XPS quantitative analysis.

balance of each element during the immersion in the test solution
for 7 d calculated from the results of XPS and the dissolution test. It
shows that a large part of the corroded elements were released into the
solution as metal ions. On the other hand, remaining corroded elements
were consumed to form oxides for the growth of the passive layer. The
proportions of the oxide formation of Nb and Ta into the passive layer
to the total corrosion reaction were much higher than that of Ti; the
oxides of Nb and Ta were relatively concentrated in the passive layer
during the immersion period while most of Ti was always dissolved
into the solution. Thus, it was confirmed that the reconstruction of the
passive layer formed on Ti-Nb-Ta occurred during the longer period
of exposure in the corrosive environment.

Figures 4, 5, and 6 show the results of XPS measurements with an
angle-resolved technique that allows limiting the detection depth of
the photoelectrons. The smaller value of λ in the x-axis of the figures
means that the data are originated from only the shallower area of
the specimen. As seen in Fig. 4, the concentration of Ti decreased
with a decrease in the detection depth; the concentration of Ti was
relatively smaller at the outermost region of the passive layer. This
tendency was more remarkable after immersion in the test solution,
accompanying the total reduction of the Ti concentration. On the
other hand, the result of Ta (Fig. 6) was the opposite to that of Ti. The
concentration of Ta increased during the immersion in the test solution;
the increase was especially noticeable at the outermost region of the
passive layer. The reconstruction of the passive layer discussed above
might first take place at the interface between the solution and the
passive layer. The results of the angle-resolved XPS measurements
supported the hypothesis of the reconstruction of the passive layer
during the immersion period.

Corrosion rate over time.— Figure 7 shows the results of the EIS
measurement as Bode plots. Curve fitting was performed using a
conventional equivalent circuit model, as shown in Fig. 8 where Rp,
Rs, and CPE are the polarization resistance, solution resistance, and
constant phase element, respectively. The solid lines in Fig. 7 rep-
resent the fits with the optimized electric components of the circuit.
Table III shows the list of the fitting results, where Cdl, p, and χ2

Figure 7. Bode plots of Ti-Nb-Ta in the simulated body fluid obtained by EIS
measurement.
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Figure 8. Equivalent circuit model used in this study for the curve fitting of
EIS analysis.

represent double-layer capacitance, CPE index, and chi-square value
of the fitting. There is almost no difference between the experimental
and calculated data. Thus, the curve fitting by using the equivalent cir-
cuit with a single capacitive component (Fig. 8) can be considered as
reasonable. The Rp in Table III increased with immersion time. Thus,
the corrosion reaction was suppressed during the immersion period.
Corrosion rate can be theoretically determined by a reciprocal of Rp,
anodic- and cathoric- Tafel constants.40 In this study, hypothetical
corrosion rate was defined as a reciprocal of the Rp value, assuming
the Tafel constants were not changed during the immersion period.
The change in the corrosion rate of Ti-Nb-Ta during the immersion
in the test solution is shown in Fig. 9. The corrosion rate decreased
drastically immediately after immersion. The decline in the corrosion
rate became gradual but continued until 15 d after immersion, at which
point it was stable. The passive layer formed just after abrasion was
thin and relatively unstable. The XPS measurement showed that the
thickness of the passive layer increased until 1d after immersion, as
shown in Table I. Thus, the rapid decrease in the corrosion rate in
the initial period was mainly due to the growth of the passive layer.
However, the corrosion rate kept decreasing after 1 d even though the
thickness of the passive layer did not change further. As discussed in
the result of the XPS measurement shown in Table I, the composi-
tion of the passive layer continued to change after a longer period of
immersion. This reconstruction of the passive layer, which involved
the selective accumulation of Nb and Ta, also contributed to enhance
the protectiveness of the passive layer. For metallic biomaterials that
are intended for implantation in a living body, such as dental implants
and internal fixators, both the elements and the total amounts of the
released metal ions are important for allergic sensitization. The Ti
alloy containing Nb and Ta, which are non-allergenic elements, in this
study showed high corrosion resistance due to the reconstruction of
its passive layer. In this sense, the alloying with Nb and Ta is effective
to not only stabilize β-phase, but also enhance long-term biological
safety of Ti.

Table III. Equivalent circuit parameters calculated from the curve
fitting of the EIS measurements.

Time Rs / � Rp / ×106 �cm2 Cdl / ×10−6 Fcm−2 p χ2

10 min 86.2 0.03 50.3 0.902 0.0320
30 min 86.4 0.07 49.2 0.928 0.0054
1 h 84.9 0.10 46.3 0.928 0.0043
5 h 82.3 0.29 36.2 0.926 0.0040
10 h 82.5 0.46 31.6 0.924 0.0039
1 d 82.8 0.77 26.3 0.923 0.0039
5 d 83.2 2.37 18.5 0.923 0.0029
10 d 83.0 3.22 16.0 0.917 0.0031
28 d 86.3 2.69 13.2 0.907 0.0047

Figure 9. Change in the corrosion rate of Ti-Nb-Ta during immersion in the
simulated body fluid (5.85 gL−1 NaCl and 10.0 gL−1 lactic acid, aerated) at
37◦C.

Conclusions

The corrosion behavior of the Ti-33.5Nb-5.7Ta alloy (Ti-Nb-Ta) as
a biocompatible β-type Ti alloy for long-term immersion in simulated
body fluid was investigated. Like pure Ti, pitting corrosion did not
occur on Ti-Nb-Ta during anodic polarization. Although the total
amount of released ions from Ti-Nb-Ta was slightly higher than that
from pure Ti, it was much lower than that from Type 316L stainless
steel. The passive layer of Ti-Nb-Ta was composed of a mixed oxide
of Ti, Nb, and Ta including small amounts of incompletely oxidized
Ti and Nb. The proportions of Nb and Ta increased after immersion in
the simulated body fluid. The EIS measurement showed the corrosion
rate of Ti-Nb-Ta kept decreasing over a period of 15 d after immersion
in the test solution. This was mainly due to the reconstruction of the
passive layer: the oxides of Nb and Ta substituted those of Ti. Thus,
a β-type Ti alloy containing Nb or Ta has advantages in long-time
corrosion resistance for biocompatible metallic materials.
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The influence of thermo-mechanical treatment onmicrostructure andmechanical properties
of T-35Nb-6Tahas been studied. The thermo-mechanical treatmentwas chosen to correspond
to the production of wire with suitable mechanical properties for dental implants. After cast-
ing the alloy was hot forged (700–900 °C), solution treated (850 °C/30 min, water quenched)
and cold swaged (reductions up to 91%). The annealing (700 °C/3 h/furnace) or aging (450 °C/
8 h/furnace) was used as final heat treatment. The microstructure was studied by using light
microscopy, scanning electronmicroscopy, transmission electronmicroscopyandXRDanalysis.
Cold swaging introduces microstructure consisting of highly deformed β-phase grains with
dislocation tangles and twins,which ensures high tensile strengthabout 820 MPa, lowYoung's
modulus (~50 GPa) and good ductility ~10%. Subsequent aging increases tensile strength
(1000 MPa) as well as Young's modulus (75 GPa) without diminishing ductility. Annealing at
700 °C slightly decreases tensile strength (730 MPa) and increases the ductility and Young's
modulus (17% and 62 GPa respectively). The mechanical properties attained recommend the
thermo-mechanical treatment for production of wires for dental implants.

© 2012 Elsevier Inc. All rights reserved.
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1. Introduction

Recently, titanium and its alloys are widely used in many ap-
plications. It is due to their goodmechanical properties, corro-
sion resistance and relatively low density. Because of the
increasing age of population and active life style, more people
demand artificial joints and other types of implants [1]. The
first dental implants were subperiostal. They were created in
1940 by Dahl and made from Co-Cr alloys. In 1952, Brånemark
prepared the first dental implant from titanium. Later, he and
his co-workers described the relationship between bone and
titanium implant [2]. Since that time, also titanium alloys
; fax: +420 227180390.
, malek@ujp.cz (J. Málek).

r Inc. All rights reserved.
have been used for implants (Ti-Al6-V4). Although the titanium
alloywas not developed especially for bio-applications, it is still
used for producing implants due to its relatively low price. The
problem of this alloy is that it contains vanadium (element
with high cytotoxicity) and aluminum (it can cause neurological
problems in human body after long-term use). Because the im-
plants are very often used for young people, it is important to
develop materials which can be used in human body for long
time (more than 15 years) without being replaced, because reo-
peration means risk. It is also important, that these alloys
should not contain elements, which are potentially harmful to
human body during long term use. These materials should
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have Young's modulus similar to that of human bone (10–
30 GPa). If the modulus is significantly higher the so called
“stress shielding effect” can be observed [1–13].

In the last decade, the development of new materials
designed for bio-applications started. From the biocompatibility
point of view, beta-titanium alloys containing biocompatible
elements (Nb,Ta,Zr…) seem to be the most promising group.
Recently, many titanium alloys are tested for their mechanical
properties, chemical stability, biotoxicity, and biocompatibility
[1–16]. They contain only biocompatible elements [16] that act
as beta-Ti (bcc) stabilizers. These alloys are often based on bi-
nary Ti-Nb system, where additional elements are added (for
example Ta and Zr) [17]. Although the metallurgical processes
of these alloys are connected with some problems (different
melting points and densities of alloying elements), it is possible
to obtain alloys with a wide variety of mechanical properties
and low Young's modulus by suitable thermo-mechanical
treatment applied.

This work is focused on the preparation of Ti35Nb6Ta beta-
titanium alloy for dental implants with desirable mechanical
properties (high tensile strength with sufficient ductility and
low Young's modulus). The influence of thermo-mechanical
treatment on microstructure and mechanical properties was
studied by SEM, TEM, and tensile tests. Thermo-mechanical
treatment was subjected to final product shape (wires).
Fig. 1 – Structure of as-cast Ti35Nb6Ta alloy (LM).
2. Experimental

The alloy investigated in thiswork had a chemical composition:
57.9Ti-35.8Nb-6.3Ta-0.06O-0.02C-0.02N (all concentrations in
this paper are in mass % unless stated differently) and is
marked as Ti35Nb6Ta. The alloy was prepared in an electric
arc melting furnace (Leybold Heraeus, type L 200 h) with a
water-cooled copper crucible. The melting was carried out by
using non-consumable tungsten electrode under helium pro-
tective atmosphere. Pure metals (Ti, Nb and Ta) were used for
preparation. The alloy was remelted at least six times in order
to ensure the chemical homogeneity. As cast (marked “AC”)
alloy was machined to remove surface defects and then hot
forged at temperature 700–900 °C into a rod shape with a diam-
eter of about 14mm. Subsequently, specimens were solution
treated at 850 °C for 30min and water quenched (marked
“ST”). After solution treatment the specimenswere cold swaged
in several steps to final diameters of 6; 5; 4.5; 4 and 3.5 mmwith
various total section reductions (63%, 73%, 82%, 87% and 91%).
These specimens are marked SW63, SW73, SW82, SW87 and
SW91. After that, final heat treatment was performed, namely
specimens were aged under vacuum (about 1.10−3 Pa) at 450 °C
for 8 h and cooled in a vacuum furnace (marked SW63-A,
SW73-A, SW82-A, SW87-A and SW91-A). Some of the speci-
mens SW87 and SW91 were annealed under vacuum (about
1.10−3 Pa) at 700 °C for 3 h and cooled in a vacuum furnace
(marked SW87-R and SW91-R). Specimens for light microscope
(LM) observations (Nikon EPIPHOT 300) were prepared by stan-
dard metallographic techniques. They were grinded with SiC
papers up to #4000, polished with Struers OP-S emulsion with
addition of 0.6 ml OP-S, 2 ml H2O and 2ml NH3 and finally
etched with 3 ml HF+8 ml HNO3+100 ml H2O etchant. The
phase composition was examined by XRD measurements
(diffractometer X'Pert PRO MPD; Cu anode; strip detector X'Cel-
lerator, 2 theta range 30°–130°). Also transmission electron
microscopy (TEM) observations were made on JEOL JEM-2000EX
microscope operated at 160 or 200 kV to obtain information
about microstructure. The specimens for TEM observations
were thinned by grinding to thickness of about 100 μm and than
electropolished in 10% HClO4+20% glycerol+70% methanol so-
lution at −20 °C using Struers TENUPOL 2 machine.

Tensile tests were performed on standard round tensile
specimens with round shoulders on INSTRON 1185 testing
machine equipped with video-extensometer. The diameter
of tested specimens was 3 mm. The tests were made along
ISO 6892–1:2009 standard. At least three specimens were tested
for each value. Vickers HV10 hardness was measured on
ZWICK/Roell ZHU250top hardness tester with a load of 98.1 N
(along ISO 6507 standard). The places of measurements were
chosen randomly out of border parts of each specimen. Local
chemical analysis was determined by energy dispersive X-ray
method (EDX) on JEOL JSM5510 LV scanning electron micro-
scope (SEM). Fractography analysis was also performed by SEM.
3. Results

3.1. Microstructure

The microstructure of as-cast alloy consists of coarse dendritic
grains (size 1–3 mm). Higher content of heavier elements Nb
(about 1%) and Ta (1.5%) was detected in dendrite centers by
EDS. Very coarse-grained β-titanium matrix with fine particles
on grain boundaries can be seen in light micrograph (Fig. 1).
These particles with lower density are also present in the
grain interiors. Only very low peaks of α″-phase were observed
in XRD spectrum of the as cast alloy. The dominant phase was
identified as β-phase.

Hot forging has caused the refinement of grains to about
40 μm due to dynamic recrystallization. The deformation
bands are present in some grains. These were probably caused
by additional deformation of recrystallized grains (see Fig. 2).

Typical microstructure of solution treated and swaged
specimen (SW63) is shown in Fig. 3. Only the peaks belonging
to β-phase were identified in XRD spectrum of SW63 speci-
men. Original equiaxed grains were elongated in forging
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Fig. 2 – Structure of hot forged (HF) Ti35Nb6Ta alloy (LM). Fig. 4 – Typical microstructure of aged 450 °C/ 8 h/ furnace
(SW91-A) specimen (SEM, BSE compo).
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direction (see Fig. 3) and in transverse direction they had
wavelike morphology. Locally, fine needle-like objects were
also observed in very low number density (Fig. 3). They are
supposed to be of α″-phase, but the reflection of this phase
were not recognized in XRD spectra. Similar microstructure
was also observed in specimens with higher section
reductions.

Ageing of swaged specimens did not change the grain
shape. Particles with size 70–200 nm precipitated in grain
boundaries during ageing. They are dark in BSE compo micro-
graph (Fig. 4). Bright zone observed in the vicinity of these par-
ticles was rich on heavier elements (Nb and Ta), while the
precipitates had lower content of these elements. The α-
phase peaks in XRD spectrum of aged alloy are clearly recog-
nized (Fig. 5).

The microstructure of SW91, SW91-A and SW91-R speci-
mens was studied by transmission electron microscopy
(TEM). The microstructure of cold swaged samples consisted
of β-grains with dislocation tangles and twins (see Fig. 6).
During ageing treatment (450 °C/8 h), coarse irregular-shaped
particles precipitated at grain boundaries. Also needle-like
particles in the grain interiors were observed (Fig. 7). Selected
area diffraction pattern (SADP) clearly showed the β-matrix
and α-phase spots (see inset in Fig. 7). Nevertheless, weak
spots of ω-phase in other SADP were identified although the
Fig. 3 – Structure of cold swaged Ti35Nb6Ta alloy in
longitudinal direction (LM).
ω-phase particles were not observed in TEM images. Probably
the size of these ω-particles was so small that they could not
be recognized in the micrographs. No α-phase precipitates
were observed in specimen SW91-R. Typical features in these
specimens were the areas with very fine precipitates observed
both in DF and BF (Fig. 8). These particles were identified as ω-
phase with the following orientation relationships to the β-
phasematrix: (011)β║ 1�210

� �
ω ; �21�1

� �
β║ 10�10

� �
ω; 11�1

� �
β║(0001)ω.

3.2. Mechanical Properties and Fractography

The hardness values are shown in Fig. 9. It is evident, that the
hardness of the alloy decreased after ST compared to hot
forged (HF) alloy. The hardness increased by swaging (to
more than 200 HV10), but additional hardness increase with
increasing section reduction was insignificant. The influence
of ageing time at 450 °C on the hardness of specimens swaged
with low section reduction is shown in Fig. 10. The most sig-
nificant increase in the hardness was apparent during the
first 8 h of ageing. After this time the hardness increases only
slightly. That was the reason, why this period was chosen for
ageing the specimens in order to increase their hardness. The
specimen SW91-A attains the hardness value 279±3 HV10
after the ageing.
Fig. 5 – X-ray diffraction pattern of aged 450 °C/ 8 h/ furnace
(SW91-A) specimen (Co Kα anode).
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Fig. 6 – TEM micrograph (BF) of cold swaged SW91 specimen
with SAD pattern.

Fig. 8 – TEM micrograph (BF) of annealed 700 °C/3 h/furnace
(SW91-R) specimen with SAD pattern.
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Tensile tests were performed at swaged specimens: SW63,
SW73, SW82, SW87 and SW91 and at aged specimens: SW63-A,
SW73-A, SW82-A, SW87-AandSW91-A. SpecimensSW87-R and
SW91-R were also tested. The example of stress–strain curves
for swaged (SW82), aged (SW91-A) and annealed (SW91-R) spec-
imens are in Fig. 11. Fig. 12A–D, where the dependences of ten-
sile parameters (Rm, RP02, A and E) on section reduction are
plotted, demonstrate that all these parameters are almost inde-
pendent of reduction in the range from 61 to 80%. The speci-
mens with higher section reduction had slightly increased
values of tensile strength and yield strengthwith simultaneous
decrease in ductility. The ageing treatment (450 °C/8 h) resulted
in an increase of tensile strength and yield strength about
150 MPa in comparison with swaged samples. Ductility was
reduced to about 10%. After annealing at 700 °C for 3 h (SW-R
samples), the tensile strength and yield strength values de-
creased, but the ductility was higher. The Young's modulus
was almost independent of section reduction for swaged speci-
mens. Ageing resulted in significantmodulus increase from ap-
proximately 50 GPa (SW specimens) to about 75 GPa in SW-A
specimens. The vacuum annealing 700 °C/3 h (SW-R) intro-
duced somewhat lower Young's modulus increase to about
62 GPa.
Fig. 7 – TEM micrograph (BF) of aged SW91-A specimen with
SAD pattern.
The fracturemode of specimens during the tensile test was
evaluated by using fractography analysis methods. Typical
fracture surfaces of SW91 and SW91-A specimens are shown
on Figs. 13 and 14 respectively. Both specimens ruptured
after neck creation. The fracture surfaces consisted of central
area surrounded by shear lips. The fracture proceeded pre-
dominantly by ductile intragranular fracture mode with
dimple-like morphology. Fracture surfaces of aged specimens
differed from the others mainly in the size of dimples. The di-
ameter of dimples in SW91 specimen was about 7.5 μm, while
in SW91-A specimen the diameter was only 1.6 μm. Also the
morphology of dimples is different. In SW91-A the dimples
seemed to be flatter than in SW91, which implies lower spread
of plastic deformation. The SW91-R specimen exhibits similar
fracture morphology as SW91.
4. Discussion

Only β-phase peaks and very low α″-phase peaks were ob-
served in XRD spectra of as-cast, hot forged, solution treated
and swaged specimens. Fine particles on grain boundaries
and in the grain interiors were observed in optical micro-
graphs and SEM images. The presence of α-phase particles
and very fine ω-phase particles was reported [20] in alloys
with similar chemical composition when the cooling rate
Fig. 9 – Hardness values of as-cast (AC), hot forged (HF),
solution treated (ST), cold swaged (SW), aged (SW-A) and
annealed (SW-R) specimens.
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Fig. 10 – Dependence hardness on aging time (at 450 °C) for
cold swaged samples with various section reductions (17%
and 33%). The value of SW91-A (aged 450 °C/8 h) is also
plotted.

79M A T E R I A L S C H A R A C T E R I Z A T I O N 6 6 ( 2 0 1 2 ) 7 5 – 8 2
after heat treatment was low (furnace cooled or air cooled).
The α″-phase particles in β-Ti matrix were observed when
higher cooling rate was applied there. The presence of very
fine ω-phase particles was proved only by TEM in samples
cooled with lower cooling rate. Fernandini et al. [18] and
Yang and Zhang [19] reported that only the β-phase was iden-
tified by XRD analysis in the Ti35Nb7Ta alloy after solution
treatment (1000 °C/0.5 h/water quenched). Alloys of similar
chemical composition with the addition of Zr were studied
in [6,12,21]. The microstructure of the Ti-353Nb-5.1Ta-7.1Zr
alloy after homogenization (1000 °C/2 h/water quenched) con-
sists of β-matrix and ω-phase particles [6]. The presence of ω-
phase particles is expected only on the base of continuous
cooling transformation diagram. On the other hand, Quazi et
al. [21] obtained XRD spectra with only β-phase peaks in solu-
tion treated (900 °C/1 h/water quenched) Ti-35Nb-5Ta-7Zr
alloy. These authors have identified very fine ω-phase parti-
cles in the alloy with very low oxygen content (0.06 wt.%) by
using TEM . No ω particles within β-matrix were observed
when the oxygen content was higher (0.46, 0.68 wt.%). The
same alloy studied by Banerjee et al. [12] exhibited the micro-
structure consisting of large β grains with numerous α-phase
precipitates in the grain interiors and at grain boundaries
after homogenization (1100 °C/7 days/furnace cooled). In the
Fig. 11 – Stress–strain curves of swaged SW82 specimen,
aged SW91-A specimen and annealed SW91-R specimen.
same study, the presence of α-phase precipitates with B2
chemical ordering was observed by TEM.

Considering the above-mentioned experimental results
and reports of various authors, it can be concluded that the
microstructure after hot forging of the Ti35Nb6Ta alloy studied
consisted of the β-phase grains with coarse particles in grain
interiors and on grain boundaries, which precipitated during
slow cooling on air from about 900 °C. On the other hand, it
was not possible to unambiguously determine the crystallo-
graphic structure of particles in specimens after solution treat-
ment (high cooling rate from 850 °C). This could be done only
on the base of results known from the literature. It could not
be recognized in XRD spectra due to their low volume fraction.
Other methods of crystallographic studies were not applied in
this work for ST (or AC and HF) specimens.

Only very low peaks of α″-phase were observed in XRD
spectrum of swaged samples. In LM and SEM images only
few needle-like particles can be seen in deformed grains.
These particles were identified only in specimens swaged
with lower section reductions. The TEM observation of SW87
and SW91 specimens revealed the β grains with numerous
dislocations tangles and twins. This is consistent with the
work of Wang [22], where microstructure and mechanical
properties of cold-rolled TI35Nb2Ta3Zr alloy were studied.
Wang reported that stress induced martensitic α″-phase and
deformation twins appeared in specimens with section reduc-
tion of 20%. In more deformed specimens (over 20%), disloca-
tion glide was the dominant deformation mechanism. It can
be concluded that the deformation mechanism in β-titanium
alloys is complex and the dominant deformationmechanisms
are not determined only by the stability of β-phase, but also by
deformation achieved, which is in agreement with Yang et al.
[17].

As mentioned above, TEM images, both bright field (BF)
and dark field (DF), of severely deformed SW87 and SW91
specimens did not reveal the presence of any fine particles.
Also the SADP confirmed only presence of the β-phase.

The aging treatment after swaging (specimen SW91-A),
which was carried out in order to increase the strength,
leads to the formation of numerous needle-like α-phase pre-
cipitates. Also weak diffraction spots of ω-phase were found
in SADP, however, particles of ω-phase were not observed in
DF or BF images. After annealing (SW91-R), the microstructure
consisted of fully recrystallized equiaxed β grains (size about
16 μm) with very fine ω-precipitates that have orientation
relationships mentioned above in accordance with [21,25]. It
was reported in [18] that the ω-phase precipitates as first at
aging temperatures up 500 °C. The precipitates of α-phase
were observed only after very long aging times. When higher
aging temperatures (500–700 °C) were used, only the precipi-
tates of α-phase were found. The following precipitation se-
quence was published in [26]: β→β+β′→β+ω→β+α (where
β′ is a bct-phase enriched in Ta and Zr with similar parame-
ters and orientation as β-phase). The kinetics of the transfor-
mation was shown to accelerate with increasing temperature
and also with the O and Zr content. Higher O or Zr content in-
hibits the precipitation of ω-phase and prefers the precipita-
tion of α-phase [18,21]. As our Ti35Nb6Ta alloy does not
contain Zr and also the oxygen content was very low, the pre-
cipitation of ω-phase occurred only in very low volume
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Fig. 12 – Tensile properties of swaged (SW), aged (SW-A) and annealed (SW-R) specimens–tensile strength (a), yield strength (b),
ductility (c) and Young's modulus (e).
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fraction. On the other hand, after annealing at 700 °C for 3 h and
furnace cooling, high content ofω-phasewas observed. So it can
be concluded that the precipitation during aging and annealing
(700 °C/3 h) was affected by highly deformed microstructure.
High precipitation of α-phase (during aging) supports the idea
that high dislocation density limits the mechanism of ω-phase
formation derived from the alternate collapse of neighboring
(111) planes of β-phase to intermediate position, as was
Fig. 13 – Detail of fracture surface of swaged-SW91 specimen,
SEM.
mentioned in [21,25]. The observed ω-phase grows probably as
athermal phase during the slow furnace cooling after annealing
(700 °C/3 h/furnace cooled). No dislocation tangles, that could
hinder the ω-phase precipitation, were observed in the recrys-
tallized grains. The recrystallized structure provides improved
elongation.

Observed mechanical properties were strongly affected by
the microstructural and submicrostructural changes during
Fig. 14 – Detail of fracture surface of aged-SW91-A specimen,
SEM.
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thermo-mechanical treatment. The decrease in hardness of
HF specimen in comparison with AC alloy and subsequent
decrease after solution treatment was associated with micro-
structural changes that were not studied in details in this
paper. The decrease can be explained by decomposition of
B2 chemical ordering during hot forging as was reported by
Banerjee and Nag [7,12] or residual stress relief. The most sig-
nificant increase in hardness after swaging was observed after
section reduction 63% (specimen SW63). Additional hardening
in specimens with higher section reductions was not so pro-
nounced. The microstructure consisted of elongated grains
with high dislocation density. Mechanical properties of highly
deformed specimens were strongly affected by subsequent
heat treatment. The annealing (700 °C/3 h/furnace) led to
fully recrystallized fine grained (16 μm) β matrix with very
finedispersion ofω-particles. This changehas induceddecrease
in hardness and yield strength and simultaneous increased
elongation in comparison with the swaged specimen. In gen-
eral, titanium alloys containing ω-phase in the microstruc-
ture, exhibit minor elongation and greater tensile strength
due to precipitation hardening [23]. This contradicts to our
observations. In accordance with Sakaguchi et al. [10] this con-
tradiction could be explained by stress induced martensitic
transformation (SIM) mechanism taking place during tensile
test. The SIM is deduced by the authors from the shape of
stress–strain curves, where after yielding the curves show sig-
nificant elongation and some hardening. Stress–strain curves
of SW91-R specimen are similar to those obtained by Sakaguchi
et al. [10]. Nevertheless, further detailed observations are neces-
sary to confirm the SIM deformation mechanism. Also stress–
strain curves of SW and SW-A specimens have similar shape
as those reported in [10], where the authors expect dislocation
slip as the deformation mechanism. The increase of tensile
strength and yield strength and decreased elongation after
aging can be ascribed to α-phase precipitation.

The observed values of Young's modulus can be explained
on the base of phase composition. As reported by Guo et al.
[15], the Young's modulus is mainly determined by the modu-
lus and volume fractions of the constituent phases and is not
sensitive to the grain size and morphology or microstructure.
Majumdar et al. [24] showed that β-phase had the lowest
Young's modulus of titanium phases, α″-phase had lower
modulus than α-phase and the highest modulus has the ω-
phase. This is in accordance with our observations; only the β-
phase is present in swaged specimens and the Young's modu-
lus is about 50 GPa, which is much lower than the value for
stainless steel (210 GPa) or Ti-6Al-4 V alloy (110 GPa). Low
Young's modulus is very important for implant materials to
avoid the so-called “stress shielding effect”. During aging a rela-
tively high content of needle-like particles of α-phase precipi-
tate, this leads to the higher value of modulus of about 75 GPa.
Finally in annealed specimens (SW91-R, SW87-R) the ω-phase
was identified. Although this phase has the highest Young's
modulus, the modulus of the specimen is between the two
above mentioned values (about 62 GPa). This can be attributed
to the lower volume fraction of ω-phase in the annealed speci-
mens than is the volume fraction of α-phase in the aged ones.

Ductile fracture mechanism with dimple formation was
identified in Ti35Nb6Ta alloy. The variance of dimple sizes is
caused by their various initiations. The dimples are probably
initiated on needle-like precipitates in aged specimens.
These dimples are numerous and have small size in contrast
with specimens SW and SW-R that do not contain needle-
like precipitates. Fine precipitates on grain boundaries and
denuded zones along grain boundaries present in aged (SW-A)
specimens can be areas of preferential dimple formation as it
is suggested by SEM observations of the fracture surfaces.
5. Conclusions

On the base of the results on the microstructure andmechanical
properties of Ti-35Nb-6Ta alloy and their dependence on thermo-
mechanical treatment following conclusions can be drawn:

a) High deformation by cold swaging (>90%) after hot forging
and solution treatment introduces stable microstructure con-
sisting of highly deformed β-grains with dislocation tangles
and twins. Material produced by this thermo-mechanical
treatment exhibits high tensile strengths (820 MPa), low
Young's modulus (50 GPa) and relatively high ductility (10–
12%) being high convenient for dental implants.

b) The microstructure and mechanical properties can be
modified by final heat treatment to meet the specific
requirements.

Formation of needle-like α-phase precipitates in high
number density and of only low ω-phase volume fraction dur-
ing aging (450 °C/8 h) improves tensile strength (1020 MPa)
and does not reduce ductility, but increases also Young's
modulus to 75 GPa .

Fully recrystallizedmicrostructurewith the presence of very
fine ω-phase precipitates developed during annealing (700 °C/
3 h) with subsequent furnace cooling in the highly deformed
specimens leads to a significant ductility improvement (17%).
Tensile strength is only slightly reduced (780 MPa) and Young's
modulus moderately increased (62 MPa).
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Ti–Nb–Ta–Zr quaternary alloying system is very promising for biomedical alloys. It is due to good
mechanical properties and corrosion resistance of titanium alloys. Moreover no potentially harmful ele-
ments are contained in this system.

Mechanical properties were influenced by changing the chemical composition and by various heat-
treatment operations. The alloys were prepared by arc melting and then they were hot forged
(900–1000 �C). After solution treatment 850 �C/0.5 h/water quenched, cold swaging was carried out with
section reduction about 85%. As final heat treatment aging at 450 �C/8 h/furnace cooling was used.

Mechanical properties were measured from tensile tests results at cold swaged and aged specimens.
The microstructure was observed by using light microscopy and transmission electron microscopy
(TEM)-thin foils method. X-ray diffraction analysis reveals the phase composition. By using these tech-
niques the changes in microstructure caused by precipitation during aging treatment were clarified. After
aging, the presence of x or a phases may occur. Influence of changing Zr and Ta contents on mechanical
properties and also on precipitation of secondary phases during aging treatment was observed.

� 2011 Elsevier Ltd. All rights reserved.
1. Introduction

Titanium has hcp (a-phase) crystallographic structure at room
temperature that undergoes an allotropic transformation to a bcc
(b-phase) at about 883 �C. The temperature of this change can be
increased by adding a-stabilizers (e.g. Al, O, N) or lowered by add-
ing b-stabilizers (e.g. Mo, Nb, Ta, V). This temperature is called the
b-transus temperature. Titanium and its alloys are nowadays very
frequently used materials in various applications. This is due to
their good properties (e.g. high strength, low density, good corro-
sion resistance). These properties predict them also as materials
for bio-applications. Due to increasing average age the demand
for biomaterials also increases.

The materials for bio-applications have to meet some specific
requirements. Corrosion resistance, biocompatibility and sufficient
tensile strength are essential. Currently used materials (Ti6Al4 V,
stainless steel, etc.) contain elements, which can be harmful to
human body due to the possible release of toxic Al, V or Cr. There-
fore only fully biocompatible elements should be used in these
alloys. Ta, Nb, Zr, Hf and Pt are considered as safe elements for
alloying in titanium [1–5]. Among alloying systems the ternary
ll rights reserved.

ínkou 1345, 156 00 Praha 5 –
+420 227180390.
Ti–Nb–Ta–Zr system is supposed to be suitable for bio-applica-
tions. These alloys contain only fully biocompatible elements and
moreover Nb and Ta are b-stabilizers [6–8]. The b-phase has the
lowest Young’s modulus among all titanium phases. This is very
important for the so called biomechanical compatibility in order
to avoid the ‘‘stress shielding effect’’. This is cause by insufficient
loading of the bone, which can cause bone resorption and loosing
of the implant [2,9,10]. The addition of Zr improves the strength
of the alloy because of the solution strengthening effect [5,10,11].
This is very important for these alloys, because they generally have
relatively low ultimate tensile strength in solution treated condi-
tion. Zr is also considered as fully biocompatible element and it
influences precipitation processes in the alloy and mechanical
properties. These effects are studied in this paper during thermo-
mechanical treatment, which was simulating production of wires
with desired combination of mechanical properties.

2. Methods

The investigated alloys were prepared by arc melting under he-
lium atmosphere with non-consumable tungsten electrode. Ingots
were remelted at least six times in order to ensure the chemical
homogeneity. Alloys with various chemical composition were pre-
pared: Ti–35Nb–(10 – x) Ta–xZr, where x was 0; 2.5; 5; 7.5 and
10 wt.% (all chemical compositions in this work are in wt.%). Cast
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Fig. 1a. Microstructure of hot forged Ti35Nb10Zr alloy (LM – longitudinal
direction).

Fig. 2. Microstructure of hot forged Ti35Nb2.5Ta7.5Zr (LM – longitudinal direction).
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ingots were machined and then hot forged (900–1000 �C) into a
cylindrical shape with a diameter about 14 mm (deformation
about 40%). These specimens were then solution treated (850 �C/
0.5 h/water quenched). After solution treatment the rods were cold
swaged in several steps. Total section reduction was about 85%.
Aging (450 �C/8 h/furnace cooled) was used as a final heat
treatment.

The microstructure of specimens was studied by using light
microscopy (LM), scanning electron microscopy (SEM) with elec-
tron back scattered diffraction detector (EBSD) and transmission
electron microscopy (TEM). For phase identification selected area
diffraction (SAD) has been used. The samples for LM observations
(on Nikon EPIPHOT 3000 microscope) were prepared by standard
metallographic processes (grinding, polishing and etching). Crys-
tallographic observations were carried out on JEOL JSM 7600F
microscope equipped with Nordly’s EBSD detector. The results
were processed by HKL Channel 5 software equipment. TEM obser-
vations of microstructure and phase composition were performed
Fig. 1b. Microstructure of hot forged Ti35Nb1
using JEOL JEM 2000EX transmission electron microscope. Thin
foils for TEM observations were prepared by grinding to a thick-
ness of about 100 lm and then electropolished in STRUERS TENU-
POL 2 machine by using electrolyte of 10% HClO4, 20% Glycerol and
70% methanol at �20 �C. Tensile tests of prepared specimens were
carried out on Instron 1185 machine according to ISO 6892-1:2009
standard. Standard round tensile specimens (diameter 4 mm) with
round shoulders were used for the test.
3. Results

3.1. Hot forging

The microstructure of as-cast alloys consists of very coarse den-
drites (larger than 1 mm). It undergoes significant changes during
hot forging. Some images of hot forged specimens microstructure
obtained by LM and by EBSD are shown below (Figs. 1–4). The
microstructure of hot forged Ti35Nb10Zr alloy consists of very
0Zr alloy (EBSD – longitudinal direction).
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Fig. 3a. Microstructure of hot forged Ti35Nb5Ta5Zr alloy (LM – longitudinal
direction).

Fig. 4a. Microstructure of hot forged Ti35Nb10Ta alloy (LM – longitudinal
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large grains. Within these large grains deformation bands or twins
can be seen. Fine grains having substructure of subgrains are ob-
served on the boundaries of these grains (see Fig. 1b). The micro-
structure of the Ti35Nb2.5Ta7.5Zr specimen is different. It
consists of relatively fine grains. In few of them deformation bands
or twins are present (Fig. 2). The Ti35Nb5Ta5Zr specimen exhibits
in general recrystallized grains with deformation bands and small
angle boundaries (see Figs. 3a and 3b). The microstructure of the
Ti35Nb7.5Ta2.5Zr is similar to that of Ti35Nb5Ta5Zr specimen.
Large areas that have similar crystallographic orientation in the
microstructure of the Ti35Nb10Ta specimen can be observed
(Fig. 4b). Some low angle boundaries are inside these areas. No
deformation bands typical for Ti35Nb10Zr were observed. Further-
more also fine grains can be found on grain boundaries of large
grains (Fig. 4a). These grains seem to be deformed, but they also
lack deformation bands. Only low angle boundaries were detected
in their interior.
Fig. 3b. Microstructure of hot forged Ti35Nb5T
3.2. Solution treatment

The microstructure of the solution treated specimens consists of
b-phase and is presented in Figs. 5–7. The microstructure of the
Ti35Nb10Zr alloy after solution treatment consists of relatively fine
equiaxed grains. Larger grains are present only locally (see Figs. 5a
and 5b). No subgrains were observed in Ti35Nb10Zr alloy. Solution
treatment has no significant effect on the microstructure of the
Ti35Nb5Ta5Zr alloy (see Figs. 6a and 6b). Large grains slightly elon-
gated in one direction can be found there, but a few small angle
boundaries within the grains are observed (this microstructure is
similar also for Ti35Nb7.5Ta2.5Zr specimen). Microstructure of
the solution treated Ti35Nb10Ta alloy consists of equiaxed grains.
These grains are coarser than those in solution treated Ti35Nb10Zr
alloy. They are deformed and small angle boundaries can be seen
there (see Fig. 7b).
a5Zr alloy (EBSD – longitudinal direction).

direction).
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Fig. 4b. Microstructure of hot forged Ti35Nb10Ta alloy (EBSD – longitudinal direction).

Fig. 5a. Microstructure of solution treated Ti35Nb10Zr alloy (LM – longitudinal
direction).
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3.3. Cold swaging

The specimens are highly deformed during cold swaging. Be-
cause of that the EBSD analysis was difficult and obtained results
are not reliable (they are not presented here). The grains are elon-
gated in one direction (Figs. 8 and 9). TEM observations revealed b-
phase in all studied specimens. Moreover a0 0-phase was clearly
identified in SAD of cold swaged alloys with high Zr content –
Ti35Nb10Zr and Ti35Nb2.5Ta7.5Zr (see Fig. 10 – Ti35Nb2.5-
Ta7.5Zr). Only b-phase grains and dislocation tangles were recog-
nized in the Ti35Nb5Ta5Zr (see Fig. 11) and also in
Ti35Nb7.5Ta2.5Zr and in Ti35Nb10Ta.
3.4. Aging

High volume fraction of needle like particles precipitated in the
Ti35Nb10Zr alloy during aging treatment (Fig. 12). They were iden-
tified as a-phase precipitates. Also x-phase and a0 0-phase spots
were identified locally in SAD, however these spots were weak.
So it can be concluded, that the volume fraction of a0 0 and x phases
is relatively low. No precipitates were detected in the bright field
image (BF) of aged Ti35Nb5Ta5Zr (Fig. 13), but reflections of x-
precipitates were identified in SAD. So the volume fraction of these
precipitates is relatively low. The a-phase in Ti35Nb10Ta precipi-
tated in the form of needle-like particles – bright needles in the
dark field (DF) micrograph and was identified in SAD (Fig. 14).
The volume fraction of a-phase needles in Ti35Nb10Ta was lower
than that in Ti35Nb10Zr alloy. In some places also weak spots of x-
phase were observed.

3.5. Mechanical properties

Results of tensile tests are presented in Figs. 15a–15d. Tensile
strength (Rm) of the cold swaged Ti35Nb10Zr specimen is the high-
est among all cold swaged alloys. It decreases with decreasing Zr
content (and increasing Ta content). The tensile strength of the
Ti35Nb2.5Ta7.5Zr, Ti35Nb5Ta5Zr and Ti35Nb7.5Ta2.5Zr specimens
is similar and within experimental scatter does not depend on Zr or
Ta content. The tensile strength of the Ti35Nb10Ta is higher than
for above mentioned specimens but is not as high as that of the
Ti35Nb10Zr alloy (see Fig. 15a). The values of the 0.2 proof strength
(RP02) follow the same trend (Fig. 15b). The elongation (A5) values
of cold swaged specimens are similar within experimental scatter
(see Fig. 15c). The value of Young’s modulus (E) reaches the maxi-
mum for Ti35Nb5Ta5Zr alloy and falls down towards the values for
alloys with 10% Zr or 10% Ta. The lowest value (50 GPa) has the for-
mer one (Fig. 15d). With respect to experimental scatter all values
of Young’s modulus, except that of Ti35Nb10Zr are similar.

Increase in tensile strength values is evident for all observed al-
loys after aging treatment. It is most distinct in the Ti35Nb10Zr al-
loy. The increase for all other alloys is similar. The 0.2 proof
strength values exhibit similar trend. Elongation decreases signifi-
cantly for alloy with 10% Zr, but for other alloys has similar values
as before aging treatment. The Young’s modulus has increased in
all studied alloys during aging treatment. This is most significant
in Ti35Nb10Zr alloy which has the highest modulus after aging.
Than the modulus values have decreasing trend with decreasing
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Fig. 5b. Microstructure of solution treated Ti35Nb10Zr alloy (EBSD – longitudinal direction).

Fig. 6a. Microstructure of solution treated Ti35Nb5Ta5Zr alloy (LM – longitudinal
direction).
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Zr content in the alloy, but the differences are small (within exper-
imental scatter).
4. Discussion

The b-transus temperature for studied alloys is about 600 �C
(according to [12]). So the hot forging process (deformation is
40% for all the specimens) is carried out in b-phase field. During
hot forging dynamical recovery and dynamical recrystallization
take place. Deformed large grains with deformation bands are
present in the Ti35Nb10Zr alloy (Fig. 1b). Recrystallized grains
with subgrains are observed at boundaries of large grains. This
observation is consistent with Weiss and Semiatin [12] and with
Furuhara et al. [13], who reported, that dynamical recrystallization
may occur preferentially in areas with higher deformation (e.g.
grain boundaries). High angle boundaries are developed due to
coalescence of small angle boundaries during recrystallization pro-
cess [12]. This recrystallization process can be, most probably con-
sidered as the one that takes place in the Ti35Nb10Zr and
Ti35Nb10Ta alloys during hot forging. Ti35Nb10Ta exhibits large
grains containing small angle boundaries and locally fine recrystal-
lized grains on boundaries of the large ones (Figs. 4a and 4b). On
the other hand Ti35Nb5Ta5Zr is recrystallized after hot forging.
Some grains are slightly deformed and rarely some subgrains oc-
curred (Fig. 3b). More detailed explanation of the influence of
chemical composition on recrystallization needs further study.

After solution treatment, the microstructure of the Ti35Nb10Zr
consists of relatively fine equiaxed grains and locally also larger
grains can be found. Fine grains are formed in areas, where large
deformed grains were present before solution treatment. In these
highly deformed areas enough deformation energy is stored for
post-dynamic recrystallization process, which is in accordance
with Weiss and Semiatin [12]. The Ti35Nb5Ta5Zr exhibits also
recrystallized microstructure after solution treatment with grains
elongated in one direction. The Ti35Nb5Ta5Zr alloy was recrystal-
lized after hot forging and the grains were slightly deformed. No
significant changes in microstructure were observed (only few
subgrains disappeared), because of the lack of deformation energy
for recrystallization during solution treatment and therefore only
dynamic recovery takes place in this specimen. Ti35Nb10Ta is
not fully recrystallized after solution treatment. Subgrains within
relatively large equiaxed grains can be seen in the microstructure
(EBSD image).

After cold swaging, no other phases than b-phase and a0 0-phase
were observed by TEM. The a0 0-phase was observed in alloys with
higher Zr content (10% and 7.5% – Fig. 10). This can be explained by
stress induced martensitic transformation (SIM) during the cold
swaging. The occurence of SIM is due to lower b-phase stability
in these alloys after solution treatment (Ti35Nb10Zr and
Ti35Nb2.5Ta7.5Zr) [3,14,15]. Other alloys have probably higher
b-phase stability and therefore no (or less) SIM takes place there.
The stability of b-phase can be evaluated by considering the Moeqv

[13]. The higher the Moeqv, the higher is the b-phase stability. For
Ti35Nb10Zr the Moeqv is 9.8 and it increases with increasing Ta
content to 11.8 for Ti35Nb10Ta alloy. It should be pointed out, that
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Fig. 6b. Microstructure of solution treated Ti35Nb5Ta5Zr alloy (EBSD – longitudinal direction).

Fig. 7a. Microstructure of solution treated Ti35Nb10Ta alloy (LM – longitudinal
direction).
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the influence of Zr is not considered in Moeqv. Zr enhances the sta-
bilizing effect of Nb and Ta, because it hinders the transformation
a M b. It was reported by Ferrandini et al. [10] that the b-stabiliz-
ing effect of Zr in these alloys decreases with its increasing content.

The influence of Zr on b-phase stability is involved in DVX-a
cluster method, where electronic parameters Bo (bond order), Md

(d-orbital energy level) and e/a (electron/atom ratio) are used
[16–18]. These parameters are calculated for each alloy as
Bo ¼

P
ðXi � BOiÞ and Md ¼

P
ðXi �MDiÞwhere Xi is the molar fraction

of the i element (i = Ti, Nb, Ta, Zr) and BOi and MDi are values of BO

and MD for this element [19]. Bo and Md values give the Bo �Md

map where a, a0 0, b + a, b + x and b-phase regions are defined for
alloys in as-quenched state. Bo and Md values for studied alloys
were calculated and can be found in Table 1.

Ti35Nb10Ta and Ti35Nb7.5Ta2.5Zr are in single b-phase region
according to their Bo, Md values. On the other hand Ti35Nb2.5-
Ta7.5Zr and Ti35Nb10Zr are in area where b + a or b + x phases
coexist. So they have lower b-phase stability in as-quenched condi-
tion than Ti35Nb10Ta and Ti35Nb7.5Ta2.5Zr. Additional informa-
tion about as-quenched microstructure can be obtained from e/a
values. With increasing e/a ratio the b-phase stability is higher.
According to [16] the as-quenched alloy has microstructure con-
sisting of single b-phase for e/a values higher than 4.20. All studied
alloys have higher e/a values, but Ti35Nb10Zr has the lowest value
of e/a which means that in this alloy the b-phase stability is low
and SIM can occured easily during deformation. Hwang et al.
[17] have shown the relationship between plastic deformation
behavior and Bo and e/a values for Ti–Nb–Ta–Zr type alloys. SIM
takes place in alloys with lower Bo and e/a values. On the other
hand dislocation slip occurs for higher Bo and e/a values. Alloys
having Bo � 2:87 and e/a � 4.24 exhibit peculiar plastic deforma-
tion (plastic deformation without any dislocation activity) [17].
Our results confirmed SIM occurrence for lower Bo and e/a values
and dislocation slip for higher Boand e/a values, but no peculiar
plastic deformation were observed in Ti35Nb10Zr alloy
(Bo ¼ 2:87 and e/a = 4.24.).

After aging treatment the a-phase was observed in Ti35Nb10Zr
(Fig. 12) and in Ti35Nb10Ta (Fig. 14) alloys. Detailed study of aged
specimens by TEM revealed the presence of certain fraction of a-
phase and very low fraction of x-phase in Ti35Nb10Ta. In
Ti35Nb5Ta5Zr the spots on SAD resulting from x-phase presence
were clearly identified (Fig. 13). In Ti35Nb10Zr the a-phase was
clearly identified and very weak spots of x-phase were also found
in SAD. Hao et al. [20] reported that during aging treatment x-
phase occurs at lower aging temperatures (300–400 �C). Longer
aging times at medium temperatures (400–450 �C) favor a-phase
precipitation instead of x-phase, that precipitates at these temper-
atures after shorter aging periods. Similar results were obtained by
various authors (e.g. [2,7,21–23]). At higher aging temperatures
(450–550 �C) a-phase precipitated. The a-phase nucleates on pre-
viously precipitated x-phase particles [24,25]. The more stable is
the b-phase, the higher temperature or the longer aging time is
needed for a-phase precipitation. The changes during aging were
described in the following transformation sequence published in
[23] by Afonso et al.
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Fig. 7b. Microstructure of solution treated Ti35Nb10Ta alloy (EBSD – longitudinal direction).

Fig. 8. Microstructure of cold swaged Ti35Nb10Ta alloy (LM – longitudinal
direction).

Fig. 9. Microstructure of cold swaged Ti35Nb10Zr alloy (LM – transverse direction).

Fig. 10. Microstructure of cold swaged Ti35Nb2.5Ta7.5Zr alloy with SAD (TEM-BF).
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b! bþ b0 ! bþx! bþ a

where b0 is tetragonal structure (bct) similar to b-phase.
The absence of Ta implies fast transformation (lower b-phase

stability) in Ti35Nb10Zr alloy where only a-phase was proved. In
Ti35Nb10Ta the stability of b-phase is higher than in Ti35Nb10Zr.
The presence of x-phase in this alloy was also observed but not as
clearly as in Ti35Nb5Ta5Zr. The precipitation observed during
aging is in agreement with the transformation sequence, but
Ti35Nb10Zr alloy exhibits higher volume fraction of a-phase after
aging than Ti35Nb10Ta. The transformation to a-phase was not
completed in Ti35Nb5Ta5Zr and only x-phase precipitated. So
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Fig. 11. Microstructure of cold swaged Ti35Nb5Ta5Zr alloy with SAD (TEM-BF).

Fig. 12. Microstructure of aged Ti35Nb10Zr alloy with SAD – b matrix and a-phase
precipitates (TEM-BF).

Fig. 13. Microstructure of aged Ti35Nb5Ta5Zr alloy with SAD (TEM-BF).

Fig. 14. Microstructure of aged Ti35Nb10Ta alloy with SAD – b matrix and a-phase
precipitates (TEM-DF).
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Ti35Nb5Ta5Zr is supposed to have the highest b-phase stability be-
fore aging among studied alloys according to the transformation
sequence. On the other hand this is not consistent with the above
discussed theories (Moeqv and Bo, Md). It should be mentioned that
also deformation microstructure can affect precipitation processes.

Phase composition and stability of b-phase influence mechani-
cal properties of the alloys. In cold swaged condition the
Ti35Nb10Zr alloy exhibits the highest value of tensile strength
among all studied cold swaged alloys. This can be ascribed to
strong solid solution strengthening effect of Zr [5,10,26] and par-
tially to strengthening effect of dispersed a0 0 phase, but this effect
is weak [27,28]. The tensile strength values of alloys with 2.5%, 5%
and 7.5% Zr are similar (Fig. 15a). Slightly higher value of tensile
strength can be observed in Ti35Nb10Ta. This can be ascribed to
strengthening effect of Ta [29]. This trend was proved in the 0.2
proof strength values.

After aging treatment the increase in tensile and yield strength
is most significant in Ti35Nb10Zr alloy. It is connected with high
volume fraction of a-phase precipitated during aging treatment.
Also the SIM deformation mechanism is less probable after aging
because of the stabilization of b-phase during aging treatment.
The b-phase is stabilized during aging through transformation to
x or/and a-phases (these precipitates contain less b-stabilizers
than b-phase). Therefore the solid solution strengthening effect
of Zr can become more significant. Also in alloys with lower Zr con-
tent a and x-phases caused increase in strength. Their strengthen-
ing effect depends on their dimensions, morphology, coherency,
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Fig. 15a. Tensile strength (Rm) of alloys in cold swaged and in aged condition.

Fig. 15b. 0.2 Proof stress (Rp02) of alloys in cold swaged and in aged condition.

Fig. 15c. Elongation (A5) of alloys in cold swaged and in aged condition.

Fig. 15d. Young’s modulus (E) of alloys in cold swaged and in aged condition.

Table 1
Calculated Bo , Md and e/a values for studied alloys.

Ti35Nb
10Zr

Ti35Nb2.5
Ta7.5Zr

Ti35Nb5
Ta5Zr

Ti35Nb7.5
Ta2.5Zr

Ti35Nb
10Ta

Bo 2.870 2.869 2.868 2.866 2.865

Md 2.465 2.458 2.450 2.443 2.435
e/a 4.24 4.25 4.26 4.27 4.28

J. Málek et al. / Materials and Design 35 (2012) 731–740 739
and volume fraction. The 0.2 proof strength follows the same trend
as that of the tensile strength. The elongation values are more or
less consistent with these results. Ti35Nb10Zr has the lowest value
of elongation in aged condition and other samples have similar val-
ues varying within 2%.

The Young’s modulus after cold swaging reaches the maximum
for Ti35Nb5Ta5Zr alloy and then decreases with increasing Zr con-
tent and exhibits minimum for Ti35Nb10Zr (50 GPa). This is prob-
ably caused due to higher Zr presence, which causes an increase in
lattice parameters and therefore the distance between atoms are
higher and that results in weaker bonding and lower Young’s mod-
ulus [30]. The Ta addition can cause an increase in modulus due to
higher modulus of pure Ta (in comparison with Ti) as was reported
by Elias et al. [29]. The results in this case are not clear due to small
differences between the values of modulus and relatively high
experimental scatter. Hwang et al. [17] have shown that there is
correlation between Young’s modulus and Bo values for as-
quenched Ti–Nb–Ta–Zr type alloys. On the other hand this correla-
tion was not found for Ti–Nb–Ta–Zr alloys after deformation which
is consistent with our results.

The aging treatment leads to an increase in modulus of all stud-
ied alloys. Young’s modulus of aged alloys tends to decrease from
the highest value of 90 GPa (Ti35Nb10Zr) to about 77 GPa
(Ti35Nb10Ta) after aging treatment. This is caused by different
phase composition and volume fraction of phases as was reported
by Majumdar et al. [31]. Ti35Nb10Zr exhibits the highest Young’s
modulus among all aged alloys resulting from the highest volume
fraction of a-phase with high Young’s modulus in microstructure.
High volume fraction of this phase also causes high increase in ten-
sile strength and 0.2 proof strength values. Also the modulus in-
crease during aging treatment was the highest in this alloy.
Ti35Nb5Ta5Zr has low fraction of x-phase. This phase has the
highest modulus among all phases in titanium alloys [31], but
the fraction of x-phase is much lower in this alloy than that of
a-phase in Ti35Nb10Zr. This causes the lower modulus in compar-
ison with the Ti35Nb10Zr alloy. Also the tensile strength and 0.2
proof strength values increased less than in Ti35Nb10Zr alloy.
Ti35Nb10Ta after aging treatment has lower volume fraction of
a-phase than the Ti35Nb10Zr alloy. This results in lower increase
in Young’s modulus and strength characteristics in comparison
with Ti35Nb10Zr alloy. It can be concluded that Young’s modulus,
tensile strength and 0.2 proof strength values are increased due to
precipitation of a or x-phases, which is consistent with [20,22].
The value of that increase depends on their volume fraction and
density. These processes can be controlled through chemical com-
position (b-phase stability) and heat treatment.
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5. Conclusions

The microstructure and mechanical properties of alloys with
changing chemical composition were studied during thermo-
mechanical processes. On the basis of obtained results can be
concluded:

a) The change of Ta and Zr content leads to different mecha-
nisms of dynamical recovery and dynamical recrystallization
during hot forging of as-cast alloys. The Ti35Nb5TaZr alloy
was dynamically recrystallized, but Ti35Nb10Ta and
Ti35Nb10Zr alloys were recrystallized only locally on grain
boundaries of original grains.

b) After solution treatment (850 �C/0.5 h), the microstructure
of all alloys consist of recrystallized grains formed by post-
dynamic recrystallization or dynamic recrystallization dur-
ing previous hot forging (Ti35Nb5Ta5Zr).

c) After cold swaging the specimens have deformed micro-
structure with grains elongated in rod axis direction. The
alloys with higher Zr content (7.5% and 10%) exhibit a0 0 mar-
tensitic phase in the b-matrix.

d) Needle like particles were observed in microstructure of
Ti35Nb10Ta and Ti35Nb10Zr alloys after aging treatment
(450 �C/8 h). In Ti35Nb5Ta5Zr alloy x-precipitates are
present.

e) Ti35Nb10Zr posses the highest tensile strength and 0.2 proof
strength in both cold swaged and aged states. The differ-
ences among other alloys are not so evident.

f) Young’s modulus of these alloys exhibits values from 50 to
65 GPa in cold swaged state and 75 to 90 GPa after aging
treatment.
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Abstract A sputtering technique followed by a low

temperature hydrothermal treatment has been demonstrated

to produce a dense-and-bioactive hydroxyapatite thin film

coating. The purpose of the present study was to investigate

osteoblast and osteoclast responses to the hydroxyapatite

coated plates and titanium plates with similar roughness.

Rat bone marrow stromal cells were cultured on these

plates to induce osteoblasts. The cells showed a signifi-

cantly enhanced proliferation on the hydroxyapatite sur-

face, accompanied by increase of osteoblastic phenotypes.

The co-cultured osteoclasts exhibited the significantly dif-

ferent cell number and morphology between the hydroxy-

apatite and the titanium surfaces. A series of osteoclast

marker genes were more stimulated on the hydroxyapatite

and thirty two percent of the hydroxyapatite surface area

could be resorbed by osteoclasts. The thin film sputtered

hydroxyapatite could provide a favorable surface for both

osteoblast and osteoclast formation and their function,

indicating its good osteoconductivity and biodegradability.

1 Introduction

Hydroxyapatite (HA), Ca10(PO4)6(OH)2, is a well-known

bioceramic material for medical application because of its

close similarity to the chemical and mineral components of

teeth and bones. It has been used to provide bioactive

coatings for orthopedic and dental implants [1]. As early as

1960s, the concept of biological fixation of load-bearing

implants using HA coatings was proposed as an alternative

to cemented fixation. It has been reported that HA coating

could provide an excellent long-term success rate in a

minimum 10 years follow-up study [2]. Furthermore, the

HA coating degradation caused by osteoclastic resorption

is considered to be the result of the similar function taking

part in the bone remodeling as seen in any other part of the

skeleton [3].

A number of methods have been developed to deposit

HA coating including plasma spraying, Sol–Gel, pulsed

laser deposition, ion-beam method and sputtering.

Currently plasma spraying is the major commercially

available technique for HA coating due to the high repro-

ducibility and economic efficiency of the process [4, 5].

However, problems cited with the plasma sprayed HA

coating include variation in bond strength between the

coatings and metallic substrate, non-uniformity in coating

density, poor adhesion between the coating and substrates,

microcracks on the coating surface and poor resistance to

delamination due to the coating process [4, 6]. Thereafter,

as an alternative to the plasma spray method, a radio fre-

quency magnetron sputtering technique has been
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investigated [7]. The sputtering technique has advantages

of depositing thin coatings (0.5–3 lm) with strong adhe-

sion, compact microstructure and controlled elemental

composition [8]. However, it has been reported that it is

necessary to find an optimal heat treatment to inhibit the

dissolution properties of the coating by crystallizing the

film [9]. The conventional high temperature (C600�C) heat

treatment may result in the appearance of cracks in the

coating because of the difference in the thermal expansion

coefficient of Ca–P and metal substrate [7]. For this reason,

it is necessary to crystallize the HA film at low tempera-

ture. Ozeki et al. reported a hydrothermal technique at as

low as 110�C to crystallize sputtered amorphous HA film,

and the film-to-substrate adhesion strength increased by

over twofold. In vivo pullout tests, a 1.6 times higher bone-

bonding strength was achieved by the hydrothermal tech-

nique than by the plasma spray method [10]. After the

hydrothermal treatment, a surface morphology of needle-

like HA crystal was observed by scanning electron

microscopy. In addition, the proliferation and alkaline

phosphatase (ALP) activity of MC3T3-E1 can be greatly

improved by the hydrothermal treatment [11].

Bone is a dynamic tissue, and the long-term mainte-

nance of osseointegration of implant requires a continuous

remodeling of the bone-implant interface. Osteoclasts may

play an important role in the initial period after implant

placement or prepare the implant surface for the bone-

forming activity of the osteoblasts [12]. Several investi-

gators have examined the ability of osteoclasts to resorb

various forms of calcium phosphate. Gomi et al. reported

that osteoclasts form and are capable of resorbing sintered

HA and that the rugosity of the HA increases the formation

and resorptive activity of the osteoclasts [13]. In contrast,

rabbit osteoclasts were found to resorb bone and sintered

carbonate apatite but not sintered hydroxyapatite [14].

Those contradictory results might be due to the different

sources of the osteoclasts and preparation of calcium

phosphates as to crystal structure, grain size and surface

roughness [12]. So far, there is no report regarding the

osteoclast response to sputtered HA surface.

In the present study, the rat bone marrow stromal

cell culture system was used to induce osteoblasts and a

co-culture system of primary mouse calvarial osteoblasts

and bone marrow cells was performed to entice osteoclast

differentiation. And then both osteoblast and osteoclast

formation and their function on the surface of the sputtered

HA coating were compared to those on rough titanium

surface by examining cell proliferation, gene expression

and cellular morphological organization. Furthermore, HA

coating degradation was also evaluated. The main aim of

the present study was to investigate whether the sputtered

HA coating would behave in more favorable a manner than

non-coated surface-modified titanium substrates.

2 Materials and methods

2.1 Preparation of sputtered HA film on titanium plates

Commercially available grade 2 pure titanium plates

(20 9 20 9 1 mm3) were used as substrates. Titanium

plates coated with or without sputtered HA were manu-

factured with similar surface roughness. Briefly, all the

titanium plates were sandblasted by fluorapatite crystal and

then subjected to an acid etching treatment. RF magnetron

sputtering was carried out on half of these plates using an

SPF-410H (ANELVA Corp.) chamber to produce a HA

film with an average thickness of 1.1 lm. Subsequently, a

hydrothermal treatment was performed at a temperature of

120�C in an electrolyte solution containing calcium and

phosphate ions for 20 h. The composition of the solution

was described in detail in the previous study [10]. All

samples were sterilized in an autoclave at 121�C for

28 min and packed in polypropylene bags separately.

Surface observation and elemental analysis were carried

out using scanning electron microscopy (SEM) (JSM-

5310LV, JOEL, Tokyo, Japan) and energy dispersive X-ray

spectroscopy (EDS) (EMAX-7000, Horiba Ltd., Kyoto).

The X-ray diffractometry pattern (XRD) was identified by

RINT1400 (Rigaku Corp., Japan) using a CuKa radiation

source operating at 50 kV and 100 mA excitation current.

The surface roughness (Ra) was determined using a surface

measurement tester (SURFCOM 130A).

2.2 Osteoblastic cell culture

Rat bone marrow cells were prepared according to the

method of Maniatopoulos et al. [15]. Briefly, rat bone

marrow cells isolated from the femora of 5 week-old male

Wistar rats were cultured on these plates placed in 6-well

culture dishes at a cell density of 106 cells/cm2, maintained

in a-MEM with 10% fetal bovine serum at 37�C in a

humidified atmosphere consisting of 95% air and 5% CO2.

After 24 h, the medium was removed and changed to fresh

one supplemented with osteogenic reagents (50 lg/ml

ascorbic acid, 10 mM b-glycerophosphate, 10 nM dexa-

methasone). The culture medium was changed every

2 days.

2.3 Cell attachment and proliferation

After 24 and 72 h incubation, the culture medium was

removed and the wells were washed three times with

phosphate buffered saline (PBS) to eliminate unattached

cells. The adherent bone marrow stromal cells were fixed

and stained using fluorescent dyes, DAPI (molecular

probes, Invitrogen, USA), and observed under a fluores-

cence microscope (Biozero BZ-8000, Keyence). In

1490 J Mater Sci: Mater Med (2011) 22:1489–1499
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addition, the proliferative activity of the cells was mea-

sured by BrdU incorporation during DNA synthesis. At day

2 of culture, BrdU reagent with the final concentration of

10 lM (Roche Applied Science, Mannheim, Germany)

was added to the culture wells and incubated for 10 h at

37�C. After the labeling process, the cells were fixed and

incubated with anti-BrdU-peroxidase working solution for

90 min. After washing, substrate solution (tetramethyl-

benzidine) followed by stop solution was added until color

development was sufficient for photometric detection.

Absorbance at 450 nm was measured using Wallace 1420

ARVOsx multi-label counter.

2.4 Measurement of DNA amount and ALP activity

Cells were washed with PBS, scraped, lysed by 0.1% Triton

X100 (Sigma, St. Louis, MO, USA), and sonicated to

destroy cell membranes. After centrifugation at 15,000 rpm

for 10 min at 4�C, 200 ll of the supernatant was extracted

from each sample and assayed for ALP activity and DNA

content measurements. To determine DNA content, 100 ll

of the prepared supernatant of each sample was mixed with

100 ll of 1 lg/ml Hoechst 33342 dye in the wells of a

96-well plate and processed with a fluorescent DNA quan-

tification kit (Bio-Rad Laboratories, Hercules, CA, USA).

The samples were then measured with the Wallace 1420

ARVOsx multi-label counter at excitation and emission

wavelengths of 365 and 460 nm, respectively. Subse-

quently, to assess the quantitative and kinetic determination

of ALP activity, 50 ll of the supernatant of each sample was

added to 100 ll working solution (p-nitrophenyl phosphate

solution) in the wells of another 96-well plate. The reaction

was measured with the multi-label counter at a wavelength

of 405 nm. ALP activity was normalized by total DNA

amount of each sample.

2.5 Mineralization assay

The mineralization capability of cultured osteoblasts was

examined at days 7 and 21. The cells were fixed with

methanol and stained with Alizarin Red. The area of

mineralized nodules of each sample was measured using

a computer image analyzer (Image J, National Institute

of Health, USA). To eliminate non-specific binding of

Alizarin Red Stain, nodules bigger than 0.2 mm2 were

calculated. The result is represented as percentages of

Alizarin Red positive area over total culture area.

2.6 Osteoclastic cell culture

Osteoclasts generated by a co-culture system [16] were

also cultured on these titanium plates inserted in 6-well

culture dishes. Briefly, osteoblast (3 9 105 cells/well)

obtained by sequential collagenase digestion of newborn

mouse calvariae and bone marrow cells (3 9 106 cells/

well) obtained from femora and tibiae of 6 week-old

male ICR mice were co-cultured in the normal medium

(a-MEM, 10% fetal bovine serum) supplemented with

10-8 M 1,25-(OH)2-vitamin D3 and 10-6 M prostaglandin

E2. For osteoclast morphology and function assays, the

co-culture was also performed on ivory dentine slices and

polystyrene culture wells as control.

2.7 Osteoclast number and morphology

After 4, 5 and 7 days co-culture, cells were fixed with 3.7%

formaldehyde in PBS for 10 min and washed three times

with PBS and permeabilized with 0.1% Triton X-100 in

PBS for 5 min. The cells were rinsed three times with PBS

and treated with 1% bovine serum albumin for 10 min.

Cells were stained using fluorescent dyes, 5 units/ml Alexa

488 phalloidin (actin green color, Molecular Probes,

Invitrogen, USA) and 300 nM DAPI (nuclei blue color,

Molecular Probes, Invitrogen, USA). Subsequently, tar-

trate-resistant acid phosphatase (TRAP) staining was also

performed. In brief, cells were rinsed with ethanol–acetone

solution (50:50, v/v) for 1 min, and stained with TRAP

solution for 10 min at room temperature. To prepare TRAP

solution, 5 mg of naphthol AS-MX phosphate (Sigma,

USA) was diluted in 0.5 ml of N,N-dimethylformamide

(Wako, Japan) and this solution was combined with 30 mg

of fast red violet LB salt (Sigma, USA) and 50 ml of 0.1 M

sodium acetate buffer (pH 5.9) containing 50 mM sodium

tartrate. TRAP positive cells with three or more nuclei

were considered as osteoclasts. TRAP positive cells and

cellular structures such as actin and multi-nuclei were

visualized using a fluorescence microscope (Biozero

BZ-8000, Keyence). The osteoclast number, area, perime-

ter and Feret’s diameter were quantified by an image

analyzer (Image J, National Institute of Health, USA).

2.8 HA coating degradation

At osteoclast culture day 7, the HA samples were soaked in

1 M ammonia, and the cells were removed by sonicating

for 1 min. To analyze the HA coating degradation, element

distribution of the HA coating was performed by energy

dispersive X-ray mapping. The HA coated samples

immersed in the same culture medium for 7 days were used

as control. The coating degradation area was calculated by

Image J.

2.9 RNA isolation and real-time quantitative RT-PCR

Cells in both culture systems were lysed in TRIzol Reagent

(Invitrogen, USA) and total RNA was precipitated in
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isopropanol. First-strand cDNA was reverse-transcribed from

total RNA with SuperScriptTM IIIFirst-Strand Synthesis

System for RT-PCR (Invitrogen, USA). The expression levels

of osteoblast or osteoclast related genes were determined

using the real-time quantitative reverse transcription-poly-

merase chain reaction (RT-PCR). SYBR Green-based real-

time PCR analysis was carried out with the ABI Prism 7,300

Sequence Detection System (Applied Biosystems, Foster

City, CA, USA). Expression levels were determined using the

relative threshold cycle (CT) method as described by the

manufacturer of the detection system. Expression levels were

stated in terms of fold increase or decrease relative to that of Ti

group at the first time point. This was calculated for each gene

by evaluating the expression 2-DDCT, where DDCT is the

result of subtracting [CT gene-CT GAPDH](Ti calibrator) from

[CTgene–CTGAPDH](HA group). The primers used are shown in

Table 1.

2.10 Statistical analysis

All experiments were performed in duplicate, and results

were calculated as mean ± SD. Statistical analysis was

performed by the statistic software 11.5 SPSS for Win-

dows. ANOVA with Scheffe test was used for comparing

the significance among groups at each time point. t-Test

was used to determine the differences between the HA and

Ti groups if data were available at only one time point.

P values of less than 0.05 were considered to be statisti-

cally significant.

3 Results

3.1 The observations and characterizations of sputtered

HA coating

Fig. 1a showed the XRD pattern of sputtered HA coating.

The dotted lines and solid lines indicated the peaks of Ti

and crystallized HA, respectively. EDS analysis confirmed

the purity of the Ti (Fig. 1b) and the sputtered HA

coating (Fig. 1c). The Ra values of the Ti and sputtered

Ha coating were 1.25 ± 0.26 and 1.13 ± 0.39 lm,

respectively. The Ca/P molar ratio was 1.70 ± 0.13

(Table 2).

Table 1 Real time RT-PCR primers

Gene Sequence Base pair Sequence reference

Mouse GAPDH (F) 50 -CTCCCACTCTTCCACCTTCG-30 99 NM008084

(R) 50-TTGCTGTAGCCGTATTCATT-30

Mouse TRAP (F) 50-TACCTGTGTGGACATGACC-30 151 BC029644

(R) 50-CAGATCCATAGTGAAACCGC-30

Mouse v-ATPase (F) 50-TCCAACACAGCCTCCTACTT-30 161 AB022322

(R) 50-ACAGCAAAGGCAGCAAAC-30

Mouse CTR (F) 50-TCAGGAACCACGGAATCCTC-30 101 NM007588

(R) 50-ACATTCAAGCGGATGCGTCT-30

Mouse CathepsinK (F) 50-TGTATAACGCCACGGCAAA-30 195 X94444

(R) 50-GGTTCACATTATCACGGTCACA-30

Mouse MMP-9 (F) 50-TCCAGTACCAAGACAAAG-30 183 X72795

(R) 50-TTGCACTGCACGGTTGAA-30

Mouse RANKL (F) 50-ACCAGCATCAAAATCCCAAG-30 203 AB008426

(R) 50-TTGAAAGCCCCAAAGTACGT-30

Rat GAPDH (F) 50-AACTCCCATTCTTCCACCTT-30 200 M17701.1

(R) 50-TCTCGTTCTCTCTCCGGGA-30

Rat TGF-b1 (F) 50-CAACAATTCCTGGCGTTACC-30 200 NM_021578.2

(R) 50-TTAGTTACCCTAGTCAGGGT-30

Rat ALP (F) 50-GTCACAGCCAGTCCCTCAAC-30 202 NM_013059.1

(R) 50-GCTGAGGGGACAAACCTTAT-30

Rat Col1 (F) 50-TTGACCCTAACCAAGGATGC-30 197 NM_053356.1

(R) 50-TTATGTTGCGTCTTCCCCAC-30

Rat Runx2 (F) 50-GCCAGGTTCAACGATCTGAG-30 201 NM_053470.1

(R) 50-CAAACAAGAGACTGGCGGAG-30

Rat osteocalcin (F) 50-AGCTCAACCCCAATTGTGAC-30 190 M11777

(R) 50-TTTCATACCTGCCGTGTCGA-30
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3.2 Enhanced attachment and proliferation of bone

marrow stromal cells on sputtered HA surface

Cell density was consistently greater on the sputtered HA

surfaces (Fig. 2b, d) than that on Ti surfaces (Fig. 2a, c) at

days 1 and 3. The proliferation determined by BrdU

incorporation also showed a significantly higher level on

the sputtered HA surface compared with Ti surfaces, con-

firming increased cell proliferation (Fig. 2e).

3.3 Enhanced osteoblastic phenotypes on sputtered HA

surface

ALP activity was measured on days 3, 7 and 14. In both

groups, ALP activity increased time dependently. In detail,

ALP activity was showing the same level on both surfaces

at day 3; however, cells on sputtered HA at days 7 and 14

accelerated ALP activity at a significant higher level

compared with those of the Ti group (Fig. 3a).

In addition, the area of mineralized nodule detected by

Alizarin Red stain was also greater on HA surface. At day

7, the HA group showed a 4.3 fold increase in nodule

formation compared to the Ti group (P \ 0.01). Until day

21, the HA group still exhibited a higher level of nodule

formation than the Ti group (P \ 0.05) (Fig. 3b). Real-

time PCR demonstrated mRNA expressions of osteoblastic

marker genes of interest as fold changes to the control

level. Rat mRNA expression levels of ALP and TGF-b
were significantly increased on HA surface by day 7

(P \ 0.05). However, the other genes including osteocal-

cin, collagen type I and runx2 showed significant increases

only at day 14 (P \ 0.05) (Fig. 3c–g).

3.4 Osteoclast formation and morphometry

TRAP positive cells were observed in all experimental

groups as early as day 4 of the co-culture. The fluorescence

microscopy images of actin structures of these multinucle-

ated cells overlapped with the TRAP staining (Fig. 4a–h).

Osteoclasts could form on several substrates and then

exhibit different actin structures. Phalloidin fluorescence

staining showed that the actin ring sizes were increasing

from day 4 to day 7. Moreover, the actin ring structure on

the sputtered HA surface was consistently showing smaller

size compared to that on the Ti surface and the polystyrene

culture well, but almost the equal size to that on dentine

slice (control [ Ti [ HA & dentine) (Fig. 5a–c). Osteo-

clasts on Ti and polystyrene surface were exhibiting typical

podosome belts with loose actin network by small actin

dots, also called actin cloud (Fig. 4e, g). In contrast, the

osteoclasts on both HA and dentine were able to acquire

a sealing zone, represented by a dense band of actin

(Fig. 4a, c).

As shown in Fig. 5d, the number of osteoclasts on the

dentine or HA was larger than those on Ti and the control

surfaces throughout the culture period (P \ 0.01). Signif-

icant difference of TRAP positive cell number between the

dentin and the HA groups was found only at day 4

(P \ 0.01) but not at days 5 and 7.

3.5 Osteoclast function and HA coating degradation

To further confirm the functionality of the osteoclasts, the

mRNA levels of a series of their growth and differentiation

markers including receptor activator of nuclear factor

kappa B ligand (RANKL), osteoprotegerin (OPG), TRAP,

Fig. 1 X-ray diffractometry (XRD) pattern of the sputtered HA film

(a). Energy dispersive X-ray spectroscopy (EDS) spectrum of the Ti

plate (b) and the sputtered HA coated Ti plate (c)

Table 2 Surface roughness and Ca/P ratio. (n = 3)

Sample Ra (lm) Ca/P

Ti 1.25 ± 0.26

HA 1.13 ± 0.39 1.70 ± 0.13
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vacuolar-type H-ATPase (v-ATPase), calcitonin receptor

(CTR), cathepsin K, and MMP-9 were analyzed by quan-

titative real-time RT-PCR. V-ATPase and the ratio of

RANKL/OPG mRNA expression were significantly

increased on HA than on Ti at day 5 and so were TRAP and

CTR transcription at day 7. However, no differences could

be observed in terms of Cathepsin K and MMP-9 expres-

sion (Fig. 6a–h).

After 7 days of culture, cells were removed from the

samples and the coating degradation was analyzed by

energy dispersive X-ray mapping. The elemental distribu-

tion of calcium, phosphorus and titanium was shown in

Fig. 7. The regions with HA degradation were indicated

with arrows in Fig. 7a–d, where, Ca and P were completely

absent. In addition, these regions were rich in Ti which

indicated the degradation of the HA coating and the tita-

nium substrate exposure. However, in the control group, no

coating degradation was observed after soaking in the same

culture medium for 7 days. Ca and P were homogeneously

distributed throughout the HA coating, and Ti could be

hardly detected (Fig. 7e–h). These results suggested that

the coating degradation were mediated by osteoclastic

functional resorption but not HA chemical dissolution. The

osteoclastic degradation occurred in 32.3 ± 3.5% of the

sputtered HA coating.

4 Discussion

In this study, a rat bone marrow stromal cell culture was

performed to evaluate the osteoblast response on the HA

coated titanium. One advantage of cell culture systems is

that it can focus on a part of the physiological condition,

wherein interaction among the cells and signal molecules

can be clarified. Since the implant materials directly con-

tact bone marrow cells after implantation, it is advanta-

geous to use a culture system to investigate implant

materials as substrates for the cells [17]. The cell density

was consistently greater on the sputtered HA surface than

the Ti surface on days 1 and 3 of culture, wherein, by day

3, the cells had appeared to reach confluence on the HA

surface but not on the Ti surface. Notably, this increment of

Fig. 2 Initial behavior of bone

marrow stromal cells on the Ti

and the HA surfaces. DAPI

staining of bone marrow cells

attached to the Ti (a, c) and the

HA (b, d) after 24 h (a, b) and

72 h (c, d) incubation. The cell

proliferation was determined by

BrdU incorporation and the

absorbance measurement at

450 nm (e). And each column

represents values as the

mean ± SD (n = 6).

*Statistically different between

HA and Ti groups (P \ 0.05)
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the cell number might be reflected by emphasized BrdU

incorporation on the HA at day 2 (68% higher than on the

Ti surface). These current results indicated that the sput-

tered HA surface could significantly enhance the bone

marrow stromal cells compared with Ti surface. Since the

surface of the sputtered HA and the titanium was manu-

factured with similar roughness, the enhanced proliferation

on the HA may have been due to the difference in the

chemical composition of the coating.

ALP expression is associated with osteoblastic differ-

entiation and the level of ALP activity indicates the stage

of osteoblastic differentiation. In the present study, the

ALP activity was significantly elevated on the sputtered

HA surface than on the Ti surface from day 7. This is in

line with the previous study that hydrothermally treated

sputtered HA film could promote the ALP activity of

MC3T3-E1 osteoblast-like cells after 96 h culture [11].

The significantly increased gene expression levels of col-

lagen I, runx2, osteocalcin and ALP on the sputtered HA

surface further supported the results. Furthermore, the

mineralized nodule deposition on HA was 1.8 times as

extensive as that on Ti (P \ 0.05), indicating that

the sputtered HA surface provided a favorable surface for

bone marrow cell adhesion, proliferation and osteoblast

differentiation.

Osteoclast is the principal cell responsible for the

resorption of bone during bone remodeling. The organi-

zation of the actin cytoskeleton plays an important role in

the resorption function of osteoclasts. Depending on the

substratum upon which the osteoclasts spread, actin pre-

sents flat podosomes or sealing zone. It has been reported

that when osteoclasts adhere on plastic or glass, podosomes

are arranged at the osteoclast periphery as a characteristic

belt. If adhering to a mineralized matrix, osteoclasts

polarize and exhibit a typical sealing zone which delineates

the ruffled border, a site of active membrane traffic and

transport, where protons and proteases are secreted in order

to dissolve minerals by acidification and degrade extra-

cellular matrix proteins. A large surface area ([3,000 lm2)

corresponded to spreading of non-resorbing osteoclasts

without sealing zone. In contrast, cell surfaces between

1,700 and 2,000 lm2 corresponded to actively resorbing

osteoclasts exhibiting a sealing zone [18]. In the present

study, the osteoclasts on the HA surface always showed

smaller size compared with those on the Ti and the poly-

styrene culture wells, but close to that on the dentine. The

Fig. 3 Enhanced osteoblastic

phenotypes on the sputtered HA

surface. A quantitative analysis

of ALP activity was performed

by normalizing total ALP

amount by total DNA content

(a). The Alizarin red positive

staining is represented as

percentages of the total culture

area (b). mRNA expression

levels of osteoblast-related

genes (c–g), where x-axis

represent days of culture, and

y-axis represent expression

levels relative to Ti group of the

first time point. Data are shown

as the mean ± SD (n = 6).

Statistically different between

HA and Ti groups (*P \ 0.05,

**P \ 0.01)
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typical podosome belt structure represented as actin dots

was found at the periphery of the osteoclast on the Ti and

the polystyrene culture wells. However, on both the HA

coating and dentine surfaces, a much denser but smaller

actin ring structure-sealing zone was shown. These results

were also consistent with the previous finding that the size

of each actin dot within the sealing zone on a mineralized

matrix is four times larger than that on plastic or glass

surface [18]. From these results it could be suggested that

osteoclast formed on the sputtered HA surface could apico-

basal polarize, and exhibit a typical sealing zone, inside of

which the active resorption takes place. The osteoclasts

formed on the sputtered HA surface could have a similar

morphology and behavior to those on the dentine. And the

element distribution of the HA coating was further ana-

lyzed by EDS mapping, confirming that 32.3 ± 3.5% of

the sputtered HA coating area degradation was mediated by

osteoclastic resorption.

During the differentiation of the progenitor cells to

osteoclasts, a series of osteoclast markers were analyzed.

TRAP is highly expressed in osteoclasts, and the secretion

of TRAP by osteoclasts represents the rate of resorptive

activity [19]. CTR is regarded as the best late-stage dif-

ferentiation marker for osteoclasts, which distinguishes

them from macrophage polykaryons [20]. During osteo-

clastic resorption, hard tissues are demineralized by

v-ATPase [21] and collagens are subsequently degraded by

cathepsin K [22] and MMP-9 [23]. In the present study,

TRAP and CTR were expressed at significantly higher

levels on HA than on Ti at day 7. v-ATPase expression

level was increased on HA at day 5. However, no differ-

ences could be observed in terms of Cathepsin K and

Fig. 4 Osteoclast formation

and cytoskeletal arrangement.

Micrographs show osteoclastic

differentiation on HA (a, b),

dentine (c, d), Ti (e, f) and

control polystyrene culture

wells (g, h) at co-culture day 5.

Cells were stained with DAPI

for nuclei (blue) and phalloidin

for actin filaments (green) (a, c,

e, g) and with TRAP (b, d, f, h).

Sealing zones, represented by

actin rings were indicated by

arrows, and prodosome belts

were indicated by arrow heads
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MMP-9 mRNA expression. These results suggest that the

sputtered HA surface stimulated osteoclast formation and

function by controlling the mRNA transcription that reg-

ulates osteoclast.

We also examined the expressions of RANKL and its

decoy receptor OPG. The RANKL/OPG ratio plays a

crucial role in coordinating the sequence of osteoclast

differentiation during the bone remodeling cycle [24]. In

the present study, OPG mRNA level was slightly increased

on HA than on Ti although the difference was not signif-

icant and the level of RANKL mRNA on HA was signif-

icantly elevated at day 5, which resulted in an apparent

increase in RANKL/OPG ratio favorable for osteoclast

formation. A few studies have addressed the effect of

implant microtopography on osteoclast formation and

activity. Lossdörfer S et al. cultured MG63 cells on tita-

nium disks with different surface roughness, and found that

OPG mRNA levels increased on rougher surfaces while

RANKL expression was independent of surface microto-

pography [25]. We observed a higher RANKL/OPG ratio

on the sputtered HA than on Ti in the present study. It is

probably due to the difference of chemical composition

between HA and Ti. Our results for the first time suggested

that the sputtered HA surface might stimulate osteoclast

formation by up-regulation of RANKL expression from

osteoblasts in the co- culture system.

Another explanation of our findings is that HA has the

ability to adsorb and release proteins because it has mul-

tiple potential protein binding sites and a larger specific

surface area compared to other calcium phosphates. The

HA film has an adsorption site at the a-plane area (Ca2?)

and at the c-plane area (PO4
-, OH-), which can attract

acidic proteins with negative sites (COO-) and basic pro-

teins with positive sites (NH2
?), respectively [26]. The

previous study has reported that the surface area of the

sputtered HA film was increased by the hydrothermal

treatment, owing to the growth of HA crystals in the c-axis

direction [27]. The adsorption amount of proteins is pro-

portionate to the surface area of HA, and the release rate of

proteins depends on HA resorption [28]. Additionally,

osteoclast adhesion and migration are regulated by amb3

integrin which binds to a variety of extracellular matrix

proteins including vitronectin, osteopontin and bone

sialoprotein [29], and osteoprogenitor cells and osteoblasts

also express a wide panel of integrins, which regulate

osteoblast function and mineralization [30, 31]. In the

present study, the sputtered HA may promote the osteoblast

and osteoclast formation and function through the integrin

mediated signaling pathway as a result of recruitment of

extracellular matrix proteins onto the coating. Further

studies are needed to elucidate the mechanism in detail

from this point of view.

Recently, several studies suggested that osteoclast,

besides the resorptive activity, may have an anabolic effect

on bone formation. Zhao et al. reported that the cell surface

molecule ephrinB2 present on the osteoclasts mediated

anabolic signals to the osteoblasts [32]. In further support

of the role of osteoclast in bone formation, Karsdal et al.

showed that ostoeclasts secreted non-bone derived factors

which induce preosteoblasts to form bone-like nodules

[33]. Thereby, these findings indicate the importance of the

presence of osteoclasts for induction of bone formation.

Better understanding of how osteoclasts respond to dif-

ferent implant surfaces may help contribute to the devel-

opment of implants that improve osseointergration.

Fig. 5 Osteoclast morphometry. The area (a), perimeter (b) and

Feret’s diameter (c) (Feret’s diameter is the longest distance between

any two points along the osteoclast surface) were quantified using an

image analyzer (Image J). TRAP positive cells with three or more

nuclei were counted (d). Each value is represented as the mean ± SD

(n = 6). Statistically different (P \ 0.01): a compared with control,

b compared with Ti, c compared with HA and d compared with

dentine
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Fig. 6 mRNA expression

levels of osteoclast related

genes. X-axes represent days of

culture, and y-axes represent

expression levels relative to Ti

group of the first time point.

Data are shown as the

mean ± SD (n = 6).

*Statistically different between

HA and Ti groups (P \ 0.05)

Fig. 7 SEM micrographs of HA coating (a, e) and corresponding

X-ray elemental maps for P in yellow (b, f), Ca in green (c, g) and Ti

in red (d, h). Osteoclast culture was performed on the HA coated Ti

plates for 7 days and the resorption areas were indicated by arrows
(a–d). The HA coated Ti plates with no cells were soaked in the same

culture medium for 7 days as control (e–h)
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5 Conclusion

In conclusion, our study demonstrated that the thin film

sputtered HA coating provides a more favorable surface for

bone marrow stromal cell attachment, proliferation and

osteoblastic differentiation and function than the surface-

modified titanium. The sputtered HA coating also sup-

ported osteoclast formation and function which indicated

its favorable biodegradability. Therefore, the sputtered HA

coating may have an outstanding potential to be used as a

drug delivery system in orthopedic and dental applications

for more rapid and complete bone-implant integration.
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This study aimed to introduce a procedure for ďetermining the bilinear elastic moduli (E 1 and E2) of the periodontal ligament for a
mathematical tooth model to analyse stress in the mandible. The bone and tooth morphology were scanned from a dry skull and an
extracted intact tooth, respectively, and reconstructed in a three-dimensional finite element model. The model showed good agreement
with previously reported in uiuo premolar movement when an E 1 for the first phase tooth movement of 0.05 MPa and an E2 for the
second phase of 8.0 MPa with erz of 0.075 were adopted. The mandible model analysis indicated that a remarkably high maximum
compressive stress in the cervical cortical bone and the tensile stress in areas of masticatory muscle attachment were found. Future
stress analyses using a jaw model may follow the process of determination of bilinear moduli to enhance accurate simulation with less
calculation time.

Keyutord,s: Finite element analysis, Elastic modulus, Mandibular bone

INTRODUCTION

The effect of masticatory forces on the supporting
mandible is not sufficiently understood in terms of stress
and strain. To determine the influence of masticatory
forces on potential risks of damage in the oral tissues,
the stress distributions created in the oral structures
under function must be determinedr). The three-
dimensional finite element (FE) method has been used to
estimate the stress distribution within soft and hard
tissues2). In such mathematical models, tooth movement
is ideally represented as a nonlinear behaviour, because
the relationship between applied force and tooth
displacement is expressed by a non-linear curve rather
than by a straight line. According to a classic paper from
the 1950sR), the incisor tooth was largely displaced during
a small horizontal force up to 1 N, though the increment
of the displacement was very small at a force above 100
N, resulting in the conclusion that this displacement was
a 2-phase movement.

Application of the non-linear material properties of
the periodontal ligament (PDL) to simulate tooth
movement allowed accurate prediction of stress in
periodontal tissuesa-6). However, because non-linear
analysis requires a large number of load steps compared
with linear structural analysis, the non-linear solutions
in a tooth model usually result in a tremendous computer
running time. To overcome the disadvantages of both
linear and non-linear analyses, an alternative
methodology using 2 moduli for approximation of the
non-Linear curve was advocatedD. Measurements of the

Color figures can be viewed in the online issue, which is avaii-
able at J-STAGE.
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load-displacement relationship of teeth in ratsa) and
pigso were approximated by bilinear models. A decision
process of the bilinear moduli should be conducted for
each model, usually by the inverse problem approach so
that each model accurately simulates the load-
displacement relationship of a tooth. However, a method
to determine the bilinear elastic moduli is not established.

In this study, a three-dimensional FE model was
created to reproduce the load-displacement of the
mandibular second premolar. The aim of the study was
to introduce a procedure for determining bilinear elastic
moduli, and to analyse the principal stress distribution
in the supporting mandibular bone under the simulated
occlusal bite force generated by the masticatory muscles.

MATERIALS AND METHODS

A fi,nite element model
The model consisted of the mandibular right second
premolar, the periodontal ligament (PDL), and the
cancellous and cortical bone. The outline morphology of
the bone and the tooth were scanned from a dry skull
and an extracted intact tooth, respectively (Figs. 1a and
b). For this purpose, optical scanner ATOS was used
(ATOS Standard 3D; GOM mbH, Braunschweig,
Germany). In this specific case, the device was calibrated
for the camera and projector lenses focal length of 35 mm
and 17 mm, respectively. The accuracy of the device is
about 0.1 mm. The tooth had a crown length, from the
occlusal cusp to the cement-enamel junction, of 8.1 mm
and a root length, from the cement-enamel junction to
the root apex, of 13.4 mm. The morphological data were
reconstructed in a three-dimensional solid volume in the
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CAD program (Rhinoceros version 3.0; Robert McNeel
and Associates) and in the preprocessor of the FE
program (ANSYS 11.0; ANSYS Inc., Canonsburg, PA,
USA) in the following way: The data in STl-format
created by the ATOS were exported into the Rhinoceros.
The reconstruction of the individual parts was carried
out and afterwards exported through lGES-format into
the Ansys for the final arrangement of the moďel. The
position of the tooth model in the mandible was
determined based on the typical radiographic view seen
in the Caucasian adults of healthy periodontal condition.
A 0.25 mm-thick homogeneous layer of the PDL was
attached to the root surface. The bone was modelled as a
cancellous core surrounded by the cortical bone with an
approximate thickness between 0.2 mm and 2.5 mm,
depending on the location. The smallest value was used
for the thin cortical bone layer around the tooth socket.
The value of 2.6 mm was used for the rest of the model
since it is a typical thickness in mandiblee'r0). The cortical
bone of the whole mandible model was meshed by a
4-node triangular shell element (cortical bone in general;
free mesh) and an 8-node quadrilateral shell element
(Iamina dura; mapped mesh). The cancellous bone was
meshed by a l0-node tetrahedral solid element (free
mesh). Enamel, dentin, and periodontium were meshed
by a 2O-node hexagonal solid element (mapped mesh).
The decision to exclude the pulp chamber and the dentine
structure from the model was based on the preliminary
test in addition to the previous studys) , in which the
effects of these factors were found to be negligible upon
the comparative evaluations of the stress distributions
in the periodontal structures and the supporting bone.
The model consisted of 151,578 elements. The element
edge length on the surface boundaries for the tooth was
0.25-0.50 mm and was 2 mm for the bone.

To determine the bilinear moduli of the PDL, a
segmented bone model was constructed by retrieving a
block from the right premolar vicinity of the mandibie
model (Fig. 1c). The maximum bucco-Iingual width,
mesial-distal length, and vertical height of the segment
model were 18 mm, 20 mm, and 25 mm, respectively.
The model was meshed by structurally solid elements
defined by 20 nodes having 3 degrees of freedom in
tetrahedral bodies consisting of 6I,266 elements. The
mesh size and arrangement were determined by
preliminary convergence tests for consistency of the
maximum principal stress in the cortical bonerr).

Material Properties
The tooth and the bone structures were assumed as
homogeneous, isotropic, and linear elastic materials.
The modulus of elasticity (E) and Poisson's ratio (p) of
each tissue were referred from previous studies?,r2-16) and
are shown in Table 1. Nine combination groups of
different bilinear elastic moduli of the PDL for each
phase @1 and E2) were assumed for comparison (Ml-
M9, Table 2). Values of El and E2 which were to be
investigated were proposed on the basis of earlier
papers?'8'r2'trl. In these papers E1 and E2 ranged from
0.05 MPa to 0.15 MPa and from 0.18 MPa to 5.24MPa.

Wry
Fig. 1 Three-dimensional finite element models. a: The

mandibular bone reconstructed from a dry skull.
The segmented area is shown in red. b: Meshed
second premolar tooth model without (left) and
with (right) the periodontal ligament. c: Meshed
segment model with the cortical (red) and
cancellous bone (purple) structures.

b

c

Table 1 The modulus of elasticity (E) and Poisson's
ratio (p) of the tooth structures and the bone.
Data were referred from previous studiesT ro-rr).

E (MPa) p

Cortical bone

Cancellous bone

Dentin

Enamel

16,000

690

19,000

84,000

0.3

0 .3

0.3

0 .3

Table 2 Nine combination groups of different elastic
moduli of the PDL for the first and second
phases (El and E2) with strain ranges below
and over erz=0.075, respectively.

Er (MPa) Ez (MPa)

0 . 1

0 .5

M 1

M2

0.9M3

M4

0.05

0.05

0.05

0 . 1 0

0 .10

0 .10

0.05

0.05

0.05

M5

M6

M7

M8

M9

0 . 1

0 .5

0.9

2.5

5.0

10 .0
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respectively. The proposed values were intended to cover
evenly already known values and also to investigate
values which were not taken into account so far. The
values of El and E2 were used in strain ranges below
and over en=O.O757), respectivelytz'rsl. For the finite
element method, a bilinear material was modeled using
"multilinear elastic model option" which was included in
the Ansys material library. The bilinear properties were
input into the program as the stress-strain relationship
of the PDL represented by two moduli, or two lines in the
X-Y coordinate. In detail, the program requires for the
multilinear material curve "n" pairs of values (for the
constant temperature): stress 1 - strain 1, stress 2-
strain 2, up to stress n-strain n. As for the bilinear
material (n=2), these stress and strain values were
calculated from the characteristics E1, E2 and e12.
Therefore, the nonlinear relationship between the stress
and strain for the PDL was simply composed of the two
linear parts. For all the bilinear properties tested, the
displacements at the top of the buccal cusp by using the
segment model with these bilinear properties were
plotted as a function of the output vertical forces (Fig.
2a) and were analysed by comparing with previously
reported experimental datare). As the boundary condition,
zero displacement was prescribed for the nodes of the
lower surface of the cortical bone in all directions. The
bilinear material was modeled by using a pre-defined
'multilinear model' which is part of Ansys material
library. El and E2 were investigated by running
consecutive solutions governed by macros written in
Ansys Parametric Design Langue (APDL).

Loading and boundary conditíons
The bilinear property obtained by the segment model
was used in the calculations of the mandible model (Fig.
2b). The masticatory forces were assumed at the areas of
the masticatory muscle attachments on the bone surface
for M. ma.sseter (Frvrn and Fur. on the right and left sides,
respectively, Fig. 2b), M. temporalis, (Fro and Fn.) and
M.pterygoideus medialis (Fo* and Fpr). The upper
surfaces of the right and left condyles were fixed in all
directions. A preliminary analysis was carried out to
obtain optimal force magnitudes so that the resultant
occlusal force in the second premolar constraint was 190
1qt8), which was applied in the vertical direction to the
tooth. The preliminary analysis was based on the model
of the same shape and material properties. The only
difference was that all active muscles were modelled
using finite 'link' element (with the tension-only option).
The stiffness of the active-muscle elements is supposed
to be much higher than the other materials, e.g. young's
modulus of more than 100,000 MPa. 'Free' ends of the
muscles were constrained in all directions. Nodes on the
bilateral condyles were fixed in all direction as well. The
inner force resultants in the muscles were determined on
the basis of the principles of equílibrium: 54 N for the left
M. masseter, 116 N for the right M. masseter, 4 N for the
left M. temporalis, 85 N for the right M. temporoljs, 78 N
for the left M.pterygoideus medialis, and 115 N for the
right M. pterygoideus medialis. Obtained values were

4**r

Fig. 2 Loading and boundary conditions. a: Bucco-
lingual cross section view of the segment model.
The vertical loading (F) and the resultant
displacement (A) are indicated with the location of
fixation (triangles). b: The mandible model. Red
arrows indicate the location and direction of the
load generated by each muscle (see text for
detail).

similar in order of magnitude to those reported
previously2r). Note that the right side of the mandible is
the biting síde and the left side is the balancing side. In
the 'main' analysis, the determined masticatory forces
were applied and the boundary condition was modified:
The occlusal force of 190 N used in the preliminary
analysis was removed and instead the zero displacement
was prescribed for nodes on the occlusal surface of the
tooth in the vertical direction. The principal stress
distribution in the model was calculated under the
loading condition.

Additional calculations were performed to evaluate
the maximum principal strain of the mandibular bone,
with decreased masticatory forces, which were
determined by multiplying the original forces by scale
factors of 0.1, 0.05, 0.01 and 0.00b. For control, the
maximum princípal strain at the same node was obtained
using a linear elastic modulus of 8.0 MPa. These were
conducted to evaluate the influence of the bilinear
property on the nonlinear characteristics of the maximum
principal strain in the mandible model. All calculations
were conducted on a hardware platform with Intel@
Coreru i7 CPU 950/3.07GH2 RAM 12.0 GB and the
operation system Windows 7. The approximate
calculatíon time for the segmented and the mandible
models were 10 min and 20 min, respectively.

RESULTS

The vertical displacement of the tooth cusp of the
segmented model as a function of the load up to 2 N is
shown with experimental data from a previous reportrn)
in Fig. 3. A higher modulus of 0.l MPa for E1 was entereď
into M4, M5, and MG that was not suited for a rapid
increment of the initial tooth movement. Figure 4 shows

a
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Fig. 3 The load-displacement relationship of the
segment model for the small load range. The
reported experimental data were shown by the
dotted curvere).

the load-displacement relationship of the rest of the
models (Ml to M2, and M7 to M9) under high load up to
200 N. The dotted horizontal line represents a presumed
vertical intrusion of 0.12 mm for a typical healthy
mandibular premolar tooth under the maximum
clenching effortz2). The Ml to M3 showed considerably
higher displacement compared with the reference
intrusion due to their lower E2 values, thus not
considered for further selecting process. Plots of the
vertical displacement as a function of E2 are shown in
Fig. 5. The approximated relationship can be expressed
by the curve y=0.4994to'742, with a coefficient of
correlation Gt) of 0.9912, where r is E2 and y is vertical
displacement. Accordingly, the reported displacement of
0.12 was obtained by an r value of approximately I MPa.
The result showed that the movement of the segment
model agreed with previously reported in uiuo premolar
movement when an E 1 for the first phase tooth movement
of 0.05 MPa and anF,2 for the second phase of 8.0 MPa
were adopted.

Distributions of the maximum first principal stress
(tensile stress) in the cortical bone are shown in Fig. 6a.
Concentration of the tensile stress up to 10.3 MPa was
found in some regions of the masticatory muscle
attachment and on the alveolar cancellous bone.
Increased tensile stress was apparent in the oblique line
of the mandible, mainly on the right side. A considerable
increase in tensile stress was also found in the region
near the bottom of the tooth socket. Figure 6b shows the
distributions of the minimum third principal stress
(maximum compressive stress) in the mandible.
Remarkably high values were found in the neighbourhood
of cervical areas, close to the contact with a model tooth
and in the area towards the angle of the mandible. An
increased pressure load was also apparent on the back
side, close to the ramus of the mandible. Concentration
of compressive stress was found in the cancellous bone

1 0 0  i 5 0

Loacl tlt{l

Fig. 4 The load-displacement relationship of the
segment model for a load up to 200 N. The dotted
horizontal l ine represents the reported vertical
intrusion of 0.12 mm22).

0 2 4 6 8 1 0

\bung'smodulusE2 [\'{Pa]

Fig. 5 Plotted vertical displacement under the load of
200 N as a function of the E2 (81=0.05). The
approximated relation was represented by the
dotted curve y=0.4994t0742 with a coefficient of
correlation (R'z) of 0.9912. The horizontal line
indicates the reported vertical displacement of
0.12 mm22).

near the apex of the tooth. A series of cross sections in
mesiodistal planes are presented for the maximum
compressive stress ďistributions of the cancellous bone
(Fig. 7).

The maximum principal strain of the alveolar
cancellous bone was shown at a site near the tooth
socket. The maximum principal strain as a function of
the load up to 20 N (Fig. 8) was graphed for both the
bilinear and the linear properties. For the bilinear model,
the maximum principal strain increased non-linearly
with the increase of the load, while the strain-load
relationship was linear proportional for the linear model.
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Fig. 6 Principal stress contour graphics of the mandible model.
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Fig. 8 The relationship of the load and the maximum
principal strain of the cancellous bone near the
root apex. Solid line indicates the calculated data
by the bilinear property @1=0.05 MPa, E2=8
MPa), while dotted line represents the result of
the linear analysis (E=8 MPa).

As a result, the magnitude of the maximum strain of the
mandible model incorporating the linear property was
not consistence with that incorporating the bilinear
model.

DISCUSSION

Tooth movement as a load-displacement relationship is
typically represented by a 2-phase movement. The first
phase corresponds to an elastic range of periodontal
ligaments, and the second phase corresponds to
deformation of alveolar bone with a stretch of the PDLs
on the tensile sideB). Therefore, the agreement of
simulation-based tooth movement with jn uiuo ďata
should be assessed in both the first and second phases of
tooth movement. The initial process was conducted for a
Ioad less t}ran 2 N. Most available experimental data of
the stress-strain relationships of the human PDL were
obtained in the range of relatively small tooth movements,
presumably because of the limitations of high load
applications on human subjects. The nonlinear
exponentíal behaviour of tooth displacement in human
subjects has therefore been indicated by cases of
relatively low loads, and typically, moduli from 0.12 MPa
to 0.96 MPa were obtained under loads between 0 N and
2.0 N23).

The congruency between numerical force/deflection
curves by various bilinear parameters and experimental
curves were assessed and obtained from the rat
mandibular first molarsa)and from multi-rooted minipig
teeths), and an B2 of 0.60 MPa and 0.18 MPas),
respectively, were derived from these studies. These
considerably low values in comparison with those
obtained in the current studv (E2=8.0 MPa) were

attributed to the fact that the applied loads in these
studies were very low, from 0.15 N to 6 N. Models with
Iower B2 are likely to create an unrealistically large
tooth displacement under a simulated large bite force
such as 200 N (see MI-MB in Figs. 4 and 5). However, in
studies usingbovine molar teethza) and teeth from human
cadaversz3), the modulus was calculated on the basis of
stress-strain plots with more than 0.4o/o sttain that
should be created by a large bite force. The former
study2ir) reported that the elastic modulus of PDL ranged
between 4 MPa and 8 MPa, which is in agreement with
the result obtained in this study.

To assume the linear elasticity as a constant
material property of the periodontal ligament may lead
to an erroneous solution in the finite element method.
This was clearly shown by the result that the maximum
strain of the mandible was not precisely obtained in the
linear property model throughout the large load range
(Figs. 8). If an intermediate constant is used as the
elastic modulus of PDL, the tooth displacement would be
too smallunder a relatively low bite force, and too hígh
under a high load. The use of the linear static moďel is
suitable only for expression of deformation of a tooth
under a specific range of applied load. To express this
nonlinear behavior of PDL, an elastic property in the
form of a stress-strain curve may be input into an FEM
program. The load applied to a model is subdívided into
a series of multiple load increments. In each step, the
program performs a linear solution and checks for
convergence. Ifthe convergence criteria are not satisfied,
the load vector is reevaluated, and a new solution is
obtained. This iterative procedure continues until the
problem converges. Thus, the nonlinear solutions on a
three-dimensional tooth model often result in an unstable
solution or calculation error on the computer.

A bilinear elastic property used in a model that was
capable of predicting accurate movements often fails to
predict accuracy in models with different morphology
and dimensions. The use of bilinear moduli as a definitive
property for a future mathematical model with a different
morphology is therefore questionable. The methodology
to determine the bilinear moduli of the PDL in this study
was simple and reasonably applicable for models with
similar objectives; therefore, we propose that future
studies should follow this procedure to ďetermine the
property of each new model.

The stress analyses based on simulation in a jaw is
a promising tool for risk assessment of damage and
degradation of the bone and soft tissues. It is useful for
the preclinical phase evaluation of implant placement
and orthodontic treatment2r-'). Such a structural analysis
allows determination of deformations. strains. and
stresses that are caused by applied force, pressure, and
thermal change. This method helps tremendously to
indicate the distribution of stresses in biomaterials and
human tissue that cannot be measured in uiuo. On the
basis ofthe stress contour graphics ofsectioned tooth, it
is clear that the maximum tensile stress is located close
to the tooth apex, where stress value is affected by
intrusion of the tooth and also by the limited thickness of
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cortical bone. The maximum stress of the model of this
study did not exceed 3 MPa, and this finding is consistent
with the reported contact pressures or principal stresses
in human joint areas such as the hip, knee, or elbow,
which are usually similar to the maximum stress in the
cancellous bone surrounding a tooth26'27). Further studies
are needed to enhance the methodological development
of bone resorption and necrosis prediction by evaluating
the maximum tensile/compression stresses calculated in
mechanical simulation using the jaw models.
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Abstract   

Aim This paper deals with the treatment of an atrophied 
toothless mandible with a fixing bridge carried by two non- 
standard implant systems.  
Methodology Four bicortical screws were implanted into 
the frontal part of the mandible and one implant on each side 
was placed into the distal area of the mandible as a support 
for a fixing bridge. 
Results During the years 2002 – 2007 the authors placed a 
total of 256 bicortical screw and 84 blade implants. During this 

period only four bicortical screws and one blade implant 
failed. The primary and secondary surgical success rate 
was therefore above 98%, while the prosthetic success rate 
was 100%. (Bridges which had to be re-fabricated due to 
implant failure were not taken into account.) 
Conclusion This approach is recommended as a highly 
successful and affordable option for a wide range of 
patients. 

Keywords  bicortical implant, blade implant, circular 
bridge, edentulous (toothless) mandible 
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Introduction 

A dental implant is a suitable substitution for 
one tooth or a group of teeth. After placing an 
implant into the alveolar bone of the mandible or 
the maxilla, the process of healing (osteointeg- 
ration or osseointegration) begins. The length of 
healing varies, depending on anatomic conditions 
and the type of implant. Generally, in the first days 
after implantation, a phase of angiogenesis starts, 
followed by the formation of new osseous tissue in 
the bone around the implant. After two or three 
weeks, bone recovery accompanied by osteoclastic 
and osteoplastic phases takes place. An active 
osteointegration is said to begin approximately 
four weeks after implant placement. Good osteo- 
integration requires choosing an appropriate atrau- 
matic surgical procedure, sharp preservative tools, 

and a stable position for the implant. Nowadays, 
implantologists attempt to accelerate the process 
of osteointegration by developing new implants 
with bioactive surfaces. Good primary stability of 
the implant is the most important requirement for 
osteointegration. 

Good mandible bone is essential for successful 
application of various types of implants in different 
diagnoses. In spite of frequent and significant 
atrophy of the alveolar ridge of the mandible, the 
success rate of implantation is higher in the 
mandible than in the maxilla. A relatively wide 
interforaminal area offers sufficient osseous tissue 
for placement of enoseal implants. The most signi- 
ficant advantage of this procedure is that we can 
use the whole bone in the interforaminal area, 
especially the firm cortical layer of the mandible. 
The anatomy of this area provides anexcellent 
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primary stability for implants and greatly encou- 
rages undisturbed and smooth osteointegration. 
Strain can be placed on the bicortical self-taping 
screws very soon or immediately after their place- 
ment. This area is also used for fixed as well as for 
removable partial dentures. 
 
 
Materials and Methods 
 

A bicortical implant is a one-phase self-taping 
screw which can be placed into both cortical layers 
of the mandible in the interforaminal area (Figure 
1). The upper cortical layer can sometimes be a 
problem due to the destructive periodontal process 
and necessary correction of the alveolar ridge 
during implant placement. The bicortical implant 
is mainly applied to the lower cortical layer of the 
mandibular edge, where it is firmly fixed. The 
screwing part penetrates through the whole depth 
of the mandible, the polished part passing through 
a gingival layer and only an implant abutment 
protrudes into the oral cavity (Figure 2). Implant 
abutments can be of various shapes for bond or 
screw crowns. The number of bicortical implants 
that can be placed into the interforaminal area 
depends on the mass and quality of the bone. In 
our experience three implants are the minimum; 
four implants are ideal n. A very important 
requirement is to place bicortical implants as 
parallel as possible which is not a technical 
problem (Figure 2). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 1 Bicortical implants  
(Photo: Eurodent medima) 

 
Lateral sections of an atrophied mandibular 

bone are often very problematic for placement of 
screw implants of an appropriate length. Lack of  

 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 2  Bicortical implants in X-ray image 
(Photo: Eurodent medima) 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 3  Blade implant 
(Photo: Eurodent medima) 

 
bone mass above the mandibular canal and a 
narrow and sharp edge disable even simple surgeries 
during screw implantation. Complicated surgical 
procedures in reconstruction of the alveolar ridge 
and subsequent placement of numerous screw 
implants have no place in common implantological 
practice. The anatomical shape of the mandible 
enables the surgeon to place blade implants by 
means of an atraumatic operative procedure (Figure 
3). Application of blade implants requires surgical 
skills and adequate training. 
 

Surgery 

The surgical procedure begins with a crestal 
incision along the length of ten frontal teeth (from 
tooth 20 to tooth 29) and an auxiliary incision in 
the median plane towards the vestibule of the 
mouth. Subsequently a mucoperiost flap is made. 
This flap should be large enough to enable a good 
view into the operation field and provide enough 
space for modification of the alveolar ridge if 
necessary. In the area of the 22nd, 23rd, 26th and 
27th tooth, holes are drilled into the lower edge of 
the mandible. When the drill reaches the corticalis 
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of the lower edge of the mandible, we continue 
drilling for about one more millimeter. The drilled 
holes have to be parallel to each other. Parallelism 
of drilling is controlled with metal probes placed 
into the drilled holes. The bone mash we obtain 
from drilling is stored for later use. The depth of 
the drilled holes is the same or slightly greater 
than the length of the thread of the chosen 
bicortical implants. We carefully place bicortical 
implants one by one into the holes (Figure 4). At 
this point it is necessary to emphasize that the 
implants have to be placed very slowly – by 
quarter-revolutions – because the cutting thread of 
an implant can produce significant friction during 
placement, overheating the surrounding bone and 
causing irreversible damage to it. When the implant 
reaches the bottom, it is tightened to 35 N⋅cm. 
Bicortical implants implanted in this fashion are 
very firm. We rinse the wound with a physi- 
ological solution and suture the mucoperiost with 
an atraumatic stitching material. We cut off the 
excessive margin of the mucoperiost flap, which 
remains from previous correction of the alveolar 
ridge, into a suitable width so that the suture 
remains without tension. The spaces between indi- 
vidual implants are sutured with vertical mattress 
stitches. In the neck area of the implants, we 
suture the mucoperiost from both sides with 
individual stitches very close to each implant.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 4  Bicortical implants with periimplant 
augmentation 

(Photo: Eurodent medima) 

 
In the second phase of the operation, we extend 

the original crestal incision distally up to section 8. 
Mucoperiost is lifted and the top of the alveolar 
ridge is cleared of scar tissues and slightly corrected. 
In section 6, we drill three holes with a fissure drill 
into the corticalis at a distance of 1–2 mm. We 

interconnect these holes by means of the fissure 
drill to form a slot. Then we place a circular cutter 
(delivered by the producer of the blade implants) 
onto the slot and cut a groove into the corticalis 
the length of the body of the blade implant. 
Wherever necessary, we modifie the required depth 
of the groove with the fissure drill. The entire 
procedure can also be done atraumatically using a 
more time-consuming surgical technique called 
piezosurgery (Sivolella et al., 2007).  

The blade implant is inserted into the prepared 
groove and softly knocked with an inserting tool 
and hammer to the bottom so that the implant body 
is placed approximately 1 mm below the alveolar 
ridge peak (Figure 5). A blade implant placed in 
this way is very stable. Then we fill the part of the 
groove over the implant body with the bone mash 
obtained in the first stage of operation. Finally, we 
suture the mucoperiost with mattress stitches in 
combination with individual stitches applied on 
both sides of the implant abutments (with slight 
bending it is possible to achieve parallel alignment 
of the abutments of blade implants on both sides). 
After the operation, the patient is given suitable 
analgesics and broad-spectrum antibiotics. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 5  Preoperative image of bicortical implants 
and blade implant placed into the left lateral area of 
the mandible  

(Photo: Eurodent medima) 

 

Prosthetic Phase 

Approximately ten days after operation, when 
the mucoperiost has healed, we remove the stitches 
and make a double imprint into a silicone imprint 
substance (Figure 6). With the first imprint we 
check the alignment of implants. Slight irregu- 
larities could be removed with a cutter before the 
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 second imprint. The second imprint registers the 
occlusion of the opposite teeth. Then the prosthetic 
phase continues in a dental laboratory with a 
dental technician preparing a metal construction. 
Later we tested this construction by placing it onto 
the abutments (Figure 7). We checked its stability 
and the state of the individual abutments, con- 
necting members and occlusion. It is advisable to 
check the bite occlusion once more with the 
silicone imprint and if necessary, the dental tech- 
nician can re-plaster the models in an articulator, 
and finish the work by putting a ceramic layer on 
it. We test the prepared bridge by setting it on the 
abutments. When it was stable and causes no 
problems with articulation, we fix it with glass 
ionomer cement (Figure 8). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 8  Fixed bridge 
(Photo: Eurodent medima) 

 
is modelled so that hygiene around the implants 
does not problems. This is easily achieved because, 
in the mandible, we focus more on function and 
hygiene than on “red-white” aesthetics. After com- 
pleting the prosthetic phase, we instruct the patient 
on how to brush their “new teeth”. The first 
check-up is two weeks after the operation and 
depending on the result of the oral cavity 
examination; we then plan a further recall. Three 
months after implant load, we check the state of 
implants by X-ray, and then repeat this each 
successive year (Figure 9). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Figure 6  The state 10 days after placement of 
bicortical and blade implants 

 
 

(Photo: Eurodent medima) 
  
  
  
  
  

Figure 9  X-ray examination after 2 years  
(Photo: Eurodent medima)  

  
  
Results  
  

From 2002 to 2007 we placed 256 bicortical 
implants into the mandible. We applied 84 blade 
implants into the lateral area of the mandible. We 
made 29 supported removable dentures and 32 
fixed circular bridges. During this period only one 
blade implant broke. Four bicortical implants 
healed with fibrous integration and had to be 
removed. Out of these four, two bicortical implants 
were replaced with new implants into the neigh- 

Figure 7  Test of a metal supra-construction 
(Photo: Eurodent medima) 

 
If the wound has not healed properly or there 

are complications, we postponed fabrication of a 
permanent bridge for three months, and the patient 
uses a temporary resin splint bridge. 

As we have often used this procedure in elderly 
(toothless) patients, the shape of the fixing bridge 

- 108 -  Int J O Sci, 2(2): 105–110, 2010 

192



http://www.ijos.org.cn                              Strecha et al. Non-Standard Solution to an Edentulous Mandible 

 
Table 1  Revie of bicortical and blade implants use in the years 2002–2007 

 Number of bicortical 

implants 
Number of blade 

implants 
Number of supported 

dentures 
Number of circular

bridges 
Total number of implants 256 84 29 32 

Failure of bicortical implants    4    

Failure of blade implants  1   

Success rate     98.4%    98.8%   

Men   8 15 

Women   21 17 

Mean age 58 years 

 
bouring area and the prosthesis was re-fabricated 
(Table 1). 

In our experience, a successful implant place- 
ment depends on good primary healing of the 
mucoperiost above the implant body. This can be 
achieved with precise surgery of the mucoperiostal 
lobe and application of atraumatic sutures. The 
success rate of bicortical implants is generally 
very high and can be further ensured by precise 
drilling into the tooth bed with a sharp drill and 
careful and slow insertion of the implants into the 
bone. The shape and exact length of bicortical 
implants (mainly the screw part) are ordered at a 
manufacturer according to data taken from the 
patient’s orthopantographic image or CT scan or 
an analysis of study models. 
 
 
Discussion 
 

The described method is a non-standard thera- 
peutic treatment of an atrophied toothless mandible. 
Therapy by means of a Brånemark’s bridge, which 
has up to now been modified by development of 
new implant surfaces, is still considered to be the 
“gold standard” in implantology (Brånemark et al., 
1987). This method is perfectly elaborated and 
described in many scientific studies; however, the 
costs are quite high for the patient. The procedure 
we have suggested in this paper is less expensive. 
This is a non-standard alternative to a fixed 
denture and the patients prefer it to a totally 
removable denture.  

In screw implants, the heaviest strain is placed 
on the cervical area of the implant, on the site 
where the implant enters the crestal bone (Pierris- 
nard et al., 2003). For implantologists – as well as 

for us – this means that it is necessary to anchor 
the implants bicortically (if anatomy allows). This 
is the basis of this implant system (Payne et al., 
2001; Tawse-Smith et al., 2001). The difference in 
this system is determining which cortical layer 
(besides corticalis of the crestal bone) is used for 
stabilization of the bicortically anchored implant. 
Joeng et al. tried a model anchored into the lingual 
cortical layer of bone, but their evaluations did not 
confirm the advantages of this option (Jeong et al., 
2003). We anchored implants into the inner part of 
the lower edge of the frontal body of the mandible 
because it provides better stability than the lingual 
cortical bone. 

In modern dental implantology, the history of 
blade implants was started by Professor Linkow in 
the USA (Linkow, 1968). Blade implants are not 
considered a standard implant system. Despite this, 
they are successfully used in Slovakia as well as in 
other countries, although less often than other 
types of screw implants (Roberts, 2002). However, 
there are many papers describing the blade im- 
plants (Commissionat et al., 1996; Roberts, 1996; 
Veron et al., 1997; Roberts, 2002). In our practice, 
we have used two-abutment blade implants placed 
into the distal area of the alveolar ridge of the 
mandible for stabilization of fixing bridges in 
connection with bicortical screws inserted inter- 
foraminally. We consider this method a stable and 
suitable therapeutic method for a group of elderly 
patients who either have anatomical problems with 
their alveolar ridge or do not have enough money 
to pay for a standard fixed denture, Brånemark’s 
bridge, or other type of circular bridge. 

Other authors have reported on the use of 
transmandibular implants in the extremely atrophied 
mandible. These implants have excellent primary 
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stability but this treatment is much more traumatic 
than the use of bicortical screws (Stellingsma et al., 
2004) .  
 
 
Conclusion 
 

Our five-year experience with this non-standard 
implant system confirms its functionality, stability 
and ease of home care. The method is appropriate 
for reconstruction of an atrophied toothless man- 
dible in elderly patients and in patients who 
choose this alternative for financial reasons. It is 
important to emphasize that non-standard implant 
systems require an experienced and skilful surgeon. 
We stress that the success rate of healed blade 
implants depends very much on atraumatic work 
with bone and mucoperiost. Only then is it possi- 
ble to guarantee good long-term results.   

In the study we used bicortical and blade 
implants made by VNI fy. Frank-Kreisler from the 
Czech Republic (www. dentalniimplantaty.cz), and 
by fy. Martikan from the Slovak Republic (www. 
martikan.eu). Both implant systems are made of 
biocompatible material (titanium).  

The materials have been tested and their pro- 
duction is approved by certificate no. 080092QS/ 
NB, certificate 080093T/NB and EC certificate no. 
44133/101/1/2007/CE valid in the European Union.  
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Adsorption of the elongated human plasma fibrinogen (HPF) and globular human serum albumin
molecules on a titanium-based surface is monitored by analyzing permittivity and optical roughness
of protein-modified surfaces by using a diffractive optical element (DOE)-based sensor and variable angle
spectro-ellipsometry (VASE). Both DOE and VASE confirmed that fibrinogen forms a thicker and more
packed surface adlayer compared to a more porous and weakly adsorbed albumin adlayer. A linear rela-
tion of the permittivity (ε0) and dielectric loss (ε00) was found for some of the dry titanium-doped hydro-
carbon (TDHC) surfaces with excellent HPFadsorption ability. We discuss some aspects of TDHC’s aging
and its possible effects on fibrinogen adsorption. © 2010 Optical Society of America
OCIS codes: 050.1970, 240.2130, 240.5770, 170.3890, 170.1850.

1. Introduction

The most frequently used biomaterial in hard tissue
replacement, such as dental and orthopedic im-
plants, is titanium. Biomaterial devices made of tita-
nium are satisfactory products from a human health
point of view [1–7]. The effective surface tension, as
well as the surface energy related to the topography
of surface, which can be varied by different proces-
sing methods, is assumed to influence the final

interactions of the implant with the surrounding en-
vironment. It is also reported that rough surfaces
promote better osseointegration than smooth sur-
faces [8–11]. After implantation, within a few sec-
onds, the biomaterial surface becomes coated with
a film of adsorbed proteins that mediate the interac-
tion between the implant and the body environment.
Since an implant is exposed to blood during implan-
tation, the initial protein layer is mainly composed of
plasma proteins. Human plasma fibrinogen (HPF)
is the relevant protein that adsorbs on biomaterial
surfaces. HPF partakes in blood coagulation, and
facilitates adhesion and aggregation of platelets

0003-6935/10/295583-09$15.00/0
© 2010 Optical Society of America
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[12,13]. The structure and composition of the ad-
sorbed protein layer determine the type and extent
of the subsequent biological reactions, such as activa-
tion of coagulation and immune response and os-
seointegration [14]. Thus, the initially adsorbed
protein layer is a factor determining biocompatibility
[15–23]. In recent years, interest has been focused on
preparation of hydrocarbons doped with Ti and re-
searchers have used different methods to analyze
biocompatibility of important proteins [24,25].

However, the mechanisms and factors that are im-
portant for protein adsorption and desorption are
still not well understood. Therefore, it is of interest
to focus scientific research on finding out how differ-
ent surfaces influence the formation of the protein
layers and their properties.

In this paper, we chose two model plasma proteins
with significant differences in their size and shape
[HPF as a rodlike protein having a mass of 340 kDa,
compared to a globular human serum albumin (HSA)
with a mass of 66 kDa]. The aim is to distinguish
their adsorption behavior on mechanically polished
titanium surfaces (frequently used biomaterial in
hard tissue replacement) with the aid of DOE (dyna-
mical measurement of adsorption process of protein
on surface in electrolyte solution—wet measure-
ment) and VASE (measurement of thickness of
adsorbed protein layer on material surface after re-
moval the protein-modified surface from protein
solution followed by half-hour drying in air-dry mea-
surement). Secondly, quite recently we found a signif-
icant correlation between the complex dielectric
constant of dry titanium-doped hydrocarbon surfaces
and ability for HPF adsorption on these treated sur-
faces supposing a linear relation of the permittivity ε0
and dielectric loss ε00 of studied surfaces [26,27].
Therefore we start to study how aging process of
TDHC surfaces influenced the fibrinogen adsorption
for possible use the TDHCs as an appropriate mate-
rial for dental implants productions.

2. Materials and Methods

A. Treated Titanium Surfaces

The titanium-doped hydrocarbon (TDHC) surfaces
(TixC1−x) and diamondlike carbon (DLC, Ti0:00C1:00)
were prepared by the plasma-enhanced chemical va-
por deposition (PECVD) method (see, e.g., [28,29]).
We prepared three TixC1−x differing in carbon propor-
tion as follows: Ti0:82C0:18, Ti0:38C0:62, and Ti0:09C0:91.
In the beginning the thickness of titanium oxide
layer was measured with a polished titanium surface
and its depth was about 220 nm. The thickness of
TixC1−x coatings produced by using PECVD ranged
from 2.5 to 3:5 μm, which is thick enough in the op-
tical sense to consider it as a solid bulk layer [28,29].
To investigate the biocompatibility of different
TDHC surfaces, we measured the adsorption of
HPF, an elongated protein molecule with dimensions
of 45 nm × 9 nm × 6 nm [12] andmass of 340 kDa, on
these TDHC surfaces either immediately after their

preparation or after two-year storage. The adsorp-
tion ability of different TDHC surfaces for HPF
has been compared with the HPF adsorption on me-
chanically polished titanium surfaces (a frequently
used biomaterial in hard tissue replacement), which
serves in this study as a reference surface. With me-
chanically polished titanium, we also studied the ad-
sorption behavior of HSA) a protein with an ellipsoid
shape and dimensions of 14nm × 4 nm (the HSA
molecule is frequently approximated with a sphere
with a radius of about 6 nm [20] andmass of 66 kDa).

B. Chemicals

HPF (fraction I, type III) and HSA (97%–99%) were
purchased from Sigma. In all experiments, both pro-
teins were dissolved in a phosphate buffer solution of
þ0:136 M sodium citrate, which serves as a back-
ground electrolyte. Measurements were performed
at room temperature.

C. Coherent and Noncoherent Response of DOE Sensor

The thicknesses of the adsorbed protein layers on dif-
ferently treated titanium surfaces were sensed utiliz-
ing the coherence response of a DOE sensor, as shown
in Fig. 1. The DOE sensor utilizes an expanded and
focused laser beam (λ ¼ 632:8 nm), which is realized
by using the lens system L1–L2 to hit on the studied
surface, which has a complex refractive index N4
through a comparison liquid (water) in a cuvette
via a beam splitter (BS) and a cuvette window having
a complex refractive indexN1. The BS directs a back-
scattered laser beam on the DOE aperture (shown in
the lower inset of Fig. 1), which detects if the wave-
front is distorted either after chemical reactions of
the ions of the background electrolyte with studied
surface or adsorption of added proteins (denoted as
complex refractive index N3) on the examined sur-
face, which is immersed in the solution of background
electrolyte (denotedasN2). Adistorted4 × 4 light spot
DOE image is grabbed from two-dimensional photo
array of the charge-coupled device (CCD) and is

Fig. 1. Geometric setup of DOE sensor with sample cuvette com-
partment for Ropt measurements. The lower inset denotes the
aperture of the DOE, whereas the upper inset denotes a recon-
structed 4 × 4 spot matrix image of the DOE by using nondistorted
wavefront.
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analyzed using a computer (PC). The changes inRopt,
which relate to surface roughness Ra [30,31], are de-
tected utilizing the coherent response of theDOE sen-
sor. The layer thickness adsorbed on treated titanium
surfaces is calculated from the captured DOE image
data of the 4 × 4 light spot matrix, which is shown in
the upper inset of Fig. 1. The irradiance of the peaks
were calculated utilizing Eq. (1) as follows:

IC ¼
1

npkmpk

Xnpk;mpk

ipk¼1;jpk¼1
Iipk;jpk ; ð1Þ

where npk andmpk are the pixel dimensions of each of
the 16 peaks in the DOE image and Iipk;jpk is the image
irradiance observed by the (ipk; jpk)th element of the
peak in the DOE image captured by the CCD camera.
The 16 different diffractive lenses are integrated uti-
lizing the superposition principle in the DOE aper-
ture, obeying coherent response for each pixel with
complex wavefront amplitude Ai;j as follows IC ¼
j
P

Ai;jj2, which satisfies the principle of compact
and phase sensitive interferometer. The DOE ele-
ment images the 4 × 4 light spot matrix in its focal
plane. If the reconstructingwavefront does not satisfy
the terms of hologram imaginary, the spot image ma-
trix does not appear in the image plane. The same dis-
appearance of spot images holds, for instance, in the
case where the radiant exitance from the laser reso-
nator in the TEM00 mode starts to suffer from the ap-
pearance of sidemodes, and the DOE will spatially
filter out those images from its original 4 × 4 light spot
image. It is shown with tedious numerical simula-
tions that the irradiance of the 4 × 4 spots will de-
crease as a function of optical path length (OPL)
and will disappear when the OPL exceeds λ=4. This
response is published and appears in Fig. 8.21(b) of
Ref. [32]. It is also observable that this response re-
sembles the response of the Beckmann–Spizzichino
model [33]. To discover the thickness of the adsorbed
layer N3, we first calculated the irradiance of the
peaks utilizingEq. (1) and, after that, the optical path
difference Δr, which can be understood as an optical
roughness (Ropt), is solved inversely by using this re-
sponse. During our previous measurements, we have
noted that the accuracy of 0:2 nm can be achieved by
using this one-arm interferometric technique [34].
Similar accuracy limits are also reported for the cou-
pling dynamics of lasers of self-mixing interferom-
eters in vibrometer applications ranging from 0:1 nm
to 100 μm [35], whereas the accuracy of conventional
two-arm interferometers used in optical diagnostics
of random phase objects [36], as well as in optical di-
agnostics of rough surfaces [37], is estimated to
be ∼0:005 μm.

To be sure that the irradiance of peaks (coherent
response) do not contribute any uncertainties in
the noncoherent response, we subtract the irradiance
portion of peaks from the total irradiance of the DOE
image:

INC ¼
1

nSWmSW

XnSW;mSW

iSW¼1;jSW¼1
IiSW;jSW

−
1

npkmpk

Xnpk;mpk

ipk¼1;jpk¼1
Iipk;jpk : ð2Þ

The upper picture of the inset of Fig. 1 shows the to-
tal region of the signal window of the DOE sensor.
Respecting the signal window (SW) the total num-
bers of sensor pixels in Eq. (2) are denoted by nSW
and mSW in the perpendicular direction. Although
the 16 different diffractive lenses are integrated by
utilizing the superposition principle in the DOE
aperture, the noncoherent response (pixel areas out-
side of the coherent peaks) for each pixel with com-
plex wavefront amplitude Ai;j now satisfies the
relation INC ¼

P
jAi;jj2, which relates to the gloss

of the surface. Typically the gloss is a function of
(1) reflectance (related to complex refractive index
or complex permittivity), (2) angle of light incidence
in the specular case, and (3) surface texture. If the
angle of light incidence and the texture of a surface
are assumed to be constant, it is possible to sense the
possible permittivity change when the surface is lo-
cated in water or in an electrolyte solution. In the
case of a DOE sensor, the gloss (G) and optical rough-
ness (Ropt) are measured simultaneously from the
same surface area by using the respective noncoher-
ent and coherent response of DOE.

D. DOE Sensing of Proteins Adsorption on Treated
Titanium Surfaces

First, DOE sensor images were made from surfaces
immersed in triply distilled water for 100 s; the
images serve as a reference signal for each of the stu-
died materials. Second, the water was removed from
the cuvette and either the background electrolyte or
the protein solution was injected into the cuvette, fol-
lowed by recording of the DOE images during a 600 s
period. The diameter of the laser beam waist on the
all surfaces was 1 mm. Thereafter, we compared the
optical roughness Ropt values, which were measured
by the DOE sensor as a function of time from the
interface of the treated titanium surface and the elec-
trolyte in the absence or presence of protein mole-
cules. The threshold of optical roughness of the
treated titanium surface was canceled out by mea-
suring the baseline of Ropt in distilled water, whose
refractive index (n ¼ 1:333) was close to that of the
background electrolyte (n ¼ 1:342.

E. VASE Sensing of Protein Adsorption on Treated
Titanium Surfaces

To compare a dynamic measurement (time depen-
dent) of the adsorption process of model proteins
on the studied material surfaces sensed by the
DOE, VASE was used to corroborate the thicknesses
of the adsorbed protein layers on the studied surfaces
after the protein-modified surfaces were removed
from the protein solution and air dried for a half-
hour.
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The complex refractive index values Nnκ ¼ nþ iκ
are functions of wavelength λ and they were utilized
in the calculation of the effective dielectric constant
ε ¼ ε0 þ iε00 ¼ N2

nκ, where ε0 ¼ n2 − κ2 and ε00 ¼ 2nκ.
The harmful effects caused by the possible appear-
ance of surface roughness [38,39] were avoided by
performing the ellipsometric measurements at an in-
cidence angle of 75° for the probe beam with a Wool-
lam variable angle spectro-ellipsometer (W-VASE).
The W-VASE was operated in the wavelength range
from 200 to 1700 nm. The complex permittivity va-
lues of all studied surfaces were calculated from the
complex refractive index data, which were obtained
by the spectro-ellipsometer.

3. Results and Discussion

A. Optical Sensing of Adsorbed Model Proteins on
Treated Titanium Surfaces

We chose two model plasma proteins with significant
differences in their size and shape (HPF is a rodlike
protein having amass of 340 kDa, compared to a glob-
ular HSA with a mass of 66 kDa). The aim is to dis-
tinguish their adsorption behavior on mechanically
polished titanium surfaces with the aid of a DOE
(dynamic measurement of the adsorption process of
protein on surfaces in an electrolyte solution—wet
measurement) and ellipsometry (measurement of
the thickness of the adsorbed protein layer on a
protein-modified surface after it is removed from a
protein solution air dried for a half-hour).

First, we measured the dynamics of the gloss (G)
and optical roughness (Ropt) of the mechanically po-
lished titanium surface [Fig. 2(a)] in the presence of
either 500 nM HPF or 500 nM HSA solutions using
the DOE sensor within a 10 min period [Figs. 2(b)–
2(e)]. Before measurement of both the G and Ropt
parameters of the mechanically polished Ti surface
in the presence of proteins, the reference measure-
ments of this surface in water and background elec-
trolyte were made. From Fig. 2, it can be seen that
the ions of the background electrolyte (we can assume
chemical interaction between the ions of the back-
ground electrolyte and the polished Ti surface) af-
fected the permittivity of the mechanically polished
Ti surface (difference of the G parameter for polished
Ti in electrolyte compared to water), but did not
change the surface texture of the polished Ti (the
Ropt of polished Ti is practically identical for both
water and electrolyte). A similar dependence for G
and Ropt parameters after replacing the water with
the background electrolyte was also observed for
the nanostructured Ti0:82C0:12 surface Fig. 3. After ad-
dition of both the HPF and HSA molecules (500 nM),
we can recognize the increase of the optical roughness
(Ropt) of the polished Ti surface, which indicates pro-
tein adsorption. The optical roughness of adsorbed fi-
brinogen adlayer was about 5:1 nm, which is about 4
times higher than that of the adsorbed adlayer of al-
bumin, which was 1:3 nm thick [Figs. 2(c) and 2(e)].
The DOE results may indicate that fibrinogen at a

500 nM concentration initially adsorbs rapidly with
its long axis parallel to the polished Ti surface. This
orientation is usually energetically favorable because
of the possibility that the protein will form additional
bonds to the surface. From the DOE results, we can
assume either that the albumin is weakly adsorbed
on a polished Ti surface in comparison with fibrino-
gen, or that the albumin adlayer is less packaged
(more porous) due to the spherical shapes of albumin
molecules. The presence of both HPF and HSA mole-
cules also caused higher changes in the permittivity
(displayed bymeans of higher dynamics of theGpara-
meter) of the polished Ti surface compared with those
observed for polished Ti surface in contact with either
the water or the background electrolyte, which also
indicates protein adsorption [Figs. 2(b) and 2(d)]. The
presence of lower (500 nM) andhigher (4 μM)HPFso-
lutions also caused changes of both the G and Ropt
parameters of the nanostructured Ti0:82C0:12 surface
[Figs. 3(b) and 3(c)]. Nevertheless, the average optical
roughness of Ti0:82C0:12 surface is about 55 nm, which
is much higher than the increase of roughness of the
protein-modified Ti0:82C0:12 [Fig. 3(c)] and implies
only weak HPF adsorption on Ti0:82C0:12. Also, the
relative changes in permittivity of the Ti0:82C0:12
surface after addition of protein molecules are very
close to those observed in the presence of the back-
ground electrolyte [Fig. 3(b)]. This can suggest that
chemical interaction between the ions of the electro-
lyte and the Ti0:82C0:12 surface have amuch higher ef-
fect on the permittivity change of the Ti0:82C0:12
interface than the presence of 500 nMHPFmolecules
in the solution,whichare onlyweakly adsorbed on the
nanostructured Ti0:82C0:12 surface. Here we point out
that the extension coefficients of the solutions (water,
electrolyte without andwith HPFmolecules) are neg-
ligible even in the ultraviolet wavelength range, as
shown in Fig. 4, being κ ¼ 1:55 × 10−8, 4:87 × 10−8,
and 1:30 × 10−8 for water and for electrolyte without
andwithHPFmoleculesmeasuredat aphoton energy
of 1:959 eV (632 :8 nm) of the DOE probe laser beam.

Second, we analyzed with the aid of VASE mea-
surement the effective thickness [the effective thick-
ness was calculated from the spectral complex
refractive index (Nnκ) by utilizing the Beer–Lambert
law [IEðn; κÞ ¼ IE0 expð−4πκz=λÞ] of both the HPFand
HSA adlayers adsorbed on a polished Ti surface that
was removed from a protein solution and followed by
a half-hour drying process (Fig. 5). The effective
thickness of the HPF and HSA adlayers at the
DOE probe wavelength of 632:8 nm were 1.1 and
0:4 nm, respectively. Both methods thus confirmed
that fibrinogen forms a thicker and more packed sur-
face adlayer compared to a more porous and weakly
adsorbed albumin adlayer on a mechanically po-
lished Ti surface.

B. Effect of Aging of TDHC Samples on Adsorption
Behavior of Fibrinogen

On the basis of our recently published DOE and el-
lipsometry measurements, we found significant
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Fig. 2. (a) SEM image from a mechanically polished titanium surface. The length of the scale bar is 1 μm. Temporal gloss (G) in GU and
optical roughness (Ropt) in meters of a mechanically polished titanium surface, when the surface, immediately after polishing, is in water,
in electrolyte, and in electrolyte withHPFor HSAmolecules with concentration of 500 nM. Gloss of (b) HPFand (d) HSA, optical roughness
of (c) HPF and (e) HSA.
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correlation between the complex dielectric constant
of dry TDHC surfaces and the ability for HPFadsorp-
tion on these treated surfaces. The adsorption of fi-
brinogen molecules relates to a slope of dielectric
loss and permittivity (∂ε00=∂ε0) as follows: ε00 ¼ aε0 þ b,
where a ¼ 1:634 and b ¼ −5:877 [26,27]. We observed
that the very good adsorption of HPF can be achieved
on TDHC samples having 34% and 9% Ti content
(these surfaces have, in a ε0–ε00 plane, a small dis-
tance deviation from the line ε00 ¼ 1:634ε0 − 5:877,
ε0 ¼ −5:877, as shown in Fig. 6) in comparison with
a poor HPF adsorption on surfaces either rich in

titanium (Ti content higher than 50%) or only on
pure DLC coatings (the distances of these surfaces
from the line in the ε0–ε00 plane are at the least 1 order
higher, as shown in Fig. 6). From tribological testing
it has been observed that nanostructured TDHC sur-
faces (Ti content is lower than 15%) have moderate
hardness and minimal values of the friction coeffi-
cient and the wear rate [28,29]. Because of these
mechanical parameters, it seems that these nanos-
tructured TDHC materials could be, in the near
future, used as an appropriate material for dental
implant production. Therefore, we start to study
how the aging process of TDHC surfaces influences
the fibrinogen adsorption.

In Fig. 6 are shown the effective dielectric
constants (dielectric permittivity) from five studied

Fig. 4. Extinction coefficient of the electrolyte without (dashed
curve) and with HPF molecules (5 μM) (solid curve), whereas
the extinction coefficient of water meets the wavelength axis in
the ultraviolet range. The numbers shown on the λ axis are in
meters.

Fig. 3. (a) SEM image from a nanostructured Ti0:82C0:12 surface.
The length of the scale bar is 1 μm. (b) Temporal gloss (G) in GU
from a carbon treated titanium surface (Ti0:82C0:12), when the sur-
face is in water, in electrolyte, in electrolyte with HPF (500 nM)
and in electrolyte with HPF (4 μM). (c) Temporal optical roughness
(Ropt) in meters from the same Ti0:82C0:12 surface. Note that the
average optical roughness of the nanostructured surface is 55 nm.

Fig. 5. Spectral complex refractive index (Nnκ) of mechanically
polished titanium surfaces modified by HPF (squares) and HSA
(circles). Ellipsometric measurements were performed in air after
a half-hour of drying to remove the protein-modified surface from
the protein solution (500 nM concentration), where the sponta-
neous adsorptions during 15 min proceed. Dotted curves repre-
sents the response from the titanium surface in the presence of
only background electrolyte. (a) Real part and (b) imaginary part
of Nnκ for the respective interface layers.
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surfaces measured at photon energy Eλ ¼ 1:959 eV.
The first value represents the averaged dielectric
constant from the equal numbered sets of mech-
anically polished and polished þ heat-treated
(170 ° C=30 min) Ti surfaces, which act as the com-
parison (Ticomp) surface. The standard deviation
of the averaged permittivity ε ¼ −1:83ð�0:65Þ −
9:16ið�1:74iÞ is quite wide from sample to sample
due to different mechanical polishing procedures (re-
mains and defects of surface texture and roughness).
The three TDHC samples and the DLC sample were
produced by the PECVD method, controlling the
severity of chemical vapor deposition in plasma en-
hancement to satisfy the carbon concentrations.
The samples are denoted as follows: Ti0:82C0:18,
Ti0:38C0:62, Ti0:09C0:91 and DLC (Ti0:00C1:00). For
clarity, in the Fig. 6 we indicate the standard devia-
tions in permittivity ε0 and dielectric loss ε00 by the
horizontal and vertical lines only for the case of
Ticomp reference measurements (the standard devia-
tions in permittivity and dielectric loss for other sur-
faces are plotted in Table 1). Figure 6 and Table 1
show a consecutive increase in permittivity ε0 and di-
electric loss ε00 values, as well as in water contact an-
gles for all long-term stored TDHC surfaces, except
for the Ti0:09C0:91 surface. This behavior might arise
from the consecutive adsorption of carbon oxides
from air on the surface of long-term stored material.
Similar results have been recently published for pat-
terned metal surfaces that were stored about 51 days
in air using the water contact angle measurement
and x-ray photoelectron spectroscopy [40].

The Ropt values of freshly prepared, differently
treated Ti surfaces in the presence of 500 nM HPF
showed that a significant adsorption of fibrinogen
wasdetectedwithTicomp, Ti0:38C0:62, andTi0:09C0:91, in
contrast to a weak adsorption detected on Ti0:82C0:18
and DLC (white bars in Fig. 7). From Fig. 7 it can be
also seen that the Ti0:82C0:18 and DLC surfaces show
negative Ropt values, which means that the surface
has become smoother during contact with the back-
ground electrolyte in the absence and/or in the
presence of HPF. Both the Ti0:82C0:18 and DLC mate-
rials contained, on the top of their surfaces, different
nanometer-scale carbide agglomerates, the growth of

which is probably surface-energy-driven [41]. We can
speculate that (i) a chemical interaction between ions
of the electrolyte and surface can change the distribu-
tion and dimension of these nanometer carbide ag-
glomerates, which is reflected by lowering of Ropt
values in comparison with those measured in water
as a reference for each of the studied materials or
(ii) a part of fibrinogen molecules can be repeatedly
desorbed from weakly adsorbed, rather porous fibri-
nogen adlayers that formed on these surfaces. Preli-
minary results of Fig. 7 show also that adsorption of
carbon oxides from air on long-term stored surfaces
can affect the surface textures and values of Ropt of
these surfaces during repetitive measurements in
the presence of background electrolyte without or
with added protein molecules.

When compared theRopt data measured after long-
term storage of the surfaces to the Ropt data mea-
sured from the freshly prepared (reference) surfaces,
HPF is still adsorbed on both the Ti0:38C0:62 and
Ti0:09C0:91 surfaces, but with smaller magnitude, as
shown by the gray bars in Fig. 7. A water contact

Fig. 6. Complex effective dielectric constants (dielectric permit-
tivity) for the Ticomp surface and four carbon treated titanium sur-
faces at Eλ ¼ 1:959 eV. The markers without (reference surfaces)
and with dots denote the two-year time frame between the mea-
surements. For clarity, the standard deviations in permittivity ε0
and dielectric loss ε00 directions are indicated by horizontal and ver-
tical lines on each dielectric constant marker without a dot. Para-
meters for the line are as follows: ε00 ¼ aε0 þ b, where a ¼ 1:634 and
b ¼ −5:877.

Table 1. Complex Effective Dielectric Constants (Dielectric Permittivity) ε ¼ ε0 þ iε00 at Eλ ¼ 1:959 eV and Water Contact Angles
(θ in Degrees) with Standard Deviations for the Five Studied Surfacesa

Treatment
of Samples ε2007 ε2009 ε2007 ε2009
Ticomp — — — —

PECVD
Ti0:82C0:18

−1:49 − 6:02i −1:47 − 6:50i 81:1� 2:6 86:7� 6:5

PECVD
Ti0:38C0:62

0:08 − 5:68i 0:39 − 6:49i 77:9� 3:1 85:7� 2:7

PECVD
Ti0:09C0:91

2:03 − 2:58i 2:23 − 2:68i 75:0� 0:4 78:9� 6:5

DLC Ti0:00C1:00 4:45 − 1:57i 4:95 − 1:72i 70:7� 2:0 79:9� 2:9

aThe subscripts 2007 and 2009 denote the two-year time frame between the measurements. The dielectric losses ε00 of samples (with
magnitude of standard deviations shown in Fig. 6) are listed according to severity.
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angle measurement revealed that aged TDHC sur-
faces are characterized by higher water contact an-
gles (about 8%) than those of the freshly prepared
TDHC surface, as shown in Table 1, which suggests
that air aging of TDHC materials produces a slightly
hydrophobic surface. It is well known that fibrinogen
exhibits a less organized secondary structure upon
adsorption onto a hydrophobic surface than onto a
hydrophilic one. Computation of surface energy den-
sity (γ) from water contact angles showed that the
TDHC surfaces have a smaller surface energy den-
sity than the surfaces of other carbon/graphite mate-
rials [42,43], which can be connected with the
occurrence of nanometer carbide agglomerates that
decrease the effective contact area of a water droplet
with the TDHC surface and increase the effective
area of the gas–water interface under the droplet.
In addition, the increase of the hydrophobic charac-
ter of aged TDHC surfaces may be contributed to by
the appearance of gaseous nanobubbles [44].

The effective thickness of the HPF molecule layers
on the Ti0:82C0:18, Ti0:38C0:62, Ti0:09C0:91, and DLC sur-
faces after the long-term storage were 0.47, 0.51,
1.59, and 0:13 nm, which were calculated from the
Nnκ data of the VASE measurements in air utilizing
the Beer–Lambert law at the DOE probe wavelength
of 632:8 nm. These effective thicknesses estimated
for adsorbed HPF adlayers from the VASE measure-
ments are in accordance with the respective Ropt
values of the HPF layers sensed by the DOE sensor
(see the gray bars in Fig. 7).

4. Conclusion

In this paper, it is shown that a DOE-based sensor
and a VASE can serve as efficient tools for monitor-
ing the adsorption processes of proteins that differ in
size and shape on differently treated titanium sur-
faces. On the basis of a permittivity change and fluc-

tuation of an optical roughness of differently treated
titanium surfaces, we were able to distinguish be-
tween adsorption behavior of a rodlike protein repre-
sented by HPF and globular HSA. Both methods
confirmed that fibrinogen forms a thicker and more
packed surface adlayer compared to a more porous
and weakly adsorbed albumin adlayer. In addition,
we found a significant correlation between the com-
plex dielectric constant of dry TDHC surfaces and
the ability of fibrinogen adsorption on these surfaces,
supposing a linear relation of the permittivity ε0 and
dielectric loss ε00 of the surfaces studied. The fibrino-
gen adsorbs well on the following surfaces: mechani-
cally polished titanium and TDHC samples having
34% and 9% Ti content. Poor fibrinogen adsorption
was observed either on hydrocarbons rich in Ti con-
tent (higher than 50%) or on pure DLC coatings.
After two years of storage, favorable fibrinogen ad-
sorption was still detected on a TDHC surface having
9% Ti. The hydrocarbons with low Ti content have
moderate hardness and a minimal wear rate, which
increases the focus of these materials for a new den-
tal implant production.
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This Working Section is concerned with evolving methods of
assessment in dental education. It focuses on newer methods
of assessment that might have relevance for broader applica-
tion. Although it cannot provide answers to all the questions it
raises, it is hoped that the contribution it makes is of value in

the process of the development of a global network in dental
education.
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Introduction

What is assessment?

ESSENTIALLY, assessment is a process of making a

judgement or measurement of worth. It consists

of taking a sample of behaviours, drawing inferences and

making estimates of worth (1). To be effective, the sample

needs to be representative of the behaviour skills or

attributes being assessed: hence the importance of using

several instances whenever possible, as well as using

different methods and different observers. The methods

of drawing inferences should be consistent across obser-

vers or instruments and based on clearly defined, trans-

parent measures. The estimates of worth should be based

on explicit values derived from methods of consensual

validation. An effective assessment procedure should

provide a valid, reliable and practicable assessment of

knowledge and understanding, problem-solving perfor-

mance or professionalattributes. Defined skills should be

assessed. Tasks should be related directly to course aims

and objectives (or learning outcomes) and should be

evaluated by explicit criterion referenced methods (2).

Criteria should be agreed by staff and understood by

students. In the development of more sophisticated cri-

teria, it has been demonstrated that student learning can

be enhanced if students are involved in the definition of

thecriteriatobeappliedandthatachangefrom‘HowdidI

do?’ to ‘How can I get better?’ may ensue (3). One can see

thecomplexitiesofthechallenge:whiletechnicalachieve-

ment might be quantified, the assessment of professional

attributes, for example, is not simple. This subsection

discusses some of the issues that face dental schools in

evolving methods of assessment.

Even if an assessment has been designed for judge-

ment, it should be possible to provide feedback to

students on their performance, in terms of relative

strengths and weaknesses so that they may learn from

the experience. Staff should be informed of the outcome

of the process, to provide an overview of the strengths

and weaknesses of the course in relation to quality of

teaching or appropriateness of assessment tasks, and to

review how modifications might be made.

Assessment and learning
Assessment is central to the success of any educational

programmeandis linkedvery closely with student learn-

ing (4). It is well recognized that student learning is

influenced and directed by methods of assessment

(3, 5, 6). For example, it has been noted that in the asses-

sment of medical students, a change from the award of

pass/fail reports at the end of a clinical attachment to a

structured, clinical, practical examination led to an in-

crease in the amount of time students spent on the wards

(7) as students realized they needed to be able to per-

form. This Working Section discussed issues in relation

to how students learn. There is evidence to suggest that

Eur J Dent Educ; 6 (Suppl. 3): 53–66
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students’ orientation to ‘deep’ learning (that is, the search

for meaning and understanding) declines in undergrad-

uatecourses(8).Dentistryhasbeenimplicatednegatively

in this respect (9). Therefore, evolving methods of assess-

ment should be directed towards the encouragement of

deeper learning strategies. It is fortunate that there are

examplesofcurricula(forexample,problem-basedlearn-

ing, PBL) and assessment practices, that can promote

deep, elaborated learning and improved long-term recall

(10–12). Critics of PBL, e.g. (13) have claimed that ‘tradi-

tional’ curricula and assessment might allow students to

score more highly on knowledge of clinical content (the

example given was in medicine), so the aim of educators

should be to strike a balance between enhancing relevant

knowledge, developing clinical skills and understanding

and fostering self-directed learning (14, 15).

Course designers are becoming increasingly aware of

the need to develop reflective, lifelong learners who can

assess their own performance and behaviour accurately

(3, 16, 17). The approach has been recommended as a

means of preparation of dental students for continued

professional development (18) and is listed in national

undergraduate dental curriculum requirements (19).

There is an absence of literature in dentistry as to why

particular methods of assessment are used. In essence,

lecture-centredacademiccurriculaemphasizetheimpor-

tanceofreproductive(superficial)knowledgeandassess-

mentthat ‘fits’ thisformofcurriculummustitselfdemand

reproductiveknowledge.Simplychangingthemethodof

assessment can cause tensions when traditional teaching

methods are still used (20). This working group also

discussed the relevance of the curriculum and learning

environment on assessment practices.

Parameters within which the section
decided to work

In view of the large volume of work already completed

and recorded in the DentEd Final Report (21), it was

decided that that document should be accepted as a

comprehensive reference for extant assessment prac-

tices in dental schools. We refer to that report and the

information contained therein. It may be necessary to

revise this information when the final phase of school

visits is completed.

Review of that document enables identification of a

number of areas of assessment as follows.

Established methods
a) Assessment of knowledge (e.g. written essays, short

answer questions, some forms of multiple choice

questions).

b) Assessment of skills (e.g. competence testing, con-

tinuous clinical assessment and objective structured

clinical examinations or other structured clinical

tests). Clinical skills constitute such a vital compo-

nent of dental practice it is essential that their assess-

ment is as valid and reliable as possible.

While there is evidence to support the validity of

competence testing, approaches used in continuous

clinical assessment are less clearly defined and stan-

dardization of multiple observers is difficult (see ‘Best

practices and innovations’ below).

Evolving methods of assessment based on
changing philosophies – the focus for the working
group
a) Methods that are not yet fully developed or evalu-

ated, e.g. the use of virtual reality, computer-based

tests and other new information technologies (see

‘Impact of information and communication technol-

ogy’ below).

b) Assessment of professional aspects of competence

(attitudes, patient management, communication

andthe identificationoftreatmentoutcomes).Current

curricula in most dental schools are deficient in their

attention to the behavioural sciences, as highlighted

byChapter14oftheDentEdreport(21). It isimportant,

therefore, that assessment should only be developed

in parallel with comprehensive curricular change (see

‘Considerations not otherwise covered’ below).

c) Areas where assessment is indicated but has not yet

been addressed (e.g. cognition, learning approaches

and styles). As understanding of learning theory and

its implications for curricular content and design

grows and as the need for lifelong learning becomes

more obvious, so the development of assessment

methods which investigate student-learning pro-

cesses become increasingly important (see ‘Consid-

erations not otherwise covered’ below).

Best practices and innovations

In all assessment design, whether summative or for-

mative, traditional or innovative, there are certain

basic tenets which should be observed, including the

following:

1. The purpose of the assessment should be clear to

both assessor and assessed. This will usually

embrace one or a combination of the following:

a) to motivate and direct learning;

b) to ensure standards for proceeding to the next

stage of the curriculum and ultimately gradua-

tion;

Manogue et al.
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c) to provide feedback for students on their perfor-

mance; and

d) to provide feedback on the curriculum and its

mode of delivery.

2. The concept of alignment of curricular components

is seminal. Assessment tasks must match the course

objectives, which in turn must be reflected in the

course content.

3. The criteria should be kept simple and should be

well understood by students. The criteria should

form the basis for feedback and marking.

4. There should be wide sampling using different

methods. The closer a method is to recall of know-

ledge and/or well defined solutions the more reli-

able is the method, but this does not necessarily

make it more valid. The conflicting requirements of

validity, reliability, effectiveness and efficiency

must always be recognized and reconciled as satis-

factorily as possible in the individual circumstances

(see later).

5. Feedback to students should be as immediate and

comprehensive as possible.

6. Student evaluation of assessment criteria and prac-

tices should be elicited, receive serious considera-

tion and, where appropriate, be acted upon.

7. The quality of examiners, whether as sources or

instruments of assessment or both, should not be

taken for granted. Staff training workshops and

peer review of assessment practices and, where

appropriate, checklists and marking schemes are

an essential part of a good assessment system.

8. Where external examiners are used they often pro-

vide a useful, objective view of both the curriculum

and the assessment procedures. They also enable

inter-school comparisons and exchange of exper-

tise. It is essential that external examiners under-

stand the alignment of curricular design and

outcomes, empathize with it and have an aware-

ness of best international practice.

9. Assessment is less a psychometric and more an

educational design problem (i.e. how to use assess-

ment strategically for its educational effects). There

is a need for more research on educational effects of

assessment and less exclusive focus on psycho-

metric properties. This research must necessarily

be contextually rich.

10. Assessment schemes, overall, should cover the

whole competence pyramid. There is a need to

rely more on descriptive/qualitative data and to

accept that some subjectivity is both inevitable and

acceptable, provided multiple assessors are used. A

considered combination of ‘controlled’ and ‘inde-

pendence’ strategies is recommended.

Impact of information and
communication technology

An increasing number of higher education institutions

use computers to help solve some of the problems

associated with the burden of increased student num-

bers. The application of computer-assisted learning

(CAL) is well established and computer-assisted assess-

ment (CAA) is becoming increasingly relevant. CAA

includes a range of activities, e.g. the collation, analysis

and transmission of examination grades across net-

works or the automatic marking of answers that have

been completed by students at workstations. CAA is, in

comparison with computer-aided learning, a relatively

new development and is often pioneered by enthusias-

tic individual academics (22). The successful imple-

mentation of CAA is often hindered or abandoned

due to time and funding restrictions, or reliance on

that individual enthusiast.

Computer-assisted assessment of dental students
In comparison to other educational disciplines(e.g.

technical disciplines and/or biological sciences (23),

application of CAA in dental education is less

advanced and far from widespread. Positive feedback

has been reported from medical students (24, 25) show-

ing that they consider this type of learning/self-assess-

ment to be effective.

Forms of computer-assisted assessment
Computer-based tests (CBT) are the most common

form and are, generally speaking, electronic equiva-

lents of the more traditional paper-written test. The sort

of questions posed in CBTs are almost identical to

traditional tests. They consist mainly of:

� Self-assessment questions (SAQs).

� Parts of a computer-aided learning (CAL) package.

� Tests for formative assessment or summative (exam-

inations).

� Diagnostic tests (i.e. ‘What stage is the student at

now?’).

� Multiple choice tests (MCQs) for use with an optical

mark reader (OMR).

The basic model has two essential components:

1. The ‘no-book’ test, which is given in a normal class

and reflects topics that have been covered recently –

it serves as a feedback mechanism for students and

teachers.

2. The ‘open-book’ test, where information in relat-

ion to a test is accessible for several days or

weeks in advance (which might be considered as

a tool for the evaluation of improvement in know-

ledge).
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Numerous software packages have become available

both on commercial and free bases to produce CBT (e.g.

QUESTIONMARK, CASTLE). Such packages are easily acces-

sible and user-friendly.

Problem-orientated searching for information on
the web
This approach evaluates the ability to find web-based

information (text, graphics, video files) on specified

topics. The topics may range from simple things, e.g.

the location of a dental academic, their postal address,

e-mail address, personal page, etc. through intermedi-

ate tasks, e.g. how to find relevant information on

specific dental topics such as dental implants or guided

bone regeneration, to more complex scenarios such as

how to find a case study that is similar to one specified,

and to gain alternative solutions to a dental problem.

Problem-orientated searching for information requires

a certain ‘outlook’ fromacademic staff. They must bePC/

web-orientated and they must be willing to prepare,

electronically, for such a session. The approach is quite

new.

Student assessment could follow along the following

lines:

� Can the student find the required information within

a time limit?

� Can they interpret the relevance of test results?

� Are they able to handle information (download, save,

print out, book-marking, etc.)?

Rank ordering of performance seems not to be a good

idea because of the possible skewing effects of unstable

web resources, e.g. changes in amount, availability and

accessibility of information. Further information on this

approach is available at the following sites:

� The American Academy of Periodontology.

� ADA Online/the American Dental Association.

� DERweb/Dental Education Resources at the Univer-

sity of Sheffield.

� Dental X Change, GlobalDent, Dental Study Club/

Swiss universities base.

Exploiting databases
This consists of searching web databases that provide

information of bibliographic quality. It evaluates the

ability to find dental monographs and papers on spe-

cified topics by using:

� International searchable databases, e.g. ISI, MED-

LINE and NIH.

� Local and national-related library resources.

� Personal bibliographic databases.

A more advanced alternative is to ask a student to

find dental publications that are not indexed in inter-

national databases, e.g. final reports, ‘electronic-only’

dental medical/dental journals, etc. This requires an

ability to browse through national institution websites,

such as those belonging to governmental bodies, com-

missions, etc. For students from non-English speaking

countries, a useful alternative of the approach is to find

English equivalents for dental terminology. This has a

double effect in that it improves the ability to work

efficiently in ‘English-speaking’ web resources as well

as improving general knowledge of English.

The future of CAA in dental education
Implementation of CAA appears to have been hindered

by a lack of institutional commitment, strategic direc-

tion and easy-to-use and established methodologies.

The potential of CAA is, however, high. When

employed correctly, it can ensure that curricular modi-

fications take place at a time when students can benefit

(26). In terms of quality assurance, CAA could drive

dental educational institutions to reconsider their exist-

ing student assessment methods. For academic staff,

CAA can provide the stepping-stone to greater use of

computers for teaching.

CAA will challenge the organizational structures of

dental schools. Future promotion of CAA should result

in a greater collaboration between technically orien-

tated support and academic staff. This process may be

challenging in the first instance, as disparate groups are

forced to find ways of working together, but such

collaboration is essential to the progress of CAA, as

its future depends on both pedagogical and techno-

logical advances.

How to converge towards higher global
standards

This is the focus for the subsection entitled ‘Towards

global convergence of education, training, quality and

assessment’ and, consequently, only a précis is given

here. Our group was aware that there are two areas of

concern in relation to the concept of convergence: the

first is a fear that convergence may result in a reduction

of standards towards a minimum universally achiev-

able level; the second relates to academics who may be

concerned that they will be required to achieve levels of

performance which are impossible in their particular

circumstances. Both these reservations are real and care

must be taken to reassure both groups. A major factor in

enabling continuous quality improvement in education

is the availability of information on best practices and

access to the evidence for their acceptability. A network

such as DentEdEvolves is ideally placed to act as a

source for this information. It will also be important to
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facilitate its adoption by engaging in discussion with

schools that wish to develop new practices but which

are unsure how to progress.

Important regional and continental
differences

The European Dimension (based on DentEd,
Chapter 17)
From the 25 DentEd visits the following best practices

and innovations were recorded.

Ten schools used formative assessment in addition to

summative assessment. In most of those schools, for-

mative assessment is an integral and ongoing activity of

all courses. Self-assessment and peer-assessment, in

particular, have been shown to increase the motivation

to learn and change student attitude from one of ‘how

have I performed’ to that of ‘how can I get better?’ (3). In

a few schools, discussion and feedback takes place

during oral assessment or after written examinations

so that the examination comprises not only an assess-

ment but also an opportunity to learn. As indicated by

the schools themselves, most of the assessment con-

cepts match the course objectives.

Assessment methods
In 23 schools a variety of assessment methods were

used in order to assess different aspects of students’

competence. These multiple-method combinations are

important since no single assessment method can ade-

quately measure clinical competence.

Fifteen schools used case presentations as a trigger

for assessment of knowledge but there is no indication

that this occurs early in the programme, to reflect

authentic situations and the kinds of processes that

are central to the profession.

Various skills are assessed by Objective Structured

Clinical Examinations (OSCE) in nine schools.

Competence tests, which comprise preclinical and

clinical tests of the student’s ability to perform

designated procedures have been implemented in 19

dental schools; it could not be concluded from the

information available that these tests take place in the

familiar clinical environment or in a non-threatening

manner.

The organization of assessment
The use of external examiners from professional bodies,

such as the Public Dental Health Service in Sweden,

gives an independent view. For the same reason, in

German schools every licensed dentist can take part in

the first two State Examinations. Representatives of the

16 State Dental Councils can take part in the third, final

State Examination. Members of staff attend conferences

on medical and dental education and assessment in

order to ensure continuing development of the curri-

culum and assessment methods, which drive and

ensure quality in student learning.

Innovations
Included in new approaches to assessment or non-

traditional assessment methods are:

� Trends towards formative assessment.

� Self- and peer-assessment.

� Use of portfolios or reflective log-books.

� Performance-based assessment.

� Practical competence tests.

� OSCEs or other structured clinical tests.

� Scientific meetings.

� Presentations of scientific projects.

The American dimension
There are three instances of external assessment of

dental education in the United States.

a) The Joint Commission on National Examinations,

sponsored by the American Dental Association

(ADA), the American Dental Education Association

(ADEA) and the American Association of Dental

Examiners (AADE). An organization of state licen-

sing boards (see item (c) below) administers the

National Board Examination at the end of the second

year (part 1) and the middle of the fourth year (part

2) of the Dental curriculum. The ‘part 1’ examination

assesses basic science knowledge using standard

short answer questions. The ‘part 2’ examination

assesses clinical knowledge using a case-based

approach.

b) United States dental schools are accredited by the

Commission on Dental Accreditation, sponsored by

the ADA, ADEA and AADE and authorized by the

US Department of Education. This is a voluntary

process but, without accreditation, dental students

and schools cannot receive federal loans and grants

and graduates cannot sit state licensing examina-

tions. The Commission sets a number of standards

relating to outcome measures, educational para-

meters, student support services and the research

mission. Every 7 years, the dental schools perform

a self-assessment/self-study and are site-visited

for 3 days by a team of Commission consultants

who verify the findings of the self-study, in a

process similar to the recent DentEd visits. Deficien-

cies result in recommendations that must be cor-

rected within 2 years under threat of loss of

accreditation.
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c) Individual states conduct practical and written

examinations for dentists seeking to practise in that

state, in order to assess their competence. The pur-

ported rationale is to protect the public but some

would argue that the main objective is to restrict

mobility.

There is no state which assesses continued compe-

tence in their practising dentists.

The Singapore dimension
The Faculty of Dentistry in Singapore believes in the

new philosophies of learning and assessment and

accordingly has introduced innovative assessment

methodologies such as open-book examinations, which

assess students at a deeper level of critical thinking and

application. Clinical programmes are competence-

based, with a strong emphasis on multidisciplinary

and holistic management of the patient.

The Japanese dimension
In Japan there is a growing awareness among dental

academics that assessment is an integral part of the

curriculum and should be closely linked to the educa-

tional aims, objectives and methods. The assessment

methods most frequently employed, however, are

dominated by traditional written tests. The introduc-

tion of OSCEs is being considered in some dental

schools. The Japanese National Board Dental Examina-

tion, consisting solely of MCQs, has a direct effect on

student learning. Serious consideration must be given

to developing a more effective combination of assess-

ment methods, both formative and summative.

Considerations not otherwise covered

Under this heading, we discuss parts (b) and (c) of

‘evolving methods of assessment’, as defined above.

Assessing attitudes (part b)
An attitude is a mixture of beliefs, thoughts and feelings

that predispose a person to respond, in a positive or

negative way, to other people, objects or institutions.

Clearly, attitudes are a directional force, so when con-

sidering attitudes one has to ask: attitudes towards

what? Attitudes summarize past actions, they influence

future actions and they may be used to predict future

actions. However, just as past educational achievement

is not necessarily a good predictor of future educational

achievement, so too attitudes are not necessarily good

predictors of future behaviour. One cannot measure

attitudes directly, so one infers a person’s attitudes

from his/her actions and uses this to predict future

actions. There are, however, other predispositions to act.

These are understanding, knowledge, skills, motivation

and habits. Hence, inferring attitudes from actions or

behaviours is complex and requires careful attention to

the sample of behaviours and the methods of assessment

and an examination of the underlying assumptions of the

methods of assessment. Finally, attitudes can also be

conceived as occupying the middle ground between

personality traits and opinions or mood swings. They

are more stable than opinions and less stable than per-

sonality traits. The closer the attitudes are to personality

traits, the less amenable they are to change.

Can attitudes be changed? There is plenty of evidence

that attitudes can and do change. The evidence is

drawn from personal experience, naturalistic studies,

experimental studies and laboratory studies. Attitudes

may be changed through:

� personal experience (direct contact);

� reflection on personal experience;

� group interaction; group membership;

� professional identity;

� chance conditioning;

� media influences (persuasion); and

� cult influences (closed communities).

Attitudes may be resistant to change and a change in

attitude does not necessarily lead to a change in beha-

viour. Other attitudes, predispositions, motives, emo-

tions or habits may be more potent.

Changes in attitude can be brought about by chan-

ging knowledge, understanding, skills, actions and

context. It is assumed that these changes can be brought

about through lectures, small group work, practicals,

clinics and projects. Probably, an equally potent force is

the ‘hidden curriculum’. The hidden curriculum might

be described as the unintended consequences of the

structure of the course, its methods of assessment and

teaching and the attitudes of its teachers. Even the

unintentional remarks of a tutor may reveal attitudes

that have an effect upon a student’s attitudes. This form

of ‘chance conditioning’ is perhaps more common in

laboratories and clinics than is realized.

Why assess attitudes?
Attitudes in Dental Education may be assessed in order

to:

� ensure dental students and dentists are safe profes-

sionals;

� help dental students and dentists to develop;

� estimate change;

� improve interpersonal relationships;

� change contexts and organizations;

� satisfy demands of accountability and control.

� assessment of attitudes can itself change attitudes.

58

Manogue et al.

209



Each of these purposes requires a different emphasis

in content and approach. The underlying assumption is

that attitudes provide a measure of future behaviour,

but as indicated above, this assumption is problematic.

How can one assess attitudes in dentistry?
One can assess attitudes through direct observation of

actions or observations of video-recorded actions. The

usual rules apply: trained observers, the use of usable

explicit criteria and an adequate sample of behaviours.

Alternative approaches are self-reports, portfolios,

reflective practice assignments and audits of practice-

or qualitative-based projects. These approaches are

particularly useful for formative assessment. However

to be effective, the methods do require trust between

the student and tutor. Methods that are normally used

for assessing knowledge and understanding may also

be used to assess attitudes. Here the danger is that

students provide ‘socially acceptable’ answers. Similar

remarks apply to questionnaires and attitude inven-

tories such as a dentist–patient attitude scales. It is

suggested that such a scale should be developed and

field-tested. Broadly speaking, the more remote the

method of assessment is from actual behaviours, the

less valid the method is likely to be. However the

reliability, validity and practicality is determined by

the specifics of the method used rather than the method

per se. A good attitude inventory is better than a bad set

of observations.

Is assessing attitudes worthwhile?
The answer is a cautious ‘yes’. Attitudes are an impor-

tant ingredient of professional expertise and behaviour.

Attitudes in dentistry can be assessed – although their

assessment is in its infancy. Just as all methods of

assessment of student learning have strengths and

weaknesses, so too do different methods of assessing

attitudes. The important points are:

� Be clear why you are assessing attitudes.

� Use methods of drawing inferences that are fair,

reliable and valid.

� Be aware of the limitations of the methods that you

are using.

� Be aware of the assumption that you are making of

attitudes as predictors of future behaviours.

� Monitor your methods of assessing attitudes.

Learning (emphasizing process rather than
content) (part c)
This section includes discussion of the development

of the assessment of critical thinking and decision-

making, its relationship to curricular strategy and its

relevance to professional practice.

A greater understanding of cognitive processing,

particularly in relation to learning, coupled with the

realization that lifelong learning skills are essential for

continuing safe effective practice has highlighted the

need for a new dimension in the assessment of health-

care professionals. It is now agreed that it is important

to measure not only what is learned, but also how it is

learned. It is possible that this new concept will have

implications for the selection of students for courses

and for modification not only of curricular strategies

but also of learning practices at both undergraduate

and postgraduate levels.

A review of the understanding of learning theory

shows that it can be considered as encompassing

two parallel approaches. These are described by

Biggs (27) as:

a) The information processing theory deriving from

cognitive psychology.

b) Approaches to learning theory based on student per-

sonality, learning styles, individual learning context

andmotivationasreportedbythestudent.Muchofthe

work in both areas relates to medical education but is

clearly relevant to all health-care professionals.

Background literature

Information processing theory
Researchers such as Schmidt, Norman, Holyoak, Patel,

Schwartz and Barrows have performed extensive

investigations into cognitive and metacognitive proces-

sing during problem analysis and decision making

since the early 1980s. Norman (28) referred to the

statement of the American Board of Internal Medicine

(1979) that ‘the ability to define and manage clinical

problems is viewed as central to clinical competence in

medicine’. Norman reflected further that none of the

variety of evaluation methods then available demon-

strated a high correlation between performance on one

problem and on the next. He concluded that the low

correlation suggested that something other than the

general skills of data gathering, problem solving and

clinical judgement, as they were then perceived, was

having a significant effect on performance.

Patel et al. (29), again addressing the dilemma of the

precise components of successful problem analysis and

decision making, demonstrated that the process

involved in the memory for clinical cases is complex

and involves the ability to make inferences from a

highly developed knowledge base. Further work by

these same researchers and others in the 1990s has

helped to clarify a number of these issues. Schmidt

and Norman (30), reviewing the publications of the
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previous two decades, proposed that medical expertise

is not so much a matter of either superior reasoning skills

or in-depth knowledge of pathophysiological states,

but is based rather on cognitive structures that describe

the features of prototypical or even actual patients.

They suggested that these cognitive structures contain

relatively little knowledge about pathophysiological

causes of symptoms and complaints but contain a

wealth of clinically relevant information about disease,

its consequences and the context under which illness

develops. In relation to assessment they suggested that

clinical competence will be properly assessed only if

tools are used which focus on both the knowledge base

and ‘on the qualitative transition from a conceptually

rich and rational knowledge base to one comprised of

largely experiential and nonanalytical instances’. They

admitted that measurement is difficult but suggested a

two-stage strategy where the first stage provides lim-

ited information in a limited time period and probably

includes visual representation and the second stage

supplies more data and allows for detailed information

processing.

The studies of Whittlesea et al. (31, 32) also indicate

that it is possible to identify many of the interactive

factors involved in the accessing and application of

knowledge to a prescribed problem/task/decision.

They asserted that it is possible to assess these factors

individually and demonstrated, in their 1994 paper,

how this may be carried out. The methods which they

used are complex and not immediately applicable to

general assessment in undergraduate curricula but

should become so if further refined and modified.

New developments in assessment of clinical reason-

ing suggest that, as knowledge and clinical reasoning

are closely linked (33), we should not be afraid to

examine for knowledge, provided the assessment,

whatever the format, focuses on clinical decisions

and uses multiple case scenarios.

Examples of stimulated recall techniques described

by De Grave et al. (34) and, more recently, Barrows (14)

seem to offer readily accessible assessment tools for

clinical reasoning including both knowledge proces-

sing and conceptual change during problem analysis.

Approaches to learning theory
This alternative approach to the understanding of

learning theory is based on the analysis of learning

in the learning environment. It relies largely on the use

of inventories and questionnaires completed by stu-

dents involved in curricula. In the 1960s and 1970s

researchers such as Biggs and Entwistle, investigating

student-learning approaches, began to develop and

continue currently to modify, questionnaires such as

the Study Process Questionnaire and the Approaches to

Studying Inventory. Using these tools three basic

approaches to learning, i.e. surface, deep and strategic,

have been identified. Evidence shows that the deep

approach to learning results in a much better under-

standing of the material and a better performance in

immediate examinations and on later recall (5, 8).

Researchers generally agree that the student

approach to learning is dependent to some extent on

student learning styles but is also much affected by

interaction with teaching, curricular strategy, context

and learning environment. The Biggs model of relation-

ships in education (3P model), i.e. Process, Presage and

Product, provides a comprehensive exposition of all

aspects of current learning theory. Because assessment

is such a strong motivator of learning it is essential that

it is designed to encourage a deep approach. There have

been some disquieting results of studies that suggest

that students entering third level education as deep

learners may change to strategic or even superficial

learners during the undergraduate years. McManus

et al. (35), reported on a study of the relationship

between medical students clinical experience and their

final examination results and found that there was a

lack of correlation between examination performance

and clinical experience. This study did, however, find a

correlation between study habits and learning

approaches. Once again the work of this group of

researchers highlights the need to expedite the devel-

opment of new assessment practices to take account of

methods of information processing and learning pro-

cess profiles, both of which must be identified so that

they can be modified by curricular strategies.

Implications and potential for emerging
countries

Course objectives and assessment methods and rates of

curricular development must reflect cultural, demo-

graphic, financial and environmental circumstances

of each individual school and country. Personal inter-

action and outreach programmes designed for areas

with limited accessibility must support networking of

technological advances. See also the report of Theme 4,

‘Web-based interactive learning programmes’.

Core values applicable to all

Miller, in his invited review (36), stated the following:

It is important to start with the forthright acknowledge-
ment that no single assessment method can provide all the
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data required for judgement of anything so complex as the
delivery of professional services by a successful physician.
He suggested a framework on which to base assess-

ment which is known as the Miller pyramid. The

pyramid is designed with ‘knowledge’ as the basal

section and moves apically through ‘knows how’ (com-

petence) and ‘shows how’ (performance) to ‘does’

(action).

The main general characteristics of instruments in

assessment are reliability, validity, educational impact,

acceptability and cost (35).

In a selective assessment situation educational impact

and validity are reduced in weight to the advantage of

reliability, whereas in formative assessment the reverse

may be the case. Reliability is related to sampling across

content and testing time. Adequate reliability requires

substantial sampling and multiple examiners, patients

and resources.

Validity can be addressed by reference to Miller’s

pyramid as above. Miller (36) recommended that fac-

tual tests be applied to the ‘knows’ stage, clinical con-

text-based tests to the ‘knows how’ stage, performance

assessment in vitro to the ‘shows how’ stage and per-

formance assessment in vivo to the ‘does’ stage.

Educational impact is related to the assumption

that assessment drives learning. It undoubtedly does

this, but there is a need for more research into ways in

which it can be used to encourage desirable learning

habits.

Range of assessment methods available

Cases and open problems
This approach has potential for measuring application

of knowledge, analysis, problem-solving and evalua-

tive skills. Short cases are relatively easy to design and

mark. Design of more complex cases and their marking

schemes is more challenging. Marking for grading and

feedback is about as fast as essay marking.

Computer-based assessment
This is much discussed. (See section on ‘Impact of

information and communication technology’.) Reliabil-

ity is high but validity (the match with outcomes) needs

careful attention.

Direct observation
This is useful for immediate feedback, for developmen-

tal purposes and for estimating performance provided

a simple, structured system is used. The presence of an

observer can change performance, so the method

should be handled sensitively. Impressionistic obser-

vation can be useful, if supported by constructive

feedback. This method can be used by a group of peers

to provide feedback as well as assessment. Intensive,

lengthy training is required for high reliability if

detailed checklists are used. Reliability, validity and

manageability are fairly high when structured observa-

tion is used.

Essays
These constitute a standard method. There are several

types of essays that test different styles of writing and

different types of thinking. Essays usually measure

understanding, synthesis and evaluation provided that

the right questions are asked. They are relatively easy to

set. Marking for grading, based on impressionistic

marking, is fast. Marking for feedback can be time-

consuming. Overall, the advice is to keep the criteria

simple. Variations between assessors can be high –

variations are also demonstrable in repeat marking

by individual assessors.

Learning logs/diaries
There is a wide variety of formats ranging from an

unstructured account of each day to a structured form

based on tasks. Some training in reflection is recom-

mended. Inevitably, it is time-consuming for students

and requires a high degree of trust between assessors

and students. Measuring reliability is difficult. It may

have high validity if the structure matches learning

outcomes.

Mini-practicals
This is interpreted as a series of mini-practicals under-

taken under timed conditions. There is potential for

sampling a wide range of practical, analytical and

interpretative skills. The initial design is time-consum-

ing. Some, if not all of the marking can be done on the

spot so it is fast. Feedback to students is fast. A reliable

method, but training of assessors is necessary.

Modified essay questions (MEQs)/structured questions
This relates to a sequence of questions based on a case

study. After answering one question, further informa-

tion and new questions are given. The procedure con-

tinues, usually for about 1 hour. It is relatively easy to

set up and may be used in teaching or assessment for

developmental or judgemental purposes. It can be

computer- or paper-based. It may encourage reflection

and analysis and has the potential for high reliability,

validity and manageability.

Multiple choice questions (MCQs)
This approach may be used to sample a wide range of

knowledge quickly. It has the potential for measuring
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understanding, analysis, problem solving skills and

evaluative skills. There are a wide variety of formats

from true/false to reason–assertion. More complex

formats are not recommended as they confuse students

unnecessarily and they are time-consuming to design.

More demanding MCQs require more time to set. Better

ones are based on case studies or research papers. They

are easy to mark and results are analysed easily. They

are also useful for self-assessment and screening and

have potentially high reliability, validity and manage-

ability. Feedback to students is fast. There is a danger of

testing only trivial knowledge. To save time, look for

banks of items on the Net or in US textbooks. A team of

assessors, working to the same learning outcomes, can

brainstorm and produce several questions in an after-

noon.

Orals
These help to test communication, understanding,

capacity to think quickly under pressure and knowl-

edge of procedures. Feedback potential is good. Mark-

ing for grading can be fast but some standardization of

interview procedure is needed to ensure reliability and

validity.

Objective structured clinical examinations (OSCEs)
Initially these were used in medicine and only latterly

gained interest in dentistry (20). They are particularly

useful for assessing practical and communication skills

quickly but are fairly hard to design and organize,

although easy to score and provide feedback. They

may be used in the induction phase to estimate key

practical skills. Group OSCEs are useful for teaching,

feedback and developmental purposes. OSCEs can be

used towards the end of a course to provide feedback or

to test performance against outcomes. Reliability, valid-

ity and manageability are potentially fairly high. They

are probably less labour intensive than other forms of

marking but several assessors are required at any one

time. Initially, they are time-consuming to design – but

worth the effort. It is essential that a large number of

stations be used.

Portfolios
There is a wide variety of types ranging from a collec-

tion of assignments to reflection upon critical incidents.

The latter are probably the most useful for develop-

mental purposes. They may provide a basis for orals

and have rich potential for developing reflective

learning if students are first trained in these tech-

niques. Effective use of the portfolio requires a high

level of trust between assessors and students. Measur-

ing reliability is difficult, although they may be high on

validity if the structure matches the objectives of

training.

Poster sessions
These test the capacity to present findings and inter-

pretations succinctly and attractively. There is a danger

of focusing unduly on presentation methods but this

can be avoided by the use of simple criteria. They offer

good opportunities for feedback from tutor, self and

peers. Marking for grading is fast and the use of criteria

reduces variability.

Presentations
Presentations test various aspects of preparation,

understanding, knowledge and capacity to structure

information and oral communication skills. They also

have feedback potential from tutor, self and peers.

Marking for grading is based on simple criteria and

is fast and potentially reliable. They measure their

ability to respond to questions and also manage dis-

cussion.

Problems
The use of problems has a potential for measuring

application, analysis and problem-solving strategies.

Complex problems and their marking schemes can

be difficult to design. Marking for grading of easy

problems is fast. Marking of complex problems can

be slow. Marking for feedback can also be slow. Varia-

tion between markers is fairly low when based on

model answers or marking schemes. Allow for creative,

valid solutions by bright students.

Projects
This includes group projects and dissertations. They

have good all-round testing ability and the potential for

sampling a wide range of practical, analytical and

interpretative skills. They also provide a measure of

project and time management. Group projects can pro-

vide a measure of teamwork skills and leadership,

motivation and teamwork. Marking for grading can

be time-consuming. Marking for feedback can be

achieved through peer and self-assessment and pre-

sentations. Learning gains can be high particularly if

reflective learning is part of the criteria. Projects test

methods and processes as well as end results. There can

be variations between markers. The use of criteria

reduces variability but variations of challenge of project

or dissertation can affect reliability.

Questionnaires and report forms
Structured questionnaires may elicit the information

wanted but semi, or open-ended, questionnaires may
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provide the information needed. A mixture of struc-

tured and open-ended questions is therefore recom-

mended. Criterion reference grading is recommended

for judgemental purposes. Broad criteria are more

reliable and valid than highly detailed criteria. Detailed

criteria tempt users to react negatively or disdainfully.

Reflective practice assignments
This measures student capacity to analyse and evaluate

experience in the light of theories and research evi-

dence. It is relatively easy to set. It provides feedback

potential from peers, self and tutors. Marking for

feedback can be slow. Marking time for grading is

about the same as for essays. Use of criteria reduces

variability.

Reports on practicals
This is a standard method. It has potential for measur-

ing knowledge of experimental procedures and analy-

sis and interpretation of results. It measures ‘know-

how’ of practical skills but not skills themselves. Mark-

ing for grading using impressions or simple structured

forms is relatively fast. Marking for feedback with

simple structured forms is faster than without them.

Variations between markers, without structured forms,

can be high. The method is sometimes over-used. To

reduce student workload and the assessment load,

different foci of assessment for different experiments

are recommended.

Self-assessed questions based on open learning (distance
learning materials and computer-based approaches)
Strictly speaking, this is a method of learning, not of

assessment, but it could be used more widely for

assessment purposes. Self-assessed questions could

form an integral part of open learning. These could

be based on checklists, MCQs, short-answer questions,

MEQs and other methods. Their primary purpose is to

provide feedback and guidance to the users. They can

be used to integrate open learning and practice-based

learning if students visit general dental practices or

community health clinics. Reliability and validity is

probably moderately high and manageability is high

in the long term, but initially it is low.

Short-answer questions
This standard method has potential for measuring

analysis, application of knowledge, problem-solving

and evaluative skills. Questions are easier to design

than complex MCQs but still relatively slow. Marking

to model answers is relatively fast compared with

marking problems but not compared with MCQs.

Marking for feedback can also be relatively fast.

Simulated interviews
These are useful for assessing oral communication

skills and for developing ways of giving and receiving

feedback on performance. Video-recorded sessions

take more time but are more useful for feedback and

assessment. Peer and self-assessment can be used.

Sensitive oral feedback on performance is advisable.

Assessment by simple rating schedule or checklist is

potentially reliable if assessors, including students, are

trained.

Single essay examination
This is usually structured on a 3-hour response on a

prepared topic. It is relatively easy to set but attention to

criteria is needed. This method tests a wider range of

ability including capacity to draw on a wide range of

knowledge, to synthesize and identify recurrent

themes. Marking for feedback is relatively slow. Mark-

ing for grading is relatively fast providing the criteria

are simple.

Work based assessment
This includes a variety of methods including learning

logs, portfolios, projects and structured reports from

supervisors or mentors. It is important to provide

training for supervisors and mentors in the use of

criteria. Work experiences can be variable so reliability

can be low. Validity, as usual, is dependent upon clear

learning outcomes.

Open book assessments
This format focuses on skills of information sourcing

and ability to perform critical analysis, prioritization

and summarization of information. It is increasingly

relevant in an age where easy access to information

sources reduce the need for memorization of large

volumes of information.

Conclusions

� There is general agreement that the quality of the

assessment is a major determinant of undergraduate

learning.

� The range of assessment methods available for mon-

itoring knowledge is wide and well documented.

Educators who follow the basic guidelines summar-

ized in this report and widely available in the litera-

ture should be relatively reassured about their

assessment of knowledge.

� There is widespread and growing concern about the

integrity of the assessment of many components of

clinical performance in dental education. Even the
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assessment of a student’s physical skills, long recog-

nized as the core of dental practice, is a source of

concern. Consistency, objectivity, training and per-

formance of assessors are among the topics that need

to be addressed. Questions still need to be answered

about what ‘assessment of competence’ really means,

the (lack of) reliability of day-to-day continuous

clinical assessment and the value of traditional,

unstructured forms of assessment, such as the viva

voce examination. Some essential components of

clinical competence (e.g. professional behaviour, atti-

tudes and communication skills), which are central to

effective clinical practice, have always been regarded

as difficult to measure. Many educators are now

recognizing the need for a structured approach to

the teaching and assessment of professional beha-

viour, communication skills and attitudes in the

curriculum.

� New emphasis on the importance of the learning

process and the need for active lifelong learning

has inevitably led to the search for tools to measure

this important aspect, although much work remains

to be conducted.

� Careful organization and synchronization of the

many disparate initiatives currently in progress

within dental education and the health care profes-

sions in general should enable more rapid solutions

to the many challenges which remain within the area

of assessment.

Building and growing a thematic network

This was not discussed in any detail. Please refer to the

reports of ‘Towards global convergence of education,

training, quality, outcome and assessment’ and ‘Web-

based interactive learning programmes’.

Recommendations, realistic goals and a
time frame

1. There is irrefutable evidence that assessment is cen-

tral to the success of education programmes. There-

fore, reference to ‘Best practices and innovations’

and ‘Core values applicable to all’ in this report

(above), dealing with best practices and core values

in assessment, is strongly recommended.

2. It is recommended that dental educators ensure that

assessment practices, which are already established

within their curriculum, are reviewed and modified

as appropriate in the light of the best current evi-

dence of efficacy.

3. It is further recommended that educators involved

in the design and implementation of new curricular

strategies explore the evidence for the need to intro-

duce new forms of assessment that are in alignment

with curricular initiatives.

4. We propose the development of a multidisciplinary

(intradental and non-dental) resource group in-

cluding those from the present group who have

the time and interest to continue, but augmented

by recruitment of the international education com-

munity.

5. It is recommended that an open access resource be

put in place to facilitate the development of max-

imum achievable standards in assessment practices

for all dental schools wishing to be involved at any

level. In establishing such a resource, care should be

taken to identify other national and international

groups with similar objectives and liaise with them

in order to reduce duplication of effort. Develop-

ment of an effective resource will require that

individual members of the group choose and con-

centrate on specialist areas (initially these may be

based on the parameters chosen in this present

report). Accumulated information on best assess-

ment practices and literature relating to each spe-

cialist area will be accessed either on the web or

through an electronic distribution list.

5. The group is conscious that workshops and personal

communication play a vital role in development and

dissemination of good practice. It is therefore recom-

mended that the group plans assessment events to

be held in association with, or as satellite workshops

to, established educational meetings such as ADEE,

ADEA and IADR in 2002 and with the second phase

of the DentEd Evolves project in 2003. The proposed

format would be a combination of keynote lectures

by experts on assessment and workshops run by

members of the working group.

7. Consideration should be given to a longer-term aim,

to maintain and develop a more permanent group

dedicated to the promotion of good practice of

assessment in dental education. This should include

the establishment of an annual or biennial assess-

ment meeting either in isolation or by arrangement

with an existing assessment meeting such as the

Ottawa Conference.
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Dental Implantology in the Treatment of the After-Effects 
of the Juvenile Paresis Nervus Facialis
(Original Article – Clinical Study)

Prachár P., Bartáková s., černochová P., Vaněk J.

Stomatologická klinika lF mU a FN u sv. anny, Brno
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Souhrn
Úvod a cíl: práce se zabývá problematikou případu parézy n. facialis v dětském věku a následcích 
vzniklých na podkladě tohoto onemocnění. autoři rozdělují hypodoncie na získané a dědičné. Z nich 
vyčleňují hypodoncie získané na podkladě agens, kam patří i paréza n. facialis. Dále popisují etiopato-
genezi a charakteristiku parézy n. facialis. Ukazují souvislost mezi onemocněním a parézou n. facialis. 
Dále popisují souvislost vývoje stálé dentice a poškození zubních zárodků. Tato poškození odpovídají 
časovému rozložení ve vývoji dentice. 
Metody: autoři ukazují příklad onemocnění parézy n. facialis vzniklého v sedmi letech věku. Šlo o ju-
venilní jednostrannou parézu. Byly zde hypodoncie pravé a nepravé, které byly výsledkem poškození 
v daném věku. mimo problematiku zubů zde byla problematika vývoje dolní čelisti a měkkých tkání 
obličeje. U pacienta byl stanoven celý léčebný plán s několika stomatologickými odbornostmi. 
Výsledky: Jako první se přistoupilo k extrakcím nevyhovující dentice, která byla v důsledku nevyvinutí 
zubních zárodků neschopna dalšího protetického využití. Následovala augmentace alveolu, především 
v horizontálním rozměru, s částečným vertikálním zvýšením do výšky kostních sept zubů kryjících 
defekt. Dále byly inzerovány dentální implantáty do takto upravené dolní čelisti společně s implantací 
do oblasti pravé hypodoncie. Následovalo estetické doplnění měkkých tkání epitézou. pacient byl dále 
hodnocen pomocí rtg zobrazení s odstupem po dobu deseti let od začátku terapie. 
Závěr: paréza n. facialis je onemocnění, kde z pohledu stomatologie dochází k velmi závažnému poško-
zení zubních zárodků ve spojitosti s věkem. časté jsou zde augmentační techniky pro doplnění defekt-
ního alveolu, především v horizontálním směru, s následným ošetřením pomocí dentálních implantátů. 
Následně defekt měkkých tkání obličeje postižené strany nás vede k doplnění měkkých tkání v ústech 
za pomocí epitézy. autoři tak kladou důraz na komplexnost ošetření s ohledem na postižení nejen stálé 
dentice, ale také okolních struktur.    
Klíčová slova: paréza n. facialis – hypodoncie – dentice – augmentace – implantace 

Summary
introduction and objective: in this paper, the authors deal with the problems of juvenile paresis n. facialis 
and after-effects of this disease. The authors divide the hypodontia acquired and hereditary. of these, 
allocating hypodontia obtained on the basis of agents, which include paresis n. facialis. Further describe 
the genesis and characteristics of paresis n. facialis. They show link between disease and paralysis of the 
facial nerve. it also describes the development in the permanent dentition and dental damage fetuses. 
This damage corresponding time distribution in developing dentition. 

původní práce 
original Article
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Methods: The authors show examples of diseases resulting from facial nerve palsy in seven years of age. 
it was a juvenile unilateral paresis. There were hypodontia true and false, which were the result of damage 
at a given age. outside the teeth issue here, the issue of mandible and soft tissues of the face. The patient 
was determined throughout the treatment plan with several dental skills. 
Results: it was first approached to extractions poor dentition, which was due to undeveloped embry-
os incapable of further dental prosthetic use. This was followed by augmentation of alveolar mainly in 
the horizontal dimension with partial vertical increase in bone height sept teeth covering the defect. 
Furthermore, the advertised dental implants in the lower jaw so prepared, together with implantation in 
the right hypodontia. Followed by addition of aesthetic soft tissue prosthesis. The patient was further 
evaluated using X-ray view from a distance for 10 years from the start of therapy. 
Conclusion: paresisi n. facialis is a disease where the terms of dentistry causes very serious damage to 
the dental germs, with the age. Frequently there are augmentation techniques to supplement defective 
alveolar mainly in the horizontal direction, followed by treatment with dental implants. Subsequently 
defect of soft tissues of the face affected parties leads us to supplement the soft tissues of the mouth 
using prostheses. The authors thus emphasize the complexity of the treatment with respect to disability 
not only permanent dentition, but also the surrounding structures.   
Key words: paresis n. facialis – hypodontia – dentition – augmentation – implantation 

Čes. Stomat., roč. 113, 2013, č. 5, s. 120–125

ÚVoD

Chybění dentice terminologicky členíme na apla-
zii, oligodoncii a anodoncii. Aplazie zubu je vrozené 
nevyvinutí zubu. Oligodoncie je neúplný počet zubů; 
chybění většího počtu zubů. Anodoncie je vrozené 
nevyvinutí zubů; chrup není vytvořen. Obecně přijí-
máme pojem hypodoncie jako pojem nadřazený.

Ve většině případů hovoříme o chybění zubů ve 
stálé dentici. Výjimečně hovoříme o hypodoncii 
v dočasné dentici. Zde však taková porucha má pro-
gnosticky horší numerický rozměr ve stálé dentici. 
Právě u celkových onemocnění, např. ektodermální 
dysplazie, jsou hypodoncie v dočasné dentici první 
známkou těžkých hypodoncií – oligodoncií, někdy 
anodoncií – ve stálé dentici [17, 18, 19].

 
Hypodoncie členíme na získané a dědičné. 
Mezi získané hypodoncie patří 
•   vývojové (cyanotický symptom u onemocnění srd-

ce, syndrom srostlého jazyka, syndrom chybění 
jazyka, mikrodoncie);

•   podle známé příčiny (nádor, ozáření, paréza n. 
facialis, léky v těhotenství aj.) [10, 16, 18] nepra-
vé hypodoncie (sekundární hypodoncie) – nejde 
o typické hypodoncie, ale o tak velké poškození 
zubního zárodku, že nelze hovořit o kvalitní den-
tici, která není schopna vlivem poškození plnit 
funkci jako jeden článek chrupu, a je nutné tako-
vé malformace extrahovat. Jde o dětský věk, kde 
poškození zárodku zubu odpovídá časové ose při 
vývoji zubu a z toho plyne i míra jeho postižení.

Mezi hypodoncie na podkladě dědičnosti patří
•   skupina chybění zubů autozomálně dominantní, 

autozomálně recesivní, polygenetické, onemocně-
ní X-chromozomu nebo neznámé etiologie (chybě-
ní postranních horních řezáků, chybění špičáků, 
chybění třetích molárů a další);

•    další skupinou dědičných hypodoncií je skupina 
chybění zubů v souvislosti s celkovým onemoc-
něním (patří sem asi 30 druhů onemocnění, z če-
hož každé má ještě velikou podskupinu podtypů 
– příkladem může být onemocnění ektodermální 
dysplazií a dalších 150 podtypů) [19, 21].

Právě k získaným hypodonciím patří paréza n. 
facialis. Obrna lícního nervu představuje mononeu-
ropatii, která se zdá být zdánlivě nezávažnou. Bývá 
obvykle ztotožňována s Bellovou idiopatickou obrnou 
n. facialis. Je projevem jádrové léze nebo postižení 
nervus intermediofacialis. Mononeuropatie mají 
nejčastěji zánětlivě infekční původ. Je zde vztah přes 
50% periferních obrn lícního nervu k viru herpes 
simplex 1, varicele, zosteru a bakteriálním agens, 
především borreliím a mykoplazmatům. K dalším 
agens patří EB virus, cytomegalovirus, kryptokoky, 
Toxoplasma gondii a HIV [3, 8, 10, 14, 15, 16, 20, 22].

K dalším etiologickým agens patří roztroušená 
skleróza mozkomíšní, kde má onemocnění sklon 
k recidivám [10, 16]. Další jsou nádorové či expanziv-
ní procesy v mostomozečkovém koutu, kosti skalní 
nebo přímo postihující statoakustický či lícní nerv 
[10, 12, 16, 23]. Následují úrazy spodiny lební, kosti 
skalní, ojediněle i čelistní kosti [5, 10, 12, 16, 23]. 
Dále můžeme zmínit metabolické poruchy, endo-
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krinopatie, spolu s kardiovaskulárními chorobami, 
u kterých se může rozvinout jak periferní nebo nuk-
leární, tak i centrální mimická obrna (diabetes mel-
litus v kombinaci s hypertenzní nemocí či ischemic-
kou chorobou; Crohnova choroba; hypovitaminóza 
vitaminu A společně s cystickou fibrózou; Sjögrenův 
syndrom s hypovitaminózou B12; chronický alkoho-
lismus) [1, 10, 16, 24]. K dalším vyvolavatelům obrny 
n. facialis patří poruchy nervově svalového přenosu 
a myopatie, především myasthenia gravis [10, 15, 
16, 24]. K méně častým patří ještě Melkerssonův-
Rosenthalův syndrom, Möbiův syndrom a další vzác-
né idiopatické syndromy [10, 24].

V obraze existuje buď nukleární jednostranná 
obrna lícního nervu, oboustranná nukleární obrna 
nebo jednostranná centrální obrna mimiky. V obraze 
centrálního postižení je jen lehce postižena kontra-
laterální inervace m. frontalis s různě vyjádřenou 
poruchou motoriky (centrální obrna n. facialis). Při 
postižení capsula interna a lézích subkortikálních 
provází kontralaterální centrální mimickou obrnu 
i centrální hemiparéza.

Při postižení pontinního jádra lícního nervu do-
chází k nukleární obrně lícního nervu, kde se projeví 
vedle postižení mimických svalů i postižení dalších 
mozkových nervů a léze kortikospinální dráhy. Při 
periferní obrně lícního nervu je postižena inervace 
mimických svalů zajišťovaná jeho horní a dolní 
větví. Kombinuje se v závislosti na výšce postižení 
s poruchou chuti, poruchou lakrimace a salivace, 
případně s hyperakuzií nebo s diplakuzií [15].

 maTErIÁL a mEToDIKa

Léčebný postup je demonstrován na pacientce, 
která se na naše pracoviště dostavila k ošetření v 17 
letech. Na základě anamnestických dat šlo o juve-
nilní jednostrannou parézu n. facialis, která vznikla 
v sedmém roce života. Při pohovoru a získávání ana-
mnestických dat společně s rodičem nebyly zjištěny 
žádné alergie ani celková onemocnění. Pacientka 
souhlasila s poskytnutím dat a obrázků dutiny ústní 
a rtg snímků.

Na základě tak časného postižení došlo k několika 
pravým a několika nepravým hypodonciím a též zde 
byly hypodoncie dědičné. 

K hypodonciím byly přidruženy další příznaky – 
neúplné vyvinutí poloviny dolního rtu a anomální 
jednostranný růst poloviny dolní čelisti. Terapie byla 
zahájena konzultací za účasti rodiče společně se su-
márním rentgenovým snímkem za účasti parodonto-
loga, pedostomatologa, ortodontisty, implantologa 
a protetika. Pacientce bylo vysvětleno, že úprava rtu 
při jeho nedostatečném krytí je možná za pomoci 

plastické chirurgie. Ale taková úprava, s ohledem na 
inervaci, není stoprocentní. Z pohledu pacientky to 
nebyl velký handicap. Mimoto plastická operace by 
zde mohla znamenat i možnost jizvy, která by byla 
větším handicapem vzhledem k věku. 

Pacientce byl vysvětlen celý plán terapie který 
zahrnoval: 1. extrakce zubů, které vzhledem k ne-
dostatečnému vývoji kořenů neplní svoji funkci, 2. 
augmentaci kosti před vlastní implantací k získání 
dostatečné kostní matrix pro možnou implanta-
ci s nižším ziskem kosti ve vertikálním směru, 3. 
implantaci dentálních implantátů do míst neza-
loženého druhého dolního premoláru nepostižené 
strany a do míst strany postižené, 4. protetické 
ošetření fixní prací z metalokeramiky s estetickým 
doplněním dásně. Dalším prvkem, v současnosti 
také důležitým, byla cenová rozvaha celé práce. 
Stanovisko pojišťovny bylo kladné, přistoupila k to-
muto konkrétnímu případu jako k celkovému one-
mocnění a uhradila implantáty jako materiál. Výkon 
si pacientka hradila sama. 

V léčebném postupu jsme jako první extrahovali  
z dlouhodobého hlediska nevyhovující pilíře. Jednalo 
se o extrakce zubů 31, 32, 33. K tomu zde ještě byl 
defekt způsobený dědičnou hypodoncií obou dolních 
druhých premolárů a získanou hypodoncií druhého 
a třetího dolního moláru. První molár levého po-
stiženého kvadrantu byl prozatím pro nižší stupeň 
pohyblivosti (lepší biologický faktor) ponechán.

Následně jsme přistoupili po dostatečném sliznič-
ním krytí k augmentaci biomateriálem, především 
v horizontálním směru. Šlo o odloženou augmentaci. 
Vertikální rozměr s ohledem na onemocnění byl velmi 
těžce ovlivnitelný ve větším rozsahu. Takový biomate-
rál ve vertikálním směru by podléhal výrazné resorpci. 
Doba vhojení biomateriálu byla šest měsíců. Nepoužili 
jsme snímatelnou náhradu pro stabilitu augmentátu. 
Po této době následovala implantace tří dentálních 
implantátů v postiženém kvadrantu a zároveň implan-
tace jednoho dentálního implantátu v oblasti dědičné 
hypodoncie druhého pravého dolního premoláru. 

Po čtyřech měsících od inzerce implantátů byl 
zhotoven fixní můstek v postižené oblasti a solo ko-
runka v oblasti nepostižené. Fixní práce v postižené 
oblasti byla provedena tak, abychom mohli vytvořit 
estetickou součást protetického ošetření – epitézu 
z měkké pryskyřice pro krytí defektu alveolu společně 
s chybějící dásní. Celá terapie od prvního kontaktu 
s pacientem trvala 13 měsíců.

VÝSLEDKy

Celou léčbu jsme zahájili sumárním rentge-
novým snímkem – ortopantomogramem (obr. 1). 
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Následovaly extrakce nevyužitelných přirozených 
pilířů a augmentace alveolu biomateriálem (obr. 2). 
Po vhojení augmentátu (šest měsíců) jsme vyhodno-
tili rtg snímek a stanovili plán inzerce dentálních 
implantátů. Po této době jsme inzerovali tři dentální 
implantáty v postiženém místě a jeden dentální im-
plantát v místě dědičné hypodoncie druhého pravého 
dolního premoláru (obr. 3). Po čtyřech měsících 
vhojení dentálních implantátů jsme zhotovili fixní 
práci v podobě můstku a solo korunky (obr. 4). Poté 
jsme zhotovili epitézu (obr. 5, 6).

Další kontroly, které následovaly, byly po dvou, 
pěti a osmi letech, což je zachyceno na rtg sumárních 
snímcích (obr. 7, 8, 9).

Obrázek 10 ukazuje III. a IV. vývojové stadium 
stáleho zubu, na obrázku 11 jsou vývojová stadia zubů 
v sedmém roku věku.

DISKuSE

Onemocnění juvenilní parézou n. facialis postihu-
je nejen stálou dentici, ale také čelist a přilehlé měkké 
tkáně včetně rtu a tváře postižené strany. S ohledem 
na časovou osu vzniku onemocnění je možné před-
pokládat míru poškození stálých zubů od úplného 
nevyvinutí zubů – hypodoncii pravou až po částečné 
vyvinutí zubů – nepravou hypodoncii. U pravé hypo-
doncie jde o poškození zárodku ve smyslu nevyvinutí, 

obr. 1        stav před započetím terapie s indikací k extrakcím

obr. 4        stav po nasazení fixní práce

obr. 2        stav po extrakcích a augmentaci obr. 5        epitéza

obr. 3        stav po implantaci obr. 6        stav v dutině ústní s epitézou
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a tedy zániku takového zárodku. U nepravé hypodon-
cie záleží na vyvinutí či nevyvinutí apexu zubu, a tím 
možnosti „ukotvení“ zubu v čelisti a dalšího využití 
takového pilíře. Často jde o vyvinutí pouze korunko-
vé části zubu – odpovídá to vývojovému stadiu III–IV 
v sedmibodovém schématu vývoje stálého zubu [7]. 
Takový zub není bohužel schopen zátěže, tím neplní 
mastikační funkci a je často nutné jej extrahovat. 
Nicméně takový zub udržuje dostatečnou sílu alveolu 
pro další využití. Díky tomu jsme schopni do takto 
udrženého místa implantovat. 

Dalším problémem je stanovení mezičelistních 
vztahů u jednostranně poškozené čelisti a zajistit 
dostatečnou artikulaci obou kvadrantů jedné strany 
s ohledem na laterální odchylky mezi dolní atypic-
kou čelistí a horní normálně se vyvíjející čelistí. Tato 
problematika má velký význam i vzhledem k funkci 
obou temporomandibulárních kloubů.

Problémem bývá i dostatek materiálu pro možnou 
implantaci. Platí, že v dolní čelisti je nejvýhodnější 
doplnění vlastní kostí [11]. Velmi diskutabilní je však 
možnost doplnění kosti vertikálním směrem. Právě 
porucha inervace a nedostatečný vývoj dané oblasti 
vede k velmi malé možnosti ovlivnit výšku alveolu. 
Jiné je to v síle horizontálního rozměru alveolu. Zde je 
ovlivnění augmentací, ať kostí, nebo alomateriálem, 
reálné. K uvedeným možnostem je možné využít do-

norových míst, jako jsou bradový výběžek dolní čelisti 
nebo retromolární oblast, jako snad ještě vhodnější 
místo k odběru kosti. Platí zde pravidlo, že čím dále 
je donorové místo od místa augmentace, tím je vyšší 
procento možné resorpce kosti z dlouhodobého hle-
diska (např. žebra, kyčel aj.) [6, 11, 21].

Jistou výhodou u parézy n. facialis, (nepravé 
hypodoncie) je zkrácení časového úseku inzerce im-
plantátů. V takových případech nevyvinutí apexu zu-
bu umožňuje implantovat ihned po extrakcích zubů. 
Je zde obdoba resorbovaných dočasných zubů, kdy je 
možnost implantace také ihned při extrakcích bez 
většího rizika. Pokud není nutné upravovat alveol  
v horizontálním rozměru, je možné implantovat 
ihned [2, 9, 17]. V případě, že je nutné zvětšit objem 

obr. 7        situace po dvou letech

obr. 8        situace po pěti letech

obr. 9        situace po osmi letech

obr. 10        iii. a iv. vývojové stadium stáleho zubu

obr. 11        vývojová stadia zubů v závislosti na věku – sedmý rok
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kosti augmentací pro možnou inzerci implantá-
tů, je lépe vyčkat na zhojení dásně. Díky tomu se 
poextrakční rány překryjí, a zajišťují tak dostatek 
měkkých tkání na překrytí augmentátu.

Posledním léčebným zákrokem je definitivní pro-
tetická sanace, která často vyžaduje úpravu estetické 
zóny. Oblastí, která je diskutabilní, je část defektního 
alveolu, kde pilíře budoucí protetické práce jsou delší 
než přirozené pilíře. Toto je  možné doplnit např. tzv. 
růžovou keramikou, která nahrazuje dáseň, anebo tzv. 
umělou dásní – epitézou, která plní estetickou funkci 
V těchto případech je důležité vědět, co je preferující, 
zda hygiena a ošetření implantátů, nebo pevná este-
tika s horší hygienou. Z prognostického hlediska je 
samozřejmě hygienická varianta výhodnější.

ZÁVĚr

Onemocnění – paréza n. facialis, pokud vznikne 
v dětském věku, postihuje nejenom stálou dentici, 
ale také čelist postižené strany a oblast rtu. Vlastní 
postižení zubů odpovídá hypodoncii jak primární, 
tak především sekundární. Zde vzhledem k nevyvi-
nutí apexů zubů je často nutné takto postižené pilíře 
extrahovat. Kost při paréze bývá často defektní, 
a proto se musí augmentovat s omezením v úrovni 
vertikální osy. Horizontální augmentace je možná. 
Společně s kostí vlastní defekt kopírují také měkké 
tkáně. Zde je nutné v mnoha případech doplnit de-
fekt pomocí epitézy, která je velmi dobrou možností 
z hlediska hygieny a přístupu k možným implan-
tátům. Dalším problémem je zvládnutí artikulace 
dolní čelisti vůči horní čelisti v postižené části, kde 
došlo k anomálnímu růstu dané poloviny dolní čelis-
ti. I přes počáteční náročnost a složitost situace lze 
stav funkčně a esteticky velmi dobře zvládnout.
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Abstract

The article deals with the stress-strain analysis of human mandible in the physiological state and after the den-
tal implant application. The evaluation is focused on assessing of the cancellous bone tissue modeling-level.
Three cancellous bone model-types are assessed: Non-trabecular model with homogenous isotropic material, non-
trabecular model with inhomogeneous material obtained from computer tomography data using CT Data Analysis
software, and trabecular model built from mandible section image. Computational modeling was chosen as the
most suitable solution method and the solution on two-dimensional level was carried out. The results show that
strain is more preferable value than stress in case of evaluation of mechanical response in cancellous bone. The
non-trabecular model with CT-obtained material model is not acceptable for stress-strain analysis of the cancellous
bone for singularities occurring on interfaces of regions with different values of modulus of elasticity.
c© 2011 University of West Bohemia. All rights reserved.

Keywords: dental implant, trabecular bone, finite elements method, stress and strain analysis, modeling level

1. Introduction

Since 1960’s when Brånemark and Linkow defined the direction of modern dental implantology,
this medical field developed into a large extent and today it provides very effective solution to
many dental problems: Starting with restoring the natural function of masticatory system and
ending with dental aesthetic improvements. In 2003, there were more than 220 different types
of implants manufactured by about 80 producers [12]. New materials such as technically clean
titanium, nanostructural titanium or titanium alloys etc. as well as deepening understanding
of the implant-living tissue interaction are emphasized nowadays. Despite the reliability of
dental implants which is nowadays around 95 % [18, 27], it would be mistake to underestimate
influences of other factors on successful treatment. Therefore, it is necessary to continue in
efforts to improve quality of dental implants.

Application of a dental implant which is essentially a technical object is not only a med-
ical procedure but an interdisciplinary process. It is therefore necessary to solve the dental
implantology problems together with technical specialists, i.a. biomechanicians whose task is
to assess the mechanical interaction of the system components, including living tissues as well
as technical materials. In this respect, a very effective tool is computational modeling. Implant
failures depend on many various factors as, for instance, mechanical ones. These factors are

∗Corresponding author. Tel.: +420 541 142 871, e-mail: ymarci00@stud.fme.vutbr.cz.
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expressed by mechanical quantities stress and strain. In biomechanics computational models
basically consists of models of geometry, material, loading and boundary conditions.

2. Material and methods

The paper deals with the interaction of a tooth or a dental implant with bone tissue regarding
various modeling levels of the bone model. As the most suitable solution method was chosen
the finite element method (FEM) which is used very often in such biomechanical problems like
this. Thanks to latest technologies it is possible to build models on a quite high modeling-level.
An example of building of such model is given in this article as well. In our case ANSYS 11.0
(Ansys Inc., Canonsburg, PA, USA) was used.

Prior to calculations, suitable geometry model is needed. The model of trabecular model of
cancellous bone is obtained from the image of the mandible section. Therefore, 2-D geometry
level is used throughout this study. This approach is sufficient enough for the comparison of the
three proposed material models of mandibular bone. 3-D level of the same case is also possible
but the model of trabecular structure would require data obtained directly from micro-CT [21].

In this study, the solution is divided into three parts:

1) An assessment of modeling level of bone tissue material.

2) Stress-strain analysis of mandible in the physiological state.

3) Stress-strain analysis of mandible with an applied screw implant.

2.1. An assessment of modeling level of bone tissue material

There are two types of bone tissue: Hard outer cortical bone and inner trabecular structure,
so-called cancellous bone. All bones are inhomogeneous anisotropic biomaterials. Both these
types should be incorporated into the model.

In our study, three general modeling-levels of cancellous bone material are assessed: Non-
trabecular model (the lowest level), trabecular model (considering the trabecular architecture
of the real bone) and CT-obtained model (non-trabecular but inhomogeneous material). Fur-
thermore, these general models are divided into “sub-levels” according to the bone quality as
will be explained below. Cortical bone is modeled in all cases as homogenous material with no
special architecture.

The shape of bone was obtained based on the image of mandibular cross section [15] and
also by using the computer tomography. Using CAD software SolidWorks and Rhinoceros, 2-
D geometry model was created, specifically the outer shape corresponding to the 1st premolar
region as well as the trabecular architecture of cancellous bone (see Fig. 1).

Linear isotropic material model is used for all parts of the system, i.e. two material charac-
teristics are needed, specifically Young’s modulus E [MPa] and Poisson’s Ratio μ [–].

At the lowest level, bone is modeled as non-trabecular homogenous material with appar-
ent material characteristics of cancellous bone (no cortical bone is incorporated, see Fig. 1a).
Sensitivity study is performed to obtain proper value of the Young’s modulus which is changed
ranging from 150 to 750 MPa. The changing value refer to varying bone quality, specifically
the lower Young’s modulus value means lower bone quality and therefore lower bone density
(e.g. in osteoporotic bones [29]). As for the interaction of an implant with bone, the main
disadvantage of bone with lower density is lower bone support of applied implant.
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Fig. 1. Model of geometry and analyzed material modeling levels overview: a) non-trabecular model
(only cancellous bone) – NT A; b) non-trabecular model (cancellous as well as cortical bone) – NT B;
c) trabecular bone of good quality (BA/TA – 0.56); d) trabecular bone of normal quality (BA/TA – 0.47);
e) trabecular bone of low quality (BA/TA – 0.32); f) CT-obtained model

Next modeling-level used in the study and which is very often used by other researchers
( [4, 7, 19]) is non-trabecular homogenous model with incorporated cortical layer (see Fig. 1b).
In this case, Young’s modulus of cortical bone is of 13 700 MPa [10, 31] and similar sensitiv-
ity study as in previous modeling-level is performed in case of cancellous bone, i.e. Young’s
modulus ranged from 150 to 750 MPa.

Contrary to the previous models, model shown in Fig. 1c includes trabecular structure of
real cancellous bone. At the micro-level trabeculae has the same material properties as cor-
tical bone [25, 32] and therefore the Young’s modulus of such cancellous bone model is of
13 700 MPa. In such model, lower bone quality can be modeled by using less dense structure
and with thinner trabeculae (see Fig. 1d,e). The bone quality is here identified by a special
characteristics often used in these cases, i.e. by so-called bone area fraction BA/TA which is
defined as the area of bone tissue per total area (in 2-D analysis) [33].

The last modeling-level used in the study is non-trabecular inhomogeneous model. This
model takes into account the distribution of bone density which is in the model characterized by
varying value of the Young’s modulus. This material property values can be obtained directly
from CT images in the following way.

Prior to dental implant application, densitometry investigation is often performed by using
CT [28, 34]. From CT images, CT numbers (which signify pixel intensity of the image) can be
read. CT numbers can be converted to Hounsfield units (HU) [34] by which individual tissues
are identified. There are observed correlation between HU and bone density or Young’s modulus
of that (mainly cancellous bone) tissue [16,23,24]. This correlation is the basement for material
model. For purpose of its creation, new software CT Data Analysis [35] was developed at
Institute of Solid Mechanics, Mechatronics and Biomechanics, Brno University of Technology.
This software allows the user to load CT images and after defining a desired region to export
CT numbers (HU units) matrix. This matrix is then converted into the Young’s moduli matrix
which can be exported into Ansys program as CT-obtained material model. It should be noted
that two correlations can be used:

1) Linear correlation: The reference value is the CT number of cortical bone which has
known Young’s modulus of 13 700 MPa. According to the known formulas, Young’s moduli
of other tissues (cancellous bone in various positions within the region) can be calculated (see
Fig. 2a)
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Fig. 2. CT-obtained material model: a) linear correlation used – CTlin, b) nonlinear correlation used –
CTnonlin

Fig. 3. Model of geometry: a) case 1A, b) case 1B, c) case 1B, d) case 1B, e) case 1B

2) Nonlinear correlation: Relation between bone density and Young’s modulus is given by
formulae (1) [23,24] (See Fig. 2b and note that the bone shape is different to that in Fig. 1 since
it is obtained from different mandible)

ρ = 1.205 ·HU + 139, E = 2.349 · ρ2.15. (1)

Material characteristics used for all models with the exception of non-trabecular inhomoge-
neous model of cancellous bone are presented in Table 1.

Table 1. Material characteristics: Young’s modulus and Poisson’s ratio

E [MPa] μ [–] Reference
Cortical bone 13 700 0.3 [10, 31]
Cancellous bone 150–750 0.3 [8, 9]
Dentin 17 600 0.25 [17]
PDL 10 0.45 [14, 30]
Titanium 110 000 0.33 [36]

2.2. Stress-strain analysis of mandible in the physiological state

For the analysis of the physiological state geometry model is modified in alveolar region so as
2-D tooth model (1st premolar) including periodontal layer could be embodied. The layer is of
0.25 mm in thickness. In case of NT A model (see Fig. 1a) the tooth with periodontium (PDL)
is embodied directly into cancellous bone (see Fig. 3a). In case of NT B model (see Fig. 1b)

176
227



P. Marcián et al. / Applied and Computational Mechanics 5 (2011) 173–186

Fig. 4. FE mesh and the boundary condition

Fig. 5. Implant-Bone interface: Cases overview

two other variants are modeled: Model without Lamina dura layer (see Fig. 3b) and model with
Lamina dura layer of 0.25 mm in thickness (see Fig. 3c). In case of all trabecular cancellous
bone models (T (0.56), T (0.47) and T (0.32) – see Fig. 3d) as well as in case of non-trabecular
inhomogeneous model (see Fig. 3e) Lamina dura of the same thickness is included as well.

All models are discretized with 8-node quadratic element PLANE 182 with global size of
0.02 mm. Since periodontium, which is largely deformable soft tissue, is part of the model, the
finite strain theory was selected for the analysis, i.e. the finite strain tensor is enlarged by higher
order derivatives which are negligible in infinitesimal strain theory.

In order to carry out the FEM solution, it is inevitable to have boundary conditions. In our
case, the model is in all cases constrained in the middle of buccal as well as lingual cortical
bone boundary (see Fig. 4). The model is loaded by the force applied in coronoapical direction
on the tooth crown; specifically the force of 36 N is applied. This value is equivalent to the
loading force of 200 N applied in similar 3-D model [11].

2.3. Stress-strain analysis of mandible with an applied screw implant

The same cases as in the previous section are modified so as the screw implant could be inserted
into the presented models. Two specific cases are furthermore analyzed. Either there is no
occurrence of special bony structure similar to lamina dura (see Fig. 5a,c) or there is. If the
structure occurs, the layer of this special bone is of 0.1 mm in thickness [1, 13, 22]. In case of
T (0.47), T (0.32) and CTmat only cases with the special bony structure are analyzed.

Implants are osseointegrated [1, 5]. Three stages of the osseointegration are analyzed:

A) implant is osseointegrated by its whole surface (see Fig. 6a),

B) implant neck region is not osseointegrated with cortical bone (see Fig. 6b),

C) implant is not osseointagrated at all (unacceptable situation, see Fig. 6c).
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Fig. 6. Stages of osseointegration

Fig. 7. FE mesh and the boundary conditions (model with the implant)

The osseointegration is modeled in ANSYS by rigid connection of osseointegrated parts, i.e.
implant and bone have common FE nodes. In the un-osseointegrated regions (stages B and C),
the implant bone connection is modeled by using contact elements CONTA172 and TARGE169
(pure penalty algorithm, standard contact, friction coefficient f = 0, normal contact stiffnes
FKN = 1).

Model discretisation is similar as in the previous section. The same are also the boundary
condition as well as the loading (see Fig. 7). Implant is made of technically pure titanium and
it is modeled using linear isotropic model (see Table 1).

A total number of 35 computational models are created. Intel Core 4 Duo inside 2GHz 8GB
RAM processor, PCG iterative solver and Full Newton-Raphson procedure was used. Unless
specified otherwise all solver options were left default.

3. Results

3.1. Stress-strain analysis of mandible in the physiological state

Strain intensity and stress intensity are analyzed specifically their maximum values which occur
in various locations of the system. Besides, maximum 1st and 3rd principal stresses (S1, S3) are
analyzed as well. Representative strain intensity distribution for NT B-0.25 and T (0.56) cases
is shown in Fig. 8. Results of all cases are shown in bar graphs in Fig. 9 and 10. These graphs
show significant difference in stress and strain results.

By comparing the maximum stresses in cancellous bone, it is obvious that non-trabecular
model gives significantly lower values that trabecular model. In case of non-trabecular model,
the significant effect of lamina dura layer is also observed (NT B-0.25). This layer is a part
of load-bearing structure consisting mainly of cortical bone. Thus, this makes the cancellous
bone less stressed than in case without the layer (NT B-0). The highest stresses are found in
trabecular cancellous bone models, especially with the trabeculae of low quality (T (0.32)).
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Fig. 8. Strain intensity in cancellous bone with the tooth. Comparison of cases NT B-0.25, T (0.56)

Fig. 9. Maximum stresses

Fig. 10. Maximum strain intensities

On the other hand, by comparing the maximum strains in cancellous bone, the highest values
are found in non-trabecular cancellous bone models without lamina dura (NT A and NT B-0)
and, on the contrary, the lowest values are in trabecular cancellous bone models with trabeculae
of low quality (T (0.32)) (see Fig. 10). From a quantitative point of view, the best accordance
can be observed between the non-trabecular model including lamina dura (NT B-25) and the
trabecular model T (0.56). Even the maximum values position is similar in these two cases (see
Fig. 8). Therefore, it is obvious from the presented graphs that there is significant difference
between stress and strain assessment. Stresses can be of tens to hundreds MPa in trabecular
cancellous bone models, increasing with lowering the quality of trabeculae, whereas in non-
trabecular cancellous bone stresses are much more lower, decreasing with lowering quality of
bone (lowering its Young’s modulus).

Neither stresses nor strains can be analyzed in models with CT-obtained material proper-
ties because of singularities occurring at interfaces of too many regions of different Young’s
modulus.
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3.2. Stress-strain analysis of mandible with an applied screw implant

Results of the three analyzed stages of osseointegration are shown in Fig. 11 through Fig. 13.
The maximum values of stress and strain intensities occurred always in different locations. It is
found that not-surprisingly the best case is the fully osseointegrated implant. Two representative
modeling-levels are presented. Firstly, model without the special bone layer around the implant
(T (0.56) − 0), and secondly, model with the special bone layer (T (0.56) − 0.1). It is found
that the layer reduces stresses and strains in cancellous bone and it also changes their distribu-
tion. Fig. 13 shows 1st principal stress distribution in models with lower quality of trabeculae
(T (0.45)− 0.1 and T (0.32)− 0.1).

Fig. 11. 1st Principal stress. Stage A: a) T (0.56) − 0, b) T (0.56) − 0.1

Fig. 12. 1st Principal stress. Stage B: a) T (0.56) − 0, b) T (0.56) − 0.1

Fig. 13. 1st Principal stress. Stage C: a) T (0.47) − 0.1, b) T (0.32) − 0.1

As in physiological state analysis, results are presented in bar graphs again (see Fig. 14 and
Fig. 15). The series of three bars (each for one stage of osseointegration) are presented for each
material used in the model. Only stress and strain intensities are presented. From the graphs,
significant difference between stress and strain results is obvious in all analyzed cases. The
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Fig. 14. Maximum stress intensities in cancellous bone

Fig. 15. Maximum strain intensities in cancellous bone

Fig. 16. Non-trabecular material models: Analyzed cases overview

stress intensity is of the highest value in non-trabecular cancellous bone model (T (0.32)−0.1),
whereas the strain values are, on the contrary, of the highest value in NT A model (see Fig. 15).
As stated in the previous section, neither stress nor strain analysis are applicable in model with
CT-obtained material properties.

3.3. Stress-strain analysis of non-trabecular cancellous bone model

Results presented in the previous section are related to the trabecular model whose lower density
(quality) is modeled by assuming thinner trabeculae. However, in most publications considering
osteoporotic bone tissue non-trabecular cancellous bone model is prevailing and lower bone
quality is modeled with decreasing apparent Young’s modulus (see Table 1). Results obtained
from such model are presented in this section.

Maximum values of stress intensity and strain intensity were analyzed again. Two states
were compared: The physiological state on the one hand, and after implantation on the other
(see Fig. 16). The maximum values of stresses change their position as Young’s modulus of
cancellous bone changes. On the contrary, the position of maximum strain values does not
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Fig. 17. Maximum stress and strain intensities. Non-trabecular models comparison (for graph legend see
Fig. 16)

change (no strain redistribution occurs). As in the previous section, three osseointegration stages
are analyzed. Fig. 17 shows results of fully osseointegrated stage. Each graph shows also the
comparison with physiological state in two variants (dashed line).

4. Discussion

The loading of real cancellous bone of lower density (i.e. with lower BA/TA value) causes
increasing stresses and strains in this tissue. It depends on the trabeculae distribution within the
bone, their number and thickness. The lower number and thickness, the higher stresses occur
(it is similar to loading of a beam in mechanical engineering). By comparing stresses in Fig. 9
and strains in Fig. 10 it is clear that a significant difference occurs in various material models of
cancellous bone. This comparison is not possible in case of CT-obtained material model since
no acceptable stresses and strains are calculated due to above mentioned singularities.

As for the models with the implant, a significant difference in maximum stresses and strains
occurs in case of various material models. Much higher stresses occur in trabecular model of
cancellous bone than in non-trabecular one. Quite the opposite result gives the strain evalua-
tion; the highest values are obtained from non-trabecular model of cancellous bone while the
lowest are obtained from trabecular one. Therefore, one should be aware of these differences
between both cases (trabecular/non-trabecular). It should be seriously considered which of
the two models is suitable for the analysis that one would like to perform. Our study shows
that non-trabecular model is no longer suitable for analysis of interaction bone-tooth/implant.
Model at higher modeling-level (i.e. trabecular model) should be used instead. To these days,
cancellous bone is usually modeled as non-trabecular mass with no complicated structure of
trabeculae [3, 6, 26]. An apparent Young’s modulus obtained from experiment or from CT is
prescribed to this structure. Stresses obtained from such models are inconsistent with reality
because with decreasing bone quality stresses should increase, not decrease as shown by non-
trabecular model results presented in this study. This inconsistency does not appear in strain
evaluation. With decreasing bone quality strains increase (see Fig. 17a). The reason why maxi-
mum stresses in cancellous bone decrease as strains increase can be explained by the presence
of cortical bone which plays significant role of the load bearing structure. This is obvious from
Fig. 17a which shows that stresses in the model without the cortical bone (NT A) are almost
independent on Young’s modulus change while stresses in the model with cortical bone (NT B)
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Fig. 18. Coronoapical tooth displacements

Fig. 19. Coronoapical implant displacements

decrease with the changing Young’s modulus. This is because the load is carried via the cortical
bone and the cancellous bone load is reduced. The study shows that strains are more appropriate
mechanical quantity for the evaluation of mechanical interaction.

Verification of model quality, and thus quality of calculation results, is quite difficult in
biomechanics. In case of dental biomechanics there is a possibility to utilize known values of
tooth movement and implant movement. Specifically, we can compare calculated tooth and
implant displacements in the coronoapical direction (i.e. in direction of the applied force) with
that of obtained from literature. The displacement, in case of a tooth embedded in a bone of
normal quality (see model T (0.56)) and loaded by force of 200 N, is of 0.092 2 mm. This value
falls within the interval 0.05–0.1 mm which is valid for the same loading [2, 28]. Displacement
results for all models are shown in Fig. 18. Maximum calculated value of implant displacement
ranges from 0.004 to 0.027 mm (see Fig. 19). These results are also in agreement with values
obtained from literature (0.005–0.073 mm; [20, 28]).

5. Conclusion

This biomechanical study is focused on assessment of the modeling-level of cancellous bone
and its interaction with tooth or dental implant. 39 computational models are created and an-
alyzed. Maximum values of stress and strains are evaluated and for better clarity shown in
several graphs. Following conclusion can be stated:

1. It is more suitable to evaluate strains than stresses in an assessment of mechanical re-
sponse of cancellous bone on its loading.
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2. CT-obtained material model of cancellous bone is not acceptable for stress-strain analysis
because of singularities occurring at interfaces of too many regions with different Young’s
modulus. However, this model can be used for stress evaluation in implants.

3. Trabecular model of cancellous bone is more suitable for analysis of interaction of bone
with the embodied tooth/implant. Further improvement of modeling-level should be re-
searched. One possible direction of this research could be using micro CT, which can be
helpful for creating 3-D trabecular model of cancellous bone.
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MoŽnosti ošetrení u ektodermáIní dysplazie
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MUDr. Patrik Prachár, Ph.D, MUDr. Sona Bartáková, PhD, J. Kuk|ová, prof. MUDr. Ji ií Vaněk, CSc. Stomato|ogická
klinika LF MU a FN u sv. Anny, Pekarská 53, 659 14, Brno. PÍednosta prof. MUDr. JiĚíVaněk, CSc. Česká repub|ika
MUDr. Juraj Strecha, PhD., Eurodent medima, Martin, S|ovenská repub|ika

Abstrakt
Ektodermá|ní dysp'.azie patrí mezi onemocnění, která mají vysokou dědičnou zátěŽ' onemocnění
má více jak 150 podtypťr s r zně vyjádrenymi príznaky. Mezi nejd leŽitější z pohledu stomato|ogie
patrí diagnostika onemocnění v souvis|osti s hypodonciemi. Chybějící dentici je moŽné sIedovat
jiŽ v dočasné dentici. Hypodoncie ve stálé denticijsou v1irazně vyjádieny aŽ k o|igodonciím event.
anodonciím.
Da|šíznámkou onemocněníje nedostatečná kostní hmota če|istí. Jako primární u tohoto onemocnění
je diagnostickyi pedostomatologick17 rozbor. Dále se uplatnuje interdiscip|inární spo|upráce
stomato|ogickych odborností. V konečnéfázijsou zde moŽnosti dentá|ní impIanto|ogie v terapii aŽ
po finá|ní protetickou stomato|ogii.
Autori se snaŽí prib!íŽit hendikepující onemocnění, prístup k terapii a moŽnosti posunu ošetrení _
implantace k mladistvyim.
Klíčova s|ova: ektodermálnídysp|azie, dědičná zátěŽ, podtyp, hypodoncie, oligodoncie, anodoncie,
interdisciplinární spolupráce.

Uvod
Jako def inice jsou uváděny: dysp|asia ectoder-
mal is hereditar ia, syndrom Christťrv _ Siemens v
* Tourain v, anhidrosis hypotr ichot ica, syndroma
.laquet.
Ektodermá|ní dysp|az ie  je  genet icky podmíněné
onemocnění. Vyskytuje se spo|ečně s mnoha da|Šími
príznaky či pr idruŽenfmi onemocněními. Existuje
pribliŽně 150 podtypťr, u kterych jsou rťrzně vyjádrené
príznaky. Uváděn! poměr postiŽenlch Iidí ke zdravym
1e 1 ku 17 000. Geny, které jsou odpovědné Za one-
mocnění, jsou EDA (ectodysplasin A)

-  EDAR (ectodysp las in  receptor)  -  EDARADD
(asoc i ovaná  doména  smr t i )  [ 1  , 4 , 5 ,6 ,7 ,  B ,  9 ,
10, 121.

obr. 1. Umístění genu EDA na X chromozomu
' '
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obn 2. Umístění genu EDAR na 2, chromozomu

obr.3. IJmístě,i gJ,, EDARADD na 1. chromozomu

Většina prípadťr ektodermá|ní dysp|azleje zpťrsobená
mutací V genu EDA, kterf se dědí v X.vázané recesivní
formě. U Žen musí b1it prítomny mutace v obou kopií
genu, aby zpťrsobily poruchu. MuŽi jsou ovlivněny
X-v ázanym reces ivn ím o n e mocn ě n ím m no he m častěj i
neŽ Ženy. P|atí, Že asi v 95 % se jedná o onemocnění
vázané na X_chromozom. Zbytek odpovídá EDAR
a EDARADD mutacím.
K príznak m onemocnění patrí: anhidrÓza, hypotrichoza,
hypodoncie, oligodoncie, anodoncie, pseudoprogerie.
Další pťíznaky jsou sedlovity nos, vystoup|é čelo, t|usté
rty' má|o vyvinuté rasy a obočí; anomálie pigmentace:
periferní bledost ob|ičeje, tmavě zabarven ákŮŽe kotem
očí; hypop\azie tukov1ich Ž|áz; ekzém; i v17tok z nosu _
ozéna; hypop|azie potních Ž|áz, která vede ke špatné
snášen|ivosti vyšší okolní teploty. Jiné príznaky jsou také
poškození nebo ztráta sluchu a zraku; časté infekce
zpťrsobené imunitním systémem; nepiítomnost nebo
malformace někter1ich prstťr na rukou nebo nohou,
byvá prítomen i rozštěp rtu nebo patra' K onemocnění
patrí| cit|ivost na svět|o, dychacíobtíŽe a nedostatečn17
vfvoj prsŮ. Vyivoj fyzicky i psychicky byvánormální a je
zde vyjád renyi vyrazny androtropismus.
Z pohledu stomato|ogického bfvá onemocnění vyjádre.
no V dočasné dentici chyběním zubťr. Zjlštění chybění
zubťr uŽ v dočasné dentici by mělo vést k dťrkladnější
ana|yze, piedpokladu a diagnostice hypodoncií pre.
devším ve stá|é dentici. Ve stá|é dentici totiŽ dochází
kvyraznym numerickyim poruchám. Dále některé zuby,
které jsou za|oŽené, jsou impaktované. Často jde o reten.
ce spoIečně s anomálním u|oŽením s velmldiskutabl|ní
prog nozou moŽné patefa kce ta kovyich p i l í rťr' Statisticky
se uvádí, Že ažv 63,5 % pŤípadťr bfvá numericky větší
hypodoncie v dolní čelisti, to odpovídá velmi malému
mnoŽství zubťr k protetické sanaci. Co se tfká horní
čelisti, byivá numericky větší hypodoncie pouze v 5,4o/o
uváděnych prípadťr; stejny počet chybějících zubťr v horní

i do|ní če|isti b vá statisticky v B,1oÁ. BohuŽel to nejdťl|eŽi-
tější, kdy nejsou vťrbec za|oŽené stá|é zuby _ anodoncie,
se vyskytuje v 23,1oÁ (tab' 1 a graf 1).
Genetická zátěž u ektodermá|ní dysplazie je v ce|ém
genea|ogickém kmeni vyrazněvyjádrena (obr. 4). Z ro-
dokmenu je patrné , Že je ve|mi těŽké, aby geneticky toto
onemocnění bylo z |inie odstraněno.

Tab. 1. Procentuelní zastoupení hypodoncie dte jed-
notlivych parametrťl

Graf 1' Hypodoncie procentuelně zastoupená u ekto-
dermální dysplazie
. ' - ' , :  , ,  .
' . - ! . . . ' ,  . . , ,  i r .

o l Pac|enÉsonemocněnim-ženy/mužl

o Úmrtí

obr. 4. Ukázka genealogie jedné rodiny ve trech
generacích
Fšg, 4" GenealaEic i:ictur* of *ne farniÍy *ver three
gen*ratÍons

Diagnostika onemocnění
Jako u mnoha onemocnění, které je moŽné zachytit
jiŽ v dočasné dentici, je nejdťrleŽitější prim árni záchyt.
To zname2á, Že pacient by měl b1/t diagnostikován jiŽ
na poIi pedostomato|ogie. Platí zde pravidlo, Že jaké.
ho.li hypodoncie vyjádĚené v dočasné dentici musí
b1t zkontro|ované spo|ečně s jiŽ vytvoreny7mi zárodky
stál17ch zubťr. Je to dťlleŽité h|avně proto, Že numericky
jsou hypodoncie vyjádren é vyrazněji u státé dentice.
odpovídá to sumárnímu snímku ortopantomogramu
a jeho kvalifikovanému vyhodnocení. Lepší diagnostikou

::
::i

'Ť
:!
:i
*č
E

Vyjádrení
hypodoncií

Dentice
větší
v H Č

Dentice
větŠí
v D Č

Stejn!
počet
zubri

Anodoncie Pouze
distá|ní
zuoy

Pouze
meziá|ní
zu0y

Mesiá|ni
distá|ní
zu0y

63,5 5,4 8 ,1 23,1 2,7 a 4 R 42,5

239



l - l

t . .'I 'l:,

,:l

l i

je trojrozměrné zobrazení, jako je napi. CT diagnostika
|2,31. Ve stálé dentici je u ektodermá|ní dysplazie často
vyjádrena ektopie zub , proto je často nevyhnutelné 3D
zobrazení u|oŽenízubťr také ve spojitosti a V náVaznosti
ortodontické terapie. Zde je ve|mi podstatné, jak jsou
jednot|ivé stá|é zuby u|oŽené, zda zde jsou p|nohodnotné
zlby a také konfigurace apexu spo|ečně s dostatečnou
délkou (obr. 5). Na tomto obrázku je mnoŽství impakto-
van1ich zub , ze kter17ch je nutné vybrat ty, které budou
upotrebitelné pro definitivní ošetÍení. V doIní če|isti se
jedná o oba špičáky a v horní če|isti o |evostrannf špičák.

obr. 5, 14-ti lety pacient s impaktovanymÍ zuby
. . : l': " |: - A,; + _'iios a,n *i'j ;: a !! * r l Í v:l j!i: i rs i: i e r: í.* :i ;:+ * !í :

MoŽnosti terapie a pÍístupu
Jedním z prvních prístupťr a ošetťení je včasná orto.
dontická korekce postavení zbytkového chrupu včetně
posunu - mezializaci a distalizaci zubťr. Tímto korek-
tivním posunem se nejen zuby postaví do predem po-
Žadovaného protetického postavení, ale predevším se
umoŽní vytvorení kosti v podobné šíri zubu posouvaného
-tzv. pseudoaugmentace. Do takto pripraveného místa
se imp|antuje co moŽná nejdríve pro zamezení zIráty
kosti v takto vytvoreném místě (obr. 6, Z B). Zde díky
ortodontické korekci doš|o k posunu pi|ír a moŽností
imp|antace do takto vytvorenych míst. Jedná se o prípad
dostatečného mnoŽství piirozenych pi|ír .

obr. 6,7, 8. PŤípad ektodermální dysplazie s více zalo-
Ženymi zuby, po ortodontické korekci a ošetrení hornÍ

K da|šímu prístupu patií korekce impaktovany7ch
zubťr do poŽadované pozice. Postup b vá uŽíván
v prípadech, kdy není vyuŽitelná veškerá dentice.
Některé zuby jsou resorbovány a tím jsou z pohledu
ortodoncie i protetiky nevyuŽitelné. Právě v prípa-
dech mnohočetny7ch semiretinovanych, retinovanych
zubťr je nutné mít moŽnost ukotvení pi|ír , které
budou s|ouŽit jako kotvící prvky pro posun zubťr.
Mezi takové pi|íre patrí jak dentá|ní i  nedentá|ní
imp|antáty. K nedentálním imp|antátťrm patrí napÍ.
kotevní imp|antáty, které mohou pomoci posunu zubťr
v daném směru' Dentá|ní imp|antáty byvají uŽity jak
pro kotvení a posun pi|ír , aIe také po ortodontické
korekci vyuŽity k definitivnímu protetickému ošetrení
(obr. 9, 10, 11,12). V tomto prípadě by|y impIantáty
uŽity k patefakci stá|ych pilír a nás|edně kotveny
fixní mťrstek na prirozenych pilÍrích a imp|antátech,
které by|y prvně uŽity k patefakci' K tomu byla vy-
tvoiena potenciá|ně snímate|ná náhrada I l .  trídy
S nesponovymi kotevními prvky.
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obr' 9, Možnosti ortodontické korekce za pomoicikotev-
ních prvkŮ ve formě dentálních implantátťl využitelnych
i k definitivnímu ošetrení
,Ť' 's. .i};:.ss;.n.ri'',..Ů. .:; i':i' i'l,..:i:'; :)i';;.. '::.. .-.;i":.,:t.:':!t.:í j :j.1 '::. ].;.:. {.:.
i:.f *.r.:,.;li:.,rc,ni:ig e;l*':i.:'..! ;;,: !i.ir: !tr,;t.; ,:t ::'e i",!,:.j;r'ljei,:í.:i
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obr. 10. Pacient z obr. 9 po extrakcÍch a implantaci
v horní čelisti hned pri extrakcích
Fig. 1A. The same patient with extractians and implan-
tation in the maxilla immediatelv after extractions

obr, 11, 12, Sťav po ošetrení dolní čelisti _ po pre-
paraci _ s mŮstkem a potenciálně snímatelnou
náhradou

Další moŽnostíje vyuŽití včasné diagnostiky a udrŽení
stá|fch zubťr v místech fyzio|ogicky dan17ch. Ve|mi
dŮleŽité je však udrŽení, a to co moŽná nejdelší,
perzistujících dočasn1ich zub . Taková perzistující
dočasná dentice umoŽĎuje sv1im setrváním dostateč.
nou sílu alveolu. To je jednou z podmínek zavedení
dentálních imp|antátťr, které v mnoha prípadech
nemají dostatečnou kostní hmotu pro inzerci (obr. 13,
14, 15). V takov1/ch prípadech se impIantuje ihned
po extrakci, je zde totiŽ dostatek kosti mezi apexy
dočasn1ich zubťr a tím je impIantát plně inzerován
v kosti. Poextrakční rány pak jsou ve|mi dobre doplně-
ny kostí fyzio|ogick1im procesem hojení bez nutnosti
doplnění biomateriálu. U ektodermální dyspIazie
jsou moŽnosti augmentace minlmální. Nicméně je
zde vyuŽite|nost biomateriá|ťr napÍ ve vestibuIu horní
čelisti _ to byIo uŽito (obr. 15).

obr. 13. 1sti lety pacient s perzistencí dočasnych
zubŮ
Fig. 13. A 1S-year old patient with persisting deci-
duous dentition
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obr. 14. Sťav po implantaci v dolní čelisti _ pacient
z obr. 9
Fíg' Ť4, Past.implantation sťaťe in the mandíble, the
seme patient (see fig. 9)

obr. 15, SÍay z obr. 9 po ošetrení fixní prací v dolní
čelisti a implantaci v horní čelisti
...:.'1. :+,;j''-:i:1'.; i' ...-::::.I' :j ;l,:aÍr; :rťi.-:: ':.'.-l;.':.:':i. .1.. i1.:
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Ve|mi dťr|eŽitá je otázka věkového rozmezí vhodnosti
imp|antace. U ektodermá|ní dysp|azie je snaha o co
nejdrívější zavedení dentá|ních implantátťr. oproti k|a.
sickému schématu zavedení dentálních implantátťr se
věková hranice vyrazně sniŽuje. Neplatí zde k|asické
schéma rťrstu a mode|ace če|istís oh|edem na vyraznou
atrofii a|veo|ťr.
Da|ší z moŽností je uŽití stávajících pilír , velmi často or-
todonticky upravenych, do protetické náhrady. MoŽnosti
ošetrení jsou závislé na počtu a postavení pi|írťr [11].
ošetrení mťrŽe bft od fixních prací aŽ po snímatelné
náhrady. V takovém prípadě se jedná o ošetrení, kdy
vzhledem k pozdnímu rešení 1evyrazně atroficky a|veo|.
Tehdy je moŽné pouze protetické konzervativníošetrení.

Závěr
Ektodermá|ní dysp|azieje dědičné onemocnění, které
má vyznamnou rodinnou zátéŽ. ošetrení takového
defektního chrupu jsou dány počtem zbyly7ch pi|ír .
Pro správné ošetreníje velmi dťr|eŽité, aby by|a včasná
diagnostika onemocnění. Jedná se zde o moŽny vyskyt
hypodoncií v dočasné dentici a predevším nás|edně

o hypodoncie numericky vlznamnější ve stálé dentici.
Často zde bfvají perzistující dočasné zuby a je nutné
takovou dentici pÍedevším v distá|ních secích zachovat
co moŽná nejdéle, protoŽe umoŽnuje udrŽet dostatečnyi
alveol a tím moŽnost príští imp|antace dentá|ních im.
pla ntátťr s moŽností kvalitn ějšího protetického ošetiení.
Proto se věková hranice posouvá k m|adistv1im pro
udrŽení sí|y aIveo|uza pomoci perzistence dočasn1ich
zubťr. Da!ší d leŽitou charakteristikou je ovllvnění po.
mocí ortodontické korekce, která má zásadní vfznam
u tohoto onemocnění. UmoŽnuje nejen zaŤazeni zubrj
do zubnírady, ale i posun mesiálním čidistálním směrem
včetně pseudoaugmentace. U kaŽdého pacienta je vŽdy
upiednostněn individuální piístup s interdiscip|inárním
zaměrením ce|é terapie.
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Povlakování HA u modifikace implantátu PV l.
Hydroxyapatite (HA) plaque in photovoltaic ion

(PVl)i m plant modification

Prachár, P., Bartáková, S., Kassugai, S., Martikář, A., Martikář, J., Vaněk, J.
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MartikáĎ, A., MartikáĎ, J., fi. Martikan, Do|ná Mariková, Slovensko

Abstrakt
Implantační systémy Ve stomatologii se v poslední době snaŽí vytvorit takovyi prvek, kterf
by zabraĎoval moŽné resorpci kosti a zároveĎ podpoiil rychlé biologicky vfborné vhojení
implantátu. V současnosti existuje ve|káíada imp|antačních systém . Jednot!ivé systémy se
!iší povrchovou pravou, materiálem a designem. V popÍedí naší snahy stá| design implantátu.
Z toho vypIlvalo vytvoĚení imp|antačního systému, ktery bude mít antirotační prvek pro
ukotvení nástavby. Da|ší prioritou bylo definování, zkoušení a vytvoiení formy závitŮ, která
bude co moŽná nejšetrnější ke kortikální vrstvě kosti a stanovil l jsme standardní materiál pro
vfrobu implantátu a standardní povrchovou Úpravu. objektivizova!ljsme moŽnost ptisobení
si| pomocí 3D modelací tohoto typu imp|antátu. Také jsme hodnoti|i implantát v prek|inickyich
zkouškách na prasatech s povrchovou pravou hydroxyapatitu.
K|'íčová slova: implantační systémy, kostní resorbce, vhojování implantátu.

Abstract
Recent ly, implant systems in stomatology have been try ing to create such an element which
would prevent possible bone resorpt ion and at the same t ime biological ly promote quick
in-heal ing of an implant. Nowadays there are many implant systems. These dif fer in surface
f in ish ,  mater ia l  and des ign.  At  the center  o f  our  e f for ts  has been des ign of  an implant ,  and
thus an implant  system which would have an ant i - rotary  un i t  for  anchor ing the abutment .
Another pr ior i ty is to def ine, test and construct threads which would be safe and harmless
towards the cort ical  layer of the bone. A standard mater ia l  for implants and a standard surface
f in ish were both determined. By means of 3D models of this implant type, the possible act ion
of forces was object iv ized. We then evaluated an implant in pre-cl in ical  tr ia ls on pigs with
an hydroxyapat i te surface f in ish.
Key words:  implant  systems,  bone resorpt ion,  implant  in-hea l ing.

Úvod
Ve světě existuje obrovské mnoŽství implantačních
systémťr, Íádově pies 100. !mp|antáty lze dělit dle
kritéria zavedení je na jednodobé (jednofázové)
a dvoudobé (dvoufázové).
Jednofázovy imp|antát se zavádí do kosti v celku
bez moŽnosti šroubování či pripevĎování jinfch
částí a je nás|edně po několika tfdnech zatěŽován.
'Tďo-vÍ implantát není finančně náročnf, ale je
pro něj podstatné ukotvení za pomocl d|ahování,
napi. se zuby.
Dvoufázové lmplantáty jsou sloŽeny z nitrokostní
části (tzv. fixtury) a z části orá|ní (suprastruktury).

U takového imp|antátu se jako první zavádí fixtura
a pak se čeká 3 - 5 měsícťr na její vhojení. Doba
vhojení se mťrŽe |išit od typu če|isti (hustoty), typu
imp|antátu a jeho povrchové Úpravy. Jednofázovy
implantát je brán piedevším jako čepelkovy (Ži-
|etkovyi). CoŽ je lmplantát ve|mi tenkf, ale.dlouh1/,
nevyuŽitelnf pro solo pi líÍe, ale vŽdy v kombinaci
se zubem nebo s implantátem dvoufázovym |22,
19]. Nyníjsou jednofázové imp|antáty i  implantáty
vá|cové - závitové ve vybranyich indikacích jako
včasné implantáty co do zatíŽení [12]. Jako dvou.
fázovy je brán implantát většinou závitovf, válco-
v1i, kÓnick! nebo kaskádovité formy co do tvaru
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implantátu. Je to imp|antát,  kterf je šroubovateln17
z min imá lně dvou částí .
Jednot l ivé imp|antační systémy se mezi sebou
minimálně ! iší. Ale j istá specif ika rozdílnost i  m .
Žeme najít:
1. ve tvaru vlastního implantátu (fixtury)

. zdejde většinou o tvar podobny7 zubu s kÓnic.
kym zŮŽením jako je typické pro jednokorenovf
zub.

2. v typech a stoupáních závitťr
- zde se jedná o moŽnosti vfšky. _ stoupání

jednotlivych závit , o hloubku závttŮ a jejich
profi l.

3. v upravě povrchu
. v současnosti nejvíce zkoumaná oblast. Zde se

jedná o moŽnosti nanášení materiálrj, ripravy
c|enitosti povrchu a jejich hodnocení nejprve
na buněčné Úrovni.

4. v moŽnostech pripojení suprastruktur do fixtury
- zdaje moŽné e|iminovat nasedání a kolonizaci

mikrobťr a tím predcházet per i implant i t idě.
5. v samotnfch suprastrukturách

- zde se jedná o nepohyblivost a tím dokona|ou
stabilitu a znemoŽnění fraktur.

6. v prob|ematice mater iá lu
. snaha je vytvoňit nové materiály.

Ad 1. tvar f ixtur: jedná se zde o enoseální část
implantátu. Jsou členěny na implantáty čistě válco.
vého tvarU bez větších retencí. od tohoto typu se
v současnosti ustupuje pro niŽší primární retenci
a vyšší riziko resorpce kosti.
Další formou jsou implantáty konické, které se svfm
tvarem podobají jednokorenovému zubu. Tento tvar
je v současnosti nejvíce vyuŽíván pro snadnou
aplikaci do kosti. Pak existuje tvar s vybíhajícím
konusem směrem k měkklm tkáním. Tento tvar
zohledĎuje gingivální část bez větší iritace; to zna.
mená, Že v krčkové části není tak v pravém slova
smys|u dvoufázovym, protoŽe není plně ukotven
pod gingivou. Určit1im problémem zde z stává
rozšiĚující se konus, kteryi  u graciIních zub je
proteticko-estetickf m problé mem.
Další formou je forma kaskádovitá, to znamená, Že
jednotlivé části fixtury mají rťrznf prťrměr od nejmen.
šího v apikální oblast i  k největšímu v koronární
části. Tento typ implantátu je moŽné s v1ihodou
vyuŽívat u tzv. včasn1ich implantací nebo odloŽe.
n1ich implantací, kdy je |épe fixován do poextrakční
rány. V současnosti se však od implantácí ihned
do poextrakční rány ustupuje |12, 13|.
Jako posIední tvar je tvar částečně se zuŽujíci
v koronární části . Zde se predpokládá zanoiení
imp|antátu s nárťrstem kosti a menší napětí v oblasti
kortiká!ní kosti.
Ad 2. závity a formy závit : závity obecně dělíme
na samoiezné a s predvrtáním. To znamená, Že

u samoÍezn17ch imp|antátrj se prizavádění neuŽívá
m i mo vrtá ktj k predvrtá n í i m p la ntačn í h o |Ůžka, tzv.
závitníkťr, nástrojťr, které nám vytvorí částečny závit.
DaIší členění závitŮje podle h|oubky závitŮ a v1išky
stoupání závitrj. VIastní hloubka závitŮ se pohybuje
mezi 0,15 _ 0,5 mm. SamozÍejmě je málo vyij imek,
kde najdeme závtty hlubší. U takovlch imp|antátrj
je jejich vyuŽití omezené, protoŽe se tím stává im.
plantát mohutnější co do pr měru a tím se sniŽují
moŽnosti indikace V závislosti na horizontálním
rozměru kosti.
Vfška stoupání závltŮ se pohybuje mezi 0,6 -
1,2mm. V současnosti je navíc tzv. mikrozávit pro
oblast kortiká|ní kosti, kteryi sniŽuje napětí v této
pro implantaci nejd leŽitější oblasti. Jeho uŽiti
u implantačních systémrlr se nyní stále více roz.
širuje. V|astní hloubka u mikrozávit se pohybuje
do 0,1 mm a vfška stoupání kolem 0,2 _ 0,3 mm.
Ad 3. povrchová Úprava: tato oblast je v součas.
nosti nejvíce diskutovanou a zkoumanou. Jedná
se nejen o strukturu povrchu v návaznosti na bu.
něčnou odezvu, ale io moŽnost i  ovl ivnění povrchu
pomocí j iného mater iá|u či s loučeniny. Zde se
jedná o moŽnosti pov|akování povrchové vrstvy
biologicky kva|itnějšími mater iá ly a tím zvfšení
kvaIity oseointegrace [1, 14, 15, 21]. Materiá|y uŽité
k povrchové Úpravě vykazují minimálně stejnou bi.
okompatibil itu jako technicky čistf titan [7, 8]. Nebo
lépe vyšší biologické vlastnosti neŽ u titanu. A právě
zde je snaha posunout oseointegraci ještě v1/še
aŽ na uroveĎ biointegrace, tady aktivního spojení
imp|antovaného materlá|u v kosti. Mezi materiály
patrí nitridy, oxidy, patrí sem biofi|my, coŽ jeveÍázi
experiment , a patÍí sem nanomoleku|y, také veÍázl
experimentťr. Da|ší moŽností je nanostrukturální
titan, kter1i se chová v biologickém prostiedí jinak
neŽ klasickf titan. Existuje velká iada technik pro
moŽnost ov|ivnění povrchové vrstvy imp!antátu.
Známe techniky pískování pres |eptání po elekt-
roerozi. V současnosti i techniky měnící strukturu
a uspoĚádání titanu na povrchu. U pískování se
jedná o proud částic, které jsou tryskány na povrch
implantátu. Tím se vytvárí rťrzně členěn1y povrch,
kteryi odpovídá ve!ikosti cástic uŽit17ch pÍi tomto
procesu. Da|ší otázkou zde je, jakÝ materiál byvá
uŽit pro pískování. Príkladem mťrŽe b}it Al2o3 nebo
fluoroapatit. Souvisí s tím také techno|ogie Úpravy
takto opracovaného implantátu, aby na povrchu
nez stáva|y ionty, které v této vrstvě by mohly b17t
pro bunky nepĚijatelné [10' 18].
Podobn1im procesem je Ieptání, kde se uŽlvá nejčas.
těji kyselin HNo,, HF nebo HCl pro Úpravu povrchu
implantátu. Zde také platí postupy pro odstranění
zbytk kyselin vytvoienfch meziprodukt , aby byl
imp|antát opět biokompatibi!ní. Další moŽností
upravy imp|antátu, jeho povrchu, je elektroeroze.
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Je to takovf postup, kdy za pomoci vfbojťt elek.
trického proudu dochází k postupnému odtavování
mikročásteček materiálu. Tím docházi k zdrsnění
povrchu.
Proto tato oblast povrchu implantátu je nejvíce
členltou a probíranou v současnost i  [16, 17,231.
Ad. 4. ukotvení suprastruktur: jedna z d leŽitlch
otázek z dlouhodobého h|ediska Životnost i  im.
plantátu. oblast pÍechodu kosti, periostu a gingivy
je nyní velmi diskutovanou otázkou pro moŽnost
zabránění periimplantitity a pro co nejniŽší ko!o.
nizaci mikroby. Zde p|atí, Že nástavba by neměla
b1it pouze šroubována bez dotykové oblasti, event.
implantát má svou enoseální částí sahat nad gin.
givu. To znamená, Že nástavba má mít část, která
se co nejpiesněji dot1iká vnitiní části fixtury a tím
nevytváÍí slep1i prostor i pri eventuálním pohybu
pro bakterie.
Jako da!šíjsou antirotační prvky pro ukotvení supra.
struktur. Jsou to prvky, které znemoŽĎují pohyb
- rotaci nástavby a s ní protetické práce. To by|a
v diívější době také jedna z piíčin neuspěchu im.
pIantací. Antirotačních prvkťt je celá Ěada. UŽÍvá
se trojhran aŽ po mnohohran,, uŽivajÍ se piídavné
kotevní záŤezy uvnitĚ imp|antátu' Všechny však
společně vedou k !mobil izaci nástaveb.
Jistou otázkou je zda neimplantovat jednofázově,
coŽ je velmi těŽké pii negativní denzitě kosti, kdy
eliminujeme slepyi prostor.
Ad 5. suprastruktury: existují rŮzné moŽnosti supra.
struktur. Jsou víceč|en ěné z několika částí _ to je
nejméně vhodn1i zpťrsob,,s|oŽité.. suprastruktury.
Zde platí, Že čím více komponent a ne jedna část,
tím více problémrj z dlouhodobého hlediska uŽití
implantačního systému. V současnostl je nejvíce
uŽívaná suprastruktura se samosvornfm hlem
a v1fstupemz imp|antátu ne větším co do pr měru
neŽ vlastní fixtura. Také tvar vystupující z implan.
tátu by mě! ctít co nejmenší ,,mrtv! prostor,, mezi
suprastrukturou a koronárním koncem imp|antátu.
Vše by mělo byit samozrejmě plně vyleštěné bez
dráŽek a záhyb t20].
Ad 6. materiál: nyníje nejčastěji uŽíván titan a jeho
s|itiny, ať v čisté formě nebo s Úpravou povrchu [6,
9]. Jako další z materiá|ťt jsou keramické implantáty,
které jsou však velmi kiehké s určitou diskutabilní
otázkou zirkonia. Proto se spíše neŽ k takov1im
imp|antát m prikláníme k povrchové Úpravě. Da!ší
materiál, kter! je ve vfvoji, je tzv. beta slitina [2,
3, 4, 5, 11]. Tato s|it ina je sloŽena z titanu, niobu
a tantalu. Má lepší mechanické v|astnost i  jako
technicky čistf titan a je biokompatibi!ní.
Néfčastěji je uŽíván Grade 4 pro vfrobu fixtur pro
svou vyšší mechanickou odolnost oproti Grade 2,
kteryi je také uŽlván. Da|ší byvá uŽiván i Grade 5,

. pňedevším na suprastruktury.

Mater iá|ová problematika je ob|astí, která je také
oteviená k dalším moŽnostem rozšírení implan-
tačního mater iá lu. Platí, Že biokompatibiIní prvky
jsou T i  t i tan,  Zr  z i rkon ium, Ta tanta l ,  Nb n iob
a Hf hofranium. A právě z těchto prvkťt by měla
bft vytvoiena tzv. beta s l l t ina. Velká spousta
beta s| i t in  je  j iŽ  vytvoňena Í2,3,  4 ,5 ,  11] .  Da lší,
nejperspekt ivně jší pro oráIní implanto log i i  j sou
vefázi experimentťr' To co vede k takovému kroku
je nejen otázka jiŽ známi/ch prípadťr intolerance
na technicky čist t i tan, a|e piedevším zv šení
b io log icky ich vIastností  implantá tu a  moŽnost
ov! ivnění kolonizace mikroby.

Mater iá l  a metodika
Byly zadány podmínky pro zhotovení imp|antátu:
. implantát bude vycházet z válcového systému se

závity, tyto budou členěny dle určitlch kritérií,
- implantát bude z tvaru válcového v apikální části

konstrukce piecházet ve formu konickou,
- imp|antát bude mít závity, které budou mít tvar

zkosení z obou stran bez ostrého hrotu; proto
bude nutné v dané denzitě kosti piedvrtání,

. implantát bude mít 3 odlišné typy závitŮ,

. jedním ze závitŮ budou mikrozávity, jejichŽ stou.
pání bude trojnásobkem závitŮ navazujících
na mikrozávity,

. da|ší závity budou ve stoupání 0,6 mm s odIišnou
hloubkou, menší bude koronárně a větší bude
apikálně,

- implantát bude mít povrchovou Úpravu dle
standardního opískování s bio|ogicky nejlepší
odezvou,

- implantát bude obsahovat antirotační prvek, kter1i
bude speclficky pro zavádění implantát ; pro
ukotvení solo pilíiťr a také pro moŽnost eventue!ní
explantace,

- imp|antát bude mít pevné plošné spojení nástavby
a fixtury, coŽ odpovídá samosvornému Úhlu, kter1/
bude zabra ovat mimo jiné kolonizaci bakterií,

-  v las tnímu zhotovení bude pĚedcházet  3D
modelace,

. jedním z kritérií v|astního vytváÍení bude prede-
vším finanční stránka zhotovování, která bude
poníŽena oproti j in1im konstrukcím.

Jako další pťistou p ilo prekl l n ické testován í na zví ratech.
Zde bylo dosaŽeno spoIupráce svc (Stomatologické
Vfzkumné Centrum) a TMDU (Tokyo Medical and
Denta| University). Jako laboratorní zvíYata byla na.
vrŽena prasata pro v1iznamnou shodu kostní tkáně
s člověkem. ByIy zavedeny do tibií prasat a hodnoce-
ny Ve spolupráci. K otestování byly dány implantáty
vyrobené z technicky čistého titanu Qade 4, Grade
5. A da|ší variantou bylo nanesení pomocí metody
magnetronového naprašová n í povlaku hydroxya patitu
rádově v mikrometrové síle.
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obr. 1. Nákres l. typu modifikace implantátu PV.
Fig. 1. Drawing of PV implant modification, Type I

Tab, 1, Podobnosť sloŽenÍ a struktury kosti mezi
vybranymi zvíŤaty a člověkem
Tab" 1. Similarity of bone composition and structu-
re between chosen animals and a man

Zvííe Pes Ovce/
koza Prase Krá|ík

Makrostruktura ++ +++ ++ +

Mikrostruktura ++ + ++ +

SloŽení kosti +++ ++ +++ ++

Prestavba kosti ++ ++ +++ +

V s l edk
Vlastní implantát je vytvoĚen jako dvoufázovf
dentá lní  implantá t  s  ant i ro taÓními  a  ant iper i im-
plantačními prvky. Sestává z f ixtury, která byla
vá|cového tvaru s apikálním konickiim zÚŽenim
(obr .  2 ,  3) .Koronární cást  je  sešikmená pro moŽ.
nost h|ouběj l  implantát inzerovat do kost i .  Závity
na fixtuÍe jsou s predvrtáním a sestávajl ze 3 částí:
První - koronární část obsahuje mikrozávity,
Druhá - prostÍední část je ze závitťr se stoupáním
0,6 mm a byly do hloubky 0,25 ff i f f i ,
Tretí _ apikální část je ze závitŮ se stoupáním
0,6 mm a h loubkou záv i tťt  od 0,3 do 0,5 mm. Dá le
v apikální část i  jsou 2 zárezy umoŽnující konden.
zaci  kost i  pÍi inzerci  implantátu.
Vnitrní část f ixtury obsahuje závit  pro našrou.
bování nástavby, pak čtyrhran jako ant irotační
prvek a prvek, kteryi umoŽĎuje snadné zaváděni
implantátu, a nakonec samosvornf Úhe|, kter17 je
v!born1i pt.o fixaci nástavby bez moŽnosti kfvavé-
ho pohybu a predcházeni per i imp|ant i t idy těsnyim
spojením nástavby a fixtury.
Nástavba je tvoťena šroubkem volnfm pro f ixaci
ve fixtuie, dále čtyrhranem zapadajícím do fixtury
a konickfm rozšÍiením pro těsné spojení. V|astní
nástavba v gingivální část i  umoŽnova!a vytvoĚení
co nejmenšího mrtvého prostoru v oblast i  p iecho.
du kost i  a gingivy.
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obr. 2 a 3, Prospekt a protokol implantátu PV l.
Fig' 2 and 3. PVl Ímplant prospect and protocol

Následovaly mode|ace 3D pro zhodnocení vhod.
nost i  vyuŽití implantátu. V1/sledkem bylo doporu.
čení takového implantačního systému pro jeho
min imá|ní zá těŽ v  obIast i  kor t iká lní  kost i .
tento fakt je podstatny pro co nejmenší r
a  nás|edně zachování implantá tu .
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obr. 4. Vybraná 3D modelace u implantátu PV l.
Fig. 4. Chosen 3D model in a PVI implant

Da|ší bylo zhodnocení na Íezech uŽití implantátťr
v prekl in ickém testování na prasatech. Prasata
by|a 2jednoroční miniprasata. Toto vše probíha!o
za spolupráce s japonskou TMDU, zde byly také
hodnoceny Ťezy kostí a implantátem a hodnocena
osseointegrace s odstupem jednoho měsíce.
Vzorky byly:
. implantáty bez uŽití povrchové upravy, pouze

strojově upravené, typ Grade 4.
- implantáty s uŽitím povrchové Úpravy metodou

pískováni 120, mater iá l  Grade 5.
.  imp|antáty s uŽitím povrchové Úpravy Grade 5.

s povlakem HA
- imp|antáty bez uŽltí povrchové upravy Grade

4. s povlakem HA

oÉir. 5 a 6. Řezy kostí miniprasete u implantátu
z Grade 4.
Fig. 5 and 6, Bone secÍions in mini-pigs in an
implant, Grade 4

obr,7 a 8. Řezy kostÍ u minipraseťe u imptantátu
z Grade 5.
Fig,7 and 8. Bone section in a minÍ-pig in an
implant, Grade 5

obr' 9 a 10. Rezy kostí u minipraseÍe u implantátu
z Grade 4. s povlakem HA
Fig.9 and 10. Bone section in a mini-pig in an
implant, Grade 4, with HA plaque

obr. 11 a 12. Řezy kostí u minipraseÍe u implan-
tátu z Grade 5. s povlakem HA
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Fig, 11 and 12, Bone secťion ín a mini-pÍg in
ímplant, Grade 5, with HA plaque

ZrezŮ vyplfva|a Úspěšnost vhojení u povlak hyd-
roxyapat i tem téměr 1000Á bez ohledu na základní
upravu nebo mater iá l ,  ze kterého by| implantát
vytvoÍen (obr. 9, 10, 11,12).
U implantátu z Grade 4. byl  vyis ledek velmi po.
dobn!  v fs|edku s  pov lakem HA.  A u imp|antátu
z Grade 5. by| v1is|edek také vfbornf, a le s j iŽ
malfm naznačením resorpce v kort iká lní část i
kost i .
Dalším krokem byla inzerce takovfch imptantátťr
do čellstí člověka. KaŽd pacient by| seznámen
s prek|inickfm testováním a by| zaÍazen do pro-
tokolu a hodnocen. |mplantáty by|y vytvoťeny
z Grade |V. t i tanu. Ukázky některfch implantací
jsou na RTG snímku.

obr. 13. lmplantace u hypodonciÍ po zhojení kosti
Fig. 13. lmplantation in hypodontia after bone
healing

Diskuse
V současné implantologi i  je velké zaměÍení se
na povrchovou Úpravu a povrchové vlastnostl im-
p|antačních systém . Jsou uŽívány materiá|y, které
mohou ov|ivnovat bioIogické vlastnost i  implantátťr.
K jedním z mater iá lr i  patrí pov|akování metodou
magnetronového naprašování. Sem patrí povlaky
n i t r idem z i rkon ia  a  n i t r idem t i tanu,  dá le  uh|íkem
a hydroxyapatitem. Všechny tyto povrchy mají vést
k prechodu od osseointegrace k biointegraci .  Nyní
je osseointegrace plně dostačující a vyŽadovaná
od všech orá|ních imp|antátťt. Biointegrace by svojí
predpokládanou vazbou moh|a b1it  vyšší urovní
spojení kost i  s implantátem. Tyto apl ikace jsou
vyisIedkem vyzkumu právě SVC Brno.
Dalšími moŽnostmi jsou nanopovrchy imp|antač-
ních systém . Ty jsou i  pťes ťtspěch nanášení
prozatím ve táz i  vfzkumu a prekl in iky. Zde se
také hovoií o nosičích rťrzn17ch forem organic-
k lch s loučenin.  Avšak z  poh|edu implantoIog ie
je d leŽitá mechanicko.f yziká|ni odo!nost takové
vrstvy, protoŽe pr i  inzerci  imp|antátu dochází

k siIné abrazi povrchové vrstvy. Ta potom musí
zťrstat na povrchu a ne V první r jrovni dotyku
imp|antátu s  kostí .  : -  ! '

Da|šími var iantami ovl ivnění biologické rovně
implantačních systémťr jsou nové mater iá!y. Zde
v současnosti se objevuje beta sl it ina, která v sobě
zahrnuje prvky tantalu, niobu a t i tanu. Tato s l i t ina
je podIe pÍedběŽnyich studií a buněčnyich test
biokompatibiIní a pĚedevším vysoce mechanicky
odo|ná' Také je to jedna z moŽností, kdy je mimo
technicky čistého titanu vytvoren materiál, kteryi
nemá stejné vlastnost i  I  z poh|edu zvfšené reak.
t ib i l i ty na kovy s da!ší moŽností alergie.
V neposlední radě je zde návrat k formám hydro-
xyapatitu. AIe ne Ve formě silné vrstvy, která byla
degradabilní, ale ve formě ultratenké mikrovrstvy.
Takovou formou jsme schopni vytvoiit vyrazně
vyšší bio|ogické vlastnost i  implantátu
V|astní design není nyní tak rozšíienou oblastí
zkoumání. Piece jenom existuje více neŽ 100
typ imp|antačních systém . Ale i  tak se obje.
vuje u mnoha systémŮ, Že nejdťrleŽitější část i
implantátu je kort iká lní část společně s ukotvením
suprastrukťury. Zde se tot iŽ jedná o co nejmen-
ší namáhání kor t ika l i s  _  prík ladem mohou by i t
mikrozávity. A dále ukotvení suprastruktury bez
jakéko.li mezivrstvy, která by mě|a negativní dopad
v podobě per i implant i t idy a tedy niŽší uspěšnost i
implantace.

Závér
VytvoÍi| i  jsme modif ikaci  imp|antačního systému
pod označením PV l .  Tvar odpovída! jednokore.
novému zubu. Jeho vnitrní charakter ist ika byla
s ant irotačním prvkem, ktery umoŽĎova! dobrou
inzerci  implantátu a nás|edně ukotvení supra.
struktury bez rotace. Ve své části koronární byl
imp|antát opatien mikrozávity pro svou lepší funkci
a menší zátéŽ na kort iká|ní vrstvu kost i .  Vytvor i l i
jsme také ukotvení suprastruktury p|ochou pro
co minimální invazi  mikrobiá|ní. Tento implantát
je vyráběn z Grade 4. s eventual i tou Grade 5.
Jeho testování pomocí 3D modelace by|o t ispěšné
a ukáza|o moŽnost uŽití v praxi. Také preklinlcké
hodnocenl ukázalo vy7borné vyisledky na prasa.
tech. Zv|áštní pozornost by|a zaměiena na pov|ak
hydroxyapatitem, u kterého byly vfs|edlty vyR|.
kající. Také v prekl inickém hodnocení u pro
by|y vfsledky odpovídající našim požtd
na implantáty.
Závěrem mťrŽeme
|. |ze doporučit ve

Ííct, Že implanteěnÍ
stomatoIogIokÓ

i'.it-r

Tato práce vycházÍ z proJa(tu
.,:::;ii
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Abstrakt
c ie l ' :  Je v záujme pacientov aj ošetrujucich lekárov robit 'def in itívne, kval i tné a r1ichle
ošetrenia. F inančná náročnost ' implantologického ošetrenia, ktoru zvyšujÚ aj nepriaznivé
anatomické podmienky, často odsÚva t ieto indikácie do uzadia.
Metodika: PouŽitie štyroch bikortiká|nych skrutkovyich impIantátov v interforaminá|nej oblasti
mandibu|y vyŽaduje nenáročny chirurgicky7 vykon. Tento typ implantátov moŽno okamŽite
zaťaŽovat', čo umoŽĎuje okamŽitu prácu na vyrobe suprakonštrukcie vo forme strmeĎa
a totá|nej náhrady So zásuvnym spojom.
VfsIedok: PouŽitie jednoduchej totáInej náhrady fixovanej horizontá|nym zásuvnfm spojom
k pevnej strmeĎovej suprakonštrukcii nasadenej na imp|antáty predstavuje vhodné, finančne
nenáročné a dobre hygienicky udrŽovatel 'né r iešenie hIavne pre starších pacientov.
Kl 'učové s|ová: bikort iká|ny skrutkovyi imp|antát,  strmeĎová suprakonštrukcia, totá lna
náhrada, zásuvny spoj.

Abst rae t
A im:  The  den t i s t s  a s  we l l  a s  the  pa t i en t s  a re  i n te res ted  i n  de f i n i t e ,  and  qu i ck  t r ea tmen i
o f  the  h ighes t  qua l i t y .  F i nanc i a l l y  expens i ve  imp lan to log i ca l  the rapy  and  un favourab le
ana tomica l  cond i t i ons  o f ten  ove r shadow such  i nd i ca t i on .
lV l e thods :  Use  o f  f ou r  b i ce r t i ca l  s c rew imp lan t s  i n  the  i n te r fo ram ina l  r eg ion  o f  the
mand ib l e  requ i res  a  s imp le  su rge ry .  lmp lan t s  o f  th i s  t ype  enab le  immed ia te  l oad ing
and an ear ly  s tar t  w i th  fabr icat ion of  the suprast ructure and a tota l  rep lacement  wi th
a prec ise  at tachment .
Resu l t :  A s imple  tota l  rep lacement  f ixed wi th  a  hor i zonta l  prec ise  at tachment  to  a  f i rm
supras t ruc tu re  p l aced  on  the  imp lan t s  rep resen t s  a  su i t ab l e ,  f i nanc i a l l y  accep tab le ,  and
hyg iene  eas i l y  ma in ta inab le  so lu t i on  de te rm ined  ma in l y  f o r  e l de r  pa t i en t s .
Key words: bicort ical  screw implant, suprastructure, total  replacement, precise attachment.

Uvod
Funkciou dentálneho impIantátu je nahradit '  koren
jednotlivého zuba a|ebo skupín zubov. Po zavedení ]
imp lan t á tudoa l veo l á rne jkos t imand ibu|ya lebo
maxily nastáva etapa hojenia _ osteointegrácie. Je i
rÓzne dlhá a závisí od anatomick1ich podmienok ]
a typu imp|antátu. Vo všeobecnost i  na základe i

pozorovaní prebieha prvé dni po apllkácii v tesnom
oko|í imp|antátu fáza angiogen ézy a tvorby pletivo.
vej kosti a po dvoch aŽ troch t1iŽdnoch remodelácia
s osteok|ast ickou a následne osteoblast ickou
aktivitou |2|. MoŽno povedať, Že proces aktívnej
osteointegrácie začina pribliŽne 4 tfŽdne po za.
vedení imp|antátu do kosti. Podmienkou je vhodn!
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atraumatickf operačnf postup s ostrfmi preparač-
nfmi nástrojmi a dobrá primárna stabi|ita implantá-
tu. Urfchlením osteointegrácie sa imp|anto|Ógovia
v sučasnosti pomerne uspešne zaoberajti vfvojom
imp|antátov s bioaktívnym povrchom.
Dobrá primárna stabil ita implantátu je najdÓ|eŽitej.
šou podmienkou tispešnej osteointegrácie. Preto
aj vfvoj implantátov a operačnfch techník je plne
podriaden! tejto poŽiadavke.
Kvalita kosti mandibu|y dáva vynikaj ce pred-
poklady na spešné pouŽitie rÓznych typov im.
plantátov v rÓznych indikáciách. Aj napriek častej
a vyraznej atrofi i alveo|árneho hrebeĎa mandi.
buly je spešnosť implantologickej l iečby dobrá
a s váčšími indikačn1imi moŽnosťami ako v maxile.
Pomerne široká interforaminá|na ob|asť poskytuje
imp|anto|Ógovi dostatok kva!itnej kostnej hmoty
na aplikáciu enoseá|nych implantátov. Najváčšou
vfhodou je moŽnosť vyuŽitia ce|ej v šky kosti
v interforaminálnej oblasti a h|avne pevnej kor.
tikálnej vrstvy - jej vn tornej časti do|nej hrany
te|a mandibuly. Táto anatomická danosť zaisťuje
imp|antátom vyn ika jÚcu pr lmárnu s tab i l i tu ,  čo
vyrazne podporuje nerušen osteointegráciu.
V spojitosti so skrutkovfmi samoreznfmi bikorti-
kálnymi imp|antátmi umoŽĎuje vyuŽiť včasné aŽ
okamŽité zat,aŽenie. Táto oblasť sa s rispechmi
vyuŽíva na vyhotovovanie f ixnfch, podmienene
snímate|'nyich aj podopret ch snímatel'nych náhrad.
Podopreté snímatel'né náhrady, ktoré sÚ témou
nášho č|ánku, su t ispešne a s dobrou prognÓzou
vyuŽívané hIavne u starších pacientov.

Mater iá| a metodika
Bikort iká lny skrutkov1i imp|antát je jedn ofázová
samorezná skrutka vyuŽívajuca na f ixáciu obe
kort iká lne vrstvy te|a mandibu|y v interforami.
ná|nej oblast i  (obr. 1). Horná kort iká lna vrstva
v danej ob!ast i  je veI 'mi sporná, h!avne po pred-
chádzajÚcej deštrukci i  parodontit ickfmi procesmi
a po ega|izáci i  vrcholu alveolárneho hrebena
v rámci zavádzania implantátov. Bikort iká lny im-
p|antát však vyuŽíva hlavne vnutornu kort iká|nu
vrstvu hrany mandibuly, do ktorej sa pevne f ixuje
(obr. 2). Skrutková čast' prebieha v celej v1iške
kosti mandibu|y. Leštená, krčková čast' prechádza
gingiválnou vrstvou a do Ústnej dut iny vyčnieva
pi l ier implantátu. Modif ikácie piI ierovej čast i  mÓŽu
mat ' r Ózny tvar  pre |epenu a lebo skrutkovanÚ
suprakonštrukciu. Minimá|ny počet zavedenyich
b ikor t iká lnych implantá tov v  in ter foraminá lne j
ob last i  záv isí  od v!šky a kva l i ty  kost i .  Pod| 'a
našich skuseností  su to  4 imp|antáty .  DÓ leŽ i tou
podmienkou je  čo najv iac  para le|né zaveden ie
bikort iká lnych implantátov, čo však v tejto ob|ast i
n ie  je  techn ickfm prob|émom.

obr' 1' Bikortikálne implantáty Martikan (Slovenská
republika) a VNt (Česká republika)
Fig. 1. Bicortical Martikan (Slovak Republic) and VNI
(Czech Republic) implants (photo: Eurodent medíma)

obr. 2. opg snímka so zavedenymi bikortikálnymi
implantátmi
Fig. 2. OPG image of inserterl bicortical implants
(phota: Eurodent medima)

operačnf vfkon začíname hrebenovy7m rezom
v rozsahu od 5 po 5. Podl'a anatomickfch podmie-
nok na spreh|'adnenie operačného pol'a mÓŽeme
pouŽit'aj pomocné, vertikálne rezy kolmo do vesti-
bula v distá|nych častiach a v strednej čiare (obr. 3).

obn 3. odklopeny mukoperiostálny lalok
| .'.';.- 1,," . i.:]il.,t2i..}|.; ri[l.l*ip.iíi ,,;i;{ :.-;ir.; (il!.:*to:

,'- :,:,! fr,'; * fl!: t,i'e ai I ii'i ? ;
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Postupne odklápame mukoperiost vest ibulárne
a l ingválne v rozsahu, aky je potrebny pre dobry
preh|'ad operačného pol'a hlavne pri potrebe Úpravy
vrcho|u a|veo|árneho hrebena egalizáciou. Vrchol
a|veolárneho hrebena egalizujeme gul'ovou a]ebo
hruškovitou frézou V rozsahu potrebnom na Vy-
rovnanie hrebena a vytvorenie dostatočnej šírky
na umiestnenie implantátov (obr' 4). Kostné defekty
po prípadn1ich predchádzajucich parodontitickych
deštrukciách dokona|e exkoch|eujeme. Na zák|ade
uŽ predchádzajÚcej anal1/zy oPG určíme miesta
ap|ikácie implantátov' Vzh|'adom na to, Že supraštruk.
tÚra na implantátoch je strmeĎová, nie je aŽ taká
dÓ|eŽitá presná lokalizácia imp|antátov. SnaŽíme
sa ich umiestniť pribliŽne do oblasti b1ival1ich zubov
44-43-33-34 alebo 43-42-32.33 (obr. 5). DÓraz kla-
dieme na navigáciu implantátu v antero.posteriÓrnom
smere. Apikálna časť imp|antátu musí byť zavedená
do oblasti vnutornej steny dolnej hrany tela mandibuly.
PretoŽe spodná hrana te|a mandibu|y viac prominu-
je anteriorne ako vrchol alveolárneho hrebeĎa, sÚ
bikortiká|ne implantáty často sklonené lingválnym
smerom. Jednoduchou praktickou pomÓckou prl
vrtaní a|veo|u pre implantát je fixovanie dolnej hra-
ny mandibuly v mentá|nej oblasti palcom operatéra
a nasmerovanie pi|otného vrtáka proti palcu (obr. 6):
Zárov eťl sIed ujeme vzájom n u paraIe| itu im p|antátov.
Bikortikálne implantáty potom aplikujeme pomocou
zavádzacej račne (obr. 7). Pohyb implantátu v kosti
musí byt'pomalf. Samorezny závit a pomerne dlhá
dráha v kosti mÓŽu pri neopatrnom, rfch|om zavá-
dzaní vytvárať trením pomerne vysoké teploty. Pri
spol'ah|ivej ana|fze oPG snímky je po zavedení
koronárna závitová čast' imp|antátu mierne zanorená
pod rirovén krestá|nej kosti a apiká|na čast'sa opiera
do vnutornej časti kortikalis dolnej hrany mandibuly,
alebo je do nej zanorená. Takto zavedené bikortikálne
implantáty sÚ schopné okamŽitého zaťaŽenia.

obr. 4. Egalizácia vrcholu alveolárneho hrebena
Fig. 4. Egalization of the alveolar ridge (photo:
Eurodent medima)

obr. 5, Analyza oPG snímky
:t i ,:51. 5,: ' . i i r . , i  

", '1,,1. '; ' ,r ir 
1 l i[;; :rr l '-":.,, ' l  ;

rnsdirnai

obn 6. Vitanie alveolu na zavedenie bikortikálnej
skrutky
Fig. 6. Alveclar hole drilling for bicartical screw
insertion (photo: Eurodent medima)

obr, 7. Zavádzanie bikortikálnej skrutky pomocou
račne
Fig. 7. Insertion of bicortical screw by means of
special forceps (photo: Eurodent medima)

Po aplikácii implantátov augmentujeme prípadné
verti ká l n e kostn é d efekty ko|ag én hyd roxya patito m
(Biovan K) (obr. 8). Suturu mukoperiostu robíme
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atrau matickf m materiá|o m (Vicry| 4 l 0) jed not| iv1im i
stehmi (obr. 9).

obr. 8. Augmentácia vestibulárnej strany alveo-
lárneho hrebeĎa zmesou kolagénhydroxyapatitu
a plazmy bohatej na trombocyty
Fig. 8. Alveolar rÍdge augmentatÍon from vestibu-
lar side with collagen-hydroxyapatite mixture and
thrombocyte rich plasma (photo: Eurodent medima)

Obr. 9. Sutura mukoperiostu Vicrylom 4/0
Fig.9. Vicryl 4/0 mucoperiost suture (photo: Eurodent
medima)

odtlačky na v1irobu strmeĎovej suprakonštrukcie
robíme pod|'a stavu mákkyich tkanív bud' ihned'
po operáci i ,  a|ebo aŽ po t istupe edému a zhojení
mákk1ich tkanív (10 -,t4 dní) '  Pooperačnf pr iebeh
kryjeme ant ibiot ikami (amoxic i l | in-klavulán, k| in.
damycin, doxycyk|in). Po vyhotovení a odskušaní
strmeĎa tento nasadíme na piIiere imp|antátov (obr.
10). Vyhotovíme odt|ačky alveo|árneho hrebena
mandibu|y, ktoré odosieIame spo|u so strmenom
do zubnej techniky. Dolná totá lna náhrada je f ixo-
vaná k strmenu jedn1im horizontá|nym zásuvnym
spojom umiestnenym v strednej čiare (obr. 11).
Tento spoj zabezpečuje fixáciu náhrady k pevnému
strmeĎu (f ixovany7 sk|oionomérnymi cementmi),
a|e zároveĎ neznemoŽĎuje vyuŽívat' prirodzenu
rezi| ienciu s| iznice |aterá lnych Úsekov mandibuly.
Tyimto spÓsobom zabezpečíme dostatočnu dista.
l izác iu náhrady a minima|izujeme jej pret 'aŽovanie
s  nás|ednym z|omením.

Stomatolog, XXl, 2A11, 1

obr, 10. Nasadená strmeĎová konštrukcia
na implantáty
Fig. 10. Suprastructure placed on the implants
(photo: Eurodent medima)

obr, 11. Dolná totálna náhrada s horizontálnym
zásuvnym spojom
Fig. 11. Lowertotal prosthesis with horizontal pre-
cise attachment (photo: Euradent medima)

Diskus ia
opísaná metod ika n ie  je  štandardny im r ieše.
ním atrof ickej bezzubej mandibuly. Riešenie
Bránemarkovym mostíkom, ktoré bo|o doteraz
modif ikované vfvojom povrchov imp|antátov, je
stá le povaŽované za z|aty štandard v implanto.
l Óg i i  [1] .  Je  dÓs ledne prepracované a podIoŽe-
né dlhodob1i mi vedeckymi študiami .  Yzhl 'adom
na t ieto fakty je aj odÓvodnene f inančne nákladné
pre pac ienta .  Nami  pred loŽená metod ika ponuka
pre pac ienta f inančne menej  náročnu,  a le  ne-
štandardnÚ a| ternatívu r iešen ia ,  k toru pac ient i
uprednostnuju pred vyhotovením má|o funkčnych
totá|nych náhrad.
Skrutkové implantáty su najviac namáhané v krč-
kovej oblasti implantátu, v mieste, kde vstupuje
implantát do krestá|nej kost i  Í7,8,13,15, 16]. Tento
fakt vedie imp|anto|Ógov, ako aj nás, v prípade253



anatomickych moŽností kotvit '  imp|antáty bikort i-
kálne, čo je zák|adnou myš|ienkou tohto impIan-
tačného systému [4, 5, 6, 1 4, 25, 26, 27].
Je  rozd ie| ,  k toru druhu kor t iká|nu vrs tvu,  okrem
kort ika| is krestá|nej kost i  pouŽijeme na stabi| izáciu
b ikor t iká|ne ukotveného imp|antátu .  Jeong a ko l '
skuša|i  mode| s ukotvením do I inguá|nej kort iká lnej
vrstvy kost i ,  a le ich hodnotenia nepotvrdi l i  vyhodu
tejto modal i ty [9]. Naše imp|antáty kotvíme do vnu-
tornej čast i  dolného kort iká|neho okraja frontálneho
te|a sánky, ktorá poskytuje neporovnate| 'ne |epšie
v|astnost i  ako l inguá|na kor t ika l i s .
Tento koncept povaŽujeme za stabi lnyi  a vhodny
terapeut icky model v špecif ikovanej skupine pa-
cientov. U tychto bola kombinácia nie najvhodnej-
šej anatomie alveo|árneho vfbeŽku a neschop-
noSt '  zapIat i t '  štandardné f ixné ošetrenie, či uŽ
Bránemarkovym mostíkom, alebo pInym kruhovym
mostíkom.
lní autor i  pouŽívaju na extrémne atrofovanu sánku
aj transmandibulárne imp|antáty, ktoré z podstaty
veci majÚ p|nu pr imárnu stabiI i tu. Tento spÓsob
ošetrenia je nepomerne traumatickejší na rozdie]
od bikort iká lnych skrut iek |12, 241.
Nami opisovaná metodika ošetrenia sa pouŽíVa Vo
ve|'kej miere u starších pacientov, ktorí sÚ často aj
kardiologickfmi pacientmi.
Pri akomko|'vek chirurgickom v1ikone v Ústnej dutine
nesm ieme podcen iť dÓk|ad né odobratie anam nézy,
predovšetkfm na odhalenie rizikovych pacientov.
Pacienti na antitrombotickej terapii vyŽaduju in.
dividuá|ny prístup. Je preto potrebné na zák|ade
anamnézy, pomocnfch vyšetrení, laboratornych
testov a prípadn17ch konzu|tácií so špecialistami
zhodnotit ' ce|kovf stav Í17l. Pri stomato|ogickom
ošetrení u pacientov na ant ikoagulačnej terapi i
musíme zoh| 'adniť aj moŽné l iekové a nel iekové
interakcie warfarínu [1 8].
Ponechan ie  ant iagreganc ií  (ac idum acety|sa! i .
cy| icum - Anopyrin a iné) nepredstavuje podl 'a
sučasnych poznatkov r iz iko vykonania stoma-
tochirurgického vyikonu. Rana, resp. ošetrenie
krvácania je za beŽn'ích okoIností dobre zv|ád-
nute| 'né a stačí ho ošetr iť prostr iedkami lokálnej
hemostázy |3 ,  19] .
Jedn1imi z hlavnfch et iopatogenet ickfch príčin
peri implant i tíd su rovnako ako pr i  parodontitíde
špecifické patogény, ktoré závaŽnym spÓsobom
ovp|yvĎuju tak loká|ny ná|ez, deštrukciu parodon-
tu, resp. kosti v okolí imp|antátu, ako aj celkov1i
makroorganizmus.
Pri zachovaní zásady cieleného pouŽitia antibiotík
pr i  komplexnej l iečbe je mimoriadne doleŽité iden.
tifikovat' maximálny moŽny známy počet patogénov
a hodnotiť ich v ich kombinácii. Toto nám umoŽnuju
v sÚčasnosti komerčné testy, tzv. DNA Sond, ktoré

dokáŽu pomocou genet ického vyšetren ia  ve| 'mi
prediktabi lne ident i f ikovat '  a určit '  najvhodnejšie
ant ibiot ikum, resp. kombináciu ant ibiotík. Len takto
moŽno maximal izovat '  pozitívnu odpoved' terapie
120, 221.
Mikroorg anizmy spo|upÓsobia s organizmom, a je
známe, Že kaŽdy reaguje na zák|ade svojich ge-
net icky podmienenych imunologickych odpovedí
rÓznym spÓsobom intenz i ty  zápa|u.  Pr i  per i im-
pIat i tíde, tak ako aj pr i  parodontitíde nám mÓŽe
pomÓct '  hodnotenie lL-1 genpo|ymorf izmu, ktorého
pozit iv i ta je asociovaná s moŽnym intenzívnejším
pr iebehom zápa|u,  ako a j  nás|ednej  deštrukc ie
podpornych štruktur. Jeho vyšetrenie má pomocny
vyznam pri  stanovovaní intervalu recal l  systému
u postihnutych pacientov 121, 231.
PouŽívanie augmentačnych mater iá lov v implan-
to|ogi i  n ie je,,všeriešiaca,,  odpoved' na nedostatok
v|astnej kost i  pacienta'  Avšak v dobre pouŽitej
indikácii dokáŽe zásadnym spÓsobom pozitívne
ovpIyvnit '  d lhodobé vysledky ošetrenia dentá|nymi
impIan tá tm i  [10 ,  11 ] .
V našej práci  sa nám dlhodobo ve| 'mi osvedčuje
materiá| nabáze hydroxyapatitu spojeni/ do kompo-
zitnej hmoty spo|u s purínnym ko|agénom (Biovan
K)'  Samozrejme, v tejto indikáci i  sa dajÚ a aj po-
uŽívajÚ rÓzne augmentačné materlá|y, z ktorych
kaŽdy má svoje vyhody i nev17hody a treba ich
v jednot|iv1ich indikáciách pouŽívať vel'mi uváŽlivo.

Záver
od roku 1999 sme v interforaminálnej oblast i  pou.
Ži|i 365 bikortiká|nych implantátov, z toho 304 pre
podopreté náhrady. VyhotoviIi sme 76 podopret ch
snímate| 'nych náhrad. PouŽívame implantačné
systémy Mart ikan (Slovenská republ ika) a VNI
(Česká republ ika) a ich jednofázové bikort iká|ne
implantáty. DÍŽku závitovej časti imp|antátu nám
pripravuje v robca na mleru na zák|ade ana|1i-
zy a merania panoramatickej snímky. !ndikačná
skupina podopretfch náhrad vyŽaduje ap|ikáciu
4 bikort iká|nych imp|antátov plošne spojenyich
strmeĎom. V ojedinel17ch prípadoch, ked' máme
k dispozícii vfšku kosti nad 20 ffiff i, moŽno pouŽiť
tri lmp|antáty. Lineárne spojenie dvoch implantátov
(v |iterature často nazyvanfch ako ,,Sociá|ne rie.
šenie..), aj ked' dostatočne stabi|nych, povaŽujeme
z prognostického h|'adiska za problematické.
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BIOMECHANICAL STUDY OF DISK IMPLANTS
Part I

Libor Borák*, Petr Marcián*, Zdeněk Florian*, Sonia Bartáková**

The presented work is focused on the biomechanical study of the dental disk implant.
The first part of the study deals with the strain analysis of the affected bone tissue
and the dental implant loaded in the coronoapical direction by force 190 N. The study
includes three types of implant anchorage, four degrees (stages) of osseointegration
and nine degrees describing the quality of the cancellous bone. Two types of the disk
implant were researched: single-disk and double-disk implant. Biomechanical study
of the implant was focused on a stress-strain analysis of the affected bone tissue.
The biggest influence on the stresses in the bone tissue was primarily an implant
anchorage. By the application of correlation relationships between Young modulus
and the apparent density of the bone tissue – which is measurable in patients – we
achieved the variable presented in this study.

Keywords : dental implant, osseointegration, FEM, bone, density

1. Introduction

No one today can do without dental care. Not only for young children but for most
adults as well, the white coat represents an increased level of adrenaline and stress. This
affects the atmosphere in the waiting rooms of dental offices. By simple analysis of the
described phenomenon we can find out that at least two factors play important roles: Fear
of a painful medical treatment and consequences of the disease itself. The second factor can
(depending on seriousness of the disease) significantly prevail over the first one. Though
the teeth diseases are not fatal, the fear of losing a tooth or a part of teeth is great with
both young and elderly people and the growing probability that this situation can occur
is also stressful. This is mainly caused by the fact that there are not many possibilities of
how to replace a lost tooth, a part of the dentition or the whole dentition. The best, most
comfortable, most considerate to one’s own dentition but also the most expensive solution
is to use a dental implant.

Dental implantology is a very broad field; one of the significant factors affecting this field
is the age of patients. Currently, the dental implantation is carried out for patients ranging
in age from infancy through adults to seniors. At every age, the dental implantation has,
despite the fundamental objectives, i.e. the replacement of lost tooth, varying importance
and its own specific problems. Age is a significant parameter in terms of reasons for and the
frequency of tooth loss and the frequency of dental implantations. The age of man, on the
one hand, increases a likelihood of tooth loss; on the other hand it leads to a deterioration of

* Ing. L. Borák, Ing. P. Marcián, Ing. Z. Florian, CSc., Institute of Solid Mechanics, Mechatronics and
Biomechanics, FME VUT Brno, Technická 2, 616 69, Brno, Czech Republic

** MUDr. S. Bartáková, Ph.D., Stomatological Clinic, Faculty of Medicine, Masaryk University, Komen-
ského náměst́ı 2, 662 43, Brno, Czech Republic
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Fig.1: Assessment of the bone tissue quality (Misch) [1]
and mandibular alveolar ridge resorption (Lek-
holm a Zarb) [1] Fig. 2 Mandible – cross section

the quality of the bone tissue and thereby worsen conditions for the successful implantation.
Especially in the case of elderly people who often suffer from the loss of part or the whole
dentition, alveolar ridge resorption can be encountered (Fig. 1) and also the pathological
decrease of the bone tissue [1], where mild form is known as osteopenia and the severe form
as osteoporosis [2] (Fig. 2). As far as successful implantation in these cases is concerned,
proper attention to the implant selection should be paid. Some doctors recommend the
so-called disk implants which are specially developed for such cases. The principle of the
disk implants is that a mechanical interaction occurs between the implant and both the
cancellous and cortical bone tissue (Fig. 3).

2. Material and methods

The presented work describes a biomechanical study of the mechanical interaction be-
tween the implant and the bone tissue in terms of the quality of bone tissue, the osseointe-
gration level, and the character of the implant anchorage. The quality of the bone tissue will
taken into account and described in detail in the section dealing with the creation of mate-
rial model. Basic types, in terms of implementation, are the single-disk and multiple-disk
implants. This study includes two implants: single-disk and double-disk (Fig. 5).

Two states are considered in terms of the connection between the implant and the bone.
The first state describes the situation in which the connection has not occurred yet and the
mechanical interaction has therefore not arisen. The second state describes the situation
of the complete implant-bone osseointegration*. The state with a transitional connective-
tissue is inadmissible from the medical point of view; therefore it is not taken into account
in the study. In this work, the osseointegrational progression in all parts of the implant
was modeled gradually in four degrees (see Fig. 3). The parts of the implant, where the
osseointegration was not present, are denoted in grey color as opposed to the parts, where
the osseointegration occurred and which are denoted in black.

The study also includes three biomechanically possible variants of the anchorage labeled
A, B and C (see Fig. 4).

* The basic study of the interaction between implants and the bone tissue made by Branemark in 1952
by using a microscope with rabbits [3]. The most important finding of this study was that the suc-
cessful implantation occurs where a rigid connection of the bone tissue and the implant arises with no
transitional (connective) tissue. Although there are currently other views on this issue, most dental
implantologists and workplaces, where the dental implantology is performed, agree with the conclusions
of Bramenark’s study.
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Fig.3: Osseointegration degrees

Fig.4: Variants of implant’s anchorage

Variant A represents a mechanical interaction between the implant disk and both the
inner and outer cortical bone. In the case of variant B, the interaction is only with the
outer cortical bone while in the case of variant C the implant disc is smaller than the space
between the outer and inner cortical bone. This last variant represents interaction with the
cancellous bone only.

3. Solution method

Based on the analysis of shape, material properties of the system components and the
character of the system constraints, the finite element method (i.e. numerical calculation
method) has been chosen as the effective method for the solution of quantities describing the
mechanical interaction between the implant and the bone tissue. For the solution of the given
problem by means of FEM, it is necessary to create a computational model which consists
of four relatively independent parts : model of geometry, materials, loads, and constraints.

4. Model of geometry and constraints

The problem solved in this work is the mechanical interaction between the disk implant
and mandibular bone tissue. The implants affect strain and stress fields only in their close
vicinity. The geometry model of the bone is created as a 20 mm-long section of the mandible
and, to be more precise, this section represents the first molar region. Mandibular geometry
was obtained from the real mandible with the optical scanner ATOS Standard. The cortical
bone thickness was modeled on the basis of CT images [4]. Dimensions and shape of the
implant are based on the catalogues of companies Ihde [5], AirPerio [6] and Victory [7]
– see Fig. 5.

5. Material models

The parts forming the real system are from different materials; the material of the im-
plants is the titanium alloy Ti6Al4V. In terms of the level of the solved problem, the appro-
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Fig.5: Geometry model of disk implants

priate and validated model of mechanical properties is a homogenous, isotropic and linearly
elastic model, which is explicitly described by two material characteristics : Young’s modu-
lus (E) and Poisson’s ratio (μ). The bone – i.e. the part of the mandible – is composed of
the cortical and cancellous tissue; a description of mechanical properties of the cortical and
mainly the cancellous bone tissue is much more complex. The influence of the level of the
cortical and particularly the cancellous bone model on the strain and stress in biomechanical
systems is still a very difficult problem. The cortical as well as the cancellous bone tissue
are therefore modeled by the homogenous, isotropic, and linearly elastic model. This fact
is fully respected in the analysis of results. Material characteristics used for the described
material models, applied in computational solution, are listed in the following table.

The deterioration of bone tissue quality (see Fig. 1a) is reflected in the value of the
Young’s modulus of the cancellous bone. Calculations were carried out within the value of
the Young’s modulus in the range of 20–100MPa with the increment of 10 MPa.

Material E [MPa] μ [–]

Cancellous bone 20–100 0.3

Cortical bone [8] 13 700 0.3

Titanium alloy [8] 116 000 0.34

Tab.1: Mechanical properties

6. Model of loads and constraints

During mastication, the tooth is loaded in a general direction. After a decomposition of
the general loading to the coronoapical, buccolingual and mesiodistal directions, the largest
component is in the coronoapical direction. Considering the scope of the study, only the
greatest component, i.e. in the coronoapical direction, was taken into account. Its value
of 190 N was taken from literature [9], [10] and it was applied as a statically equivalent
pressure on the upper surface of the implant body.

The model of the bone is constrained in its cross section on the distal side (closer to the
temporomandibular joint) by restricting of all displacements of all its points. The implant
is bounded with the bone according to the degree of osseointegration (see Fig. 6). In case of
complete osseointegration, the constraint between the implant and the bone is rigid. If no
osseointegration occurred, the connection between the implant and the bone is realized by the
contact-type constraint. The variants of the degrees of osseointegration are shown in Fig. 3.
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Fig.6: Boundary conditions

7. Computational – finite element model

To create a computational model for a computational solution by means of the finite
element method it is necessary to carry out a discretisation with respect to a computing
system, whereby the solution is implemented. In our case, it is the system Ansys 11. The
discretisation was carried out by using elements SOLID187 and SOLID186 and for imple-
menting the contact-type constraint CONTA174 and TARGE170. Maximal attention was
paid to the discretisation (see Fig. 7). The number of elements and nodes was different in the
individual variants. In case of elements the number ranged between 100 and 260 thousand,
in case of nodes the number ranged between 400 and 600 thousand. Contact surfaces were
bounded with 10 to 30 thousand contact element pairs.

Fig.7: Discretisation

8. Solution

To assess the mechanical interaction of the implant with the bone, 24 computational
models were created. These computational models were created for two different types
of the implants; for both types three variants of the anchorage and four degrees of the
osseointegration were modeled.

Nine calculations taking into account the bone quality by changing of the Young’s mod-
ulus in the range 20–100MPa were realized for each computational model.

The solution was implemented on PC with Intel Core 2 Duo 2 GHz processor with 2 GB
of RAM memory and 300 GB hard drive.
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Since the contact problem is solved and the materials with very different material charac-
teristics (in particular the Young’s modulus) are used, it is necessary to choose an appropriate
solver. Therefore, the iterative PCG solver and full Newton-Raphson method were used.
The accuracy of the PCG solver was set to 1.0×10−5. Due to the character of the problem
and the computational model, the solver was set to the large deflection mode. Other pa-
rameters were left at the default setting. The duration of the solution varied depending on
the extent of nonlinearities from 30 minutes to 14 hours.

9. Presentation and analysis of results

Disk implants are designed especially for mandibles with low quality of the bone tissue
which occurs mainly in elderly people. Besides age, other factors can also affect the quality
of the bone tissue.

Unlike an implant, which is the technical work created by a man, and whose mechanical
properties can be affected by e.g. design, material and appropriate application, we have
substantially fewer means to improve the mechanical properties of the bone tissue. When
considering availability as well as effects on the organism and cost, it can be stated that
there are hardly any. Therefore, the analysis of mechanical quantities describing the state
of the bone tissues of the loaded segment is important. In respect to the scope of the study
(216 calculations) the results analysis of the first part of the study is devoted only to the
bone tissue. Analyzed quantities are the coronoapical displacement of the implant uz and
the strain intensity in the cancellous bone :

1) The implant displacement uz because it is a measurable quantity. Since this is a very
difficult experiment, the number of references in the literature is very limited. [11] de-
scribes the measurement of the tooth displacement uz. The tooth movements ranged
due to the soft periodontium from 0.05 to 0.1 mm. The results of a similar study for
the mandible with an applied screw implant (diameter 4.1 mm, length 11 mm) are
presented in [12]. In this case the value uz ranged from 0.005 to 0.06 mm.

2) The strain intensity* in the cancellous bone because there are references in the
literature which (based on the strain intensity in bone tissue) define the state of
the physiological remodeling, the mild overload state and the pathologic overload
state [13], [14], [15].

Firstly, the implant displacement uz depending on the Young’s modulus of the cancellous
bone and the degree of the osseointegration will be analyzed. Displacements, depending on
the mentioned quantities, are depicted in the following graph in Fig. 8.

The graph shows that the displacement depends significantly on the degree of the os-
seointegration. For all degrees except the complete osseointegration, with decreasing Young’s
modulus of the cancellous bone the displacement uz progressively increases. In case of the
complete osseointegration, the displacement uz is almost independent of the bone quality.
The influence of the second disk on the displacement uz depends significantly on the de-
gree of the osseointegration as well. In case of the complete osseointegration as well as no
osseointegration of the upper part of the implant post with the cortical bone, the displace-
ment uz is almost the same for both the single-disk and the double-disk implant. For other
degrees of the osseointegration, with the decreasing osseointegrated area the progressive in-

* The quantity labeled in Ansys as ‘strain intensity’ is in this computational system defined by formula
εint = ε1 − ε3, where ε1 and ε3 are the 1st and 3rd principal strains [16].
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Fig.8: Influence of the post-displacement on the Young’s
modulus and degree of osseointegraion – variant A

crease of displacement occurs in the case of the single-disk implant more than in the case
of the double-disk implant. Presented graphs and conclusions are made for the anchorage
variant A.

The influence of the anchorage character on the displacement uz and the strain intensity
in dependence on the change of Young’s modulus of the cancellous bone can be analyzed on
the basis of the following graph in Fig. 9.

For variant C where the implant is placed only in the cancellous bone, it is clear that
with the deterioration of the bone quality, the displacement uz intensively rises. [11] shows
the coronoapical tooth displacement in the range 0.05–0.1mm for the value of loading
force 200 N; similarly, [12] presents the implant displacement in the range 0.005–0.06mm.

In our study, the model was loaded by force of 190 N and for the Young’s modulus of
the cancellous bone 100–20MPa, the implant displacement ranged from 0.087 to 0.226 mm.
Hence, it is clear that the variant C is according to our biomechanical study not acceptable.

In the case of variant A, displacement for the mentioned loading as well as the material
properties ranges from 0.059 to 0.075 mm. Therefore, it can concluded that this range is in
accordance with the experimentally obtained values 0.005–0.1mm. By comparison of the
calculated displacements for the variant B (0.063–0.1mm) with the experimentally obtained
ones (0.005–0.1mm), it was found out that maximal values of both ranges are almost in
agreement. Displacements, however, do not tell anything about the behavior of solid bodies.
This can be assessed on the basis of strain or strain intensity.

Fig. 9 shows that in the variants B and C, a rapid increase of strain intensity occurs
within the decreasing value of Young’s modulus. The value of the strain intensity in the
case of variant A is almost independent of the change of Young’s modulus of the cancellous
bone. The foregoing analysis shows that the strain intensity is significantly affected by the
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cancellous bone quality as well as by the implant anchorage, and the significant influence of
the implant configuration can be expected. In the following graphs in Fig. 10, quantities are
plotted which will enable us to analyze these influences and dependencies.

Fig.9: Influence of the post-displacement and strain intensity
on the Young’s modulus for the variants A, B, C

Fig.10: Influence of strain intensity on Young’s modulus for variants A, B, C – single-
disk and double-disk implant within the first degree of osseointegration
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The following graph shows that the dependence of the strain intensity on the Young’s
modulus of the cancellous bone has the same character for both single-disk and double-
disk implants. The only difference is that the double-disk implant gives smaller values of
the strain intensity than the single-disk implant. In the graph, three important regions
depending on the values of the strain intensity are highlighted in accordance to Frost*.

The first region with the strain intensity ranging from 0.005 to 0.15 is the region of
physiological strains with physiological remodeling of the bone tissue. The second region
ranged from 0.15 to 0.30 is the region of mild overloading. The last one is the region of
pathological overloading related to the values of the strain intensity higher than 0.3 [13].

From the following graph, it is clear that after the implant is applied and subsequently
no osseointegration occurs, the only case of physiological strains is the case of double-disk
implant, where the lower disk is implanted on both sides in the cortical bone.

Fig.11: Influence of strain intensity on Young’s modulus of cancellous bone for indi-
vidual degrees of osseointegration, variant A

In the last analysis, attention is paid to the dependence between the degree of osseointe-
gration and the strain intensity both in the single-disk and double-disk implant and for the
varying quality of bone tissue expressed by the Young’s modulus in the range 20–100MPa.
In graphs in the following Fig. 11, quantities are plotted which enable us to carry out this
analysis. Furthermore, regions are highlighted denoting the state of the bone tissue accor-
ding to Frost.

* Initial works of Dr. Frost which probably describe the essence of this method (no longer noted in later
papers) are unavailable to the authors. The authors are aware of this deficiency but yet they used the
Frost’s assessment for two reasons. The first reason is the fact that there are many papers which refer
to Dr. Frost and the second reason is that there is not another work in literature which determines the
state of the bone tissue based on the strain intensity.
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From the presented dependences it is evident that in the case of variant A with all
degrees of the osseointegration and for the Young’s modulus of the cancellous bone from 20
to 100 MPa, results lie for both implant types in the region of physiological strains. The
only exception is the single-disk implant with the first degree of osseointegration.

10. Discussion

A correlation between the Young’s modulus of the cancellous bone and its apparent
density has been proved and described in literature [8]. Approximate formulas expressing
the correlation mentioned in [17], [18] are part of Fig. 12. Their graphical demonstration for
the values relating to the solved problem and for the different parts of the human body is
illustrated in Fig. 12 on the left. It is better to use logarithmic coordinates for the Young’s
modulus in for low values of cancellous bone density, i.e. in our case.

Fig.12: Influence of Young’s modulus on the apparent density of cancellous bone
for different parts of human body by various authors [8], [17], [18]

Bone density is mostly measured by means of absorption photometry, which uses the
energy of two rays (DXA), or by peripheral densitometry. By applying the correlation
formulas between the Young’s modulus and the apparent density of the bone tissue, the
results presented in this study can be expressed as a dependence on this quantity which is
measurable with the individual patients (see Fig. 13).
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Fig.13: Influence of strain intensity on the apparent density of cancellous bone for
variants A, B, C

11. Conclusion

This biomechanical study of the dental disk implant was focused on the stress-strain
analysis of the implant and the affected part of the bone tissue. The presented article
comprises the first part of the study which is focused on the analysis of bone tissue. The
stress-strain analysis of the implant will be presented in the second part of the study.

The conclusion of the first part, using Frost’s theory, can be expressed in four points :

1. For achieving the physiological strain of the bone tissue, the implant anchorage has
the greatest influence. Only variant A and the double-disk implant guarantees the
possibility of immediate loading of the implant after the application regardless of the
quality of the bone tissue (see Fig. 10).

2. If a deviation to the anchorage A occurs, it is necessary to create conditions for
osseointegration (see Fig. 11).

3. The displacement uz is an important deformation quantity which is measurable, but
it is always necessary to also add the strain analysis. Despite the negligible difference
in displacements in the case of the variants A and B, the difference in the strain
intensity is significant (see Fig. 9, red and green curves – continuous and dashed).

4. By application of the correlation formulas between the Young’s modulus and the
apparent density of the bone tissue (the latter is measurable), the results presented
in this study can be expressed as a dependence on this quantity.

These conclusions were based on the biomechanical study. The problem of the interaction
of the implant with the bone is a complex problem, which has other significant aspects
– clinical, biological and biochemical, etc. For complex assessment, all related factors must
be considered.
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Individuálna titanokeramická nadstavba
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SÚHRN

Dôležitou kapitolou v implantologickej praxi je protetická rekonštrukcia na implantát. Stabilitu a funkciu pro-
tetickej náhrady zabezpečuje spoľahlivý antirotačný systém nadstavbovej časti implantátu, ktorý protetickú prá-
cu fixuje a prenáša žuvacie tlaky cez implantáty na okolitú kosť. Vyhovujúcu funkciu a estetiku protetickej práce
určuje tvar nadstavbovej časti implantátu.

Vývojom tvaru nadstavbovej časti systému Martikan sme postupne dospeli k názoru, že ideálny tvar gingivál-
nej časti nadstavby hlavne vo viditeľnej časti chrupu je možné dosiahnuť len jej individuálnym zhotovením.
V spolupráci s výrobcom a zubnou technikou sme postupne vyvinuli technológiu výroby individuálne vyrábanej
titanokeramickej nadstavby. Aj napriek zložitejšej a časovo náročnejšej technológii je možné týmto spôsobom
dosiahnuť nepomerne lepšie výsledky v estetike aj funkcii protetickej práce.

Kľúčové slová: dentálny implantát - individuálna nadstavba - keramická nadstavba

SUMMARY

Strecha J., Jurkovič R., Siebert T., Prachár P., Bartáková S., Fojtíková E.:
Individual Titan-ceramic Extension

Prosthetic reconstruction on the implant represents an important chapter in the practice of implantology. The
stability of function of the prosthetic substitution provides a reliable anti-rotation system of the extension part of
the implant, which fixes the prosthetic work and transfers the mastication pressures through the implant to the
surrounding bone. The shape of the extension part determines satisfying function and esthetics of the prosthetic
work.

In the process of developing the shape of the Martikan system were gradually came to the conclusion that the
ideal shape of the gingival part of the extension, especially in the visible part of the set of teeth can be reached
only when it is made individually. In collaboration with the producer and dental technique the authors gradually
developed technology of individually made titan-ceramic extension. In spite of the complex and time-consuming
technology it has become possible to reach markedly better results in the esthetics and function of the prosthetic
work.

Key words: dental implant - individual extension - ceramic extension

Čes. Stomat., roč. 109, č. 5, s. 92–97.

ÚVOD

Tvar nadstavbovej časti implantátu a jej fixá-
cia je dôležitým článkom k výrobe funkčnej
a estetickej náhrady. Hlavne vo frontálnom úseku
je táto požiadavka na nadstavbu implantátu veľ-
mi dôležitá. Každý výrobca implantátov rieši túto
ťažkú úlohu vlastným antirotačným systémom
a postupným vývojom tvarov nadstavbovej časti.
Stabilita nadstavby na implantáte závisí od čo
najväčšej styčnej plochy nadstavby s implantátom.
Toto je zabezpečované systémom kónusov, šesťhra-
nov – osmihranov zapustených v tele implantátu
a fixovaných samostatnou skrutkou. Asi najlepší

systém je v kužeľovitom zapustení nadstavby
v tele implantátu, čím sa vytvára pomerne veľká
trecia plocha, a tým aj dostatočná stabilita
a fixácia nadstavby v tele implantátu. Ďaľšou,
pomerne zložitou úlohou je vytvoriť nadstavbu,
ktorá umožní ideálnu modeláciu krčkovej oblasti
korunky. Táto úloha je pre výrobcov implantač-
ných systémov z dôvodu nevyčísliteľného množ-
stva anatomických variácií tvarov alveolárneho
hrebeňa a gingívy veľmi zložitá.

V roku 2003 sme spolu s výrobcom neštandard-
ného implantačného systému Martikan vyvinuli
antirotačný systém založený na princípe centrál-
ne zošikmeného ozubeného spoja a doplnili ho
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možnosťou výroby individuálnej titanokeramickej
nadstavby.

MATERIÁL A METODIKA

Ambulantná časť

V prvom kroku je použitý konvexný vhojovací
valček. Vyrába sa z titanu v rôznych šírkach, pod-
ľa veľkosti interdentálnej medzery. Vhojovací val-
ček po kruhovej excízii gingívy nad implantátom
sa nasadí na implantát a fixuje centrálnou skrut-

kou (obr. 1). Šírku valčeka určuje rozmer interden-
tálneho priestoru tak, aby bolo zabezpečené vyfor-
movanie anatomicky prijateľných interdentálnych
papíl (obr. 2). Jeho konvexný tvar vyformuje mar-
ginálnu gingívu a interdentálne papily do požado-
vaného tvaru (obr. 3). Po 10 až 14 dňoch sa vhojo-
vací valček vymení za jednoduchý titanový pilier,
ktorý výrobca vyrába v jednej hrúbke aj dĺžke (obr.
4). Pilier sa zaregistruje vhodným otlačkovým
materiálom metódou dvojitého otlačku (obr. 5).
Upevní sa centrálnou skrutkou na laboratórnu
repliku implantátu a vkladá sa do otlačku (obr. 6).
Implantát je počas výroby individuálnej nadstav-
by krytý opäť pôvodným vhojovacím valčekom.
Pilier slúži ako základná kostra, na ktorú zubný
technik vyrobí keramickú nadstavbu (obr. 7).

Obr. 1. Obnaženie oseointegrovaného implantátu cir-
kulárnym vykrajovačom. (Foto: Eurodent medima,
s.r.o.).

Obr. 4. Na implantát nasadená jednoduchá valcová
titanová nadstavba. (Foto: Eurodent medima, s.r.o.)

Obr. 3. Po 10–14 dňoch je pomocou vhojovacienho val-
čeka vymodelovaná marginálna gingíva a papily. (Foto:
Eurodent medima, s.r.o.)

Obr. 2. Aplikovaný vhojovací valček. Horný priemer
vhojovacienho valčeka by mal zodpovedať šírke inter-
dentálneho priestoru v najužšom mieste, aby bola
zabezpečená modelácia interdentálnych papíl. (Foto:
Eurodent medima, s.r.o.).
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Nadstavba má tri dôležité časti:

1–pilierová časť
2–schodík
3–gingiválna časť

Pilierová časť nadstavby je modelovaná podľa
potreby pre dobrú stabilitu a fixáciu korunkovej
časti z metalokeramiky alebo bezkovovej keramiky.

Schodík nadstavby je modelovaný podľa okraja
gingívy alebo v ideálnych prípadoch mierne sub-
gingiválne, v šírke potrebnej pre dostatočnú pev-
nosť okraja keramickej korunky.

Gingiválna časť keramickej nadstavby končí
tesne pri ozubenej časti titanového piliera a je
povlečená glazúrou.

Obr. 5. Otlačok zubného oblúka so vsadenou titanovou
nadstavbou a laboratórnou replikou implantátu. (Foto:
Eurodent medima, s.r.o.)

Obr. 8. Titanokeramická nadstavba fixovaná centrál-
nou skrutkou na implantáte. (Foto: Eurodent medima,
s.r.o.)

Obr. 9. Keramická korunka. (Foto: Eurodent medima,
s.r.o.)

Obr. 6. Vyliaty model a gingiválna maska. (Foto: Euro-
dent medima, s.r.o.)

Obr. 7. Titanokeramická nadstavba. (Foto: Eurodent
medima, s.r.o.)
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Keramický pilier sa nasadí na implantát po
odstránení vhojovacieho valčeka. Je fixovaný cen-
trálnou skrutkou (obr. 8). Je potrebná kontro-
la stability nadstavby a jej konfigurácie vzhľadom
k okraju gingívy.

Nasadená nadstavba je potom zaregistrovaná
vhodnou otlačkovou metódou na výrobu metalo-
keramickej alebo bezkovovej keramickej korunky.
Nadstavba je ponechaná in situ. Po vyhotovení
korunkovej časti sa táto odskúša a cementuje na
keramický pilier (obr. 9, obr. 10).

okrem dokonale zvládnutého plánovania a preve-
denia chirurgickej časti implantácie, s cieľom
vytvoriť podmienky pre čo najdôslednejšiu červe-
no-bielu estetiku, rieši problém estetiky korunko-
vej konštrukcie, ktorá sa vo väčšine prípadov skla-
dá z nadstavby (abutmentu) a samotnej korunky.
Až harmonizácia správne prevedenej chirurgickej
časti, vhodne individuálne vybraného abutmentu
a následne vhodnej korunky dokáže dosiahnuť čo
možno najvyššiu možnú estetiku v exponovanom
úseku chrupu pri náhrade jedného zuba. Okrem
tohoto pohľadu má táto problematika aj inú rovi-
nu. Inde o dlhodobú stabilitu výsledku. Či už
vzhľadom k pozitívnemu ovplyvneniu stability
periimplantačnej krestálnej kosti, kde spojenie
abutment - implantát zohráva kruciálnu úlohu,
alebo stabilitu laboratórneho prevedenia vo funk-
cii. Ošetrujúci lekár má vždy na výber viac mož-
ností výberu nadstavby. Rozhoduje sa medzi
komerčne vyrábanými, plne individuálne vyrobe-
nými, alebo kombináciou oboch spomenutých.
V našej práci popisujeme práve kombináciu
komerčne vyrobenej nadstavby individuálne
dopracovanej v laboratóriu.

Individuálne zhotovená celokeramická nadstav-
ba je v dnešnej dobe dôkladne zvládnutá modali-
ta. Vďaka faktu, že je z bielej keramiky, nie je tu
riziko presvitania kovovej časti cez marginálnu
gingívu [3, 7, 16, 19]. Ešte pred viac ako 10 rokmi
boli preferované titanové nadstavby [15]. Magne
a kol. vo svojej práci popisuje individuálne zhoto-
venú kovokeramickú nadstavbu. Autor ju použil
pri náhrade laterálneho rezáku so zmenšeným
medzizubným priestorom s výborným estetickým
a funkčným výsledkom [14]. Jeho výsledok je
porovnatelný aj s našimi skúsenosťami. Canullo
sa vo svojej štúdii zaoberal pozorovaním titano-
vých ako aj zirkónových nadstavieb pod elektró-
novým mikroskopom, použitých následne na
rekonštrukciu straty jednotlivých zubov. Sledo-
val ich presnosť dosadu na implantát, následne ich
funkčnosť a stabilitu v ústnej dutine. Nezazname-
nal žiadny významný rozdiel [4]. Myšlienka použiť
keramický materiál pri nadstavbách vyplýva
z výborných skúseností s keramickými materiál-
mi, ktoré sa používajú na výrobu koruniek [6,18].
Zhotovovanie individuálnych kovových nadstavieb
rôznymi metodikami sa stáva alternatívou pred
sériovo vyrábanými. Veľa autorov považuje tento
spôsob za veľmi vhodný [11]. Kovokeramické rie-
šenie straty jednotlivého zuba je možné využiť aj
v indikácii Marylandského mostíku, ktorý niekto-
rí autori radi požívajú [8]. My sa tomuto riešenu
vyhýbame, lebo ho považujeme za nepomerne
menej prediktabilnejšie v porovnaní zo suprakon-
štrukciou nesenou dentálnym implantátom, prí-
padne klasickým mostíkom. Tan nevidí rozdiel
v konečnej estetike, pri inak výborných anatomic-
kých podmienkach, medzi kovovou nadstavbou

Obr. 10. Nasadená keramická korunka. (Foto: Eurodent
medima, s.r.o.)

Laboratórna časť

Prvým technologickým krokom po prijatí otlač-
ku do zubnej techniky je výroba gingiválnej masky
okolo piliera (obr. 6). Po stuhnutí odtlačok technik
preleje sádrou IV. triedy a model zaartikuluje.
Upraví titanový pilier podľa medzičeľustných
vzťahov a opieskuje ho 250 ųm pieskom. Na takto
upravený a pripravený titanový pilier začne
postupne po vrstvách nanášať titanovú keramiku
VITA TITANKERAMIK. Farbu keramickej nad-
stavby volí podľa farby budúcej keramickej korun-
ky. Schodík keramickej nadstavby vytvára tech-
nik presne podľa priebehu gingívy (obr. 7). Miesta
pod schodíkom dokonale vyleští gumičkou a na
gingiválnu časť nadstavby nakoniec nanesie gla-
zúru a vypáli.

DISKUSIA

Problematika protetickej časti rehabilitácie
pomocou dentálnych implantátov je multifakto-
riálna. Samostatne riešeným a diskutovaným pro-
blémom je estetika suprakonštrukcie pri náhrade
jedného zuba v estetickej oblasti chrupu. Tu sa
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s kovokeramickou korunkou a zirkonovou nad-
stavbou s korunkou z Procery [20]. Tento fakt je
veľmi ťažko objektivizovať, lebo je to okrem iného
na individuálne videnej estetike jednotlivcom, či
už zubným lekárom, alebo pacientom.

Andersson a kol. publikovali v roku 2003 pro-
spektívnu, randomizovanú, kontrolovanú štúdiu,
v ktorej sledovali v 5-ročnom období 32 pacientov,
ktorí mali spolu zainzerovaných 103 Brånemarko-
vých implantátov, kde 19 fixných zubných náhrad
bolo fixovaných iba na keramických CerAdapt
nadstavbách a 17 iba na titanových nadstavbách.
Na konci sledovaného obdobia konštatovali, že zly-
hala iba jedna keramická a žiadna titanová nad-
stavba [1]. Dá sa konštatovať, že oba druhy nad-
stavieb mali v tejto práci výborný dlhodobý
výsledok. Andersson sledoval taktiež občasné zly-
hanie keramických nadstavieb CerAdapt (93%
úspešnosť) v práci z roku 2001, v porovnaní
s titanovými nadstavbami, ktoré mali 100% úspeš-
nosť [2].

Henriksson vo svojej práci sledoval individuál-
ne nadstavby vyrobené z Procery, na ktoré
v jednej skupine priamo aplikoval keramiku na
dobudovanie celej korunkovej časti a v druhej
nacementoval korunku. Konštatoval, že z krátko-
dobého hľadiska 1 roku sú funkčne a esteticky
porovnateľné oboma metodikami vytvorené defi-
nitívne suprakonštrukcie [9]. Jeho práca dokazu-
je, že existuje viac porovnateľných metodík, ktoré
sa môžu, vo vhodných indikáciach, použiť. Záleží
to iba od skúseností a možností ošetrujúceho leká-
ra, resp. laboratória. Cranham vo svojej práci
zdôrazňuje dôležitosť použitia individuálne zhoto-
veného vhojovacieho valčeka pre následnú pred-
iktabilnú červeno bielu estetiku [5]. S týmto jeho
názorom sme v plnej názorovej zhode. Ešte lepšie
ako zhotovenie individuálnej nadstavby považuje-
me, pri dodržaní postimplantačnej primárnej sta-
bility implantátu (min. 35 N/cm), použitie okamži-
tej rekonštrukcie korunky bez funkčného
zaťaženia, ktorá najideálnejšie dokáže zachovať
marginálnu gingívu a papily pri poextrakčnej
implantácii, alebo vytvarovať, pri klasickej
implantácii, budúcu periimplantačnú mukózu spo-
lu s papilami.

Tak ako pri vlastných zuboch, tak aj v implan-
tológii, sa v okolí suprakonštukcií nachádzajú
miesta, ktoré je veľmi vhodné, pokiaľ nie nutné,
pravidelne zbavovať biofilmu. Tento je zodpovedný
za väčšinu zlyhaní, či už estetických, alebo pria-
mo funkčných [17].

Individuálne keramické nadstavby sú vyrába-
né z viacerých materiálov, medzi ktoré patrí aj alu-
minium oxid [10].

Sú autori, ktorí preferujú fabricky vyrobené
nadstavby, ale konštatujú, že ich treba aj tak indi-
viduálne v laboratóriu dopracovať, a teda je vždy
na zváženie vhodné individuálne posúdenie, ktorá

nadstavba bude použitá [13]. Kerstein používa
počítačom vytvorenú individuálnu vhojovaciu nad-
stavbu [12].

ZÁVER

Pilier na implantáte vyrobený uvedenou
technikou má tri nezastupiteľné výhody.

1. Tvar a sklon piliera si zubný technik určuje
sám podľa anatomických podmienok.

2. Marginálna gingíva okolo implantátu nenalieha
na kov, ale na hladkú keramickú časť piliera.
Má to veľkú výhodu z hľadiska hygieny a tiež
estetiky, pretože zabránime možnej metalickej
pigmentácii v budúcnosti.

3. Schodík nadstavby presne kopíruje okraj gingí-
vy a v ideálnych prípadoch je celý umiestnený
mierne subgingiválne. V prípadoch, že vo vesti-
bulárnej oblasti je gingívy veľmi málo, schodík
je umiestnený supragingiválne a vestibulárna
časť piliera pod schodíkom je farebne zladená
s farbou korunky.

4. Vlastná keramická korunka sa cementuje na
pilier po dôkladnej artikulácii a opätovnom
dotiahnutí centrálnej skrutky nadstavby
momentovým kľúčom, skloionomérnymi alebo
duálnymi cementami.
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SOUHRN

Adsorpcí biopolymerů na povrch titanu a titanem dopovaných uhlovodíkových povlaků se zvyšuje optická drs-
nost, tloušťka a index lomu povrchové vrstvy. Fibrinogen se lépe adsorbuje na povrchu titanu, který je upraven
leštěním a leptáním, nežli na povrchu pouze leštěném. Nejlépe se adsorbuje na povrch uhlovodíkových povlaků
dopovaným titanem, které byly deponované reaktivním magnetronovým naprašováním v optimálním poměru
Ti0,38 - C0,62 a Ti0,09 - C0,91. Takto upravené povrchy dentálních implantátů by měly urychlit jejich oseointegraci
a vhojení. Na povrch titanu se lépe adsorbují jednořetězové pyrimidinové oligodeoxynukleotidy (TTC)12, nežli puri-
nové (AAG)12. Dvojšroubovicový duplex (TTC)12. (AAG)12 neovlivňuje optické vlastnosti povrchu titanu a patrně
se na povrch neadsorbuje.

Klíčová slova: titanové implantáty - adsorpce fibrinogenu - adsorpce oligodeoxynukleotidů - difrakční optický
element - elipsometrie

SUMMARY

Bartáková S., Prachár P., Hasoň S., Silvennoinen R., Cvrček L., Strašák L., Fojt L., Avranas
A., Vetterl V.: Biophysical Mechanism Determining Dental Implants Biocompatibility

and Conditioning their Osseointegration

Adsorption of biopolymers at the titanium and titanium carbide surface increases the optical roughness as well
as the thickness and refractive index of the surface layer. Fibrinogen is better adsorbed at the titanium surface
which is treated by polishing and etching than at the surface treated only by polishing. The best adsorption of fib-
rinogen was observed at the titanium carbide surface prepared by plasma-enhanced chemical vapour deposition,
the optimal ratio was Ti0,38 - C0,62 a Ti0,09 - C0,91. The surface of dental implants treated by this way should spe-
ed up their osseointegration and healing. The single stranded pyrimidine oligodeoxynucleotides (TTC)12 are bet-
ter adsorbed at the titanium surface than the purine oligodeoxynucleotides (AAG)12. The double-helical duplex
(TTC)12. (AAG)12 has no effect on the optical properties of the titanium surface and probably is not adsorbed the-
re.

Key words: titanium implants - fibrinogen adsorption - oligodeoxynucleotide adsorption - diffractive optical
element - ellipsometry

Čes. Stomat., roč. 109, 2009, č. 3, s. 48–53.
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Úvod

U implantačních materiálů je vedle mechanic-
ko-fyzikálních a chemických vlastností důležitý
účinek biologický, tj. reakce organismu od moleku-
lární po makroskopickou úroveň. V mnohém ten-
to biologický účinek s mechanicko-fyzikálními
a chemickými vlastnostmi materiálu souvisí,
v mnohém je specifický pro určitou tkáň a její
funkční začlenění v organismu. Vzájemnou reak-
ci mezi alogenním materiálem a vitální biologic-
kou tkaní nazýváme biokompatibilita. Má celou
škálu projevů znamenajících pozitiva nebo negati-
va pro výsledek implantace. Negativní účinky
mohou být toxické, mutagenní, karcinogenní,
hemolytické, případně vyvolají senzibilizaci
a imunologické procesy. Jindy jde o dráždivý efekt
z mechanicko-fyzikálních nebo chemických příčin.
Reakce jsou lokální nebo vzdálené i systémové.

Titan je často používán jako „biomateriál“
k náhradě různých tvrdých tkání, například ve sto-
matologii a ortopedii.Vysokou biokompatibilitu tita-
nových těles zaručuje vrstva oxidů běžně přítom-
ných na jakémkoliv titanovém povrchu. Morfologie
povrchu implantátu, která může být modifikována
různými postupy, ovlivňuje značnou měrou interak-
ce implantátu s okolním prostředím [1, 4, 11].

Brzy po implantaci je během několika sekund
povrch implantátu pokryt filmem adsorbovaných
proteinů, které zprostředkují vzájemné interakce
mezi implantátem a vnitřním prostředím organis-
mu. Později migrují k implantátu různé buňky, ty
snadněji interagují s proteinovým filmem než
s holým kovovým povrchem. Protože většina
implantátů přijde během zavádění do styku s krví,
je prvotní film tvořen převážně proteiny krevní
plazmy. Adsorbovaná proteinová vrstva, pokrýva-
jící povrch implantátu, hraje pravděpodobně důle-
žitou roli v pozitivní reakci organismu na titano-
vý implantát. Základní mechanismus vynikající
biokompatibility titanu není ještě zcela znám.

Lidský plazmatický fibrinogen (LPF) je jeden
z nejvýznamnějších proteinů, které jsou adsorbová-
ny na povrch „biomateriálu“. LPF je součástí hemo-
koagulační kaskády, zvyšuje adhezi a agregaci trom-
bocytů, je důležitým článkem nejen v hemostáze, ale
i v rozvoji trombotických stavů [2, 3].

Struktura a složení proteinového filmu ovlivňu-
je typ a rozsah následujících biologických reakcí
jako aktivaci hemokoagulace a imunitní odpovědi
stejně jako oseointegraci [16]. Prvotní adsorbova-
ná proteinová vrstva ovlivňuje biokompatibilitu
[8, 17], podporuje žádaný růst kosti na povrchu
implantátu. Mechanismus a faktory důležité
k adsorpci a desorpci proteinů jsou stále předmě-
tem výzkumu a zůstávají zatím z větší části nepo-
chopeny [12, 13]. Proto je důležité zjistit, jak růz-
né titanové povrchy ovlivňují tvorbu a vlastnosti
adsorbované proteinové vrstvy.

Interakce mezi povrchem titanu a molekulami
LPF je způsobena kombinací elektrostatických
a van der Waalsových sil. Elektrický náboj na
povrchu titanu a LPF lze experimentálně měnit.
Elektrický náboj LPF závisí na pH, izoelektrický
bod LPF je 5,1 až 6,3 [23]. Povrch titanu je hydro-
filní a polární, proto přitahuje molekuly vody a ve
vodě rozpustné molekuly. LPF je amfifilní
s hydrofilními částmi soustředěnými v C konci
alfa řetězce, který také nese kladný náboj [3]. Jest-
liže jsou jak povrch titanu tak i LPF molekula
negativně nabity, vzájemně se odpuzují. Tloušťka
difuzních vrstev sousedících molekul je ovlivňová-
na iontovou sílou okolního prostředí. Vysoká ion-
tová síla zmenšuje tloušťku difuzní vrstvy.
V prostředí o vysoké iontové síle nejsou proto
záporně nabité molekuly LPF od povrchu titanu
tak silně odpuzovány jako v prostředí o nízké ion-
tové síle a mohou se dostat do jeho blízkosti.

Optické metody a moderní zobrazovací metody,
jako je mikroskop atomárních sil (AFM - Atomic
Force Microscope), mohou přinést nový a podrob-
nější pohled na adsorpci biopolymerů [9, 14, 19].
Mnoho významných studií tenkých organických
filmů bylo provedeno pomocí elipsometrie [9, 14].
Elipsometrické techniky zaznamenaly během
posledních dvaceti let značný rozvoj. Rozšíření
této techniky do infračervené oblasti bylo možné
ve spojení s Fourier-transformačním infračerve-
ným spektrofotometrem. Tato kombinace přinesla
značný pokrok při studiu struktury složitých ten-
kých organických filmů (vysokoteplotní supravodi-
vost nebo anizotropie materiálu) [9]. Při studiu
adsorpce DNA elipsometrii použili poprvé
Humphreys a Parsons [10].

V tomto sdělení se věnujeme vlivu úpravy fyzi-
kálních vlastností povrchu titanu mechanickým
broušením a leptáním v kyselinách a dopováním
uhlovodíkových povlaků titanem na adsorpci LPF.
Adsorpci LPF jsme sledovali pomocí laserového
difrakčního senzoru (diffractive optical element -
DOE) a elipsometrie [5, 6, 19-21]. Předpokládáme,
že nalezení optimálních podmínek povrchové
úpravy a cílené adsorpce proteinového biomateri-
álu na registrované či nově vyvíjené dentální
implantáty pomůže zlepšit průběh oseointegrace
a vhojení aplikovaného implantátu. Ukazujeme,
jak lze těmito optickými metodami studovat také
adsorpci jednořetězových a dvoušroubovicových
oligodeoxynukleotidů (DDN) na povrch titanu
a jak ovlivňuje adsorpci jejich konformace.

Materiál a metoda

Vzorky titanu a chemikálie
Adsorpce oligonukleotidů a fibrinogenu byla

sledována na vzorcích z technicky čistého titanu
(12 válcových a 12 plochých vzorků po 30 kusech),

stoma+pzl_3.2009:maketa - radiologie  3.6.2009  8:19  Stránka 49

275



50

titanové slitiny Ti6Al4V (12 válcových a 12 plo-
chých vzorků po 30 kusech), Timetal 550 (12 vál-
cových vzorků po 25 kusech) a Timetal 21SR (12
válcových vzorků po 25 kusech), jejichž povrch je
buď leštěný nebo pískovaný brusivem o zrnitosti
22, 60 a 120. Všechny 4 typy povrchů byly pak ješ-
tě upraveny leptáním bez povrchové ztráty mate-
riálu a s povrchovou ztrátou materiálu 0,03 mm.
Dále jsme sledovali adsorpci fibrinogenu na vzor-
cích uhlovodíkových povlaků dopovaných titanem
pomocí plazmového napařování (plasma - enhan-
ced chemical vapour deposition) [15, 20, 22]. Uká-
zány jsou výsledky optických měření na vzorcích
z technicky čistého titanu, jejichž povrch byl upra-
ven leštěním (vzorek II/1) a následným leptáním
s povrchovou ztrátou 0,03 mm (vzorek II/3) a na
uhlovodíkových povlacích dopovaných titanem.
Drsnost povrchu byla měřena pomocí AFM mikro-
skopu Explorer III (Veeco, Santa Barbara, Kalifor-
nie, USA) v Českém metrologickém ústavu v Brně
(Dr. Petr Klapetek).

Lidský plazmatický fibrinogen, frakce I, typ III,
byl zakoupen od firmy Sigma a rozpuštěn ve fos-
fátovém pufru s 0,136 M citrátem sodným, výsled-
ná koncentrace LPF byla 500 nM.

Oligodeoxynukleotidy–homopurinový (AAG)12
a homopyridinový (TTC)12 (36 mery, ve kterých se
12krát opakuje sekvence AAG, případně TTC),
byly získány od firmy Thermo Electron (Ulm,
Německo) a rozpuštěny v 0,3 M NaCl + 50mM
Na2HPO4 (pH 8,3). Koncentrace oligodeoxynuk-
leotidů byla 5 µM. K přípravě dvoušroubovicového
duplexu (AAG)12.(TTC)12 byla směs obou jednoře-
tězových 36 merů o koncentraci 5 µM zahřáta ve
vodní lázni na 95 °C a po 1 minutě byla ponechá-
na zvolna chladnout až na pokojovou teplotu.

Optická měření
Princip měření pomocí DOE je znázorněn na

obrázku 1. Paprsek z laseru o vlnové délce λ =
632,8 nm je čočkami L1 a L2 zaostřen na kyvetu
se studovaným roztokem (základní elektrolyt, roz-
tok fibrinogenu nebo roztok ODN), do kterého je
ponořen vzorek titanu. Jako Ni jsou označeny
komplexní indexy lomu N = n + iκ jednotlivých
prostředí kyvety (n – reálný index lomu, κ – index
absorpce, extinkční koeficient). N1 – okénko kyve-
ty, N2 – studovaný roztok, N3 – povrchová adsorbo-
vaná vrstva, N4 – titan. Paprsek odražený zpět
z povrchu dopadá na hranol BS (beam split-
ter), interferuje s dopadajícím paprskem a je
veden na holografickou mřížku DOE. Po průchodu
mřížkou vzniká interferenční obrazec snímaný
CCD kamerou a analyzovaný počítačem PC. Je-li
povrch vzorku zcela hladký a nedochází na něm
k absorpci nebo rozptylu laserového paprsku, je
interferenčním obrazcem 16 (= 4x4) jasných ost-
rých bodů, jak je znázorněno na obrázku 1. Čím
jsou tyto body méně intenzivní a méně ostré, tím

je povrch vzorku drsnější a více absorbuje dopada-
jící paprsek. Analýzou interferenčního obrazce
(koherentní výstup DOE) počítač vypočte tzv.
optickou drsnost povrchu Ropt. [18-21]. Nekoheren-
tní výstup DOE se zobrazí vně interferenčního
obrazce a závisí na komplexní permitivitě povr-
chové vrstvy ε = ε’ + iε’’ = (n + iκ)2. Mezi permiti-
vitou, indexem lomu a indexem absorpce platí
vztahy ε’ – n2 – κ2, ε’’ = 2nκ.

Elipsometrická měření byla uskutečněna na
spektroelipsometru Woollam v suchém stavu po
vytažení vzorku z roztoku. Z těchto měření byl
stanoven komplexní index lomu N povrchu titano-
vého vzorku a odrazivost (reflektance) R =/(1-
N)/(1+N) I2. Tloušťku adsorbované vrstvy h lze
vypočítat z naměřeného extinkčního koeficientu
pomocí Lambert-Beerova zákona:

h = –log (I/I0)λ/4πκ.
V tomto vztahu I a I0 jsou intenzity paprsku

odraženého z povrchu titanu pokrytého adsorbo-
vanou vrstvou fibrinogenu a z čistého povrchu
titanu. Optická měření byla uskutečněna
v Ústavu fyziky univerzity v Joensuu ve Finsku.

Obr. 1. Princip měření pomocí DOE.
L1, L2–čočky zaostřující paprsek z laseru na kyvetu se
studovaným roztokem; kyveta, komplexní indexy lomu:
N1–okénko kyvety, N2–studovaný roztok, N3–povrchová
adsorbovaná vrstva, N4–titan, BS–beam splitter,
DOE–difrakční optický element, holografická mřížka,
CCD–snímací kamera

Výsledky a diskuse

Měření drsnosti povrchu pomocí AFM
Jak povrchová úprava vzorku ovlivňuje drsnost

povrchu, je ukázáno na obrázku 2 a obrázku 3.
Jedná se o vzorky II/3 (povrch byl upraven leště-
ním a následným leptáním s povrchovou ztrátou
0,03 mm) a II/6 (povrch byl pískovaný zrnitostí
120 a leptaný s povrchovou ztrátou materiálu 0,03
mm). Byl stanoven profil povrchu ve směru úhlo-
příčky vyznačené na AFM snímku. Rozptyl nerov-
ností u vzorku II/3 je přibližně 600 nm (osa z na
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DOE non-coherent podává informace o komplexním
indexu lomu povrchu vzorku, DOE coherent je optická
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vrstvy vypočtená z Lambert-Beerova zákona. Číselné
hodnoty všech veličin jsou uváděny v nm.
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obrázcích profilu), zatímco u vzorku II/6 je to
téměř desetkrát více, přibližne 5000 nm.

Adsorpce fibrinogenu na povrch titanu
a titanem dopovaných uhlovodíkových

povlaků
V tabulce 1 jsou ukázány výsledky měření

adsorpce fibrinogenu lidské krevní plazmy na
vzorek z technicky čistého titanu, jehož povrch byl
upraven leštěním (vzorek II/1). V prvním sloupci
(Buffer–interface) jsou výsledky měření difrakč-
ním optickým elementem DOE a elipsometrem se
vzorkem ponořeným jen v pufru. Druhý sloupec
(HPF–interface) ukazuje, jak se hodnoty změnily
po přidání LPF do pufru. Nekoherentní signál
DOE, odpovídající změně komplexní permitivity,
případně komplexního indexu lomu povrchové
vrstvy, se zvýšil, optická drsnost Ropt se praktic-
ky nezměnila (pozorovaná změna je v mezích
experimentálních chyb). Tloušťka vrstvy se zvět-
šila asi o 1 nm (poslední řádek v tabulce).
V tabulce 2 je totéž ukázáno pro vzorek II/3, jehož
povrch byl upraven leštěním a následným leptá-
ním. Je vidět, že po adsorpci fibrinogenu dochází
zde k mnohem větším změnám optických para-
metrů. Optická drsnosti Ropt se zvýšila asi o 17
nm, tloušťka vrstvy h vzrostla na 15–25 nm.
Z toho lze usoudit, že fibrinogen se lépe adsorbu-
je na povrchu leptaném a leštěném nežli na povr-
chu pouze leštěném. Proto lze také předpokládat,
že leptaný povrch bude z hlediska oseointegrace

Obr. 2. AFM vzorku II/3 (leštěný a leptaný s povrcho-
vou ztrátou 0,03 mm).
Snímek povrchu a jeho profil ve směru úhlopříčky,
naznačené ve snímku, byl měřen pomocí AFM mikrosko-
pu Explorer III (Veeco, Santa Barbara, Kalifornie, USA).

Obr. 3. AFM vzorku II/6 (pískovaný zrnitostí 120
a leptaný s povrchovou ztrátou materiálu 0,03 mm).
Snímek povrchu a jeho profil ve směru úhlopříčky,
naznačené ve snímku, byl měřen pomocí AFM mikrosko-
pu Explorer III (Veeco, Santa Barbara, Kalifornie, USA).

Tab. 1. Měření difrakčním optickým elementem DOE
a elipsometrem se vzorkem II/1 (leštěný povrch).

(nm) Buffer HPF -

TiGR TiGR

interface interface

DOEnon-conherent (wet) 21,5 25,0

DOEcoherent Ropt (wet) 19,4 18,7

Ellipsometer (dry) 0,1 1,5

Beer-Lambert

h = -log(I/I) λ/4πκ

DOE non-coherent podává informace o komplexním
indexu lomu povrchu vzorku, DOE coherent je optická
drsnost povrchu. Ellipsometer (dry): tloušťka povrchové
vrstvy, vypočtená z Lambert-Beerova zákona. Číselné
hodnoty všech veličin jsou uváděny v nm.

Tab. 2. Měření difrakčním optickým elementem DOE
a elipsometrem se vzorkem II/3 (leštěný a leptaný
povrch).

(nm) Buffer HPF -

TiET TiET

interface interface

DOEnon-conherent (wet) 29,8 36,4

DOEcoherent Ropt (wet) 20,5 37,9

Ellipsometer (dry) 0,1 15,7

Beer-Lambert –

h = -log(I/I) λ/4πκ 25,4

Graf 1. Změny optické drsnosti různě upravených povrchů

titanu a uhlovodíkového povlaku dopovaného titanem po

adsorpci fibrinogenu.

NIF =1 leštěný povrch

NIF =2 leštěný a leptaný povrch

NIF = 3 uhlovodíkový povlak dopovaný titanem v poměru

Ti0,09–C0,91. Hodnoty optické drsnosti na svislé ose jsou uvádě-

ny v desítkách nanometrů (1=10 nm).
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titanových implantátů vhodnější nežli povrch
pouze leštěný.

Dále byly studovány 4 vzorky uhlovodíkových
povlaků bez dopování a dopované titanem
(Ti–C:H) v různém poměru Tix–C1-x, které byly
připraveny na pracovišti HVM Plasma, spol. s r. o.,
metodou reaktivního magnetronového naprašová-
ní, kde reaktivním plynem byl acetylén.
K největším změnám optických parametrů po
adsorpci fibrinogenu docházelo na vzorcích dopo-
vaných v poměru Ti0,09–C0,91 a Ti0,38 –C0,62. Takto
upravené povrchy by měly být nejvhodnější
z hlediska oseointegrace povrchu implantátů. Na
vzorcích bez dopování Ti0,00–C1,00 (povrch odpoví-
dá struktuře diamantu) a s velkým obsahem tita-
nu Ti0,82–C 0,18 byly optické změny po adsorpci fib-
rinogenu velmi malé. Na grafu 1 jsou porovnány
výsledky měření změn optické drsnosti po adsorp-
ci LPF různě upravených povrchů. Nejlepších
výsledků bylo dosaženo na uhlovodíkovém povla-
ku dopovaném titanem (vzorek NIF=3).

Růst osteoblastů na titanovém povrchu
Sledovali jsme růst lidských osteoblastů na tita-

nových destičkách, vzorek II/1 a II/3. Buněčné
linie lidských osteoblastů hFOB 1.19, použité
v experimentu, byly získány z kolekce American
Type Culture Collection (ATCC). Zkoumané tita-
nové destičky byly vysterilizovány a umístěny do
živného média s buňkami osteoblastů. Kultivace
probíhala 6 dnů při 37 °C a 5% CO2. Zjistili jsme,
že osteoblasty rostly lépe na povrchu II/3, který
byl upraven leštěním a leptáním, nežli na povrchu
pouze leštěném II/1. Poměr buněk (leštěný/leštěný
a leptaný)=66,8 ± 3,6. Tyto výsledky podpořily náš
předpoklad, že úprava povrchu zvýhodňující
adsorpci fibrinogenu bude také zvýhodňovat růst
osteoblastů a urychlí oseointegraci implantátu.

Adsorpce deoxyoligonukleotidů na povrch
titanu

a) Optická drsnost a tloušťka adsorbované
vrstvy
Pomocí optického difrakčního senzoru (DOE)

a elipsometrie jsme sledovali vliv morfologie
a drsnosti povrchů titanových vzorků na adsorpci
purinového (AAG)12 a pyrimidinového (TTC)12 oli-
godeoxynukleotidu. Měřením koherentního výstu-
pu DOE bylo zjištěno, že k největšímu zvýšení
optické drsnosti Ropt (na hodnotu přibližně 35 nm)
došlo po adsorpci jednořetězového pyrimidinového
oligodeoxynukleotidu (TTC)12. Elipsometrická
měření v suchém stavu ukázala zvýšení tloušťky
povrchové vrstvy h na přibližně 44 nm. Po adsorp-
ci jednořetězového purinového deoxynukleotidu
(AAG)12 došlo k mnohem menšímu zvýšení optic-
ké drsnosti (na hodnotu asi 27 nm), z elipsometrie
vyplynula tloušťka povrchové vrstvy h asi 25 nm.
Adsorpce dvoušroubovicového oligodeoxynukleoti-

du (AAG.TTC)12 nevyvolala téměř žádné změny
optické drsnosti a tloušťka vrstvy se blížila hodno-
tám naměřeným v pufru (Ropt=23 nm, h=18–20
nm). Z těchto výsledku plyne, že na povrch titanu
se nejlépe adsorbují jednořetězové pyrimidinové
ODN. Dvojšroubovicové ODN se pravděpodobně
na titanovém povrchu za daných experimentál-
ních podmínek buď vůbec neadsorbují, anebo jen
v malé míře, která neovlivní optické vlastnosti
povrchu.

Zvýšení drsnosti povrchu Ti po adsorpci jedno-
řetězových oligonukleotidů lze připsat tomu, že
tyto poměrně flexibilní oligonukleotidy (o šířce při-
bližně 1 nm a délce 36x0,34=12,24 nm), adsorbo-
vané na Ti, kopírují nerovnosti povrchu a mohou
tam vytvářet chaoticky neuspořádané „roští” zvy-
šující drsnost povrchu. Bez aplikace elektrického
pole se jednořetězové oligonukleotidy váží na hyd-
rofobní povrch Ti přednostně hydrofobními baze-
mi. Z naších měření adsorpce oligodeoxynukleoti-
dů (ODN) na Hg plyne, že pyrimidinové ODN se
adsobují více nežli purinové ODN [7]. Podobně lze
očekávat, že i na hydrofobní povrch Ti se budou
pyrimidinové ODN adsorbovat více nežli purinové
a budou více zvyšovat drsnost povrchu nežli puri-
nové ODN, což bylo experimentálně potvrzeno.

Aplikace elektrického pole způsobí, že se jedno-
řetězové ODN adsorbují na povrch Ti také elektro-
staticky negativními náboji na fosfátových skupi-
nách. Elektrostatická adsorpce je silnější nežli
adsorpce van der Waalsovými interakcemi uplat-
ňujícími se bez pole. Proto jsme pozorovali zvýše-
ní optické drsnosti po vložení potenciálu + 0,3 V na
titanový vzorek.

Malé snížení drsnosti pozorované po adsorpci
dvoušroubovicových oligonukleotidů (AAG.TTC)12,
představujících rigidní tyčky (o průměru přibližně
2 nm a délce 12 nm), lze vysvětlit tím, že tyto „klá-
dy” překlenou nerovnosti v povrchu a vyhladí jej.

b) Změny indexu lomu
Z výsledků analýzy nekoherentního výstupu

DOE bylo zjištěno, že po adsorpci jednořetězových
purinových nebo pyrimidinových ODN se zvýšil
index lomu n.

Zvýšení n bylo větší u purinového oligonukleo-
tidu (AAG)12 nežli u pyrimidinového (TTC)12.

Zvýšení n bylo větší po aplikaci elektrického
potenciálu + 0,3 V. Po adsorpci dvoušroubovicové-
ho oligonukleotidu (AAG.TTC)12 se index lomu n
nezměnil, po aplikaci elektrického potenciálu + 0,3
V se index lomu zvýšil. Index lomu, případně per-
mitivita povrchové vrstvy, jsou dány polarizovatel-
ností adsorbovaných molekul. Ta je u oligo-
nukleotidů vyšší nežli u vody. Puriny mají vyšší
polarizovatelnost než pyrimidiny (molekuly puri-
nů jsou větší), proto při adsorpci purinových ODN
se index lomu zvýší více nežli při adsorpci pyrimi-
dinových ODN. Elektrické pole zvýší adsorpci
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ODN, jak bylo uvedeno v předchozím odstavci,
a pozorované změny indexu lomu jsou proto po
aplikaci elektrického potenciálu na měřený vzorek
větší.

Závěr

Adsorpci biomakromolekul na povrchy titano-
vých implantátů a uhlovodíkových povlaků, dopo-
vaných titanem, lze citlivě detekovat měřením
optických vlastností povrchu pomocí difrakčního
optického elementu a elipsometrie. Úprava fyzi-
kálních vlastností povrchu může zvýšit adsorpci
fibrinogenu na implantát, a tím urychlit jeho ose-
ointegraci. Popsanými optickými metodami lze
stanovit také vliv konformace oligodeoxynukleoti-
dů na jejich adsorpci na povrch titanu. Hodnota
optické drsnosti vrstvy Ropt, stanovená difrakčním
optickým elementem, je přímo úměrná tloušťce
vrstvy h stanovené elipsometricky.
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Úvod
Liečba parodontitídy jednotlivého zuba zachytená vo
včasnom štádiu má svoj vyznam. Ked' sa však pacient
dostaví v pokročilom štádiu postihnutia parodontu,
je jedinou alternatívou extrakcia postihnutého zuba.
DÓs|edkom parodontitického procesu bfva často po.
merne ve|'ká strata kostného tkaniva, obnaŽenie koreĎov
susednych zubov so stratou gingivá|nych papíl a strata
opory pre mákké tkanivá. Riešenie takéhoto defektu
v zubnom ob|Úku nebyiva jednoduché. Aj klasické fixné
riešenie mostíkom je v dÓs|edku straty kostného podk|a.
du vel'mi probIematické. PouŽitie augmentačn1ich tech-
ník je v t1/chto prípadoch opodstatnené a odporučané.

Mater iá l  a metodika
Pacientka, Vo veku 34 rokov, prišla do zdravotníckeho
zariadenia Eurodent medima. s.r.o.. v oktÓbri 2007
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Abstrakt
Autori vo svojej práci popisujÚ dvojfázovÚ Iiečbu kostného defektu po strate zuba 32 v dÓs|edku
neliečenej agresívnej parodontitídy. V prvej fáze bo|a vykonaná augmentácia kostného defektu
syntetick1im kolagénhydroxyapatitom (Biovan K) s bariérovou membránou (Biovan)' V druhej
fáze náhradou strateného zuba 32 skrutkovym bikortikálnym implantátom s plastikou marginálnej
gingívy a papí!.
K|'ričové s|ová: parodontitis, a|veolárny kostnf defekt, augmentácia alveo|árnej kosti, dentálny
implantát.

Abstract
The authors in their work describe a two-phase treatment of bone defect after loss of the 32nd
tooth due to untreated aggressive parodontitis. In the first phase, alveolar ridge augmentation
by means of synthetic collagen-hydroxy-apatit (Biovan K) with a barrier membrane (Biovan)
was done. ln the second phase, the lost 32nd tooth was replaced with a bicortical screw implant
after plastic correction of marginal gingiva and papil lae.
Key words: parodontitis, alveolar bone defect, augmentation of alveolar bone, dental implant.

s poŽiadavkou riešenia defektu chrupu po strate zuba
32. Po zák|adnom vyšetrení bol zisten1/ nasledujtici stav:
- defekt v dolnom zuboradí po extrakcii 32 cca pred

4 tyiŽdnaml,
. gingíva po extrakcii zhď1ená,
. prítomnyi vertiká|ny a antero-posterlÓrny (vestibu-

lárny) defekt alveo!árneho hrebeĎa,
. stesnanie zubov do|ného frontálneho Úseku,
- prítomnosť ma|ého mnoŽstva zubného kameĎa

v tingválnej ob|asti do|nfch frontálnych zubov,
- chrup sanovanY
oPG vyšetrenie (obr. 1):
. stav po extrakciách zubov 26,16 a 36 v minu|osti

so sklonom zubov 17,27 a37,
- parodontitis 35,
. rozsiah|y defekt a|veolárneho hrebeĎa po pa.

rodontitíde 32.
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|ontraorá|ny rtg oblasti 32 (obr. 2):
. rozsiahly defekt alveo|y po predchádzaj com

parodontitickom procese,
- zachované alveoly zubov 31 a 33,
. zachovaná čast' lingvá|nej steny a|veo|y 32.

obn 1. Rtg snímka po extrakcii zuba 32 pre rozsiah.
ly parodontiticky proees (Foto: Eurodent medima)
Fig. 1. X-ray picture of the 32'd tooth extracted
due to widespread periodontal process. (Photo:
Eurodent medima)

obr,2. Rtg snímka po 2,5 mesiaca od 1.'operácie
_ augmentácia kostného defektu (Foto: Eurodent
medima)
Fig. 2. X-ray picture: 2.5 months after 1't opera-
tion - augmentation of the defective bone. (Photo:
Eurodent medima)

Pacientke bola vysvetlená prob|ematika protetické-
ho a|ebo imp|anto|ogického ošetrenia. Vzhl'adom
na rozsiahly kostnf defekt po zápalovom procese
vyŽadova| stav v prvej etape chirurgickÚ rekonštruk.
clu a|veo|árneho hrebeĎa augmentačnou techni.
kou. V druhej etape, po osteogenéze, bude moŽné
pristtipiť k rekonštrukcii defektu v zubnom ob!Úku
imp|anto|ogickyim riešením. Časov1i rozsah medzi
jednot|iv1/mi etapami ošetrenia sa predpok|adal na 6
- 12 mesiacov. obdobie medzijednot|ivfmi operač.
nyimi zákrokmi sa bude riešiť vyirobou estetického
Iepeného medzerníka. Pacientka s navrhovanou
Iiečbou suhIasi!a.
Pred chirurgick1/m vyikonom bo|a pacientke urobená
dentálna hygiena a subgingiválne ošetrenie zuba
číslo 35 postihnutého parodontltídou.

1. operačnyi vlkon
V novembri 2007 bo| vykonan! operačnf vfkon l.
etapy - rekonštrukcia a|veo|árneho hrebeĎa v |o.
ká|nej infiltračnej anestézii Supracain. Slizničnyi rez
sa vedie nad vrcho|om lingvá|nej steny zníŽeného
alveo|árneho hrebeĎa. Sliznica sa Iingválnym sme.
rom preparuje od periostu a na |ingvá|nej stene
rezom uvo|'Ďuje periostálny |alok. Dva pomocné
vestibulárne rezy od zubov 31 a 33 kolmo do vesti.
bula umoŽnia odk|openle !a|oka. Vestibu|árny la|ok
spo|u s |ingvá|nym periostáInym la|okom sa postupne
na ostro preparuje od granulácií po predchádza-
j com zápalovom procese. Prítomnosť periostu
vestibu|árneho |a|oka umoŽĎuje suturu mákk ch
tkanív po augmentácii kostného defektu bez napátia.
Kostn5i defekt sa dokonale exkoch|euje a Ýyplachuje
fyziologick1/m roztokom. Takto ošetren1/ sa aug.
me ntuj e pri pravenou h motou ko|ag é n hyd roxya patitu
(Biovan K) a plazniy bohatej na trombocyty - PRP
(p|ate|et rich p|asma). PretoŽe periost vestibulárne.
ho |aloka bo| vyrazne poškoden1i predchádzajÚcim
zápa|ovym procesom, je augmentačn1/ materiál
prekryt1i kolagénovou bariériovou m.embránou tak,
aby okraje membrány dosadali na zdravé kostné
tkanivo okolo defektu. Vestibulárny la|ok sa preklápa
cez alveo!u spáť a postupne sutriruje atraumatlck1im
šicím materiálom Vicryl 4l0. Yrcho| a|veolárneho
hrebeĎa kryje periostálny lingválny la|ok, ktor1i sa
sutÚruje matracovyimi vertlká|nymi stehmi.
Poopetačne je pacientke nasaden1/ lepenf me-
dzerník a priebeh hojenia je krytyi ATB (amoxicilin/
k|avu|anát 1 g á 12 hodín p. o.).
Dva a pol mesiaca po operácil vyhotovená kontrolná
rtg snímka (obr. 3) ukazuje augmentačnf materiáI
s náznakmi osteogenézy z okrajovfch častí kost.
ného defektu. Ďa|šia rtg kontrola po 8. mesiacoch
od 1. operácie ukázala tvorbu kostného tkaniva
V rozmeroch pÓvodného kostného defektu (obr. 4).
||.Íáza Ilečby - ap|ikácia skrutkového bikortikálneho

':].iF.Ťij'.;šjŤ..Ťi-:'ŤŤ.E:.qŤT=."iYŤ:. 
MF
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imp|antátu - bo|a nap|ánovaná na február 2009' t. j.
14 mesiacov od 1. operácie.

obr. 3. Rtg snÍmka 7,5 mesiaca od 1. operácie.
Genéza kostného tkaniva (Foto: Eurodent medima)
Fig. 3. X-ray picture: 7.5 months after 1't operation.
Development of osseous Ítssue. (Photo: Eurodent
medima)

obr. 4. Rtg snímka po 2 mesiacoch od aplikácie bi.
ko rti ká l n e h o i m p I a ntátu s kovo ke ra m i c ko u p roteti c ko u
náhradou (Foto: Eurodent medima)
Fig. 4. X-ray picture: 2 months after application
of bicortical implant with metal-ceramic prosthetic
replacement. (Photo: Eurodent medima)

2. aperačn1i vyikon
V lokálnej anestézii sa sprístupĎuje vrchol a časť
vestibu|árnej steny alveo|árneho hrebeĎa vrcho|ovfm

rezom medzi 33 a 31 . Vrcho| a|veoly je tvorenf trám-
covitfm kostn1im tkanivom so zvyškami hydroxyapa.
titu a je širok1i cca 3 mm. |nštrumentárlom určenfm
na zavádzanle bikortiká|nych implantátov sa opatrne
zavádza bikortikáIny implantát s dízkou závitovej
časti 20 mm. Ch1ibaj ce kostné tkanivo okolo závitov
implantátu z vestibu|árnej strany je doplnené kola.
génhydroxyapatitom s plazmou bohatou na trombocyty
- PRP p|azma. lmplantát je primárne dobre fixovanyi
silou, vyjadrenou krÚtivfm momentom nad 35 N/cm.
S|iznica je suturovaná vertiká|nymi matracovfmi stehmi
v oblasti papíl atraumatickfm materiálom velkosti 5/0.
Pooperačn1i priebeh je krytyi ATB (Amoxici| i n/k|avu la nát
1 g á 12 hodín). lhneď po operáciije pacientke v ambu-
|ancii vyhotovená provlzorna korunka z kompozitného
materiálu, s |eštenou krčkovou častbu, ktorá tvorí
podk|ad pre modeláclu marginálnej gingíVy a papí|.
Po mesiaci od implantácie je vyrobená definitívna
kovokeramická korunka (obr. 5, 6).

obr.5. SÍav gingiválnych tkanív 3 mesiace od nasa.
denia protetickej náhrady (Foto: Eurodent medima)
Fig. 5. SÍaÍe of gingival Íissues three months af-
ter implantation of the prosthetic implant. (Photo:
Eurodent medima)

obr, 6. AnatÓmia alveolárneho hrebeĎa z vestibu-
lárnej strany (Foto: Eurodent medima)
Fig. 6. Anatomy of alveolar ridge, view from yes-
tibular side. (Photo: Eurodent medima)
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Diskusia
Parodontitída je zápa|ov1i deštruujtici proces, kto.
r1i ničí závesn1/ aparát vrátane kosti. Nezriedka
je diagnostikovaná práve aŽ v štádiu, ked' uŽ nie
je moŽná |iečba a záchrana zuba. V rámci tohto
procesu vzniká vyrazná deštrukcia okolitej kosti.
Takéto stavy sÚ vŽdy vyzvou pre lekára, predo-
všetkfm v situáciách, ked'ide o ohraničeni/ proces
v prevaŽne ozubenfch a|veolárnych v1/beŽkoch.
Jednfm z vel'mi oprávneny7ch snaŽení je snaha
rekonštruovať defekt a následne ho rehabi|itovať
náhradou nesenou na zubnom implantáte. Cie!'om,
okrem samotného ošetrenia defektu, je zabrániť
ďalšiemu Úbytku kosti ex inactivitatem, ako aj ne.
poškodenie oko|it ch zubn1ich štruktur, ktoré su
potrebné pri náhrade strateného zuba klasickou
fixnou protetikou.
Prepracovanych a pouŽívanfch augmentačn17ch
metodík v tejto indikácii je viac. Jednou z moŽnos.
tí je expanzia kosti (bone expansion technique)
[10]. Táto technika má viac modifikácií. DÓleŽitym
faktom je, Že musí byť zachovan1i vertikálnY roz.
mer alveo|y, zároven aj časť jej šírky' aby bo|o čo
expandovať. Na tuto metodiku sa pouŽívajÚ rÓzne
druhy nástrojov _ kostnfch expandérov, ktoré maju
bud' tvar valca, skrutiek, alebo podobne. Ciel 'om
je postupne a šetrne mierne rozšíriť kosť daného

seku a zároven ju zahustiť (bone condensing), čo
má pozitívny vp|yv na následnu primárnu stabil itu
zavedeného skrutkového lmp|antátu' Táto metodika
je vhodnejšia v redších kostiach čel'uste, ale nie je
jej vyuŽitie vylučené aj v sánke.
Lee vo svojej práci poplsuje sendvičovÚ techniku
(sandwich bone augmentation), pomocou ktorej
horizontálne navyšuje kosť alevolárneho vfbeŽku
[a]. Na preparáciu kosti sa dá ve|'mi efektívne vyuŽiť
piezochirugická technika [8]. Táto metodika je za-
ujímavá, no pod!'a našej mienky pre pacienta dosť
zaťaŽujÚca, čo sa tfka chirurgle. V našom prípade
Sme potrebovali nav šiť omnoho menší defekt, ktorf
nebo| na takÚto metodiku vhodn!.
Najčastejšie pouŽívané metodiky, ktor1imi sa na.
vyšuje objem deficientnej kosti patria do ob|asti
riadenej kostnej regenerácie, pri ktorej sa vyuŽívaju
ako lešenie na vytvorenie objemu augmentovanej
oblasti rÓzne druhy kostnfch náhrad. Na zamedze-
nie vrastaniu infch ako kostnyich buniek, v prípade
porušeného periostu, ktorf funguje tak isto ako. 
dokonalá a navyše prirodzená bariérová mebrána,
sa vyuŽívaj rÓzne druhy nevstrebatel'nfch, ako aj
vstrebatel'nych membrán. Na podporenie osteo.
indukcie sa mÓŽu pridávať rÓzne pomocné rasto.
vé faktory. V našej praxi pouŽívame s Úspechom
plazmu bohatu na trombocyty (PRP). Táto sama
osebe nemá zváštne, kosť podporujÚce Účlnky,
a|e na druhej strane ve|'mi pozitívne ovplyvnuje

a urfch|'uje pooperačné hojenie mákkfch tkanív.
Zárove minima|izuje pooperačn1i opuch. Tento fakt
má vp|yv na pooperačnf komfort pacientov a mini-
malizuje moŽnosť dehiscenie operačnej rany |2l.
okrem rÓznych druhov náhrad kosti sa pri riadenej
kostnej regenerácii pouŽívaju aj špecifické rastové
faktory, ako napríklad rhPDGF.BB (rekombinantn1i
!'udskf z trombocytov odvodenf rastovf faktor BB -
recombinant human platelet-derived growth factor
BB), ktoré maju z|epšovat'a urych|'ovať novotvorbu
kosti tgl.
Urban a kol. vyuŽívali vo svojom k|inickom pozoro-
vaní titanom spevnenu po|ytetrafluoroethy|énovÚ
(e.PTFE) nevstrebate!'nu membránu. lndikova|i ju
pri vertikálnej augmentácii v kombinácii s ma|1/mi
časticami v|astnej kosti. Táto terapeutická modalita
sa im vel'mi osvedči|a. Implantáty zavedené do takto
vytvorenej kosti vykazovali |en o má|o horšie vf-
s|edky ako imp|antáty zavádzané do v|astnej kosti
[14]. V našom prípade sme voli l i pouŽitie vstreba-
te|'nej membrány, ktoru v našej praxi preferujeme.
Jednoduchšle sa s řou peroperačne manipu|uje.
Jeden z Účelnfch spÓsobov, akym sa dá doplniť
chfbajuca kosť, je pouŽitie tzv. J.štepu (J.graft). Ide
váčšinou o kortikokancelozny štep tvaru písmena
J. MoŽno ho odobrať a vytvarovať z autogénnej,
a|ebo aj alogénnej kosti. Jeho vyihodou je, Že sa
s ním dá relatívne prediktabilne navyšovať kosť v
troch dimenziách, teda pri defekte a|veolárneho
vfbeŽku, ktor1/ je v troch rozmeroch [7].r"s
Vel'mi efektívne riešenie, akym sa dá -najjedno.
duchšie zamei,dziť poextrakčnej resorpcli, je okam-
Ž.tá, alebo 1 _ 4 t Ždne odloŽená poextrakčná
implantácia [3]. Samozrejme, tu je podmienkou, Že
poextrakčne nesmie byť ve|'mi deštruovaná a|veo.
la. TÚto podmienku náš prípad nespÍĎal. V ist1ich
prípadoch sa javí ako vel'mi Účelné, pokia|' nie je
moŽná poextrakčná imp|antácia, okamŽite po eX-
trakcii pouŽiť augmentačnf materiál na zachovanie
objemu alveo|árneho vfbeŽku po extrakcii (socket
preservation procedure), a tfm zabrániť atrofii ex
inactivitatem [13, 1].
Louls a kolektív popísali pouŽitie titanovej (Ti)
mrieŽky spolu s partikulovan m kostnfm štepom.
VyzdvihujÚ pouŽitie Ti mrieŽky pri rekonštrukciách
váčších defektov a tvrdia, Že tomuto typu mrieŽky
nevadí odha|enie [5].
Von Arx a ko|ektíV sa zaobera|i porovnávaním rÓz-
nych materiá|ov a techník pri predimp|antačnom
navyšovaní kosti u psov v rámci experimentá|nej
študie. Vo svojej práci porovnáva|i pouŽitie autogén-
neho kortikokancelÓzneho štepu, kortikonacelozne.
ho štepu spo|u s e-PTFE membránou, trica|ciu
fosfátov1ich granu|í v kombinácii s e-PTFE
bránou a demineralizovan1i lyofi|izovan1i pa
vanf a|ograft, ktoryi prekryIi s e.PTFE membrá
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Po zhodnotení vfs|edkov konštatova|i, Že nezisti|i
Žiadny signifikantnf rozdie| pri pouŽití t1ichto šty.
roch terapeutickfch moda|ít t15]. Dlhé obdobie sa
autogénna kosť povaŽova|a za z|aty štandard pri
augmentáciách. Čím d'alej, tym viac autorov tento
fakt, na zák|ade svojich pozorovaní a sk seností,
spochybnuje [6].
V našej praxi pouŽívame majoritne vstrebatel'né
kolagénové membrány v prípadoch, ked' nie sme
schopní lnou chirurgickou metodikou, s pouŽitím
v|astného periostu, zabezpečiť nerušené hojenie
kosti Í12|.Vfhoda ich pouŽitia je predovšetkfm
pri vfkonoch, kde neplánujeme druhÚ operačnÚ
fázu, ktorá je potrebná prl pouŽití nevstrebate|'n1/ch
membrán na ich odstránenie po fáze hojenia. Tento
postoj zaujímaju aj iní autori venujÚci sa tejto prob-
lematike [11].

Záver
Št<ooy na kostnom tkanive spÓsobené zápa|ov1im,
parodontitickfm procesom sÚ deštruktívne. V rámci
protetického riešenia takto vzn!knutyich defektov
v zubnom ob|uku, je potrebné myslieť na rekon.
štrukciu anatomického tvaru alveo|árneho hrebena
z funkčného aj estetického hl'adiska. Existuje mnoŽ.
stvo augmentačnfch metod popísan1ich v odbornej
literature. lch vyiber závisí od danfch anatomick1ich
podmienok, k|inického a psychlckého stavu pacien-
ta a erudovanosti operatéra. Spoločn17m znakom
všetkyich augmentačnfch metÓd je dodrŽiavanie
zásad fyzio|ogického operova nia, zabezpečenie
dobrej vyŽivy tkanív, hojenia per primam a dÓk|ad.
nej pooperačnej hygieny. V nepos|ednom rade sa
na pozitívnom vfsledku podpisuje aj trpez|ivost'
pacienta a operatéra.
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Abstrakt
Povrch imp|antátu do značné míry ovlivĎuje chování buněk, které jsou na něj vyseté' Rozdí|y
buněčn1ich reakcí na rŮzně opracovaném povrchu byly studovány na Vzorcích titanovyich
slitin uŽivanych jako implantáty. Tento fenomén vyjádritelnf morfologií povrchu buněk by|
hodnocen pomocí rastrovacího elektronového mikroskopu. Bylo tak prokázáno, Že interakce
materiál.buĎka, stejně jako bunka.buĎka závisí na struktuie povrchu. Leštěnf povrch materiá|u
vykazuje menší schopnost r stu buněk. Pro materiál zrnitější je pro adhesi a rozprostiení
buněk príznivější naleptání povrchu směsí HC| a HNo..
Klíčová slova: struktura povrchu, r st buněk, adheze, |eštěn! povrch, naleptání.

Abstract
lmplant surface influences to some extent the behaviour of cells which colonise it. Differences
of cell reactions to variously processed surfaces were studied in titanium alloys that were used
as implants. This phenomenon expressed with surface cell morphology was evaluated by
means of electron microscope and proved that interaction between material and cells, as well as
among cells, depends on surface structure. Polished materials disable the ability of cells to grow.
Granular material is more suitable for adhesion and spreading of cells as well as for cauterisation
by mixtures of HCI and HNO3.
Key words: surface structure, cell growth, adhesion, polished surface, cauterisation.

Úvod
Titanové implantáty z technicky člstého titanu nebo
jeho slitin jsou široce uŽÍvané v dentální implantolo.
gii [1, 6]. Stále se však hledá materiá|, nebo vhodná
struktura jeho povrchu, která by umoŽnova|a optimální
oseointegraci [3' 13]. Jde jednak o struktury porézní
[2], popĚípadě v novější době ty, které vykazují na-
nostrukturu [8]. Titanové beta slitiny jsou rovněŽ mate.
rlá|y, které mají velmi dobré biokompatibi|ní vlastnostl
[5]. Nejenom kva|ita slitiny, a|e i upravy povrchu mají
vyznam pro buněčnou kolonizaci in vitro. Jedná se
o povrchy zrcad|ově lesk|é l drsné [9, 10, 11]. Vfvoj

nov1ich materiáltj pro konstrukci implantát je kontinu.
á|ní. Z toho plyne i neustálé testování jejich biokom.
patibi|itu, které je nezbytné [4, 7]. Je treba sledovat
i korozivitu, či biokorozivitu a upravy povrchu Í12,14l.
Jakákoli byť jednodušší uprava struktury povrchu,
napiíklad jeho zrnění, anebo prava pov|akováním
m Že mít v|iv na adherenci buněk a také na další
proliferaci, následně pak i na oseointegraci. Drjvodem
k obecnějšístudii interakce mezi buĎkami a strukturou
materiál.u je fakt, Že primární informace o morfologii
kontaktu buĎka.materiá|, bunka.buĎka na konkrétním
povrchu chybějí, v |epším prípadě nejsou prováděny
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eyatematicky. Takové informace jsou v1iznamné pĚi
le Btová n í cyto kom pati b l I ity n ově vyv'tje nfch m ateriá| rj,
kdy informace o toxicitě nevystihujípiesně jejich moŽné
vyttŽití pro da|ší šká!u aplikací, napĚík|ad v ridší kosti,
nebo u pacientťr se zdravotním handicapem.

}lateriá| a metodika
K pokusťrm, které majíověrit chování buněk na povrchu
ntnteriá|u, by|y zvo|eny bunky obecně mezinárodně
pf|||mané jako bunky testovací, v piípadech, Že jde
n gtudium bazálních buněčn1ich reakcí, jako jsou in.
lernkce buĎka.materiá! a zkoušky cytotoxicity. Studie
lty|y prováděny na bunkách L 929 a HeLa. Bunky byly
rlnkány se sbírek, prostÍednictvím s|uŽeb flrmy Biotech
(ÍJ^A). Ze stejného zdroje jsou získána kultivační média,
aára a doplřky médií. Vzorky materiál by|y získány
r:rr| Íirmy UJP Praha, která se zab1lvá v1ivojem novfch
lltanovlich slitin.
Žt|rsnění materiálu bylo dě|áno dvěma zásadními zpri-
xtlly. Prvnízp sob byl leptáním směsí kyse|iny chloro.
vodlkové a dusičné. Druhf zpťrsob pískováním r znou
írakcl pískovacího prostiedku (A!2o3) od struktury 120
prr strukturu 22. Dále byly oba zprisoby, to je písko.
ván| a Ieptání, kombinovány. Tak byly získány povrchy
e rťjznou strukturou. Po mechanické Úpravě povrchu
ttyly vzorky očištěny a sterilizovány autoklávováním.
Ne takto ošetĚené povrchy byly inoku|ovány bunky.
Kttltlvace buněk se konala v atmosféÍe Co,, (5 % směs
ie vzduchem), pri 37 oC, V kultivačních plastovfch
ttártobách. lnokulum buněk v mnoŽstvích od Z5 do 30
llg|c; buněk na 1 m| kultivačního média bylo navrstveno
na rkoumanyi materiá| a na něm ku|tivováno po dobu
{tl anebo 72 hodin. BuĎky adherují na povrch materiálu
á rozprostĚou se typickfm zprisobem.
Ftl kultivačnídobě je testovanf materiá| s rozprostrenf.
ni| lttt kamivyjmutz kultivačního média, a po opláchnutí
ptfrtlm je buněčná vrstva flxována glutaraldehydem.
Náe|odně jsou vzorky s buĎkami odvodněny pro tech.
It|ktt ,,critica| point drylng.., která umoŽĎuje práci s biolo.
g[:k!mi objekty' a pokoveny. Poté byly vzorky proh|íŽeny
n ltrxlnoceny V elektronovém m|kroskopu TESCAN.
Mtkroskopová ana|yza narost|1ich ploch, tedy hodnota
Ilrlttť!čné kolonizace zkouman1ich povrchťr byla také
ltttt|ttocena na optlckém mikroskopu PADIM lntraco.
M I r ; rrl. H od noce n í o brazov1ich záznamŮ z m i krosko p ťr
Ily|rl uskutečněno pomocí softwaru N|S Elements
H|KON a určena tak pr měrná hodnota ko|onizace
plnr :lry jednotlivfch variant.

Vyirledky
Vyalr:dkem ana|yzy povrch buněk a interakci s po.
vtt:lteim materiálu je posouzení morfologie buněčné
vtnlvy na rťrzně zdrsněném materiá|u. BuĎky se na po-
vtr;lttt materiá|u rozprostíraly obvyklfm zp sobem,
|||lvi|ha materiá|u je pochopitelně určující, pokusy byly
r|É|élny na materiálech biokompatibi|ních, na vzorcích

ztitanovfch slitin. Jako kontrolníslouŽi|y plochy na sk!e.
Tabulka ukazuje, jak se buřky rozprostíra1í a ro9lqu
na upravenfch površích v závislosti na inoku|um. Je
jasně patrné, Že struktura, tedyzrnitost povrchu ovlivnuje
rozprostíráni a rťrst buněk zvláště v niŽším lnokuIu, kdy
jsou rozdíly mezi procentem kolonizace na leštěném
povrchu a v hrubších površích velké. Tato závislost
mizíse zvyšujícím se inoku|em. Závis|ost mezi Úpravou
povrchu |eptaném a neleptaném je mnohem menší neŽ
závislost na vlastnístrukture povrchu vzorku a ukazuje
se zase spíše v niŽších buněčnfch hustotách. Také
tento rozdí|je vyjádÍen v grafu.
Vlivem struktur povrchu není zasaŽen povrch buněk,
jejich fyziologické funkce nejsou tímto ov|ivněny, buĎky
se dělí a udrŽují vzájemné kontakty. Hrubší struktury
povrchu buněčná vrstva kopíruje.

Tab. 1. Procento plochy kolonizace bunkami
Tab. 1. Percentage of the surface colonised by cells

I N O K U L U M

povrch 7,5 tisíc í5 tisíc 30 tisíc

leštěnf 8 62 80

|eštěn! a |eptanf 10 67 86

zrnitost 120 17 90 94

zrnitost 120 a |eptanÝ 23 93 95

zrnitost 60 56 98 100

zrnitost 60 a leptan! 58 99 100

zrnitost22 86 100 100

zrnitost 22 aleptany 86 100 100

kontrola sklo 15 65 97

Graf 1. Procento plochy kolonizace bunkami gra-
ficky
Graph 1. Graphic expression of the percentage
of the surface colonised by cel/s

Diskuse azávěr
Povrch kostních imp|antátrj má vliv na rozprostírání
buněk a sekundárně na jejich rrist, vyjádrenf kolonizací
povrchu zkoumaného vzorku. Za1ímavá je závislost
pravy povrchu a buněčné ko|onizace V nízklch popu-

lačních denzitách. Pri vyšších počtech naočkovanlch
buněk se tato závis|ost stírá. To je patrné i v rastrova.
cím elektronovém mikroskopu. Zde je navíc moŽno
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vyhodnotitzpťrsob interakce buněk s povrchem vzorku,
kde je vidět jak široké buněčné membrány klouŽou
po povrchu vzorku. Dě!ícíse buĎka zachovává kontakt
se vzorkem pomocí Úzk1ich cytop|asmatick1ich v běŽkti.
Podobné kontakty udrŽuje i se sousedními buĎkami,
kde je naočkováno více buněk. Bunky kopírují velmi
pťesně zrnění materiálu a pokud je povrch navíc oše-
tren leptáním, jsou ostrejší hrany pískovaného povrchu
zmírněny. Takové ošetiení však nemá podstatnější
vliv na ko|onizaci povrchu v hrubějších povrchov1/ch
strukturách [3, 4, 5, 6,7l.Zjištění vlivu struktury po.
vrchu na buněčnou pro|iferaci se stává za1ímavym
pro aplikaci nanostruktur ať již ve formě vrstvy, anebo
nanostrukturovaného substrátového materiálu [8, 9,
12, 13,14]. Metody, které jsme vyuŽili dávají moŽnost
standardizace zkoušek, které budou jistě pro objektivní
posuzování nutné.
Závěrem platí, Že struktura povrchu je vfznamná pro
cyto kom pati bi l itu materlá l ťr a ovl ivĎ uje rŮstové v|astnosti
buněk na konkrétním povrchu.

Práce vznlkla za podpory projektu SVC 1M0528.
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Abstrakt
Strata kostného tkaniva dÓsledkom parodontitídy má v neskoršom období protetické dÓs|edky.
Nedostatok kostného podkladu spÓsobuje nemalé problémy pri protetlckom ošetrení hlavne
v maxile. Vzhl'adom na tento fakt je po indikácii radikálnej.extrakčnej terapie parodontitídy
dÓleŽitá stratégia chirurgickej časti liečby s ciel'om záchrany zvyšku alveo|árneho hrebeĎa
maxily. Tento postup autori nazyva1Ú ,,stabi|izácia kostného podk|adu... PouŽivaju metÓdu
atraumatick ch extrakcií všetk1ich zvyškovfch zubov maxily s augmentáciou alveol. Ako
augmentačn! materiál pouŽívajÚ kolagénhydroxyapatit zmiešan1i s PRP plazmou (PRP -
p|azma bohatá na krvné doštičky) získanou centrifugáciou z venÓznej krvi pacienta pred
vykonom. Augmentačn1i materiál do ve|'kej miery zabráni d'alšiemu kolapsu zvyškov1/ch
alveol v rámci hojaclch procesov. Pomerne rfch|e hojenie takto ošetreného alveolárneho
hrebeĎa maxi|y dáva predpoklad k ďa|šiemu protetickému ošetreniu totálnou náhradou a|ebo
implantoIogickou ! iečbou.
Kl'učové s|ová: Augmentácia a|veo|árneho hrebeĎa, ko|agénhydroxyapatit, totá!na náhrada.

Abstract
Csseous t issue loss due to per iodont it is has prosthet ic consequences in older age. Lack of
bone basis causes ser ious problems in prosthet ic treatment espeeial ly of the maxi l la.  With
regard to this fact,  a strategical ly important surgical  procedure is to be used to save the
remaining alveoiar r idge of the maxi l la,  when radicai  extract lon therapy of per iodcnt i t is has
been indicated. The authors cal l  this process "stabi l isat ion of bone basis".  They apply the
methcd of non-traumatic extract ions of the rernaining maxi l lary teeth wi ih augrnentat ion of
the alveol i .  As an augmentat ion mater ia l  they use col lagen:hydrcxy-apat i te mixed with PRP
plasma (PRP-plasma r ich in thrombocytes) obtained centr i fugal ly from venCIus blood of the
patient before treatment. The augmentation material pnevents to a certain degnee further
col lapse of the remaining alveol i  dur ing the heal ing process. A relat ively quick heal ing of
the alveolar r idge of the maxi l la treated in this way is a prerequis i te tc further prosthet ic
procedures such as a total  replacement or implantologicai  treatment.
Key words: aiveolar r idge augmentat ion, coi lagen-hyciroxy-apat i te, compiete prosthesis.

Úvod
ŤaŽká progresíVna parodontitída má za následok
deštrukciu kostného tkaniva a|veolárneho hrebeĎa.
Funkčne aj esteticky vyhovujÚca protetická sanácia
vyŽaduje anatomicky dostatočn kostn1i podklad.

Vyznamny7m faktorom v tejto problematike je skÚ.
senosť a erudovanosť ošetrujuceho lekára. Včasné
ukončenie |iečby a indikovanie radikálnej extrakčnej
terapie parodontitídy je zák|adnym predpokladom
na uspešnu následnÚ protetick rehabi|itáciu pacienta.
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Postupné extrakcie zvyškovfch parodontitickfch
zubov, ako sa to v praxi často vykonáva, má
za následok pomalé hojenie kostnfch defektov
a nás|edne zhoršenie anatomick1fch podmienok.
DÓsledkom takéhoto postupu je zvyraznenie stra.
ty kostného tkaniva a skomplikovanie protetickej
sanácie.

MetÓdy
K operačnému vfkonu sa pristupuje po dentálnej
hygiene a pod clonou antibiotík (najčastejšie .
Amoxic iIín/klavulanát 2gldenne p.o). V lokálnej
zvodovej anestézii sa postupne opatrne extrahujti
všetky zuby čel'uste. Extrakcie sa vykonávajÚ tak,
aby sa nepoškodila vestibulárna stena aIveolár.
neho hrebeĎa. V tomto procese mÓŽe v1fznamne
pomÓct' piezochirurgická technika. Po extrakciách
sa mechanlcky ostrou exkochleačnou lyŽičkou
ošetrí marginálna gingiva a okraje alveolárnej
kosti. Exciduju sa vrcholy interdentá!nych papíl tak,
aby ostali ponechané časti papíl z vestlbulárnej
aj palatinálnej strany (obr. 6). Následne sa pomo-
cou raspatÓr ia odk|ápa maximálne 2mm gingívy
od ma rg i ná I nej kosti. G u l'ovo u Írézou za vy datné ho
ch|adenia sa upravuju interdentálne septá a ostré
okraje alveolárnej kosti z oboch strán. Nas|eduje
dokonalá exkochleácia všetkfch alveo|. Do takto
pr|praven1|ch zvyškov a|veol sa ap|ikuje augmen-
tačnf materiál rÓzneho typu (obr. 6). Na našom pra.
covisku (Eurodent medima, Martin) sa Úspešne uŽ
viac rokov pouŽíva kompozitnf syntetickf materiál
atelo ko I eg én hyd roxyapatit (B l OVAN K). Pri p ravuje
sa zmiešaním s PRP plazmou (PRP - plazma
bohatá na krvné doštičky) získan ou z venÓznej
krvi pacienta centrifugáciou pred v1fkonom (obr.
3, 4, 5). Takto pripraven! augmentačnf materiá|
má formu dobre tvarovatel'nej gé|ovitej hmoty.
Následne sa vyplnia všetky zvyškové alveoly
a prípadné kostné defekty (obr. 6, 13, 14). Materiá!
sa nekomprimuje a defekty sa vyplnia na 70 o/o ich
obsahu. Menovanf materiál po nas1itení zváčšuje
svoj objem aŽ o 20 - 30 %. S tf mto faktom treba po-
čítať, inak sa riskuje t|ak na oko|ité mákké tkanivá,
vylÚčenie časti augmentátu a sekundárne hojenie.
PouŽltím PRP p|azmy z vlastnej krvi pacienta sa
zaistí aj dobrá stabil lta augmentátu koaguláciou.
Takto ap!ikovan17 augmentačn1f materiál sa nemusí
prekrfvať membránou, ak periost nie je porušenf.
V prípad e, Že periost je deštruovanf predchádzaju.
cimi zápa|ovfmi procesmi, prekrfvame augmentát
kolagénovou membránou (obr. 14). Gingíva sa
následne suturuje jednotlivfmi skríŽenfmi mat.
raď řymi stehmi nad alveolami vstrebatel'nym
atraumatickfm materiálom velkosti 4l0 (obr. 7, 15).
V prípade prípravy pacienta na neskoršie implan.
tologické ošetrenie sa suturuju jednotlivé papily

vertiká!nym matracov1im atraumatickfm stehom
vel'kostl 5/0 _ 6/0. Pooperačn1i priebeh je zvyčaj.
ne nekompl ikovanÝ (obr. 8, 9, 10, 16, 17). Pacient
sa informuje o domácej hygiene operačnej rany,
stravovaní a analgetickej l iečbe. Predoperačne
nasadená ATB |iečba pokračuje 5 _ 7 dní' Pacient
sa kontro!uje v tfŽdĎov1fch intervaloch.

obr. 1. oPG pacienta s ťažkou deštrukciou chrupu
_ indikácia extrakcií zubov maxily s augmentáciou
alevol (Foto: Eurodent medima)
Fig. 1. OPG patient with heavy denture destruc-
tion - indicated extraction of the maxillary teeth
with augmented alveoli (Photo: Eurodent medÍma}

Obr. 2. Stav v ustnej dutine (Foto: Eurodent me-
dima)
Fig, 2' Sfaťe of the oral cavity (Photo: Eurodent
medima)
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obr. 3. odstredená krv pacienta. V strede je plaz-
ma bohatá na trombocyty (Foto: Eurodent medima)
{' 't. 3. Centrifugally separated patient's blood. ln
t , :]ter visible plasma rich in thrombocytes (Phota:
I rodent medima)

obr. 4. Plazma s kolagénhydroxyapatitom V trecej
ntiske (Foto: Eurodent medima)
I ir, 4" Flastna witlt collagen-hydroxy-apatite in
t itt, tr (Phcta: Eurodent medima)

obr. 5. RozmieŠany Biovan K s PRP plazmou
(Foto: Eurodent medima)
Fig. 5. Biovan K mixed with PRP plasma (Photo:
Eurodent medima)

obr. 6, Peroperačná fotografia s augmentovanymi
alveolami a časťou sutury (Foto: Eurodent medima)
Fig. 6. Picture of augmented alveoli and sutured
part, befare cperation (Fhoto: Eurodent medima)

obr. 7. Kompletne suturovany alveolárny hrebeĎ
maxily po vykone (Foto: Eurodent medima)
Fig" v' An alveolar ridge af the maxilÍa luhich has been Coffi-

Sttetely sutured after treatment (Photo: Eurodent medima)
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obr,8. Sťav hojenia po 10 dĎoch od operácie
(Foto: Eurodent medima)
Fig, 8, SťaÍe of the hea|ing process, 10 days after
operation (Photo: Eurodent medima)

obr. 9. Po odstránení stehov na 10. den po ope-
rácii (Foto: Eurodent medima)
Fig. 9, SÍaťe after suture removal, 10 days after
operation (Photo: Eurodent medima)

.6Ěi, 
i0."Stav alveolárneho hrebeĎa maxily po 20

dnoch od operácie (Foto: Eurodent medima)
Fig. 10. Alveolar ridge of the maxilla, 20 days after
operation (Photo: Eurodent medima)

obr. 11. oPG pacienta s idikáciou extrakcií zvyško-
vych zubov maxily, cystectomiou a augmentáciou
alevoly a kostného defektu (Foto: Eurodent me-
dima)
Fig, 11, oPT patient with indicatÍon for extrac
tion of the remaining maxillary teeth, cystectomy,
alveolar augmentatÍon and bone defect (Photo:
Eurodent medimat)

obr. 12. Stav po extrakcii zuba 23 a cystektÓmii
(Foto: Eurodent medima)
FÍg, 12, State after extraction of the 23rd tooth
and cystectomy (Photo: Eurodent medima)

obr. 13. Augmentovaná alveola a kostny defekt
kolagénhydroxyapatitom s PRP plazmou (Foto:
Eurodent medima)
Fig. 13. Augmented alveolus and removed bone
defect with colagen-hydroxy-apatite with PRP
plasma (Photo: Eurodent medÍma)
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obr. 14, Augmentačny materiál na vestibulárnej
a palatinálnej strane je prekryty kolegénovou
membránou (Foto: Eurodent medima)
Fig. 14. Augmentation material in vestibular and
palatinal site overlapped with a colÍagen membrane
(Phota: Eurodent medima)

obr, 15. Sutura operačnej rany (Foto: Eurodent
medima)
FiE" 15. Suture of an aperation wound (Photo:
Eurodent medima)

obr. 16. Stav alveolárneho hrebe a maxily po 10
dnoch od operácie (Foto: Eurodent medima)
Fig, 16, SÍaťe of the alveolar ildge of the maxilla,
10 days after operation (Photo: Euroďent rrtedima)

obr. 17. Stav alveolárneho hrebeĎa maxily po 20
dnoch od operácie (Foto: Eurodent medima)
Fig. 17. SÍaÍe of the alveolar ridge of the maxilla,
2c days after aperation (Phať'a: Euradent medima)

Diskusia
N ajfatál nejším dÓs|ed kom nel iečenej parodo ntitídy
by sa na prvf poh|'ad mohla zdať strata postihnu.
tyich zubov so svojím jasne vidite|'n1im dÓsledkom.
PovaŽujeme tento faktza veI'mi dÓleŽitf, ale mys-
líme si ,  Že deštrukcia kostnej čast i  parodontu je
ovel'a ÝáŽnejším dÓs|edkom, ako samotná strata
zuba. Po strate zubalzubov dokáŽe stomatologická
protetika nahradit, zuby protetick1imi náhradami.
Na to, aby boli funkčné a estetické, je dÓleŽité mat'
čo moŽno najtepšie zachovanyÍ alveo|árny bezzuby
v1/beŽok če!'usti, resp. sánky. Táto podmienka je
nal iehavejšia u pacientov, kde sa plánuje náhrada
defektov chrupu pomocou dentálnych impIantátov
a prostredníctvom nich nesenych špeclá lnych
imp|atologicko.protet ick ch prác. Navyše, po eX.
trakcii zuba nastáva d'a|ší Úbytok kosti , l i uŽ
nás|edkom nešetrnej extrakčnej techniky, aIebo
tzv. atrof ie ex inakt iv i tatem. V maximálnej miere
post lhuje vest ibulárnu stenu prázdneho a|veolár-
neho lÓŽka. U jednot l ivfch jedincov je odl išná,
a|e vyskytuje sa u kaŽdého . Ztychto faktov jasne
vypl1ivajÚ pre kaŽdého ošetrujuceho !ekára nas|e.
dujÚce u lohy:  1 .  dÓk ladne d iagnost ikovať a l iečiť
parodontitídu a jej in ic iá|ne formy. 2. v prípade
rekurentnej,  resp. uŽ pokroči|ej parodontitídy sa
v správny čas rozhodnut '  pre extrakciu post ih.
nut17ch zubov so zretel'om na zabránenie d'a|šej
straty kostnej časti parodontu, atraumaticky ex.
trahovať zuby a V nepos|ednom rade poextrakčne
ošetr iť prázdne a|veoly spÓsobom, ktory ser ioz-
ne a prediktabi|ne zamedzí d'alšej poextrakčnej
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strate reziduá!neho alveolárneho vfbeŽku. Toto
vieme v sučasnost i  dociel iť dvoma základn1imi
spÓsobmi. Ako prvé moŽno prázdne poextrakčné
alveo!árne lÓŽko ošetriť vhodnfm augmentačnfm
mater iá|om, alebo v správnej indikáci i  previesť
okamŽité poextrakčné imp|antácie vhodn1ich den-
tá lnych implantátov. Dentá!ny imp|antát,  najviac
svojím spÓsobom prenosu síl  na kosť pr ipomína
vlastnf zub vo funkcii, a tl im je vlastne jedinyim
naozaj prediktabi|n1im spÓsobom, ako efektívne
z dlhodobého h|'adiska zabezpečiť stabil itu kosti
a|veo|árneho hrebeĎa.
V našej práci sme sa zaoberali naším vlastn1im
operačn1/m postupom, akfm zabezpečujeme čo
moŽno najefektívnejšie poextrakčné stabilné vf.
s|edky. Popísali sme spÓsob, ked' z rÓznych dÓ-
vodov nebo|o moŽné uvaŽovat' o poextrakčnej
okamŽitej imp|antácii.
Na rozdiel  od s inusl i f t ingu, ktorf je jednoznačne
najprediktabiInejšia augmentačná metodika v orá!-
nej oblasti, vys|edky augmetácie alveolárnych v!.
beŽkov nedosahujri jeho vfsledky. Techniky pouŽí.
vané pri augmentácii alveolárnych vfbeŽkov nie su
vo vedeckej Ilterature tak dobre zdokumentované,
ako je to pri augmentáciách maxilárnych sínusov.
operačné techniky sÚ závislé viac od skuseností
chirurga prevádzajÚceho zákrok a senzitívneho
zaobchádzania s tkanivami [1]. Plazma bohatá
na trombocyty (PRP), ktoré srj hlavnfm nosite-
|'om rastovlch faktorov, Sa V sučasnosti pouŽíva
v orá!nej chirurgii s ve|'kou obl'ubou. Nie je to iba
pre jej potenciál pozitívne ovplyvřovať pooperačn1i
opuch, menšie mnoŽstvo zápa|ovfch komplikácií,
vyrazne lepšie hojenie mákklch tkanív, ako aj
čiastočné zlepšen!e hojenia kostnfch štruktÚr. Je
to aj pre jej prakticku vlastnosť, ked' po zmiešaní
s augmentačnfm materiálom vytvára pre chirurga
hmotu, s ktorou sa vel'mi dobre peroperačne ma.
nipuluje [2]. RÓzni autori sa Vo svojich vedecklch
publikáciách a štÚdiách venujÚ problematike, ktoru
popisujeme V našej práci t10]. Baron pouŽíva prl
ochrane alveo!árneho vfbeŽku pred jeho kolapsom
postextrakčne xenotransp|antát v kombinácii s ko|a.
génnou membránou, kde tento postup zabezpečuje
signifikantne pozitívnejšie vfsledky v porovnaní
s a|veolami, ktoré poextrakčne augmetované neboli.
H i sto l og i cká a n a |y za ukáza|a si g n if i ka ntne vyšš ie
percentuálne zast penie trabeku|árnej kosti a mi.
neral izova ného tka n iva oproti neaug mentovanf m
alveolám t3]. V našej práci pouŽívame originálny
slovenskf v1/robok hydroxyapatit spojenli s atelo-
kolagénom (BlOVAN K), ktoryimi sa daju dosiahnuť
v1/borné v1/sledky. Na rozdiel oproti ini/m augmen-
tačni/m materiálom je s ním vfborná manipulácia,
ktorÚ si upravujeme ešte primiešaním plazmy bo.
hatej na trombocyty (PRP). Táto kombinácia vytvorí

gélovitÚ mákku kompaktnÚ hmotu, s ktorou sa
v dutine ustnej pracuje vel'mi komfortne. Podobnf,
gé! vyrobeny z autogénneho PRP a hydroxyapatitu,
a|e xenogénneho pÓvodu, pouŽíva Bel|i pri pero.
perčnom vypíĎaní cystickfch lézií čet'uste [4]. Autor
povaŽuje tento spÓsob ošetrenia za vel'mi uspešnf.
Brugami pouŽíva na augmentáciu poextrakčnfch
prázdnych a|veolárnych vfbeŽkov partikulova-
nf de m i n era I izova nf lyof i l i zov any a lotra nsp|antát
(DLAT) v kombinácii so vstrebatel'nou bariérovou
membránou. Poukazuje na dobré osteokonduktív-
ne vlastnosti augmentátu, ktorf dokáŽe vytvárať
apozíciou novu kosť, čo je ciel'om jeho pouŽitia [5,
12|.TakÝto typ transplantátu nie je dostupnf beŽne
na našom trhu. Je najčastejšie pouŽívan1i v USA,
kde je nepomerne váčšia tradícia tkanivovlch bánk,
ktoré tento typ transp|antátov produkuju. DLAT má
potenciá| obsahovať aj isté, a|e neprediktabilné
mnoŽstvo rastovfch faktorov, ktoré majÚ potenciá|
mať osteoinduktívne vlastnosti. PovaŽujeme našu
terapeutick moda|itu s pouŽitfm augmentátom
za prediktabilnejšiu vzhl'adom na čerstvé autolÓgne
rastové faktory obsiahnuté v PRP.
Cardarpoli vo svojej študii pouŽíval na objektl-
vizáciu dosiahnutej šírky alveolárneho vfbeŽku
po poextrakčnej augmentáci i  chlrurgickf kal iper.
Meraniami z ist i| ,  Že sa podari lo vd'aka l iečbe
udrŽať aŽ85% šírky predextrakčnej šírky alveo|y
t6]. V našej práci sme k precíznej objektlvizácii
preventívnej augmentácií nepristtipi l i, |ebo sme
ich u svojich pacientov nepovaŽova|i za nutné
a nebol to ani c ie l 's ledovania. F lckl  a spol.  s ledo-
vali v laboratÓrnych podmienkach na psoch vplyv
chirurgického postupu na poextrakčné zachovanie
alveoly. Z ich vyis|edkov je zrejmé, Že najpredik-
tabilnejší sa javí operačnyi postup, ked' sa okrem
augmentácie Biooss Col|agenom, zároveĎ neod-
klápa! mukoperiostá lny |alok [7]. Tento vfs|edok
jasne kore|uje s naším terapeut lckfm postupom,
keď sme odkIápa|i lalok maximálne 2 ffiff i, práve
s cielom nezvyšovať pooperačn resorpciu kosti.
|asel|a a spo!. pouŽíva|i  na poextrakčnu augmen-
táciu lyofi|izovanf alotransplantát spo|u s ko|a-
génnou membránou. |ch vfs|edky preukáza|i, Že
augmentované alveoly vykazujti lepší vyis|edok,
ako nevyplnené [8]. Tento typ augmentačného
mater iá lu nie je na S|ovensku ve| 'mi rozšírenf.
A nie je ani dÓkaz, Že by vykazova| |epšie vyi.
sIedky pri jeho pouŽívaní v porovnaní s materiá|.
mi rÓzneho pÓvodu dostupnfmi na Slovensku.
Landberg popisuje vo svojej práci  zaujímavÚ
operačnu techniku, ktorÚ nazyva,,socket seal
surgery.. [9]. okrem iného v nej popisuje, ak1im
spÓsobom dekortikuje kosť alveoly s clel 'om za.
bezpečit' lepšie prekrvenia nás|edne aplikovaného
augmentátu. NepovaŽujeme dekort ikáciu v nami
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popisovanej indikácii za nutnu . Zaujímavá je práca
Sammart ina a spo|.,  ktorí pouŽívaju samostatné
PRP po chirurgickej extrakcii impaktovaného zuba
mudrost i  v sánke s c ie l 'om zamedzit '  vytvorenie
pooperačného parodontá|neho defektu distá|ne
za druhym molárom operovanej strany. Ich vyi-
s|edky naznačujÚ, Že aj v tejto indikáci i  má PRP
svoj jednoznačne pozitívny potenciá! [11].

Záver
Dlhodobá dobrá prognÓza protetickej náhrady je
závis|á od dostatočnej ponuky tvrd17ch a mákkfch
tkanív a vhodného anatomického tvaru a|veolárneho
vfbeŽku. Popísaná operačná technika je s dobrfmi
vyisledkami pouŽívaná v predprotetickej príprave
a|veo]árneho hrebeĎa maxiIy po predchádzajÚcej
pa ro d o n t i t i c kej d e št r u kc ii . Zabezp e č uj e d o stato č n Ú
anatomicku stabi l izác iu kostného podk|adu, čo je
hlavnf predpok|ad k funkčnej a estetickej protetickej
rehabi| i tác i i  pacienta so snímatel 'nou náhradou,
alebo implantologického ošetrenia v neskoršom
období.

Literat ra
1. AGHALOO, T.,  L. ,  MOY, P.,  K.: Which hard t issue aug-

mentat ion techniques are the most successful  in fur-
nishing bony support for implant placement? lnt J Oral
Maxi l lofac lmplants. 2007;22 Suppl:49-70. Erratum in:
In t  J  Ora l  Max i l l o fac  !mp lants .  2008 Jan-  Feb;23(1) :  56 .

2. ANITUA, E.: P lasma r ich in growth factors: prel imina-
ry results of use in the preparation of future sites for
implants. Int J Oral  Maxi l lofac lmplants. 1999 Jul-Aug;
Á ( \529  _  535 .

3 .  B A R O N E ,  A . ,  A L D I N I ,  N . ,  N . ,  F I N I ,  M . ,  G A R D I N O ,
R.,  CALVO GUIRADO, J. ,  L. ,  COVANI, U.: Xenograft
versus extract ion alone for r idge preservat ion after
tooth removal: a c l in ical  and histomorphometr ic study.
J Per iodontol .  2008 Aug;79(8): 1370 - 1377.

4 .  BELLI ,  E . ,  LONGO,  8 . ,  PALESTRA,  F . ,  M. :  Autogenous
platelet-r ich plasma in combinat ion with bovine-der ived
hydroxyapatite xenograft for treatment of a cystic lesion
of the jaw. J Craniofac Surg. 2005 Nov;16(6): 978 - 980.

5 .  BRUGNAMI ,  F . ,  THEN ,  P . ,  R . ,  MOROI ,  H . ,  KABANI ,  S . ,
LEONE, C.,  W.: GBR in human extract ion sockets and
r idge defects pr ior to implant placement: c l in ical  results
and histologic evidence of osteoblast ic and osteoclast ic
act iv i t ies in DFDBA. Int J Per iodont ics Restorat ive Dent.
1999 Jun;19(3) :259 -  267.

6. CARDAROPOLI, D.,  CARDAROPOLI, G.: Preservat ion
of the postextract ion alveolar r idge: a c l in ical  and his-
tologic study. lnt J Per iodont ics Restorat ive Dent. 2008
Oct;28(5): 469 - 477.

7 .  F ICKL ,  S . ,  ZUHR ,  O . ,  WACHTEL ,  H . ,  BOLZ ,  W . ,
HUERZELER, M.: Tissue alterat ions after tooth extrac-
t ion with and without surgical  trauma: a volumetr ic study
in the beagle dog. J Cl in Per iodontol .  2008 Apr;35(4):
356 -  363.

8 .  IASELLA ,  J . ,  M . ,  GREENWELL ,  H . ,  M ILLER ,  R . ,  L . ,
HILL ,  M. ,  DRISKO,  C . ,  BOHRA,  A . ,  4 . ,  SCHEETZ,  J . ,  P . :
Ridge preservat ion with freeze-dr ied bone al lograft  and
a col lagen membrane compared to extract ion alone for
implant s i te development: a c l in ical  and histologic study
in  humans.  J  Per iodonto l .  2003 Ju l ;74(7) :990 -  999.

F
!
1
i

9, LANDSBERG, C.,  J .:  lmplementlng aockct roal  rurgrry
as a socket preservation technique for pontlc rltc dcvc.
|opment: surgical steps revisited..a report of twr'cat6Ú=.!fŤv.:.
J Per iodontol .  2008 May; 79(5): 945 - 954.

10. OLTRAMARI, P.,  V.,  NAVARRO, RDE L.,  HENRIQUES, J. ,
F. ,  TAGA, R.,  CESTARI, T.,  M.,  JANSON, G.,GRANJEIRO,
J. ,  M.: Evaluat ion of bone height and bone density after
tooth extract ion: an exper imental  study in minipigs. Oral
Surg Oral  Med Oral  Pathol Oral  Radiol  Endod. 2007
Nov;104(5) :  9  -  16 .

11 ,  SAMMARTINO,  G. ,  TIA ,  M. ,  MARENZI ,  G . ,  DI  LAURO,  A . ,
E.,  D'AGOSTINO, E.,  CLAUDIO P.,  P.:  Use of autologous
platelet-rich plasma (PRP) in periodontal defect treatment
after extract ion of impacted mandibular third molars. J
Ora l  Max i l l o fac  Surg .  2005 Jun;63(6) :  766 -770.

1 2 .  S M U K L E R ,  H . ,  L A N D I ,  L . ,  S E T A Y E S H ,  R . :
Histomorphometr ic evaluat ion of extract ion sockets
and def ic ient a lveolar r idges treated with al lograft  and
barr ier membrane: a pi lot study. lnt J Oral  Maxi l lofac
lmplants. 1999 May-Jun;1 4(3): 407 - 416.

MUDr. Juraj Strecha, Ph.D.,
Eurodent medimá, S. f. o.,

Priehradka 20,
03601 Martin,

strecha@medima.sk

294



Stomatolog, XlX, 2OO9, 1

Binární titail.hiobové slitiny a jejich
biokompatibilita

i l inany titan-columbium aIloys and their báCIcGíTIpatibiIity

Bartáková S. * a Prachár P'*, Kudrman J.t, Podhorná B., BÍezina V., Strecha J.

MUDr. Sonia Bartáková PhD., Stomato|ogická k| in ika LF MU a FN u sv. Anny, Brno.
Prednosta: prof.  MUDr. J iŤí Vaněk, CSc.
MUDr'  Patr ik Prachár,  PhD., Stomato|ogická k| in ika LF MU a FN u sv. Anny, Brno.
Prednosta: prof.  MUDr. J iÍí Vaněk, CSc.
Ing.  J i i í  Kudrmann,  DrSc . ,  UJP Praha a .s . ,  Nad kamínkou 1345,  156 10 Praha -Zbras|av
|ng.  BoŽena Podhorná ,  UJP Praha a .s . ,  Nad kamínkou 1345,  156 10 Praha -  Zbras|av
Ing.  Ví tězsIav  B iez ina ,  CSc . ,  B .P .  Med icaI  spo| .  s  r .o . ,  P ríkop 84314,60200 Brno
MUDr. Juraj Strecha, PhD., Eurodent medima, s.r .o. ,  Mart in
*stejnym dí|em jako první autoÍi

Věnováno k vfznamnému Životnímu jubi leu pÍednosty Stomatologické kl in iky Brno
prof.  MUDr. J iŤího VaĚka, CSc.

Abstrakt
Práce se zabyvá sledováním biologickfch vlastností binárních slitin titanu s niobem v závislosti
na poměru hmotnostního podíIu niobu ve slitině. Byly provedeny zkoušky cytokompatibility
a genotoxicity. Mezizkoušky cytokompatibi|ity patĚilytesty rťrstu buněk, adherence buněk, dynamickyi
di|atační test, test tolerance V monovrstvě a V suspenzi. Mezi zkoušky genotoxiclty patiily test
indukce atypick1ich mitÓz, test indukce chromozomálních aberacív buněčné |inii a v periferních
lymfocytech č|ověka. Na zák|adě hodnocenítěchto bio|ogick1ich test byla stanovena vhodnost
uŽití takovy7ch slitin v orální implantologii. Takto vytvoĚené beta slitiny je moŽné pro vfrobu
imp|antátťr doporučit.
Kl'tičové slová: titan _ niob - binárnÍ beta s|itiny - cytokompatibilita _ genotoxicita.

Abstract
The paper deals with the study of the blologicai qualit ies of binary alloys, of titanium with columbium
in dependence of the quantitative portion of cclumbium in the alloy. Tests on cytocompatibility and
genotoxicity were performed. Among tests of cytocompatibility belonged tests of cell growth, cell
adherence, dynamic dilatation test and tolerance test in rnonolayer and in suspension. Among
test of genotoxicity belonged tests of induction of atypical rnycoses, induction of chromosomal
aberraticns of cell l ine and in peripheral lymphocytes in man. Cn basis of evaluation of these
bio|ogica| tests there was established suitabiíity of usage of such al|oys in oral imp|antoloEy' Beta
alloys created in this way can be recommended for the production of implants.
Key words: titan - colurnbium - binary beta alloys - cytocompatibil ity - genotoxicity.

Úvod
orá|ní implantologie je nyní plně rozvinutou stomato-
|ogickou odborností. Její rozsah je natolik č|enityi, Že
se stává vyčleněnou částístomatologlcké nebo orální
chirurgie. orální imp|antáty bfvají většinou vyráběny
z technicky čistého titanu, event. ze slitiny titanu. Mezi
materiály, které lze povaŽovat za biologicky vhodné
pro piípravu či vfrobu implantátťr, patĚí vedle titanu,
zirkon, tanta| a nlob. Jednou z variant jsou tzv. binární
s|itiny s titanem. Hovoťíme o tzv. beta s|itinách.
Cí|em všech implantačních systémťr je co nejdoko.

nalejší oseointegrace zajišťující d!ouhodobf |éčebnf
efekt. Existují tri ob|asti, ve kter1ich je moŽnost ovlivnit
dentá|ní implantát. Patií sem materiálová prob|ema.
tika jako první oblast. Druhou oblastí v současnosti
nejvíce zkoumanou je povrch implantátu. Jedná se
o ovlivnitelnost povrchu ve struktuie, povlakování
a piedevším adhezi nanášenfch materiá| Í1,2, 5l.
Tretí ob|astí je vytvárení nov1ich imp|antátťr.
Právě prob|ematika materiál je jedním z nosnfch cí|ťr
Stomato|ogického vfzkumného centra pod vedením
profesora MUDr. Jirího VaĎka, CSc. Právě zde je
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rozpracována problematika pov|akování nov1/mi kera.
mickyimi materiá|y (nitrid zirkonia, nitrid titanu) [6, Z 8,
12], dá|e moŽnosti vytvá re n í novfch i m p|a ntačn ích s| iti n
(beta s|itiny). Zkoumání materiál nejdríve na bio|ogic.
ké - buněčné dimenzi je d leŽitfm krokem k vytvoĚení
s|itin, které by moh|y b1it nov1/mi implantačními materiály
na vyšší biologické Úrovni s minimální či Žádnou aler.
gickou odezvou. Další problematikou je zde i sníŽené
formování plaku na takov1/ch materiálech [12].
oblastí, která se znovu vrací, je keramika uŽitá na po-
vrchu impIantáttj. Zde jde o nanovrstvu hydroxyapatitu
a její dokonalejší adhezi neŽ bylo v minulosti.
Jedním z témat bylo vytvorit binárníbeta slitinu na pod.
kladě titanu a niobu.

Materiál a metodika
By|y s|edovány bio|ogické v]astnosti na vzorcích ve tva.
ru válečkrj 8 x 3 mm. Byly sledovány stavy po odlití
a po tepelném zpracování pritep|otě 650"c po dobu 15
minut s ochlazením na vzduchu nebo priteplotě 950"C
po dobu 10 minut s ve|mi pomal1im ochlazením v peci.
Nás|edova|y testy biokompatibility a genotoxicity.
Testy biokompatibility :
1. Test rťrstu buněčné suspenze ve vy|uhu testova.

ného materiálu
A - buněčnf materiál: heteroploidní buněčná l inie
B _ uspoŤádání.6 variant včetně pozitivní a ne.

gativní kontroly; iedění v17luhu
C - časov17 interval: bunky jsou počítány kaŽd1ich

24 hodin, pokus trvá 5 dní
D _ v1istup: počet buněk v 1 m! v!|uhu, zjištění

závis|osti rťrstové rychIosti na Íedění v1iluhu
E - Úee|em testu je zjistit toxicitu v1iluhu testo.

vaného materiá|u
Test adherence buněk k testovanému materiálu
A - buněčn1i materiál: heterop|oidní buněčná linie
B - usporádání: buněčná suspenze je navrstvena

prímo na testovanyi materiál
C - časov1i lnterva|: 48 hodin
D _ vyistup: buĎky jsou fixovány a po preparační

metodě je hodnocena morfo|ogie adheze
buněk na materiálu pomocí SEM

E - vysazuje se 5000 buněk a V procentech je
vyjádren poměr počtu buněk na kovu k počtu
buněk na sk|e

Dynamick! di|atační test
A - buněčn1Í materiá|: heteroploidní buněčná linie
B _ uspoĚádání: buněčná suspenze je smíchána

s testovanfm v17luhem, kultivační !áhev umís.
těna do kultivačního mikroskopu a bunka do.
kumentovány v určenfch časovyich intervalech

C - časovyi interval: 6 hodin
D - vfstup: obrazová dokumentace umoŽĎuje

E - učelem testu je zjistit, zda a do jaké míry
jsou bunky v1iluhem z testovaného materiá|u
ov|ivněny ve své schopnosti adherovat; test
vypovídá o míre schopnosti buněk to|erovat
v1/|uh testovaného materiálu

Test tolerance buněk V monovrstvě k testovanému
materiálu
A _ buněčnf materiál: heterop|oidní buněčná linie
B _ usporádání: k narostlé buněčné monovrstvě

se priloŽí testovanyi materiá|
C - časovf interva!: 48 hodin
D - vyistup: je hodnocena ve|ikost zÓny odum.

re|yich buněk ko|em testovaného materiá|u
v mikrometrech

E - Účelem testu je zjistit, zda se V narostlé
buněčné kultuĚe, do nÍŽ je piidán pevn1i
vzorek materiá|u, tvoií zÓna odumírajících
buněk a jak je tato zÓna ve|ká; test vypovídá
o to|eranci rostoucích buněk k pevnému
testovanému materiá|u

Test tolerance buněk V suspenzi k testovanému
materiálu
A - buněčnf materiá|: heteropIoidní buněčná linie
B - usporádání: ke vzorku materiálu v ku|tivační

nádobě je pr idána buněčná suspenze
C - časov17.interva|: 48 hodin
D - v1istup:je hodnocena velikost zÓny kolem ma-

teriálu v mikrometrech, kde buĎky neadherují
E - Účelem testu je zjistit, zda se pÍl adherenci

buněk vytvoťí ko|em testovaného materiá|u
inhlbiční zÓna; test vypovídá o mífe to|e-
rování testovaného materiá|u v kritick17ch
buněčny7ch Íázich

Test indukce atypick1ich mitÓz
A - buněčnf materiál: heteroploidní buněčná l inie
B - usporádání: buněčná Suspenze je inoku|ována

na krycí skla nebo jinyi vhodn1i materiál;je ino.
kulováno 6 variant včetně pozitivní a negativní
kontro|y; 4 varianty pňedstavují redění v1iluhu

C - časovf interva|: 72 hodin
D - v1/stup: je selektivně hodnocen počet me-

tafází, počet vícejadernlch buněk, eventu-
e|ní mikrojádra, počet vícepolárních dělení
a stanoven mitotickf index; za mutagenní
je povaŽován materiá|, kterf inokuluje více
jak 5 mitoz ze 100 měrení nebo 5% mitoz
z celkového počtu měťení

E - Účelem je zjistit,zda v Iuh testovaného materi.
á|u inokuluje změny na chromozomech v dlou.
hodobé kultivaci; test vypovídá o schopnosti
materiálu indukovat chromozomové aberace
a tedy o jeho mutagenních v|astnostech

Test indukce chromozomá|ních aberací v bu-
něčné linii (blastogenní efekt)
A - buněčnf materiáI: heteroploidní buněčná |inie
B - usporádání: k buněčné monovrstvě kultivo-

4 .

5 .

6 .
2.

3 .

7.
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vané ve vfluhu materiá|u je pÍidán ko|cemid
a preparovány metafázové chromozomy; je
zde pozltivní a negativní kontrola

C - časov1| interva|:72 hodin
D - vfstup: počÍtajíse strukturální i numerické abe-

race, srovnávané s pozitivní a negativníkontro.
|ou,za nevhodnyi je povaŽován materiál, kten.f
indukuje více jak 5 chromozomálních aberací
ze 100 měĚení nebo 5% chromozomá|ních
aberací z ce|kového počtu měĚení

E - uče|em testu je zjistit míru strukturálních a nu.
merlckfch aberací v závislosti na zkouma-
ném materiá|u; test vypovídá o klastogenním
efektu materiá|u

8. Test indukce chromozomálních aberací v peri-
ferních lymfocytech člověka
A - buněčnf materiál: periferní |idské lymfocyty
B - uspoiádání: p|ná heparinizovaná krev je

ku|tivována V piítomnosti PHA
C - časov1i interva|:72 hodin
D . vfstup:jsou počítány numerické i strukturá|ní"

aberace, srovnání s pozitivní a negativní
kontro|ou, ebeny. s národním standardem;
za nevhodn! je povaŽován materiá|, kterf
indukuje více jak 3 chromozomá|ní aberace
ze 100 meĚení nebo 3% chromozomálních
aberací z ce|kového počtu měiení

E - je hodnocen počet metaÍázi. počet víceja.
dernfch buněk, eventuelní mlkrojádra, počet
vícepolárních buněk a stanoven mitotickyi index

Vfsledky
Hodnocení slitin by|o zaŤazeno do pěti tríd pod|e
stupně cytokompatibility, respektive toxicity. V ta.
bu|ce pro prehlednost by|o dáno i barevné označení.
Bylo navrŽeno následující rozdělení do tríd:
A: bez v1ihrad; naměiené hodnoty by|y na rovni

pozitivní kontroly nebo s minimální odchylkou
B: to|erantní; vykazuje malou negativní odchylku

od pozitlvní kontro|y nebo hodnoty na Úrovni
pozitivní kontroly, ale buĎky vykazují některé
speclfikované atyplcké morfo|ogické změny

C: pÍijatelné; existuje větší odchylka od pozitivní
kontroly, nebo bunky vykazují některé specifi-
kované atypické morfologické změny

D: piijatelné s v1/hradami; existuje velká odchylka
od pozitivní kontroly, nebo existují na povrchu
materiálu toxické oblasti v dťrs|edku vyrazn1ich
|okálních rozdílťt chemického sloŽení

E: netolerantní; hodnoty b|izké hodnotám negativní
kontro|y nebo pií|iš vzdá|ené hodnotám stano-
venfm pro cytokompatibil itu

Pozorované morfologické změny pak byly charakteri.
zovány pĚiiazením číse| k písemnému označenítťídy:
1: abnormal i ta skeletu
2: buřky vytváŤejí vláknitou strukturu

Tab. 1. V,fsledky ÍesÍŮ cytokompatibility a genotoxicity
u slitin s pŤísadou niobu
Tab. í' Resu/Ís of cytocompatÍbility and genotoxicity
in al|oys with columbÍum admixture.

Legenda: Typ testu cytokompatibi|ity: 1 - Test rťrstu buněčné
suspenze ve vfluhu testovaného materiá|u, 2 - Test adherence
buněk k testovanému materiá|u, 3 - Dynamick! di|atační test,
4 _ Test tolerance buněk V monovrstvě k testovanému materiá|u,
5 - Test to|erance buněk v suspenzi k testovanému materiálu,
6 _Test indukce atypickfch mitÓz,7-Test indukce chromozomá|-
ních-aberacív buněčné linii (b|astogenní efekt), 8 _ Test indukce
chromozomá|ních aberací v periferních |ymfocytech č|ověka.
A _ bez vfhrad; naměŤené hodnoty by|y na rovni pozitivní

kontro|y nebo s minimální odchy|kou
B - tolerantní; vykazuje ma|ou negativníodchy|ku od pozitivní

kontro|y nebo hodnoty na rovni pozitivní kontroly, a|e
buĎky vykazují některé specifikované atypické morfo-
|ogické změny

81-tolerantní; vykazuje ma|ou negativní odchy|ku od pozitivní
kontroly nebo hodnoty na rovnipozitivníkontroly, a|e buřky
vykazují ně které specif i kované atypické morfo|og ické změ ny
- abnormalita skeletu

Legend: Type of cytocompatibil ity test: 1 - Cell suspension grow-
th test in tincture of tested material, 2 - Adherence test of cells
and tested mater ia l ,  3 - Dynamic di latat ion test,  4 - Tolerance
test of cells in monolayer with tested material, 5 - Cell tolerance
test in suspension to tested material, 6 - lnduction test of aty-
pical mitoses, 7 - lnduction test of chromosomal aberrations in
cell l ine (blastogenic effect), B - Induction test of chromosomal
aberrat ions in per ipheral  lymphocytes in man.
A - Without any reservation; the measured values were in level

of positive control or with minimal deviation
B - Tolerant; shows only a slight deviation from positive control

or value in level of positive control, but the cells show some
specif ied atypical  morphological  changes

B1-Tolerant; shows small negative deviation from positive
trol or values in level of positive control, but the cel
some speci f ied atypical  morphological  changes
abnormal i ty
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Slit iny s prísadou niobu ukazují, Že jsou pro v1irobu
imp|antát velmi vyihodné. Vykazují ve všech sle-
dovanfch stavech poŽadovanou biokompatibll itu
a to  i  p i i  obsahu n iobu 31% hm. To znamená,  Že
binární systém TiNb umoŽnuje pripravit biokopati.
bi|ní beta s|it iny, které jsou za studena tváiltelné. Je
moŽné tyto sIit iny pro vfrobu implantátťt doporučit.

Diskuze
Na Stomatologické klinice diíve lI. Stomatologické
k|inice je mater iá|ová prob|ematika zkoumána
po někol ik deset i|etí. Biologické testy zde byly
dotváieny do podoby d|e platn1/ch norem. Byly
stanoveny testy cytokompatlbil lty a genotoxicity
nutné pro zkoušení novfch mater iá|r j  [3, 4, 9, 10,
11l. ZároveĎ byly vytvoieny i testy alternativní.
V současné době jsou právě materiá|y ve!mi sledo.
Vanou oblastí vedle povrchu imp|antát . Materiály
vhodné k implantologicki/m čel m jsou t i tan,
tantal ,  niob a z irkon. Další moŽností jsou s! i t i .
ny vytváĚené právě z kombinace těchto prvkťr.
Hovoiíme o blnárních s| i t inách na bazi  spojení
titanu s ostatními prvky. Jedná se o tzv. beta s|it iny.
Další moŽností jsou s l i t iny na bazi  spojení t i tanu,
tantalu a niobu, které se jeví pro imp|antoIogi i
perspekt ivní.
Existují j iŽ uŽívané mater!ály pro pov|akování
na bazi nitridu titanu a nitridu zirkonia. A právě
u druhého jmenovaného mater iá lu jde o sníŽení
uvolnění iontťr z materiálu, kterf je pov|akován.
Další pozitlvní skutečnostíje sníŽená afinita k p|aku
(grantovy7 projekt lGA MZ Čn ruolz356.3) Í7, B, 12!.
Vfsledky novlch sl it in nabazi spojení titanu a ni.
obu ukazují perspektivu pro da|ši uŽiti v ob|asti
orá lní imp|antologie.

Závér
Testované materiály binárního charakteru na bazi
titanu a niobu prokázaly biokompatibil itu. Nebyla
zj ištěna korelace na hmotnostním podí|u niobu
ve s l i t ině TiNb a biokompatibi l i tě mater iá|u. Tato
beta s l i t ina se jeví perspekt ivní pro další implan-
toIogické vyuŽití.

Cetá studie je součástí projektu MŠMT č. 1M052B
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Abstrakt
U titanovfch beta slitin s|oŽenfch z titanu, h|iníku aŽe|eza by|y studovány jejich mechanicko
fyziká|ni v|astnosti a mikrostruktura. By|y testovány rŮzné zp soby lití TiA!Fe s|itin, jejlch změny
během tváĚení, Žíháni avytvrzení za r zn1/ch teplot. Bylo zjištěno, Že deformací za studena,
vytvrzováním nebo kombinací obou těchto postupti lze měnit mechanické v|astnosti TiAlFe
slltin v širokém rozmezi. Dá|e byly s|itiny podrobeny séril bio|oglck1ich test pro posouzenÍ
jejich biokompatibi|ity a genotoxicity. Vfsledky těchto biotest , zejména testu adherence
buněk, potvrdily velmi nízkou biokompatlbilitu TiAlFe slitin a jejich nevhodnost pro vfrobu
implantátu a dalších chirurgickfch pomťrcek.
Klíčová slova: titan, slitiny, biologické testy, kompatibi!ita, dentální implantáty.

biokompatibility avhodnosti pro aplikaci

Abstract
Microstructure, mechanical and physical properties were studied in alloys composed of
aluminium and iron (TiAlFe). Different casting technologies of TiAlFe alloys worrl
changes occurring during their formation, annealing and hardening were stueJied, lt
out, that mechanical properiies of FiA|Fe a||oys can be changed during proc$$$$Ě
deformation, hardeníng or combination of these two techniques. TiA|Fe a||oys wefě
a series of biological tests in order to evaluate their biocompatibility anrl -clcttQ
these biotests, the test of ce|l adherence in particu|ar, showed that TiA|Ftl fil|gyí
biocompatibility. Therefore, TiAlFe alloys were determined as unsuitatrlc fr:r
implants and surgical tool production.
Key words: t i tanium, al loys, biological  tests, compatibi l i ty,  c lr ' ;ntrr l  i rrtpl

Uvod
V k|lnické dentální praxi se titan a sl it iny tltanu vy.
uŽívajt nejčastěji pro v1frobu protetickfch náhrad,
dentálních implantáttj, korunek a l it i i lch konstrukcí
částečnfch snímatelni/ch náhrad (McCracken 1999)

[6]. Pokroč||é
v oblasti
v součagnÓ dgb*'
(Roach 2007) [9lf
m ate r| á | ová :...-..É'tt|
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jejich vysoká biokompatibil ita. V posledních letech
jsou predmětem vfzkumu rťrzné fyzikální, chemické
a biologické interakce titanovfch slit in, jako na.
príklad náchylnost ke korozi (Chatuvedi 2009) [4]'
buněčná toxicita a ce|ková biokompatibll ita (Yu et
a|.2004) t11]. V současné době se testováním tita-
novfch slitin zabyvajÍ piedevším Vysoce specializo.
vaná pracoviště kombinující v1/zkum materiálov1/ch
vlastností a k|inické studie. Pos|ední práce ukazují,
Že mezi vhodné piísady do titanov1ich slitin, které
jsou Vysoce biokompatibilní, patrí predevším niob,
tantal a zirkonium (Nilnomi et a|. 2005, Bartáková
et al .  2009) Í2,7l .Tyto pĚísady označujeme jako
legující prvky. Jejich váhová procenta se pak pouŽí-
vají pro označení slit iny a tvoÍíjejí identif ikační kÓd,
napiík|ad Ti36Nb6Ta pro príměsi niobu a tanta|u
(Kuderman et al .  2008) ts l .
Podle modifikace krystaIové miíŽky slit iny rozlišu-
jeme ti i kategorie titanovfch slit in: o sl it iny, B sl it iny
a sl it lny o . B. Mezi o sl it iny, které jsou charakteris.
tické šesterečnou krystalovou mťíŽkou, se počítají
slit iny TiA|, ve kterfch prisobí AI jako stabil izátor q
fáze. Slitiny TiAl dosahují velmi dobr1ich pevnostních
vlastností. V beta sl it inách jsou atomy usporádány
do kubické krysta|ové mríŽky. P|ítomnost malého
mnoŽstvi Že|eza (Fe) ve s|itině stabi|izuje její Btázi.
Na stomatologické klinice Masarykovy univerzity
v Brně se dlouhodobě zabyváme prob|ematikou
v1ivoje moderních titanov ch s|it in pro dentální
medicínu a hodnocením jej ich biokompatibi l i ty.
V pos|edních desíti |etech jsme testovall desítky
titanov1ich B slit in s rťrznfmi podíly |egujících prv.
kťr: niob (Nb), mo|ybdem (Mo), tanta! (Ta), vanad
(Va)' Že|ezo (Fe) - prehlednéviz napi. (Bartáková
et a|. 2007) Í1l. Zatímco dosud získané vyisledky
potvrzují vhodnost sl it in TiTa a TiAlNb pro dentální
implanto|ogii, sl it iny obsahující Fe se jevíjako méně
vhodné. Tato studie prináší preh|ed prob|ematiky
uŽiti Fe jako legujícího prvku v titanovyich slitinách
a detai|ní rozbor vfsledk materiálovfch testrj
a biotestťr, které potvrzují nízkou biokompatibi|itu
TiAlFe s l i t in.

Materiá| a metody
Složení testovanych slitin
Byly odlity a studovány dvě zák|adní skupiny, jed-
nak q s l i t iny legovány h| iníkem, jednak moderní
B s|itiny s príměsí Fe a dalších |egujících prvk .
V tomto článku se zaměťujeme pouze na B slit iny
TiAlFe. Bylo pťipraveno celkem 5 slit in s odstupno.
vanfmi obsahy Že|eza. Z materiálového hlediska je
mnoŽství a forma Fe prítomného ve slit ině závis|é
ríá::techno|ogii t ití, zejména pouŽité tep|otě. Pii
tep|otě 595 .c dochází k eutektoidní transformaci,
pri .níŽ se ,tvoÍí eutektoid qTi s intermeta|ickou fází
TiFe (detailněji viz Vfsledky a d!skuse). Maximální

rozpustnost Že|eza v tuhém roztoku je 0,047 % hm,
S h|iníkem tvoií Že|ezo intermeta|ickou fázi FeAl.,
vznikající eutekticky pri 655 "c. V ternárním sys-
tému je pravděpodobnf v1iskyt binární fáze FeTi
a nelze vyloučit i pňítomnost fáze Fe(Ti'Al)., kde
titan mtjŽe b1it částečně substituován hliníkem. Proto
byIy testovány celkem ti i technologické postupy
prípravy TiAlFe s l i t in: | i tí,  Žíhání pr i  650 a 950 "C.
RovněŽ byly pouŽity dva rrjzné zpťrsoby och|azování
TIAIFe slit iny.

M ikrostruktu ra litych sl itin
Pomocí optické mikroskopie byla sledována mi.
krostruktura sl it in ve stavu po od|ití a Ve stavu
po Žíhání 650 "C l15 min. ,  850 "c/10 min. ,  a  950
"C/1Omin. s och|azením v peci. Cílem Žíháni pťi
650 "c bylo predevším odstranění pnutí po odlití
a rych|ém ochlaizeni. od Ž|hání pri 850 a 950 .c

jsme očekávali vytvoňení více rovnováŽné struktu.
ry v dťrsledku pomalého piechodu pĚes transfor-
mační pásmo B --+ q. Pri hodnocení mikrostruktur
byla vyuŽita kvantitativní strukturnÍ ana|yza. Dále
byly vybráné vzorky s|edovány pomocí iádkovací
elektronové mikroskopie s moŽností mikroana|yz
strukturních objektťr. Pro strukturní stavy s|it iny byl
měren objemov podí| jednotliv1ich, meta|ograficky
odlišitelnych tází. Pomocí bodové ana|yzy s vyuŽitím
automatické ana|yzy obrazu by| měien objemovy
podíl martenzitu (fáze al),fáze beta a intermetalické
fáze na bázi Že|eza.

Te sty b i oko m p ati b i I ity
Podle standardních metodik (detai lní popis v iz
Bartáková et a|. 2009) [2] byly provedeny testy bio.
kompatibi|ity sIit in TiAlFe. Z ceIkového počtu 9 bio-
testťr zde uvádíme pouze 4 h|avní, které majívfznam
z hlediska kvantiflkace celkové biokompatibility tes-
tovaného materiá|u (ukazují na nedostatečnou bio-
kompatibilitu TiAlFe slitin). Zák|adem provedenlch
zkoušek byI test rrjstu buněčné suspenze ve v1/luhu
testovaného materiálu s!it iny TiAlFe. Tento vstupní
test je méně citl iv1i a umoŽĎuje v podstatě pouze
vyloučit toxické materiály. U méně biokompatibiIních
s|itin je však rychlost rťrstu buněčné suspenze niŽší
a test dává i určitou moŽnost diferencovat vlastnosti
hodnocen1/ch materiálrj. Dalším pouŽitfm testem
byl test adherence buněk (heteroploidní buněčná
linie) k testovanému materiá!u TiA!Fe slit iny. Na vá-
lečky o rozměrech 8 x 3 mm bylo Vysazeno 5000
buněk a po 48 hodinové expozici by! pomocí sEM
porovnán konečn1i počet prichycen1/ch buněk oproti
počtu buněk na kontro|ním skleněném standardu.
Dalším testem by| dynamickf dilatacní test, kter1i
určuje do jaké míry jsou bunky ovlivněny vfluhem
z testovaného TiA|Fe materiálu ve své schopnosti
prichytit se na skleněn1i substrát a rozšíĚit své
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membrány. Pos|edním pouŽitfm testem byl test v1i.
skytu atypickyich mitÓz, kter1i byl prováděn na krát.
kodobě kultivovanyich Iidsk1ich lymfocytech. Bylo
hodnoceno 100 měĚení, hodnocen počet metafázi,
počet vícejadern1ich buněk a by| stanoven mitotickyi
index. Test vypovídá o mutagenních v|astnostech
tostovaného materiá|u. PĚi pĚekročení hodnoty 5 %
aberantních mitÓz je testovanf materiáI povaŽován
ra mutagenní.

Vfs ledky a diskuse
Testované slit iny TiAlFe měly si lnou tendenci k vy.
tvrzování intermetalickou Íázi. Prl nejniŽší koncen.
traci Fe je struktura tvoÍena martenzitem (Íáze al)
e Jemnfmi částiceml vyloučené intermeta|ické fáze
(obr. 1). Vliv Žihání pii 650 oC se neprojevil. Teplota
B50 a 950 "c s och|azením v peci nepotIači la
ffiartenzitickou transformaci, a|e měla za následek
preclpitaci intermeta|ické fáze na rozhraní marten-
eltlck ch desek (obr. 2).

.ÉÉr. 1, Stitina
'#ly, i. Ti sAl

Ti 5AI 1Fe, lity sÍay
1Fe alloy, casť state

Qan 2, Stitina Ti 'At 1Fe, 950 "C/10 min.
Ftg z, Ti 5Al 1Fe alloy, 950 'c/10 min

3,ffirtoucím obsah emŽe|eza ve slitině se mírně sniŽo.
E| pooil martenzitu. RovněŽ se s rostoucím podítem
*|era ve slitině objevovaly ohraničené ostrrjvky fáze a

a zvfši| se podíl částic intermeta|ické fáze. Tyto částice
jsou u rychle och|azenych vzorkŮ jemné, globulární
a u pomalu ochlazenfch vzork se vylučujína rozhra-
ních martenzitu ve formě destiček. Vllv Žíháni vyrazně
neprojevuje, jest|lŽe podíl Fe nepiesáhne 6 % hm Fe.
PÍl vyšším obsahuŽe|eza byly mezi stavem po odlití
a po Žíhání projevují vyrazné morfologické rozdí|y
vyloučené intermetalické fáze. V litém stavu je pre.
cipitát TlFe ve|mijemni/ (obr. 3)' Morfologie struktury
po Žíhání 850 a 950 .C s och|azeni v pecije od|išná.
Tento reŽim vedl ke vzniku dvoufázové struktury Vy.
tvrzené destičkami intermetalické fáze (obr. 4)

Obr. 3. Slitina Ti 5Al 1)Fe, lity stav
Fig. 3, Ti 5Al 1Fe alloy, casÍ sťaťe

Obr. 4. Slitina Ti 5Al 10Fe, 850'C/10 min.
Fig. 4. Ti 5Al 1Fe alloy, 850 "C/10 min

Zjištěné objemové podíly martenzitu (Íáze al), Íáze
beta a intermetalické fáze nabázi Že|eza byly závislé
na obsahu Fe ve s|itině a na teplotě Žíháni. obecně
lze konstatovat, Že podíl martenzitu ve slitlně k|esá
se zvyšujícím se obsahem Fe v TiAlFe slitině. Pok|es
mnoŽství martenzitu je rych|ejší, jest|iŽe slitinu
ochlazujeme. Naopak, se zvyšujícím se
roste podíl beta fáze ve vfsledné slitině.
jsou souborně prezentovány v tabulce č' 1.
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Tab. 1. Vysledky kvantitatÍvní strukturní analyzy
u vzorkŮ slitin TiAIFe
Tab' 1. Resulťs of quantitative structure analysis of
TiAlFe alloy samples

Obsah
Že|eza
Í%hml

objem. podíl
precipitátu

Í%l

objemovf podíl
martenzitu

lY"l

objemovf podíI fáze beta
Í%"l

Liry
stav

Žinani
950 "C

LitÍ
stav

Teplota žíhání fCl LitÝ
stav

Teplota žíhání ťC]

650 850 950 650 850 9s0

1 . 1 1,2 3,6 77 77 55 50 1 5 12 E 5

2.69 8 ,1 52 60 55 50 45 40 40 40

4.22 4,8 10,9 45 40 60 60 45 45 35 35
7.38 7,9 13,7 12 12 37 35 80 80 55 45

10 .18 10,3 24,1 7 7 35 35 95 90 55 55
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Emo
15

r- 350

3{t0
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250
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obr' 5. Závislost tvrdosti na objemovém podílu
martenzitu
Fig. 5. Hardness dependent on mantensite portion

o 20 
,#.,u." o"o.hl 

30 í00

obr. 6. ZávislosÍ Ívrdosti na objemovém fáze beta
Fig. 6. Hardness dependent on beta phase volume

Získané v1/s|edky ukáza|y závis|ost tvrdosti TiAlFe s|itiny
na objemovfch pod í l ech vylo učen y ch tází: ma rtenziti cká
t?'so/ (obr. 5) a podí| Íáze B (obr. 6). Tvrdost je vyšší
pÍivyšších podílechfáze F a s rostoucím podí|em mar.
tenzitu klesá. PĚi lnterprďaci těchto závis|ostí je však
nutno si brát v vahu, Žezahrnují i Íaktor rťrznfch reŽimrj
tepe|ného zpracování. NapĚík|ad u rychle och|azenfch

500

E

E noo
1t

F

A^. p

. i
.^.

* ď ^

Vzork precipitují intermetalické fáze ve formě jemnfch
g|obu|árních částic, a tím l vytvzovací efekt je vyšší.
Současně je u těchto stavťr vyšší podí| táze beta, coŽ
zdán|lvě ukazuje na vyššítvrdost této fáze.
V1is|edky testu r stu buněčné suspenze Ve v1iIuhu
z TiAlFe slitin jsou uvedeny na obr. 7. Pr běhy zjiště-
nfch závislostí ukazují kinetiku rťrstu bu něčné suspenze
pro slitiny s r znou koncentra cÍ Že|eza pro |ityi stav, stav
po Žíhánípri950 .C a ochlazení v peci. Pr běhy kinetik
jsou shodné a rozdílné tepelnézpracováníTiAlFe slitiny
se neprojevilo. Lze tedy konstatovat, Že slitiny legované
Že|ezem hodnocené tímto testem nevykazují vyrazné
toxické v|astnosti.

Lltf stav 950 oClpec

-f- 1,10 TcFe -+ 10,18 e/sEc & 1,10 7cT'e -rar l0rl8 %Fc

í5(x,00

{250m

ífit000

75{t00

5{Xr00

25{r00

0

Doba expozice [hl

obr,7. PorovnánÍ kinetiky rťlstu buněčné suspenze
po^rŮzném tepelném zpracování u stitin TiAlFe
Fig. 7. Comparison of kinetic growth of cell suspen-
sion after thermal procedure in TiAlFe alloys

Test adherence buněk k TlAlFe slitině ukáza| príznivější
vlsledky u vzork Žíhanyich pii950.C a ochlazovanfch
v peci. Nicméně, ve všech pĚípadech byl podíl adhero-
vanyich buněk ma|f a dosahova! hodnot 60 _ 75o/o, coŽ
je hodnoceno jako nevyhovující (obr. 8). RovněŽ V po.
rovnání s ostatními legujícími kovy jsou tyto naměiené
hodnoty adherence buněk u slitin obsahujících Fe ve|mi
nÍzké. DoplĎkovf test sledující procento pokrytí povrchu
kovu bunkami po 60 min' expozice u slitin Ti obsahují-
cích jednotlivě pÍísady (Ta, Ni, V Mo) v rozmezí7 _ 10
%hm prokázal dílčí nevhodnost vanadu a nevhodnost
Fe (obr. 9).
D |eŽitá zjištění ukáza|dynamickf di|atačnítest (obr. 10).
Procento dilatovan1/ch buněk je v porovnánís pozitivním
standardem nízké. Horší v1isledky prines|y testy u vzorkťl
poma|u ochlazenfch. Srovnánív|ivu Fe na dilataci buněk
bylo uskutečněno doplĎkovyim testem na slitinách titanu
s koncentrací legujících pĚísad 7 . 10 %hm pro |ltf stav
a pro stav po Žíhání pri 950 oC s ochlazením v peci.
V obou porovnávanfch stavech mě|y dobrou kompatibi|itu
slitiny legované Mo, Ni aTa. Slltiny s V mě|y hodnoty,
které neumoŽĎují označit je jako biokompatibilní, ale
jen jako biotolerantní. Slitiny s prísadou Že|eza by|y jiŽ
na hranici toxicity.
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obr. 8. Vliv koncentrace Fe a tepelného zpracování
na adherenci buněk
F:ig. 8. lnfluence of Fe concentration and thermal
tt:ocedure on cell adherence
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obr. 9. Vliv Fe a ostatnÍch legujÍcích prvkŮ na ad-
herenci buněk
Fig. 9. lnfluence of Fe and other alloying elements
nr; cell adherence
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obn 10, V!,sledky dynamického dilatačnÍho testu
u slitin TiAlFe
Fig" 10. Resulťs of dynamic dilatation ťesť in TiAlFe
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V;/s|edky testu indukce atypickyich mitÓz rovněŽ
ukáza|y na nevhodnost Fe z hlediska biokompatibi-
|ity. Vyšší podíl intermetalické fáze ve slitině TiAlFe
pii tepelném zpracování za 650/950 .c nepÍíznivě
ovlivĎuje počty atypick1/ch mitÓz (obr. 11). Tento test
prokazuje, Že Že|ezo pťrsobí neŽádoucí změny buněk
a nelze vyloučit ani jeho karcinogenní efekt.
U tohoto testu by|o u slitin s prísadou Že|eza u 100
hodnocen1ich buněk u stavťr po Žíhání pii 650 a g50
.C zjištěno 10 a 11 atypickfch mitÓz, coŽ je neprija-
telné' Slitiny s ostatními legujícíml pĚísadami (V, Nb,
Ta, Mo) a slitiny Že|eza v litém stavu byly v ob|asti
normálních hodnot (obr. 12).

2.T 1.22 7.38 í0.|8
KoncenÍrace že|eza [%hml

obr. 11. Vliv tepelného zpracování na vyskyt aty-
pickych mitÓz
Fig. 11. lnfluence of thermal procedure on appea-
rance of atypical mitoses
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obr. 12. Porovnání vysledku ťesÍu indukce atypic-
kych mitÓz
Fig' 12, Comparison of Íesť results of atypical mi-
Íoses induction

Velmi špatnou biokompatibilitu s|itin |egovanfch Že-
|ezem ukazuje tabulka 2, kde jsou prehledně shrnuty
a vyhodnoceny hodnocené testy biokompatibi|ity.
Slitlny TiA|Fe byly celkově hodnoceny pĚeváŽně
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jako biologicky netolerantní. Mírně |epší vfsledky
byly zjištěny pouze po ve|mi pomalém ochlazování
v peci. Získané poznatky je moŽno shrnout, ŽeŽe|ezo
jako piísada do titanov1ich slitin není pÍijatelné a tyto
slitiny se na vyirobu implantátťr nehodí.

Tab. 2. Vysledky vybranych ÍesťŮ cytokompatibility
u slitin s pfísadou Železa' Hodnocení biokompatibi-
lity: A = bez vyhrad, B = tolerantní, g= pŤijatelné, D
= netolerantnÍ, D3 = buĎky adherují jako ostrťlvky,
E = toxické
Tab. 2, ResulÍs of se/e cted ťesÍs of cytocompatibility
in alloys with iron admixture. Evaluation of biocom-
patibÍlity: A - without any reservation, B _ tolerated,
C _ acceptab|e, D _ Íntolerable, D3 _ cel/s adhering
in island form, E _ toxÍc

KoncenÍae
Fe(% hm)

Tep|né
zpnacování

nlst
suspenze

test
adherence

hst
dilatace

at)/rxxé
mitÓzv

Celkové
hodnocení

1 ,1

litÝ sbv A D3 A neto|enanhí

650.CÁrcda A D3 c D neto|enanhí

950'Ooec A D E E netdenanhi

2,69

|itÝ stav A D3 c A neblenanhí

650 "CÁrcda A D3 D E neberanhí

950 "Opec A D E E neto|enanhí

4,2
lit! sbv A D3 D A netoleranhi

650 "CÁoda A D3 U D netolenanhi

950'0pec A D E D neto|emhí

7,38

lit! stav A D3 D A netoleranhi

650.cÁ/oda A D3 D D netoleranhi

950'Opec A D tr D neblennhi

't0,18
litf sbv A D3 D A neto|enanhí

650'C /oda A D3 D D neb|enantní

950'C/pec A D E D netolenanhi

Závér
Uskutečněné materiá|ové testy a testy biokompa.
tibi|ity prokáza|y, Že titanové s|itiny obsahující Fe
nejsou vhodnfml materiály pro aplikaci v dentální
medicíně. PĚíčinou nevhodnosti je vylučování částic
intermetalické táze TiFe a uvo|Ďování lont Že|eza
z této táze. Proto ne|ze doporučit vfvoj dentálních
implantátrj na bázi TiAlFe slitin. Mnohem perspek.
tivnější jsou pr o tyto Úče|y slitiny s piídavkem Zr
a V, jak o tom svědčí naše další současné studie
(Bartáková et al., in press) [3] l poznatky zahraničních
pracovišť (Niinomi 2008) [7]. RovněŽ stitiny titanu
s prídavkem niobu (napi. Srimaneepong et a|. 2008)
[10] a platiny (Yamazoe et a|. 2007) [12] se jevíjako
VeImi perspektivní.

Tato práce vycházi z projektu MŠMT č. 1Mo528 -
Stomatologické vlzkumné centrum a z projektu MPo
Čn poxRoK č,. 1H-PKI14.
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Abstrakt
Autori sa zaoberajri rekonštrukciou uzkeho a|veolárneho v1/beŽku maxily pred imp|antologickfm
ošetrením a|ebo v rámci daného ošetrenia , Úzky a|veolárny hrebeĎ je spÓsoben1i spontánnym
hojením a|veo|u po strate zuba rÓznej etio|Ógie. Defekt spÓsobuje funkčné aj estetické t'aŽkosti
v imp|anto|ogickom a nás|edne protetickom riešení straty zuba. Autori popisujÚ augmentačnu
operačn techniku rekonštrukcie alveo|árneho hrebeĎa pomocou palatiná|neho periostá|neho |aloka.
K|'ričové s|ová: augmentácia, periostá|ny |a|ok, kostn defekt, dentá|ny imp|antát.

Abstn^act
Tlre authe i"s deals ll'llth reeonstnuction cí *: Í.iarrc}w aiveoiar prc**ss cí ine rnaxiila bgfoi"c c;. cur!ng
ir:'ipian'l*l';gical tr*atm*r:t. Dcii*i*pni*:nt rsf a n'ar:*l* alv**iar i"i*gc ;s ,;auseii i:1t spe ntan**us
neelir;g c.i aiveoiae ef'l*i.'tocth lcss ef enii etí.li*i,:gy. Tl:e ri*ť*ci caus** tuncticnai anej esi'i.ietli:
cjif f iculties during irnpiar.ltc|*gi*ai ti-catr.rlu*i,lt as' 'ryr;l i a* in ti:ee sui;scqu*nt prnih*ti* snluticn cí
ir;ctlr i+pr!a,:*i"'lrent. Tha auti:*1":it c!*s*rib* augli-ir:i:iirrr, cpe;iai:r:*;ri pi-e,;u*ii-ir*;{ i;f re'**lisii"ucf iitg
th.r:- alileciar riuge fur7 nreai"ls cť paiatir.r* ;:*ri*stcal gratt.
!'{-.g't.i i,.-;i ig"cis: *ugi:ier:taii*rt, Í::*l.i*gic*! i;rafí, *t.l i. l '; l dcťelct, deniai irrr.iIani"

Úvod
Strata frontálneho zuba maxi|y mÓŽe spÓsobovať pa-
cientovi fu n kčné a estetické t aŽkosti. DÓsled kom I uxácie,
subluxácie zuba alebo fraktÚry radlxu zuba je často
poškodenie vestibulárnej steny a|veolu. Vyisledkom
hojenia takto poškodeného alveolu je anteroposteriÓrne
zuŽenle a|veolárneho hrebeĎa v mieste straty zuba (obr.
1, 11). Chyibajuci objem tkanív z vestibulárnej strany
spÓsobuje nema|é taŽkostl pri zhotovovaní funkčne aj
esteticky vyhovujÚcej protetickej náhrady. Ajv prípade
dostatočnej ponuky kostného tkaniva pre aplikáciu
implantátu je potrebné rekonštruovat' defekt prednej
steny a|veo!árneho h reb e a z dÓvod u zabezpečen ia

. .dostatku mákkfch tkanív pre formovanie marginálnej
gingívy okolo budÚcej protetickej náhrady (obr. 14, 15).

Materiál a metodika
Pred protetická rekon štru kci a vesti bu Iárnej ste ny a lveo.

!árneho v1/beŽku po strate horného frontálneho zuba je
potrebná z dÓvodu zaistenia dostatku mákk1ich gingi.
vál nych tkanív pre mode|áciu krčkovej ob|asti protetickej
náhrady v imp|anto|Ógii (červeno.bie|a estetika).
Na rekonštrukciu vestibu!árneho kostného defektu
alveo|árneho vfbeŽku maxi|y sa pouŽívajÚ tri základné
techniky:

_ náhrada kostného tkaniva
štepom,

_ náhrada kostného tkaniva
augmentačnlmi materiá|mi,

_ rekonštrukcia vesti bulárneho defektu paIati ná! nym
periostálnym |alokom.

Posledne menovaná operačná technika sa pouŽíva:
a)V prípade, Že strata kostného tkaniva nie je vyrazná

a umoŽnuje aplikáciu imp|antátu. Ponuka mákkfch
tkanív je však nedostatočná pre vyhotovenie funkč-
nej červeno.bielej estetiky.

auto|Ógnym kostn1im

rÓznymi synteticklmi
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b) Po osteointegrácii implantátu s augmentáciou
vestibu lárnej steny alveolá rne ho h rebeĎa kostn1im
alebo synteticklm materiá|om, avšak s nedo-
statkom mákkyich tkanív pre vyhotovenie dobrej
červeno-bie|ej esteti ky.

c) Po zhojenej rekonštrukcii defektného alveo|árneho
hrebeĎa kostn1im a|ebo syntetick1im materiálom.

o peračná tech n ika vyuŽíva pod loŽen ie vesti bu|árnych
mákkfch tkanív nad defektom vlastnfm periostál.
nym Ialokom získanfm z ob|asti zadnej, palatinálnej
steny a|veo!árneho hrebeĎa maxily. Vi/sledkom je
rekonštrukcia anatomického tvaru prednej steny
alveolárneho hrebeřa. T1imto procesom je zabez-
pečená dostatočná ponuka mákklch gingivá|nych
tkanív pre funkčnrj a estetickÚ modeláciu krčkovej
oblasti protetickej náhrady.
Slizničn! rez sa vedie na vrchole alveo|árneho hrebeĎa
a stredom lnterdentálnych papí|. Pokračuje okrajovfm
rezom prib|iŽne do rovne stredov susednlch zubov,
vestibulárne aj palatiná|ne. Vrcho|ová sliznica sa
postupne naostro preparuje od periostu pa|atiná|nym
smerom (obr. 2, 3). HÍoka preparácie je cca 8 - 10 mm.
Širra preparácie kopíruje šírku alveo|árneho hrebeĎa
medzi susednyimi zubami. v níbke 8 - 10mm pod
odpreparovanou sliznicou na podnebísa robí rez peri.
ostom. Periostálny lalok sa opatrne odde!'uje od kosti
podnebia a spo|u s vestibulárnym mukoperiostom sa
odde|'uje od vestibulárnej steny alveolárneho hrebeĎa
(obr. 4). Tfmto procesom je odhalenf kostnf alveolárny
hrebeř s vestibu|árnym kostnfm defektom. Vyplnenie
kostného vestlbulárneho defektu je docielené vlastnfm
periostálnym lalokom z podnebia - jeho preklopením
E zrolovaním pod vestibu|árny mukoperiost (obr' 8, 9,
12). Následne sa suturuje vestibu|árna a palatiná|na
B|iznica ,,side to side... V prípade aplikácie implantátu
(obr. 5, 6), ktor1i je dostatočne fixovanf v kostnom
tkanive (min. 35 Ncm), v tomto operačnom zákroku
Upravujeme marginálnu sliznicu okolo vhojovacieho
Valčeka alebo nadstavby (obr. Z 10' 13).

.. 1. Zt1ženie alveolárneho hrebeĎa po strate zuba
(Foto: Eurodent medima, s.r.o.)

g. 1. Narrowing of the alveolar ridge after loss of 24th
rth. (Photo: Eurodent medima, s.r.o.)

obr. 2. Preparácia sliznice podnebia
(Foto: Eurodent medima, s.ro.)
Fig. 2. Preservation of the palatal mucose membrane.
(Photo: Eurodent medima, s.r.o.)

obr. 3' Preparácia periostálneho laloka od podnebia
(Foto: Eurodent medima, s.r.o)
FÍg, 3. Preservation of the palatal periosteum.
(Photo: Eurodent medima, s.r.o.)

o b r. 4. P re kl o pe n i e pe ri o stáI n e h o a m u ko pe ri o stál n e h o
laloka a obnaŽenie kostného alveolárneho hrebeĎa
(Foto: Eurodent medima, s.ro.)
Fig. 4. Overturn of periosteal and mucoperiosteal
membranes and exposure of the bony alveclar ridge.
(Phota: Eurodent medima, s.r.o.)
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obr. 5. Aplikácia enoseálneho implantátu
(Foto: Eurodent medima, s.r.o)
Fig. 5. AppticatÍon of implant. (Foto: Euradent medima,
s.i:o.)

obr. 6. lnzerovany dentálny implantát
(Foto: Eurodent medima, s,r.o.)
Fig. 6. Advertised dentaÍ implant.
(Photo: Eurodent medÍma, s.r,o,)

,ďir.7. 
Aplikovaná nadstavba na implantáte

(Foto: Eurodent medima, s.r-o)
Fig,7, ApplÍed implant abutment"
(Photo: Eurodent medíma, s.r.a')

obr. 8. Nadvihnuty mukoperiostálny lalok s periostálnym
lalokom (Foto: Eurodent medima, s.r.o.)
Fig, 8, Lifted mucoperisoteal and periosťeal mem-
branes. (Photo: Eurodent medima, s.r'o.)

obr. 9. Vsunutie periostálneho laloka pod vestibulárny
mukoperiost (Foto: Eurodent medima, s.r,o)
Fig, 9' Periosteal membrane Ínserted under the ves.
tibutar mucoperiost. (Photo: Eurodent medima, s.r'o')

obr. 10. Sutura ,,side to side,, na vrchole alveolárneho
hrebeĎa po (lprave okolo nadstavby implantátu
(Foto: Eurodent medima, s.r.o)
Fig. 10.,,Side to side" sutura on the top of alveolar
ridge after modÍfication af implant Crwon surrounding.
(Photo: Eurodent medÍma, s,r'o,)

obr. 11. Z(lŽen!, alveolárny hrebeĎ po strate zuba 21
(Foto: Eurodent medima, s.r.o)
Fig, 1Ť, Narrawed alveolar rídge after /oss of the 21't
tooth. (Photo: Eurodent medima, s"r.o.)

i
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obr. 12. Vsunuty periostálny lalok pod mukoperiost
vestibulámej strany alveolárneho hrebeĎa s inzerovanym
dentálnym implantátom a aplikovanym vhojovacím
valčekom (Foto: Eurodent medima, s.r.o.)
Fig. 12. Periosteal membrane inserted under the
mucoperiosť of vestibu|ar wall of alveaolar ridge with
advertised dental implant and applied healing cy|Índer,
(Photo: Eurodent medima, s.r.o.)

obr. 13. Sutura sliznice na vrchole alveolárneho
hrebeĎa okolo vhojovacieho valčeka
(Foto: Eurodent medima, s.r.o.)
$ig. 13. Mucose membrane sutura an the top of alve-
olar ridge around healing cylinder. (Photo: Eurodent
tnedima, s.r.o.)

obr. 14, Aplikovaná nadstavba na implantát po 14 dnoch
od operácie (Foto: Eurodent medima, s.r.o.)
Firx' 14' Abutment apptied on impÍant, 14 days aftei"
o;;eration. (Photo: Eurodent medima, s.r.a.)

obr. 15. Pohťad na anatomicky tvar alveolárneho
h re b e Ď a p o c h i r u rg i c ko - p roteti ckej re ko n št ru kc i i
(Foto: Eurodent medima, s.ro)
Fig, 15, VÍew of anatomical shape of alveolar rÍdge after
surgical and protttetic reconstruction. (Photo: Eurodent
medÍma, s.r.o,)

Vfs ledky
Popísaná chirurgická metÓda je pre pacientov
nenáročná. V dobre aplikovanej loká|nej anestézii
s vazokonstričnou prísadou predstavuje pre pa-
cienta vel'ml ma|u operačnÚ zát|aŽ. Aj pooperačn1/
priebeh je dobre kontrolovatel'n17 vhodnou analge-
t ickou l iečbou. Pooperačnf edém je mierny a do
troch dní sa Úplne stráca. Náročnosť uvedeni/ch
v1ikonov spočíva v zabezpečení vysokej atrauma.
t!čnosti práce s mákk1imi tkanivami. Predpokladom
je dostatočná erudovanosť operatéra a uzkostlivé
dod rŽiavan ie pri ncípov fyziolog ického operova n la.
Pr i  zabezpečení atraumatickost i ,  asept ickost i
a rfchlost i  operácle nie je potrebné ant ibiot ické
krytie. Pacient je podrobne informovanyi o domá-
com vykonávaní pooperačnej hygieny v ob|asti
operačného pol'a.

D iskus ia
Problematika rekonštru kcie alveolárneho h rebeĎa
bo|a a stáIe je vel'mi dÓleŽitou častbu rekonštrukč.
nej Ústnej chirurgie. Defekty st i  spÓsobované
rÓznymi mechanizmaml. Najčastejšie vznikaju
po extrakciách zubov z dÓvodu atrofle kosti ex
inactivitatem. ovel'a váčšie defekty vznikajÚ v dÓ.
sledku ťaŽk1ich foriem parodontitíd, traumatickfm
mechanizmom, ale aj iatrogenizáciou pri nešetrnej
extrakcii zuba, Spomínané prevaŽne kombinované
defekty alveo!árneho v1ibeŽku robia najváčšie
problémy v estetickom Úseku čel'uste pri stratách
jednotliv1ich zubov. V poslednfch rokoch sa čoraz
viac upriamuje pozornosť na dokonalÚ prirodzenÚ
červeno.bie|u estetiku, čo vyŽaduje v niektorfch
prípadoch vel'mi z|oŽité terapeutické chirurgické
metodiky, vyuŽÍvaj ce riadenÚ kostnu regeneráciu
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a plast icku chirurgiu parodontu, resp. per i implan-
tačn1ich tkanív.
RÓzne druhy pa|atinálnych |a|okov sa vyuŽívajÚ
pri riešení nedostatku mákk1ich tkanív v rámci
rekonštrukcie zubov prostredníctvom dentálnych
implantátov.
Spomínané operačné techniky sa pouŽívajÚ pe.
r implantačne pr i  jednodobej lmplantačnej tech-
nike, resp. pr i  odkr1ivaní implantátu pr i  dvojdo.
bej operačnej technike. Hlavn1im dÓvodom je
zabezpečenie potrebného mnoŽstva kva|itnej
periimplantačnej gingívy, ktorá zabezpečí dosta-
točnÚ biologickÚ šírku tkaniva s c ie l 'om stabi lného
funkčného a estet ického prechodu korunky na
imp|antát  [4 ,  3] .  Špec iá lna operačná techn ika,
ktorá sa pouŽíva pr i  poextrakčnej implantáci i ,
kedy sa pre defekt časti vestibu|árnej kompakty
zároveĎ per l implantačne augmentuje aj kosť, je
rotovanf rozštiepenf palatinálny !a|ok, ktorf m sa
kryje takto zaimplantovanyi implantát. Vfs!edkom
je okrem dobudovania kosti aj dostatočné prekrytie
dobre prekrvenfm transponovanym lalokom do
poŽadovanej pozície nad zaimplantovan implantát
[5]. Táto metodika pouŽíva obe nami popísané
operačné techniky v jednej dobe, kedy je v prísne
indikovan17ch prípadoch moŽné dosiahnut '  vel 'm!
dobré kllnické v1isledky.
Tal a kol. vo svojej práci popisujti pouŽitie roto.
vaného pa|at inálneho |aloku pr i  defekte alveolár-
neho vfbeŽku, ktorf by bo| esteticky nevhodn1i
pri jeho protetickej rehabil itáci i [7]. Náš pohl'ad
na moŽnosť rekonštrukcie je totoŽn! s názorom
uvedenyich autorov.
Pef iarrocha a kol .  informuju o rekonštrukci i  s po.
uŽitím pa|at inálneho la|oku s per ioperačnou aug.
mentáciou autolognej kost i  po extrakci i  malého
rezáka v čel'usti po opakovan1ich chirurglcklch
periaplkálnych intervenciách, ktoryich vfs ledkom
bol váŽny poextrakčnf defekt. Po takto preve.
denej rekonštrukčnej operáci i  bol po zahojení
imp|antovan dentá lny imp|antát  a  nás ledne na.
sadená aj korunka [6]. V tejto indikáci i ,  pokial '
je moŽné pri  okamŽitej poextrakčnej implantáci i
dosiahnuť dostatočnÚ pr imárnu stabi l i tu implantá-
tu, preferujeme imp|antáciu ihned' po odstránení
zuba a augmentácie odporÚčame prevádzať
per i implantačne.
Podl'a nášho názoru by mal operatér pouŽívať
metodiky, ktoré najlepšie technicky zv|áda a má
s nimi dlhoročné skÚsenost i .  Vtedy dosiahne ne-
závlsle od pouŽitej metodiky najlepšie interindi-
viduá|ne vfsledky. K podobn1im záverom dospe|

9i MčnlIister [2]. operatér musí vŽdy ešte pred
1*Žaffskom vedieť presne, čo s|eduje a tomuto ciel'u

Záver
Dlhodobá dobrá prognÓza protetickej náhrady
strateného zuba je závislá od dostatočnej ponuky
tvrdyich a mákkfch tkanív a vhodného anatomické-
ho tvaru alveo|árneho v}ibeŽku. Popísaná operačná
technika je s dobryimi vfsledkami pouŽívaná hlavne
v implantolÓgi i  pr i  rekonštrukc| i  mákk1/ch tkanív.
Jej pouŽitie je samozrejme moŽné a vyihodné aj
v príprav nej fáze k|as ického protetické ho ošetre n ia
f ixnfmi mostníkmi.
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ABSTRACT

In this study, we focused on biological aspects of the applica-
bility of modern titanium alloys in dental medicine. overall, 
34 new titanium β-alloys with different amounts of niobium 
(Nb), molybdenum (Mo), tantalum (Ta), vanadium (Va), and 
iron (fe) were tested. Their suitability for possible use in den-
tal implants was evaluated with special regard to potential 
toxicity. To evaluate biocompatibility of β-alloys, we applied 
numerous biological tests focused on cell growth, cell adher-
ence, cell dilatation, evaluation of toxicity, tests of chromo-
somal aberrance, and other parameters of biocompatibility. 
The results revealed that, due to elution of particles of inter-
metallic Tife phase and consequent release of fe ions, TiAlfe 
alloys were not suitable for dental implants. TiAlNb and TiTa 
alloys exhibited the required biocompatibility parameters. 
The TiAlV alloys were ranked as biotolerant. It might be con-
cluded that TiMo alloys were acceptable for the production of 
dental implants but less suitable than TiAlNb and TiTa alloys.

INTROduCTION

There is a relatively large time gap between the invention 
and the development of a new dental material and its appli-
cation in clinical practice. within this time, numerous mate-
rial-related and laboratory-based tests, as well as preclinical 
and clinical trials, are done. The length of the period, how-
ever, might be shortened if effective multidisciplinary re-
search is applied. Such research requires close collaboration 
among specialists from the fields of material engineering, 
dental implantation surgery, and stomatology. In our study 
aimed at the period of such tests in newly-developed alloys, 
we created a network of professional institutions compris-
ing a stomatological clinic, a stomatological research centre, 
and several commercial companies in the field of biotests, 
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implantation surgery, and orthopaedics. In our study, we 
focused on the newly-developed titanium β-alloys, Ti38Nb 
and Ti35Nb6Ta, as well as on those with niobium (Nb), mo-
lybdenum (Mo), tantalum (Ta), vanadium (Va), and iron (fe) 
tested for future use in dental implants. Due to the low 
value of young modulus and relatively easy forming, even 
cold processing, the β-alloys have good characteristics for 
prospective application in dental implantology. Therefore, 
future dental implants would be prepared using routine 
foundry technologies. undoubtedly, many new applications 
of β-alloys will appear in future dentistry [1]. It is, therefore, 
necessary to define requirements for mechanical character-
istics in such materials and implants. first of all, mechanical 
and physical properties of the new cast material must be de-
termined and compared to those of formed materials. Then, 
their possible application must reflect their performance in 
dental implants exposed to different load in a jaw. Especially 
the fatigue load might be a critical issue in some applica-
tions of dental implants. In this respect, it is highly desirable 
to compare the fatigue load in formed and cast alloys. Spe-
cifically for β-alloys, it is necessary to keep their properties 
constant, in spite of the fact that they may vary according to 
their complex microstructure, number and amount of alloy 
ingredients. The alloys may be deformed mainly by sliding 
or twinning and/or combination of the two. Additionally, 
the alloys may have unsuitable martensic structure. The fa-
tigue properties of the alloys, especially the probability of 
microcrack initiation and their further development, depend 
strongly on alloy microstructure, composition, and temper-
ature of processing. They may affect substantially the final 
properties of the alloy and the dental implant.
In our study, we focused on biological aspects of the applica-
bility of modern titanium alloys in human medicine, dental 
implantology in particular. within the last decades, numerous 
titanium alloys have been developed. These alloys possess 
suitable mechanical properties and a higher biocompatibil-
ity than traditional titanium-based materials [2]. In the Czech 
Republic, the majority of titanium dental alloys are of a high 
degree of purity abbreviated as grade 2. for such purity, the 
maximum fe content allowed is 0.25 % of weight. It is 0.20 %, 
and 0.08 % for carbon. The rigidness of such grade is within 
the range of 390–540 MPa. formed materials obviously show 
rigidness at the upper limit. New materials could therefore 
show higher rigidness. They could also fit the high require-
ments for optimum biomechanical and biological interac-
tions. The new materials should minimise fatigue and corro-
sion [3], which are the main reasons for implant rupture. local 
load caused by chewing forces and the activity of oral cavity 
liquids may induce damage. It might be demonstrated as 
fretting damage, corrosion, and surface tension of implants. 
generally, low ph and the resulting electrochemical changes 

in the oral cavity [4] may cause damage to dental implants, 
too. Normal values (ph about 7.0) may be decreased mainly 
in the close neighbourhood of haematomas. Interstitial liq-
uids, especially chlorides, are the most aggressive agents to 
implants. They may induce pitting, corrosion along margins, 
crack corrosion, etc. Therefore, studies of the response of den-
tal implant materials to a variety of mechanical, biochemical, 
and biological factors are highly desirable.
In our study, we focused on the behaviour of titanium alloys 
in biological environment and evaluation of corrosion and the 
toxic effect of eluted metal ions. Another aim was to analyse the 
likely reasons for biological rejection of titanium alloys. The aim 
of our study was to perform a series of tests of biocompatibility 
of β-alloys with special regard to those of Ti38Nb and Ti35N-
b6Ta grade. A further aim was to point out several alloys with 
the best properties and thus most suitable for clinical dental 
applications. our working hypothesis was that a change in the 
relative proportion of Ni, Mo, Ta, Va, and fe in dental implants 
of β-alloys may cause substantial differences in their properties 
and suitability for application in human medicine. for this pur-
pose, we selected several biological tests that are used in the 
evaluation of biocompatibility of materials. The biological tests 
were focused on the following fields: cell suspension growth 
in an elution from tested alloys, adherence, dilatation (spread-
ing), and toleration tests. last but not least, a test of atypical 
mitosis and a test of chromosomal aberrance were applied. 

MATERIALS ANd METHOdS

laboratory-based preparation of titanium alloys Titanium al-
loys were prepared in an electric arc furnace leybold-heraeus 
l2004 supplemented with a pump A2DS150 and an exhaust-
er Roots RP1800. The alloys were smelted in water-cooled 
crystallisers in vacuum (10–2 to10–3 mbar) or under low pres-
sure atmosphere of an inert gas (he or Ar, 300–400 mbar). 
The smelting was performed either by a melting electrode 
in vacuum or a non-melting tungsten electrode under he/Ar 
atmosphere. The power source of the whole system was ca-
pable of a maximum current of 2 500 A. for the typical melt-
ing process, 1200 A was typically used.
Several titanium alloys with different contents of admixtures 
were prepared. The relative shares of the admixtures were 
analysed by a certified laboratory (Chemopetrol, litvínov, CZ) 
using standard chemical analyses for trace element determi-
nation. Table 1 summarises the alloys prepared and tested in 
our study. 

Sample preparation for biological testing
from the laboratory-prepared alloys, small pieces were cut 
and subjected to a metallographic analysis and rigidness 
measurements. The samples were analysed in the initial 
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state after melting and at different states after annealing 
at 650 °C (15 min, air, abbreviated as Z in the following 
text), 850 °C (10 min, furnace, abbreviated as R), and 950 °C 
(10 min, furnace, abbreviated as P), respectively. for each 
sample and annealing type, microstructure of the alloy was 
evaluated. Microstructure was evaluated on a lucia (NIkoN) 
analysis system. The rigidness of the alloys was measured 
with a Vickers hV10 rigidometer. for selected samples, 
chemical analyses of phases were done using the micro-
analyser of a JoEl scanning electron microscope. for bio-
logical tests, cylinders of Ø 8x3 mm in diameter were pre-
pared from the alloys.

Biological assays 
To assess the interactions between the alloys and the bio-
logical material, several biological tests were applied. first, we 
used a test of cell growth in the elution of tested alloys for the 
evaluation of potential toxicity. heteroploid cell lines were ex-
posed to 4 treatments (concentrations), and positive and neg-
ative controls, respectively. The number of cells was counted 
in 1 ml of the elution every 24 h for 5 d. In the test of cell adher-
ence, a cell suspension of the same lines was spread over the 
tested alloys and exposed for 24 h. Then, the cells were fixed 
in glutaraldehyde and prepared for analysis by a critical-point 
drying. The morphology of the adhered cells was evaluated 

Table 1
Titanium alloys and their chemical composition. for trace elements, only the alloyed ones are listed. Other elements 
important for the alloy properties are listed as well. Key to abbreviations: Abbr. – abbreviation, Al – aluminium, V – va-
nadium, Ta – tantalum, Nb – niobium, fe – iron, Mo – molybdenum, Zr – zirconium, O – oxygen, N – nitrogen

Alloy Abbr. Concentration [% weight]
Al V Ta Nb fe Mo Zr O N

Ti6Al2V V1 6.56 1.75 - - - - - 0.119 0.028
Ti6Al4V V2 6.70 3.71 - - - - - 0.145 0.022

Ti3Al2,5V V5 3.26 2.21 - - - - - 0.091 0.009
Ti6Al6V V3 6.59 5.63 - - - - - 0.140 0.037
Ti6Al8V V4 6.85 7.85 - - - - - 0.133 0.036

Ti6Al2Nb N1 6.11 - - 2.42 - - - 0.141 0.041
Ti6Al4Nb N2 5.91 - - 4.84 - - - 0.095 0.012
Ti6Al6Nb N3 5.85 - - 7.16 - - - 0.145 0.031
Ti6Al7Nb N4 5.93 - - 8.36 - - - 0.149 0.033
Ti6Al1Nb N5 5.90 - - 10.45 - - - 0.083 0.014
Ti5Al1fe f1 5.15 - - - 1.10 - - 0.150 0.037

Ti5Al2,5fe f2 5.30 - - - 2.69 - - 0.121 0.031
Ti5Al4fe f3 5.38 - - - 4.22 - - 0.131 0.036
Ti5Al6fe f4 5.11 - - - 7.38 - - 0.149 0.032
Ti5Al8fe f5 5.00 - - - 10.18 - - 0.137 0.030

Ti5Ta M1 - - 5.39 - - - - 0.178 0.043
Ti10Ta M2 - - 9.83 - - - - 0.185 0.035
Ti15Ta M3 - - 14.80 - - - - 0.192 0.031
Ti20Ta M4 - - 19.70 - - - - 0.154 0.024
Ti25Ta M5 - - 24.39 - - - - 0.198 0.020

Ti15TaZr MZ3 - - 14.70 - - - 5.61 0.076 0.0058
Ti30Ta M6 28.95 0.089 0.0075
Ti35Ta M7 33.81 0.120 0.023
Ti30Nb N6 31.81 0.071 0.015
Ti5Mo P1 5.16 0.170 0.055

Ti10Mo P2 9.96 0.167 0.039
Ti15Mo P3 15.12 0.183 0.044
Ti20Mo P4 19.78 0.185 0.055
Ti25Mo P5 24.90 0.155 0.038
Ti30Mo P6 29.41 0.148 0.032
Ti35Mo P7 34.49 0.164 0.034

Ti15Mo5Zr PZ3 14.79 5.24 0.150 0.032
Ti25Mo5Zr PZ2 24.48 5.26 0.0077 0.0060
Ti15Nb8Zr ZN1 15.51 8.64 0.113 0.0098
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using a SEM (Vega Tescan microscope). The values obtained 
were compared to a standard surface (cover glass) and the 
relative number of adhered cells (an alloy/glass standard) was 
calculated. A dynamic dilatation (spreading) test of the cells 
was applied to evaluate the number of dilated cells adhered 
to a substrate with a membrane spread over the substrate af-
ter 6 h of exposition to the elution [5]. The other test was the 
tolerance test of a cell monolayer. A piece of the tested alloy 
was put into a cell culture monolayer in a cultivation flask. Af-
ter 48 h exposition, the size of the death cell area was evalu-
ated. A similar test was the test of cell tolerance in suspension 
to the tested material. The material of the tested alloy was put 
into a cultivation flask and then a cell suspension was added. 
The size of the area on the surface of the tested material on 
which adherence was inhibited was evaluated. 
Induction of atypical mitosis was tested in a cell suspension 
inoculated to a cover glass and exposed for 72 h. Similarly to 
the cell growth test, 4 different concentrations of elution, and 
positive and negative controls were used. After the exposi-
tion, the number of metaphases, the number of cells possess-
ing more than one nucleus, the number of multipolar divi-
sions, and the mitotic index were evaluated. If there was more 
than 10 % of mitoses, the tested material was considered mu-
tagenic. A clastogenic test, i.e. a test of induction of structural 
chromosomal aberrance, was applied to human leucocytes. 
After 72 h exposition, structural and numeric chromosome 
aberrances were counted and compared to positive and neg-
ative controls, respectively. To stop metaphase, colcemide 
was added to the cell monolayer 3 hours before harvesting. 
for details of the method see e.g. [6]. The last test that we 
applied was the test of chromosomal aberrance in human 

peripheral lymphocytes. In the test, fully heparinised blood 
is cultivated in the presence of PhA. Metaphased chromo-
somes were prepared. After 72 h exposition, chromosomal 
breaks were evaluated in 200 mitoses observed. In this case 
(e.g. the test on human leukocytes) more than 5 % of aber-
rant mitoses was assumed as a mutagenic effect.

RESuLTS ANd dISCuSSION

The screening test and two basic tests of cytocompatibility 
of selected pure metals showed that only four of the metals 
tested exhibited high biocompatibility (Table 2). Apart from 
Ti, also Ta, Nb, and Zr were highly biocompatible and thus po-
tentially prospective for biocompatible alloys. Ti and Zr have 
similar properties. They are, therefore, substitutable. Ni and 
Ta also have similar properties. They can, therefore, be used 
in alloys with Zr and Ti, in which they enlarge the β phase. 
If their proportion was more than 30 %, then the resulting 
β alloy hardened by globular particles of the α phase. TiNb, 
TiTa alloys or their ternary combination are suitable for cold 
welding. This represents a great technological advantage in 
comparison to the traditionally used Ti6Al4V alloys. More-
over, TiNb and TiTa alloys do not form intermetallic phases, 
the properties of which differ from pure metals. on the other 
hand, there are some disadvantages. Tantalum has a high 
melting temperature, which is complicating for metallurgical 
processing. Therefore, alloys with Ni are preferred. In alloys 
with Nb, a proper share of Nb and processing is required to 
reach the β phase. when low Nb concentrations are used, 
then an undesirable martensite structure is reached (see 
figure 1 left), characteristic of numerous intermartensite 

figure 1
Microstructure of Ti6Al7Nb alloy after casting (left) and Ti6Al10Nb cooled 10 min at 850 °C/10 (right).
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spaces untransformed into the β phase. After slow cooling of 
the alloy, a typical combined α+β structure is reached (fig-
ure 1 right). To achieve a proper β-phase alloy, higher Nb con-
centrations must be used (Ti35Nb). 
A test of cell growth in the elution showed that the kinetics 
were of the same shape (data not shown) in TiAlfe, TiAlNb, and 
TiTa alloys. Similar growth curves were also found in an earlier 
study focused on titanium implants covered with a surface 
Cr-Co alloy [7]. for TiAlfe alloys, the number of cells found for 
particular lengths of exposition was the same, slightly lower 
if compared to a positive etalon. from this point of view, fe 
alloys do not exhibit any toxic effect. A dilatation test showed 
a reduced number of dilated cells. The reduction was more 
pronounced in slowly cooled alloys. Moreover, a test of toler-
ance showed that around TiAlfe alloys a zone of toxic effect 
was formed. These results showed that TiAlfe alloys were not 
suitable for dental implants. The reason is the likely elution of 
particles of the intermetallic Tife phase and release of fe ions 
from the phase (see figure 2). 
Cell adherence to TiAlfe alloys was higher when the alloys 
were annealed at 950 oC and cooled in a furnace. In com-
parison to other metals in the alloy, TiAlfe exhibited lower 
values of cell adherence. A high proportion of the interme-
tallic phase reduced the number of atypical mitoses. we can, 
therefore, summarise that fe caused negative effects in cells. 
A carcinogenic effect cannot be therefore excluded. TiAlfe al-

loys have poor biocompatibility and thus cannot be recom-
mended for dental implants.
The results obtained in biological tests with TiAlNb alloys 
showed that they were very suitable for dental implant pro-
duction. They exhibited the required biocompatibility param-
eters, even if the proportion of Nb was 35 %. It means that the 
binary system TiNb allows to prepare biocompatible β-alloys 
that would not be shaped under cool conditions. generally, 
TiAlNb alloys might be recommended for the production of 
dental implants.
A biological test of TiAlV alloys resulted in slightly negative 
parameters. The TiAlV alloys are, however, still ranked as bio-
tolerant. Moreover, some anomaly was observed, such as cre-
ation of fibrous cell structures and abnormalities of cell mem-
branes. These abnormalities will be further analysed in detail 
in a separate paper. It can be stated that V-alloyed materials 
are acceptable and have recently been frequently used for 
dental implant production. They are, however, less suitable. 
There is the probable effect of V toxicity, in spite of the fact 
that V is well fixed in compact solution in TiAlV alloys. 
TiTa alloys showed either very good biocompatibility or at 
least tolerance. The compatibility was high even when the 
Ta proportion was above 25 %. The results of all the tests in-
dicated that Ta-alloyed materials were very suitable for den-
tal implant production. It means that the binary system TiTa 
allows to prepare biocompatible β-alloys that would not be 
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Relation of the volume share of intermetallic Tife phase to fe concentration and heat processing
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shaped under cool conditions. TiTa alloys may therefore be 
recommended for the production of dental implants. More-
over, recent in vitro studies focused on the cytotoxicity of TiTa 
alloys [8, 9]support the idea of application of such materials 
in dental implantology. 
A biological test of TiMo alloys showed somewhat lower bio-
compatibility than TiAlNb and TiTa alloys. however, TiMo al-
loys were evaluated as tolerant. It might be stated that TiMo 
alloys are acceptable for the production of dental implants 
but less suitable than TiAlNb and TiTa alloys.

Concluding remarks
biological tests and controlled experiments performed in 
vitro undoubtedly provide valuable information on the bio-
compatibility of β titanium alloys. Such testing may point 
out important factors directly and indirectly involved in the 
process of dental implant functioning in patients. Recently, 
numerous pure titanium and α and β titanium alloys have 
been tested for the use in dental implants [10]. however, the 
rigidity of α and β type titanium alloys is still considerably 
greater than that of the cortical bone [11], although the rigid-
ity of titanium alloys is less than that of Co-Cr type alloys and 
stainless steels used for biomedical applications. Therefore, 
the latest trend is to develop low-rigidity β-type titanium al-
loys. In such a material, a strongly limited or zero presence of 
toxic and allergic elements is a necessity. Such titanium alloys 
should have, apart from excellent mechanical properties and 
workability [12], also a high biocompatibility. 
from the experimental results it can be seen that among the 
alloys tested, TiAlNb and TiTa alloys are potentially highly de-
sirable for clinical use since they exhibit the best parameters 
in all the biologically-related features tested. Titanium alloys 
used in this study showed high cell adherence, similar to the 
results of the recent adsorption study [13, 14]. The biocom-

patibility of the beta titanium alloy might be excellent simi-
larly as found in other β-alloys with Ni, Ta, and Zr [15]. In spite 
of the fact that there is only limited knowledge on long-term 
studies of titanium alloy effects in the oral cavity and thus on 
the incidence of sensitivity to titanium in the general popu-
lation, we may recommend TiAlNb and TiTa alloys for clinical 
use. Their susceptibility to fretting corrosion and potential 
negative effects, such as small-scale debris production re-
sulting in cellular reaction and osteolysis [16, 17, 18], will be 
the subject of our further study. It has been demonstrated 
in our earlier studies [19] that pure titanium dental implants 
did not increase the number of chromosomal aberrance. The 
results of our present study with β titanium alloys support 
this information. It may be concluded that β titanium alloys 
undoubtedly will enlarge the set of materials used at the 
Department of Stomatology, Masaryk university, brno (for 
overview see e.g. [20]). however, careful preclinical testing 
will have to precede clinical application of dental implants 
made of β-alloys.
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materiál ve formě pásku,  protože ocelový drát je
pro MR hlavy kontraindikován. 

Klinický postup:
1. Očištění lingválních plošek řezáků a špičáků.
2. Zajištění suchého operačního pole.
3. Leptání roztokem 38% kyseliny fosforečné po

dobu 20 sec.
4. Opláchnutí po dobu 20 sec.
5. Aplikace bondu pomocí štětečků, jemné ofouk-

nutí proudem vzduchu cca 2 sec a polymerace
10 sec.

6. Změření požadované délky pásku pomoci den-
tální nitě přímo v ústech, pásek je na tuto
délku upraven.

7. Nanášení flow kompozitního materiálu
postupně na jednotlivé plošky zubů a adaptace
FRC pásku.

8. Polymerizace každého zubu zvlášť, zároveň
během polymerace zakrytí volné části pásku
neprůhlednou folií (obr. 1 – obr. 4).

ZÁVĚR

Ukončení léčby fixním ortodontickým apará-
tem vyžaduje udržení dosaženého postavení
a polohy zubů pomoci retenčních zařízení.
Retenční zařízení (retainery) mohou být sníma-
telné – laboratorně zhotovené retenční desky
nebo fixní připevněné na zuby. Ty jsou připevně-
ny na lingvální nebo palatinální plošky řezáků

a špičáků nejčastěji pomoci flow kompozitních
materiálů. Výhodou fixních retainerů je jejich
neustálé působení, výsledek retence tak nezáleží
na dobré spolupráci pacienta, jako při použití sní-
matelných retenčních desek. Jako stabilizační
prvek je konvenčně používán ocelový drát. 

S vyššími nároky na estetiku se rozvíjí použití
bezkovových technologií. Používání FRC materi-
álů pro retenci po ortodontické léčbě nabývá na
významu. V případě vyšetření MR hlavy má pou-
žití nekovových materiálů zásadní význam. 

Podporováno projektem SVC č. 1M0528.
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Souhrn

V orální implantologii se v současnosti ve velké šíři užívá kovový - technicky čistý titan nebo jeho
slitiny. Tento materiál má optimální biologické vlastnosti, bohužel jeho technologické zpracování je
obtížné a limitující pro výrobu některých forem dentálních implantátů. Příkladem obtížnosti jsou
implantáty subperiostální. Cílem projektového výzkumu bylo nahrazení titanu, titanových slit, dobře
zpracovatelnou chromkobaltovou slitinou povlakovanou keramickým materiálem ZrN nebo multivrst-
vou Zr/ZrN a potvrzení její biokompatibility, dokonalé adhezivity a mechanické odolnosti. V práci pre-
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ÚVOD

Při funkční a esteticky účinné léčbě defektního
chrupu se ve zvyšující míře uplatňují dentální
implantáty různých tvarů a forem, z různých
materiálů [5, 17, 18, 20]. Cílem pro funkční
úspěšnost zavedených implantátů je jejich doko-
nalá integrace s okolní tkání v dlouhodobém kon-
taktu [15, 18] a za tím účelem je předmětem
pozornosti při dodržení základních požadavků na
implantační materiál povrchová úprava  materi-
álu, která má  při tkáňové integraci materiálu
rozhodující význam [7, 17]. Přitom je sledováno
technologické hledisko zhotovovaných dentálních
materiálů, která předznamenává i jejich dostup-
nost pro klinickou praxi. V našem projektovém
výzkumu (IGA MZČR ND 7356-3, SVC
č. 1M0528) jsme se mimo jiné zaměřili, při uvažo-
vaném využití konstrukce subperiostálních
implantátů, možností jejich zhotovování z dos-
tupné chromkobaltové slitiny povlakované biolo-
gicky ověřenou povlakovou vrstvou nitridu zirko-
nia (ZrN).

MATERIÁL A METODIKA

K vyhodnocení chemické stability modelové
konstrukce subperiostálního implantátu z chrom-
kobaltové slitiny povlakované ZrN jsme využili
metodu, jejímž cílem bylo zjistit, kolik iontů kovu
se vyloučí do fyziologického roztoku v dlouhodobé
expozici. Do kádinky s 80 ml fyziologického rozto-
ku jsme umístili jednotlivé konstrukce modelů
subperiostálních implantátů z chromkobaltové
slitiny CrCo (Co 60,5 %, Cr 28 %, W 9 %) ve sto-
matologii – běžně používané ke zhotovování
třmenových náhrad. Byly to konstrukce z chrom-
kobaltu bez povlakování – drsný a leštěný, dále
konstrukce drsné a leštěné povlakované ZrN

a konstrukce drsné a hladké povlakované multi-
vrstvou Zr/ZrN (obr. 1 – obr. 3). Povlakování bylo
vytvořeno technologií PVD (Physical Vapour
Deposition) metodou magnetotronového rozpra-
šování.

Po umístění jednotlivého modelu implantátu
byla kádinka uzavřena a třepána při teplotě fyzi-
ologického roztoku 37stupňů po dobu 60 dnů.
Kontrolní varianta obsahovala pouze fyziologický
roztok a třepána bez vzorku konstrukce. Po expo-
zici byl fyziologický roztok slit, doplněn do 100 ml
a předán na analýzu. Analyzován byl metodou
ICP-MS Inductively Coupled Plasma Mass Spect-
roscopy [11, 12, 19].

VÝSLEDKY

Při hodnocení byly porovnány hodnoty uvolně-
ných iontů zvlášť u leštěných povrchů, zvlášť
u drsných povrchů. Výsledky prezentuje tabulka
a graf (tab. 1, graf 1). U povlakových leštěných
implantátů bylo prokázáno snížení celkové hmot-
nosti uvolněných iontů z objemového materiálu
oproti nepovlakovanému implantátu. Povlak ZrN
snížil celkovou hmotnost uvolněných iontů o 18 %
a povlak s multivrstvou Zr/ZrN o 28 % v porovná-
ní s drsným nepovlakovaným implantátem.

zentované výsledky prokazují vyhodnocení chemické odolnosti, která povlakováním podstatně snižuje
uvolňování iontů chromkobaltové slitiny o 28-32 % v závislosti na drsnosti povrchu základní chromko-
baltové slitiny.Výsledky se jeví pro implantace příznivě. Studie byla součástí grantového výzkumu IGA
MZ ČR ND č. 7356-3 a následné činnosti Stomatologického výzkumného centra č. 1M0528.

Klíčová slova: implantát – nitrid zirkonia – chromkobaltová slitina – povlakování – iont – bioinertnost

Bartáková S., Prachár P., Cvrček L., Březina V., Vaněk J.: Evaluation of Chemical 
Stability of Coating Layer of Zirconium Nitride on the Basic Construction from 

Chromium-cobalt Alloy

Summary: In recent dental implantology, technically pure titanium or its alloys are broadly used as common
metal material.  The material possesses optimal biological characteristics. Unfortunately, its technological proces-
sing is difficult and limiting for production of some types of dental implants. Subperiostal implants might be poin-
ted out in this respect. The objective of research project was to substitute titanium and titanium alloys  for well-
processed chromium-cobalt alloy coated with ceramic material ZrN or multilayered Zr/ZrN. Other objective was
to prove its biocompatibility, full adhesivity and mechanical resistance. Results indicated high  chemical resistan-
ce, of the material that, thanks to coating, reduced ion relase from chromium –cobalt alloy by 28-32 % in relation
to surface roughness. Such results are very promising for dental implantology. The study presented in this paper
was supported by project No. 7356-3 provided by the IGA MZ ČR ND grant agency. The research was carried out
within the frame of Stomatological Research Center number1M0528 (SVC).

Key words: implant – zirconium nitride – chromium-cobalt alloy – coating – ion – bioinertness

Prakt. zub. Lék., roč. 55, 2007, č. 4, s. 63–66.

Tab. 1. Hodnoty uvolněných iontů v µµg 1-1

Vzorek Cr Mo Co Zr Cel-
kem

(µµg l-1) (µµg l-1)
CrCoMo leštěný 0,5 17,0 150,0 < 0,5 167,5
CrCoMo drsný 1,5 33,0 340,0 < 0,5 374,5
ZrN leštěný 1,8 15,0 121,0 < 0,5 137,8
ZrN drsný 4,8 44,0 220,0 < 0,5 268,8
Zr/ZrN leštěný 1,7 11,0 110,0 < 0,5 122,7
Zr/ZrN drsný 5,5 43,0 205,0 < 0,5 253,5
kontrola < 0,5 < 0,5 < 0,5 < 0,5 < 0,5
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Potvrdilo se, že při zdrsnělém povrchu se uvolňu-
je více iontů než při povrchu leštěném. Porovná-
ní povlaku u drsného implantátu s nepovlakova-
ným leštěným implantátem přináší zjištění, že
povlak ZrN snižuje celkovou hmotnost uvolně-
ných iontů o 28 %, multivrstva o 32 %. 

DISKUSE

Podmínkou úspěšné implantace je dokonalá
tkáňová integrace. Dosahuje se toho tím, že
implantační materiál je biokompatibilní [15, 16,
17, 18, 19, 20]. Bohužel, žádný materiál nemůže
být pro každý organismu a pro každého jedince
do všech důsledků biokompatibilní. Jsou materi-
ály, které je určitý organismus ochoten tolerovat,
jiné nekompromisně vyloučí [10, 13]. Nejpoužíva-
nějším implantačním materiálem v dentální
implantologii je technicky čistý titan nebo jeho
slitiny, které jsou vysoce biokompatibilní [16]
a odpovídají stanoveným normám (4). Technolo-
gické vlastnosti a z toho plynoucí mechanicko-
fyzikální vlastnosti této dokonalosti, bohužel, ve
všech směrech nedosahují, proto jsou hledány
i další možnosti spočívající v povlakování kovové-
ho jádra implantátu, např. titanovou plazmou,
hydroxyapatitem aj. [1, 2, 7, 8, 9, 21, 22]. Bohu-
žel, z dlouhodobého hlediska i toto povlakování
není úplně dokonalé. U hydroxyapatitu je zpo-
chybňován a jeho stabilita spočívající v tom, že
není ve formě krystalické, ale i ve formě amorfní,
a tím může být desintegrován [7]. Hledají se
i nové slitiny a nové formy povlakování. K tomu
patří i uvažované využití chromkobaltové slitiny
technologicky dobře zpracovatelné povlakované
nitridem zirkonia k výrobě subperiostálních
implantátů, třmenových náhrad nebo i dalších
implantačních komponentů [1, 6, 12]. V rámci
výzkumného projektu IGA MZČR ND 7356-3 bylo
prokázáno, že po stránce biologické, adhezibility
povlakované vrstvy ZrN i ve formě multivrstvy
Zr/ZrN jsou vysoce kvalitní [11, 12]. Tuto vysokou
kvalitu prokázalo i hodnocení chemické stability
modelu povlakovaného implantátu z chromkobal-
tové slitiny vrstvou ZrN a Zr/ZrN. Potvrzeno bylo
jak ve výzkumném projektu IGA MZČR ND
7356-3, tak i ve výzkumu v dalším projektu
SVC1M0528.

a b
Obr. 1. Nepovlakovaný implantát: (a) leštěný, 
(b) drsný.

a b
Obr. 2. Implantát povlakovaný vrstvou ZrN: 
(a) leštěný, (b) drsný.

a b
Obr. 3. Implantát povlakovaný multivrstvou
Zr/ZrN: (a) leštěný, (b) drsný.
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Graf 1. Hodnoty uvolněných iontů v µµg 1-1.
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ZÁVĚR

Výsledky hodnocení chemické stability modelo-
vé chromkobaltové konstrukce subperiostálního
implantátu povlakovaného keramickou vrstvou
ZrN nebo multivrstvou Zr/ZrN ukázaly význam-
né snížení uvolňování iontů chromkobaltové sliti-
ny oproti stavu bez povlakování. Tím byla proká-
zána dokonalá biokompatibilita této povlakované
slitiny potvrzená před tím již biologickými zkouš-
kami, a tím dokonalá adhezibilita povlakovaného
materiálu ZrN a zejména Zr/ZrN a využitelnost
v klinické praxi.

Studie je součástí grantového výzkumu IGA
MZ ČR ND č. 7356-3 a následné činnosti Stoma-
tologického výzkumného centra č. 1M0528.
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ÚVOD

Implantace se těší stále větší pozornosti a uži-
tí při léčebných výkonech. Je tomu tak i ve sto-
matologii, kde se stále více zavádějí dentální
implantáty různého typu, implantuje se biomate-
riál využívaný k augmentaci, při tkáňové regene-
raci, metodě tkáňového inženýrství apod. [1, 2, 3,
4]. Cílem je dokonalá integrace implantovaného
materiálu zajišťující dlouhodobý léčebný efekt.
Toho je dosahováno optimálními biologickými
vlastnostmi materiálu, zvláště jeho povrchu. Dále
také vlastnostmi biofyzikálními, vyplývajícími
z jeho možné zpracovatelnosti, a tím uplatnění
v různých anatomických aplikacích. Tento cíl
vede implantology také k využívání kombinace
implantovaného materiálu, zvláště v jeho povr-
chové úpravě [2, 5]. Tak vznikl podnět upravit

v protetické stomatologii velmi využívanou
chromkobaltovou slitinu s povrchově nanesenou
vrstvou nitridu titanu, nebo nitridu zirkonia,
např. při konstrukci subperiostálních implantátů
(výzkum IGA apod.).

MATERIÁL A METODIKA

TTeecchhnnoollooggiiee  ppřříípprraavvyy  mmaatteerriiáállůů:: Bazální mate-
riál je vyroben ve formě slitiny CrCo, která je ve
stomatologii běžně využívána. Povrch tohoto
základního materiálu byl upraven tryskáním.
Poté následovalo povlakování základního chrom-
kobaltového materiálu vrstvou podle jednotlivých
pokusných variant. Jedna skupina modelů byla
povlečena vrstvou TiN (nitrid titanu), druhá vrst-
vou ZrN (nitrid zirkonia), třetí pak vrstvou čisté-

Růst buněk stabilizované linie HeLa 
ve výluhu chromkobaltové slitiny povrchově

upravené nitridem titanu 
a nitridem zirkonia

Prachár P., Vaněk J., Bartáková S., Březina V.

Stomatologická klinika LF MU a FN u Sv. Anny, Brno,
přednosta prof. MUDr. J. Vaněk, CSc.

Souhrn

Materiály užívané v současné době v dentální implantologii jsou výhradně vyráběny ze slitin titanu. Tomu
odpovídá velmi nesnadné zpracování materiálu. Příprava a ekonomické hledisko je náročné. Snahou bylo najít
materiál s kvalitativními mechanicko-fyzikálními i biologickými vlastnostmi. Volbou materiálu s lepšími mecha-
nicko-fyzikálními vlastnostmi než slitiny titanu byla chromkobaltová slitina. Zachování biologických vlastností
jako u slitin titanu bylo nanesení vrstvy nitridu titanu a nitridu zirkonia. Na začátku započaly biologické testy
takto povrchově upraveného materiálu. Prvním testem byl růst buněk.

KKllííččoovváá  sslloovvaa:: nitrid titanu – nitrid zirkonia – biologické testy – růst buněk

Prachár P., Vaněk J., Bartáková S., Březina V.: Growth of the Stabilized HeLa Cell line in
Chromium-Cobalt Extract of Surface – Layered Titanium Nitride and Zirconium Nitride

SSuummmmaarryy:: The materials used recently in dental implantology are exclusively made of titanium alloy. This is
reflected in a difficult processing of the material.

Preparation and economic point of view are also very demanding. Our aim was to find a material with high phy-
sicomechanical and biological properties. Our selection was an alloy of chromium and cobalt that exhibited better
physical properties than titanium alloy. Biological properties were maintained by a layering of titanium nitride
and zirconium nitride on the cromium-cobalt alloy. The material with surface – layered structure was biological-
ly tested. The first test was a cell growth test. The study is a part of the project No. 7356-3 provided by IGA grant
of the Czech Ministry of Health.

KKeeyy  wwoorrddss:: titanium nitride – zirconium nitride – biological tests – cell growth test

Prakt. zub. Lék., roč. 53, 2005, č. 1, s. 12–14.
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ho Ti (titan). Povlaky byly
vytvořeny technologií
PVD (Physical Vzpour
Deposition) metodou
magnetronového napra-
šování. Průměrná tloušť-
ka povlaků byla u Ti 4,2
um, pro TiN 1,4 um a pro
ZrN 1,7 um. Při těchto
tloušťkách nedochází ke
změně drsnosti povrchu
základního materiálu, což
je vlastnost významná
pro vlastní stomatologic-
kou aplikaci. Adheze vrs-
tev k základnímu materi-
álu je další významná
vlastnost a při navržené
technologii je odpovídají-
cí, s hodnotami mezi 60
a 70 N (CSEM Revetest).

SSlloožžeenníí  tteessttoovvaannýýcchh
mmooddeellůů:: Bazální, to je
vnitřní část implantátu
testované generace, je
zhotovena z chromkobal-
tové slitiny, jako materiá-
lu s dobrými mechanicko-
fyzikálními vlastnostmi,
ale s nevyhovujícími
vlastnostmi biokompati-
bility. Ty mají být odstra-
něny pomocí biokompatibilní vrstvy. Testované
vnější vrstvy jsou nitrid titanu, nitrid zirkonia,
titan a zirkonium.

Modelové uspořádání bylo zvoleno standardní,
to je válec o průměru 8 mm a výšce 3 mm, který
umožňuje většinu zkoušek na biokompatibilitu.

PPřříípprraavvaa  tteessttoovvaannééhhoo  vvýýlluuhhuu:: Testované váleč-
ky byly horkovzdušně sterilizovány a louženy ve
vodě pro injectio po dobu 120 hodin při teplotě
36 °C na třepačce s frekvencí 120 kmitů za minu-
tu. Po expozici bylo z takto připraveného výluhu
připraveno růstové médium ve čtyřech ředěních
v geometrické řadě. Kontrolní médium bylo zho-
toveno z vody stejně ošetřené, ovšem bez testova-
cích terčíků.

KKuullttiivvaaččnníí  pprroossttřřeeddíí:: Kultivační láhve podle
Müllera v uzavřeném systému s 5 ml kultivační-
ho média, v termostatu při 37 °C. Kultivační
médium MEM doplněné 10% CS (PAA, Biotech.
as).

TTeessttoovvaaccíí  bbuuňňkkyy:: Heteronukleární stabilizova-
ná buněčná linie HeLa. Jejich přírůstek byl sta-
novován početně po stažení buněčné populace
versenem.

VÝSLEDKY
Růst buněčné kultury byl stanoven jako růsto-

vá křivka kultury, vyjádřená počtem buněk v jed-
nom mililitru. Počet buněk byl proveden v Burke-
rově počítací komůrce po oddělení buněk od
substrátu pomocí versenu a jejich promíchání.
Každý den pokusu byly spočítány buňky z každé
varianty ve trojím opakování a údaje průměrová-
ny. Výsledkem je grafické zobrazení počtu buněk
na mililitr za čas v hodinách (graf 1). Pokus byl ve
stejných podmínkách opakován třikrát.

Charakter růstu buněk HeLa (epiteloidní sta-
bilizovaná buněčná linie) je uveden v grafu.
Nebyla zjištěna růstová deprese v žádné ze zkou-
maných materiálů proti pozitivní kontrole. Kon-
trola s definovanou toxickou složkou vykazuje
standardní růstovou depresi.

DISKUSE

V dentální implantologii existuje několik dru-
hů povrchové úpravy enosseálních implantátů [2,
5]. Hlavním cílem je dokonalá biokompatibilita
[1, 2, 6]. Při povrchové úpravě hyroxyapatitem
toho bylo dosaženo [2, 3, 7, 8]. Není tomu však po
stránce mechanicko-fyzikální, a to z hlediska

 

 

GGrraaff  11..  CChhaarraakktteerr  rrůůssttuu  bbuunněěkk  HHeeLLaa  vv zzáávviisslloossttii  nnaa  ppoovvrrcchhoovvéé  úúpprraavvěě  mmaatteerriiáálluu..
GGrraapphh  11..  CChhaarraacctteerr  ooff  ggrroowwtthh  ooff  HHeeLLaa  cceellllss  iinn  rreellaattiioonn  ttoo  ssuurrffaaccee  ttrreeaattmmeenntt  ooff  tthhee
mmaatteerriiaall..
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adheze materiálu užitého k povlakování. Proto
jsou hledány další způsoby povrchové úpravy
dentálních implantátů. K těm patří užití materi-
álu nitrid titanu, nitrid zirkonia [9, 10, 11]. Biolo-
gická přijatelnost těchto materiálů nebyla zatím
absolutně potvrzena. Naše dosavadní výsledky
biologickou přijatelnost těchto materiálů ukazují.
Podobně se nám jeví i adheze tohoto materiálu na
bazální chromkobaltovou slitinu.

ZÁVĚR

Vodní výluhy testovaných materiálů nitridu
titanu a nitridu zirkonia neovlivňují růst buněk
v kultuře. Na základě výsledků se povrchová
úprava dentálních implantátů pomocí těchto
materiálů jeví biologicky přijatelná a pro klinické
využití perspektivní.

Celá studie je součástí grantového výzkumu
IGA MZ ČR ND/7356-3.
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Mastnosti povrchové vrstvy chromkobaltové
slitiny povlakované nitridem titanu

a nitridem zirkonia

PrachÓ'r P., Vaněk J., Curček L.l, BartÓ,kouÓ, S.

Stomatologická klinika LF MU a FN U Sv. Anny, Brno,
pŤednosta prof. MUDr. J. Vaněk, CSc.

1HVM Plasma, s.r.o., Brno

Souhrn

orální implantologie v současnostiaživá ve velké šíŤi technicky čist1Í titan nebo jeho slitiny. 'Ib-nto materiál má
optimální biologické vlastnosti, je však obtížně zpracovateln1f. Cílem našeho vyzkumu z hlediska zlepšení zpraco.
vatelnosti materiálu se zachováním odpovídajících biologick1ich vlastností se stala chromkobaltová slitina povr.
chově upravená biomateriálem nitridem titanu, nitridem zirkonia. Práce podává zptávu z vyzkumu hodnocení
mechanicko-fyzikálních vlastností takto upraveného povrchu chromkobaltové slitiny. V;fsledky se jeví pro implan-
taci pŤíznivé. Studie je součástí grantového vyzkumu IGA MZ ČR ND č. 7356-3.

Klíčoad sloaa: povrch _ nitrid titanu _ nitrid zirkonia - mechanicko-fyzikální vlastnosti _ integrace - bioinert-
ní vlastnosti

Prachár P., Vaněk J., Cvrček L., Bartáková S.: Characteristics of Surface Layer
of Chromium Cobalt Alloy Coated with fitanium Nitride and Zirconium Nitride

Summary.' Technically pure titanium or its alloys are broadly used in recent oral implantolory. The material
has optimal biological characteristics but its technological processing is diffrcult. The aim of our research was to
improve the technological processing of a cromium cobalt alloy and to maintain the biological characteristics of
the material. We focused on a cromium cobalt alloy coated with biomaterials titanium nitride and zirconium nitri-
de. Our study brings a report from the evaluation of mechanical and physical characteristics of the coated surfa-
ce of the cromium cobalt alloy. The obtained results are promising for oral implantolory. The study is a part of
the project No. 7356-3 of the Internal Grant Agency of the Ministry of Health of the Czech Republic.

Key usords.' surface - titanium nitride - zirconium nitride - mechanical and physical characteristics - integra-
tion - biologically inert

PrakL zub. Lék,., roč. 53,2005, č.4, s. 6547.

uvot)
Implantace je stále více využivána pŤi léčeb-

n;Ích vykonech. Je tomu tak i ve stomatologii, kde
jsou pŤi nápravě defektri chrupu využívány den-
tální implantáty rrizného typu, implantuje se bio-
materiál za llče|em augrnentace alveolu čelistí
|2].Yyužívá se k tomu Íizené tkáĎové regenerace'
metody tkáĎového inžen;Írství apod. [2]. Stálou
snahou je dosaŽení dokonalé integrace implanto-
vaného materiálu zajišéující dlouhodob;f léčebny
efekt. Velmi driležité jsou nejen optimální biolo-
gické vlastnosti materiálu, zvláště jeho povrchu,
ale i vlastnosti mechanicko-fyziká|ni, tykající se
zpracovatelnosti, a tím uplatněni v riznych ana-
tomickych aplikacích s dlouhodobou ťrspěšnou
prognÓzou [5, 9]. V implantologii se proto vyuŽivá
často kombinace implantovaného materiálu,
zvláště v jeho povrchové ťrpravě [1, 3, 4, 10, 11].

Toto sleduje i povrchová riprava zákl'adni chrom-
kobaltové slitiny s nanesenou vrstvou nitridu
titanu, nebo nitridu zirkonia, čimž hodláme vyu-
žít vybornych, vyzkoušen;fch vlastností chromko-
baltové slitiny a zároveĎ ověŤenych pŤijatelnych
biologickych vlastností nitridu titanu a nitridu
zirkonia [7, 8].

IUA*'TERIAL A METODIKA

Bazá|ní materiál k povrchové írpravě byl vyro-
ben ve formě standardizovanych terčíkri ze sliti-
ny CrCo (Co 60,5 7o, Cr 28 7o,W I7o), ve stoma-
tologii běžně uživané. Povrch tohoto základního
materiálu byl upraven tryskáním na definovanou
drsnost povrchu. Poté následovalo povlakování
základního chromkobaltového materiálu vrstvou
podle jednotlivych pokusnych variant. Jedna
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skupina modelri byla povlečena vrstvou TiN
(nitridu titanu), druhá vrstvou ZrN (nitridu zir-
konia) tŤetí pak vrstvou čistého Ti (technicky
čistého titanu). Povlakování bylo vytvoŤeno tech-
nologií PVD (Physical Vzpour Deposition) meto-
dou magnetronového naprašování. Byla stanove-
na prriměrná tloušťka povlakri jak u čisté vrstvy
titanu, tak u povlakovanych vrstev TiN a ZrN.

Pro měŤení tloušéky jednotlivy.ch vrstev byla
použita metoda kalotest. Vrstva je pomocí ocelové
koule a diamantové pasty probroušena až na
povlakovan;-i materiál. Z prriměru vzniklych vrs-
tevnic a prriměru koule je možné vypočítat sílu
vrstvy.

Ve vztahu bazální materiál _ povlakovy mate-
riál byla testována adheze a její srovnání s adhe-
zí na zkušebním tělísku. Za uče|em testování
adheze byly pŤipraveny tŤi sady vzorkri _ leštěny
povrch diamantovou pastou A - povrch tryskany
korundem B povrch tryskany korundem
a následně leptany C. Vzorek A byl určen pro tes-
tování adheze ajejí srovnání s adhezí na zkušeb-
ním tělísku (ocel ČsN 19436 zaka].ená na 62
HRC).

Dále byla stanoven a adheze pomocí metody
scratch-testu a metodou vnikací. Sady B a C slou.
žily k testování metodou scratch.testu. Princip je
za|ožen na postupném zvyšováni zátéžné síly na
diamantovy Rockwellťrv hrot pŤi současném
posouvání špičky hrotu po zkoumané povlakova-
né vrstvě. odečtou se kritické hodnoty, kdy
dochází k odtržení vrstev.

Jako druhá metoda měŤení adheze pro sady B
a C je vnikací metoda. Principem je měŤení okolí
vpichu vytvoŤené tvrdoměrem s diamantoqfm
Rockwellov1/m hrotem. Srovnání je pomocí hod-
notící škály 1-6 pŤi zatižení 150 kg (HRC).

Dále byla stanovena tvrdost a modul pružnos-
ti nanesen;ich vrstev. Tvrdost vrstev byla určová-
na nanotvrdoměrem Shim adzu DUH 202 s Vic.
kersovym hrotem pŤi zatiženi 5 g, kter
umožřuje také určit modul elasticity (pružnosti).

rrÍsr,nDI(Y
1. MěŤení síly nanesenych vrstev (tab. 1).
2. MěŤení adheze povlakovanych vrstev (tab. 1).
3. MěŤení tvrdosti vrstev (tab. 1).
4. MěŤení modulu elasticity (pružnosti) (tab.

1) .

Ad 1. Síla jednotlivych nanesenych vrstev byla
pro vrstvu titanu 4,1 pm, pro vrstvu nitridu tita-
nu 1,4 pm, pro vrstvu nitridu zirkonia I,7 Stm
(tab. 1).

Ad 2. Vysledky byly pro vrstvu titanu 70 N, pro
vrstvu nitridu titanu 60 N a pro vrstvu nitridu
zirkonia 60 N (tab. 1).

Další vysledky vnikací zkoušky pro měŤení
adheze byly všechny v hodnotící škále jak pro
technicky čis|/ titan, tak i pro vrstvy nitridu tita-
nu a nitridu zirkonia hodnoceny číslem 1. To je
nejlepší hodnocení ve škále 1_6 (tab. 1).

Ad 3., 4. Vysledky pro tvrdost byly pro vrstvu
titanu 8-10 GPa, pro vrstvu nitridu titanu 23-24
GPa a pro vrstvu nitridu zirkonia 27-28 GPa.

Modul elasticity byl pro první vrstvu 100_104
GPa, pro druhou 300-360 GPa a pro tŤetí vrstvu
300-360 GPa (tab. 1).

DISKUSE

Materiály uživané v implantologii musí mít
kromě optimálních biologickych vlastností 17)
i odpovídající biomechanické a biofyzikální vlast.
nosti. Nerespektování těchto požadavkťr mriže
vést k pŤedčasné zttáté implantátu. Pro dlouho-
dobé uživáni povlakovan ch dentálních implan-
tát v agresivním prostŤedí ristní dutiny je nutné
zatučit dobrou adhezi vrstvy k bazálnímu mate-
riálu [1, 3, 5].

PŤíkladem této ne riplně optimální situace se
stala povrchová riprava hydroxyapatitem [1, 3, 5,
10, 11]. Bylo sice dosaženo velmi dobr;fch biolo-
gick;fch vlastností povlakovaného materiálu.
Nebylo tomu však po stránce mechanciko-fyzi-
kální.

PŤistoupilo se proto ke změně metodiky naná-
šení vrstvy hydroxyapatitu laserem [6]. Stále se
však pŤi této metodice uplatĎuje náročná zpraco-
vatelnost technicky čistého titanu, jeho slitin
a z toho plynoucí i ekonomická náročnost i pŤi
povlakováni. Užití chromkobaltové slitiny námi
zkoumanymi materiály fiN a ZrN tuto situaci
zásadně Ťeší. Jednodušší zpracovatelnost chrom-
kobaltov;Ích slitin umožĎuje větší variabilitu ve
využiti tvaru implantátu, napň. u subperiostál-
ních implantátri. To je také jeden z cil'i grantové-
ho projektu, kter;Í Ťešíme [7].

Bylo zjištěno, že metodou magnetronového
naprašování nedošlo ke změně konfigurace drs-

Tab. 1. Souhrn v;fsledkri jednotliv;fch měŤenych parametrri
Tab. 1. Summary of results of individual measured parameters

Vrstva

Ti
TiN

ZrN

Síla vrstvy
(P-)

4,2 + 0,2
L ,4  +  0 ,2
I,4 + 0,2

Aďheze
(N)

70
60
60

Adheze
HRC

1
1
1

Tvrdost
(GPa)

8-10
23-24
27,28

Modul elasticity
(GPA)

100=104
300-360
300-360
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nosti povrchu povlakovaného vzorku. Vrstva pou-
ze kopíruje dany povrch. To je velmi driležité pro
tkáĎovou integraci implantátri.

U stanovení adheze jednotliqÍch nanesenych
vrstev bylo zjištěno, Že mají velmi dobrou adhezi.

Tvrdost jednotlivych vrstev byla velmi vysoká,
hlavně u vrstev nitridu titanu a nitridu zirkonia.
S tím korespondoval nlžši modul pružnosti, kter;f
je však pro dentální implantáty plně dostačující.

zÁrmn
Vysledky našeho hodnocení povlakování

chromkobaltové slitiny TiN, ZrN prokáza|y ve
sledovanych parametrech reálnost jejich vyažítí
pŤi zhotovení orálních implantátri rriznych tvarri.
Jeví se, že tato kombinace materiálri má perspek-
tivu v klinickém využítí. Bude to pŤedmětem dal-
šího vyzkumu.

Studie pzn'ikla za podpory projektu IGAMZ ČR
ND 17356-3.
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Biologické testy chromkobaltové slitiny
povrchově upravené nitridem titanu

a nitridem zirkonia

Vaněk J., Prachár P., Bartáková S., Březina V., Freyburg L.

Stomatologická klinika LF MU a FN u sv. Anny, Brno,
přednosta prof. MUDr. J. Vaněk, CSc.

Věnováno k významnému životnímu jubileu prof. MUDr. J. Bildera, CSc.

Souhrn

V současnosti platí, že materiály užívané běžně v ústní dutině, pouze na sliznicích, k můstkovým konstrukcím
atd. jsou co do mechanicko-fyzikálních vlastností odpovídající. Lze s nimi velmi dobře pracovat. Jsou technologic-
ky ideálními materiály, protože jejich úprava a manipulace je snadná. Pro kontakt pouze na povrchu gingivy
a sliznice ústní dutiny je jejich biotolerantnost plně akceptovatelná. V kostěné části při kontaktu s implantova-
ným materiálem je situace z důvodu požadované oseointegrace složitější a náročnější. Je nutné využívat minimál-
ně bioinertní materiály, nebo bioaktivní materiály.

Proto bylo v rámci našeho výzkumu vytvořeno jádro z chromkobaltové slitiny běžně užívané ve stomatologické
praxi, povrchově upravené nitridem titanu nebo nitridem zirkonia. Tyto povlakované vrstvy byly testovány pro
možnost využití v orální implantologii. Výsledek biologického testování prokázal biologickou přijatelnost pro
implantologické účely.

Klíčová slova: oseointegrace – nitrid zirkonia – nitrid titanu – biologické testy

Vaněk J., Prachár P., Bartáková S., Březina V., Freyburg L.:
Biological Tests of Chromium-cobalt Alloy Coated with Zirconium Nitride 

and Titanium Nitride

Summary: It is well established in recent clinical stomatology that the materials used routinely in oral cavi-
ty, mucosa, and bridges constructions have proper mechanical and physical characteristics. The materials are ide-
al from technological point of view and it is easy to work with them in clinical practice. Their processing and sur-
face finishing is easy. The materials show high biocompatibility when used in gingival and mucosal surfaces. In
a jaw, the contact of implant materials with bone tissue and required osseointegration represent more complex
and demanding issue than in soft tissues. In bone tissue, there is a necessity to use the materials exhibiting a high
level of bioactivity. Within the frame of a long-term research project, we tested a modification of material routi-
nely used in stomatological practice. A chromium-cobalt alloy was coated with titanium nitrate or zirconium nit-
rate. The two above-specified surface layers were tested for a prospective application in dental implantology. The
results of standard biotests demonstrated a biocompatibility sufficient for the requirements of dental implan-
tology.

Key words: osseointegration – zirconium nitrate – titanium nitrate – biological tests

Čes. Stomat., roč. 105, 2005, č. 6, s. 149–153.

ÚVOD

Materiály v dentální implantologii prošly mno-
ha testováními co do biologických vlastností, tak
mechanicko-fyzikálních vlastností [1, 2, 3, 4, 5,
6]. Existuje sedm skupin materiálů při testování.
Skupina, která je pro studii potřebná je II. –
materiály protetické (chirurgicko-protetické)
a v ní třída implantačních materiálů – segmen-
tálních, enoseálních, subperiostálních, endodon-
tických implantátů.

Materiály pro implantologii rozdělujeme
podle biologických vlastností (2) na:

1. biotolerantní,
2. bioinertní,
3. bioaktivní.
Biotolerantní materiály jsou tolerovány, což

znamená, že při jejich vhojení dochází k fibroin-
tegraci. Jedná se o vazivovou mezivrstvu mezi
dentálním implantátem a kostí. Takové spojení je
z dlouhodobého hlediska pro implantologii nepři-
jatelné. Takovými materiály jsou drahokovové
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slitiny, slitiny obecných kovů, chromkobaltové
slitiny.

Bioinertní materiály jsou tkání akceptovány
plně biologicky. Vlastní vhojení dentálního
implantátu se děje pomocí oseointegrace. Do této
skupiny patří titan se svými slitinami, tantal,
uhlíkové materiály, polykrystalická a monokrys-
talická keramika, zirkoniumoxidová keramika.

Bioaktivní materiály vytvářejí pravděpodobně
fyzikálně-chemické spojení mezi dentálním
implantátem a kostí – biointegraci. Patří sem
materiály jako jsou hydroxyapatitová keramika,
tri a tetrakalciová keramika, bioaktivní skloke-
ramika.

Jako další kritérium vhodnosti implantačních
materiálů pro klinické účely jsou mechanicko-
fyzikální vlastnosti. Tyto jsou dány přesnou speci-
fikací. Podle nich lze materiály rozdělit v opačném
sledu. To znamená, že nejlepší mechanicko-fyzi-
kální vlastnosti mají drahokovové slitiny, slitiny
obecných kovů a slitiny na bazi kobaltu.

Tyto všechny aspekty nás vedly k definování
bazálního materiálu, který bude dobře zpraco-
vatelný s finanční dostupností. Stala se jím
chromkobaltová slitina běžně užívaná v každo-
denní praxi. Zlepšení biokompatibility materiá-
lu jsme řešili povlakováním základního materi-
álu nitridem titanu nebo nitridem zirkonia,
které podle předpokladů měly splňovat bioinert-
nost [7, 8].

MATERIÁL A METODIKA

Cílem bylo zkoušení biologických vlastností
nanesených vrstev pro možnost přijatelnosti
materiálů. Nutné bylo stanovit pozitivní i nega-
tivní kontrolu pro biologické testování.

Bylo navrženo testování materiálů podle plat-
ných FDI biologických testů [9]. Jednalo se o tes-
ty úvodní jak s nitridem titanu a nitridem zirko-
nia. Jednotlivé vrstvy byly na chromkobaltové
jádro naneseny metodou magnetronového napra-
šování (PVD – Physical Vapour Deposition).
Adhezibilita takto povlakovaných materiálů je
velmi vysoká.

Realizovali jsme testy cytotoxicity testova-
ného materiálu ve třech metodách.

1. Test toxicity (inhibice růstu buněk) – byl
proveden na živočišných buňkách heteroploidní
buněčné linie. Účelem bylo zjistit toxicitu výluhu
testovaného materiálu. Růst buněčné kultury byl
stanoven jako růstová křivka kultury, vyjádřená
počtem buněk v jednom mililitru. Počet buněk
byl proveden v Burkerově počítací komůrce po
oddělení buněk od substrátu pomocí versenu
a jejich promíchání. Každý den pokusu byly spo-
čítány buňky z každé varianty ve trojím opaková-
ní a údaje průměrovány.

2. Test dilatace buněk – byl proveden na
živočišných buňkách heteroploidní buněčné linie.
Účelem bylo zjistit, do jaké míry jsou buňky výlu-
hem testovaného materiálu ovlivněny ve své
schopnosti adherovat. To znamená přichytit se
a rozšířit svoje membrány. Test vypověděl o míře
schopnosti buněk tolerovat výluh testovaného
materiálu. Vzorek testovaného materiálu byl
umístěn do Petriho misky, přelit suspenzí buněk
v mediu a kultivován. Po určené době se v mikro-
skopu v dopadajícím světle vyhodnocoval přímý
charakter adheze buněk k testovanému substrá-
tu.

3. Test adaptace buněk k testovanému
materiálu – byl proveden na živočišných buňkách
a jeho účelem bylo zjistit, zda se v narostlé buněč-
né kultuře, do níž je přidán pevný vzorek materi-
álu, tvoří zóna odumírajících buněk a jak je tato
zóna velká. Test vypověděl o toleranci rostoucích
buněk k pevnému testovanému materiálu. Testo-
vaný kovový materiál byl nanesen na sklo v ten-
ké průhledné formě a buňky byly suspendovány
na tento povrch. Vyhodnocovala se oblast v těsné
blízkosti daného vzorku a stanovovala se tzv.
inhibiční zóna, tedy zóna odumírajících buněk
a její velikost.

Genotoxicity testovaného materiálu ve
dvou způsobech:

1. Test toxicity (inhibice růstu buněk) – byl
proveden na živočišných buňkách heteroploidní
buněčné linie. Účelem bylo zjistit toxicitu výluhu
testovaného materiálu. Růst buněčné kultury byl
stanoven jako růstová křivka kultury, vyjádřená
počtem buněk v jednom mililitru. Počet buněk
byl proveden v Burkerově počítací komůrce po
oddělení buněk od substrátu pomocí versenu
a jejich promíchání. Každý den pokusu byly spo-
čítány buňky z každé varianty ve trojím opaková-
ní a údaje průměrovány.

2. Test dilatace buněk – byl proveden na
živočišných buňkách heteroploidní buněčné linie.
Účelem bylo zjistit, do jaké míry jsou buňky výlu-
hem testovaného materiálu ovlivněny ve své
schopnosti adherovat. To znamená přichytit se
a rozšířit svoje membrány. Test vypověděl o míře
schopnosti buněk tolerovat výluh testovaného
materiálu. Vzorek testovaného materiálu byl
umístěn do Petriho misky, přelit suspenzí buněk
v mediu a kultivován. Po určené době se v mikro-
skopu v dopadajícím světle vyhodnocoval přímý
charakter adheze buněk k testovanému substrá-
tu.

3. Test adaptace buněk k testovanému
materiálu – byl proveden na živočišných buňkách
a jeho účelem bylo zjistit, zda se v narostlé buněč-
né kultuře, do níž je přidán pevný vzorek materi-
álu, tvoří zóna odumírajících buněk a jak je tato
zóna velká. Test vypověděl o toleranci rostoucích
buněk k pevnému testovanému materiálu. Testo-
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vaný kovový materiál byl nanesen na sklo v ten-
ké průhledné formě a buňky byly suspendovány
na tento povrch. Vyhodnocovala se oblast v těsné
blízkosti daného vzorku a stanovovala se tzv.
inhibiční zóna, tedy zóna odumírajících buněk
a její velikost.

Genotoxicity testovaného materiálu ve
dvou způsobech:

1. Test morfologických atypií mitóz – byl
proveden v heteroploidní buněčné linii. V mikro-
skopu se odečítala frekvence tripolárních či mul-
tipolárních mitóz, frekvence mitotických buněk
s migrujícím chromozomem, nebo shlukem chro-
mozomů a mitotický index. Test vypověděl o mož-
ném karcinogenním působení testovaného agens.
Buňky byly resuspendovány v testovaném mediu
a kultivovány do stadia konfluence. Poté je medi-
um odsáto a buňky na skle jsou fixovány a obar-
veny. V preparátu jsou hodnoceny a počítány
mitózy s vyjádřením počtu atypických metafázo-
vých figur. Referenčním vzorkem byly buňky kul-
tivované v neovlivněném mediu.

2. Test indukce chromozo-
málních aberací – byl prove-
den jak na lidských lymfocy-
tech, tak na heteroploidní
buněčné linii. Účelem bylo zjis-
tit, zda výluh testovaného
materiálu indukuje změny na
chromozomech v dlouhodobé
kultivaci. Test vypověděl
o schopnosti materiálu induko-
vat chromozomové aberace,
a tedy o jeho mutagenních
vlastnostech. Byly užity lymfo-
cyty dobrovolníka – muže 30
let, pracovně neexpondovaného
mutagenním látkám, nekuřá-
ka, který nekonzumuje alkohol.
Lymfocyty byly kultivovány
standardním způsobem, to je po
48 hodinách byl přidán kolce-
mid a po dalších třech hodinách
bylo provedeno standardní cyto-
genetické zpracování. V každé
variantě bylo hodnoceno 100
mitóz a stanoven počet a typ
chromozomálních aberací. Jako
mutagenní je hodnocen materi-
ál, který indukuje více než 5 %
aberantních mitóz a je-li proká-
zána závislost na dávce.

Byly připraveny válečky
z chromkobaltové slitiny o prů-
měru 8 mm a výšce 3 mm. Na
toto jádro byly naneseny vrstvy
1. nitridu titanu a 2. nitridu zir-
konia. Dále zde byly pozitivní
kontrola a negativní kontrola. 

VÝSLEDKY

Test toxicity (inhibice růstu buněk)
V rámci tohoto testu nebyla zjištěna růstová

deprese v žádném ze zkoumaných materiálů
proti pozitivní kontrole. Kontrola s definovanou
toxickou složkou vykazuje standardní růstovou
depresi. Růstové křivky jsou zobrazeny v gra-
fu 1.

Test dilatace buněk
Dilatace, adherence buněk k jednotlivým zkou-

šeným materiálům se neliší od pozitivní kontrol-
ní varianty, není zde deprese v křivkách hodnoce-
ní počtu adherovaných buněk za daný čas.
Negativní kontrola odpovídá depresi dané toxici-
tou. Výsledky jsou zobrazeny v grafu 2.

Test adaptace buněk k testovanému
materiálu

Oblast, tzv. inhibiční zóna, není rozdílná
u daných zkoušených materiálů oproti kontrolní
pozitivní variantě, nevytváří se tedy patrná vrst-
va odumírajících buněk. V negativní kontrolní
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Graf 2. Charakter dilatační křivky v závislosti na užité povrchové
vrstvě.
Graph 2. Character of the dilatation curve in relation to the surfa-
ce layer used.

Graf 1. Charakter růstu buněk HeLa v závislosti na povrchové
úpravě materiálu.
Graph 1. Character of the HeLa cells growth in relation to the sur-
face coating of the material.
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nebo nitridem zir-
konia, potvrdily
inertnost takto
strukturovaného
materiálu. Je mož-
né tento materiál
využít pro dentální
implantologii. Jed-
nou z možností
mohou být subperi-
ostální implantáty.
Využitím takto
strukturované sli-
tiny může také být
zhotovování prote-

tických skeletových náhrad. V tomto směru začí-
náme s preklinickými zkouškami.

Celá studie je součástí grantového výzkumu
IGA MZ ČR ND/7356-3.
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Tab. 1. Výsledky testů mutagenity v závislosti na ředění
Tab. 1. Results of mutagenicity in relation to dilution
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variantě je tato vrstva odumírajících buněk zře-
telná.

Test morfologických atypií mitóz
Při tomto testu nebylo zjištěno možné karcino-

genní působení testovaných agens. Oproti kon-
trolní pozitivní variantě nebyly zjištěny rozdíly
při hodnocení.

Test indukce chromozomálních aberací
Nebyla zjištěna zvýšená frekvence chromozo-

málních aberací, tedy zkoumané materiály nepů-
sobí mutagenně. Výsledky jsou zobrazeny
v tabulce 1.

DISKUSE

V dentální implantologii existuje několik dru-
hů povrchové úpravy dentálních implantátů.
Snahou je dokonalá biokompatibilita [1, 6]. Tedy
z pohledu dentální či orální implantologie bioi-
nertnost nebo lépe oseointegrace daného materi-
álu.

Při užití hydroxyapatitu bylo dosaženo i bioak-
tivity z pohledu biologických vlastností materiá-
lu. Bohužel u tohoto materiálu po stránce mecha-
nicko-fyzikální nebylo dosaženo potřebné kvality,
především adheze vrstvy nanesené na bazální
vrstvu [2, 5, 10, 11]. Proto jsou hledány stále nové
možnosti povrchové úpravy implantátů. K těm
patří i nitrid titanu a nitrid zirkonia [11, 12, 13].
Biologická přijatelnost těchto materiálů byla
absolutně potvrzena. Podobně je tomu i u mecha-
nicko-fyzikálních vlastností především tak důle-
žité adheze těchto vrstev na základní chromko-
baltovou strukturu. Výsledky jsou pozitivní a lze
předpokládat úspěšnost takového užití v klinické
praxi.

ZÁVĚR

Doporučené úvodní biologické testy pro
implantační materiál, tvořený chromkobaltovým
jádrem povrchově upraveným nitridem titanu

Varianta Opakování Mitóz Aberantních % 
1 2 3 mitóz aberantních

mitóz
Počet mitóz Celkem Celkem Celkem

ZrN + neředěné medium (m.) 0 3 1300 4 1,33
ZrN + ředěné 50% (m.) 1 1 2300 4 1,33
ZrN + ředěné 25% (m.) 1 2 2300 5 1,67
TiN + neředěné (m.) 1 1 2300 4 1,33
TiN + ředěné 50% (m.) 2 1 2300 5 1,67
TiN + ředěné 25% (m.) 2 0 1300 3 1,00
Pozitivní kontrola 2 1 1300 4 1,33
Negativní kontrola 9 11 12 300 32 10,67
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Fassmann A., Slapnička J., Izakovičová-Hollá L., Augustín P., Celerová J.: 
Plazma bohatá na trombocyty v tkáňovém inženýrství

Známé německé vydavatelství uvádí na knižní
trh již třetí vydání monografie, která je společ-
ným dílem německých a amerických autorů. Kni-
ha je rozdělena do dvaceti tematicky zaměřených
kapitol. První část knihy je věnována chirurgii
nosu – od korekčních operací nosního septa přes
korekční chirurgické výkony k odstranění stenóz
až po rhinoplastiky. Podrobně jsou probrány také
možnosti korekčních operací rozštěpových vad,
chirurgické postupy při rekonstrukci zevního
nosu a estetická chirurgie očních víček. Pozornost
je věnována také komplikacím blefaroplastik
a jejich léčení.

Pasáže věnované rhytidoplastice (faceliftu)
informují o všem podstatném od výběru pacienta
přes psychologické aspekty operace až po detaily
operační techniky. Následují informace o využití
laseru v estetické chirurgii, možnostech korekce
kožních jizev a tranplantace tukové tkáně.
Zvláštní kapitola je věnována estetice obličejové-
ho profilu.

Podrobné informace o možnostech rekonstruk-
ce defektů měkkých tkání obličeje ocení každý,
kdo se zabývá maxilofaciální onkochirurgií.
Maxilofaciálního chirurga budou zajímat přede-
vším možnosti rekonstrukce defektů tváře a rtů.

Po krátké kapitole věnované plastické a rekon-
strukční chirurgii ušních boltců následují pasáže
věnované chirurgickým možnostem estetické
rehabilitace poruch motorické inervace. Probrá-
ny jsou možnosti rekonstrukce motorických ner-
vů i korekční chirurgické výkony na měkkých
tkáních. Knihu uzavírá stručná informace o mož-
nostech fotodynamické laserové terapie malig-
ních tumorů kůže.

Každý čtenář jistě ocení krásnou grafickou
úpravu knihy, desítky názorných ilustrací i jasný
a srozumitelný text. I když je monografie určena
především plastickým chirurgům, bude jistě
zdrojem inspirace a poučení i pro maxilofaciální
chirurgy a otolaryngology. Recenzent v knize jen
obtížně hledá chyby nebo slabé stránky až na jed-
nu maličkost: fotografické přílohy umístěné na 39
stranách v závěru knihy mají mnohdy posunuté
barevné spektrum a jejich barvy tak působí
nepřirozeně. Odstranit tento drobný nedostatek
by v éře dokonalých počítačových programů
nemělo být problémem.

Prof. MUDr. Jindřich Pazdera, CSc.
Klinika ústní, čelistní a obličejové 

chirurgie LF UP, Olomouc
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Ektodermální dysplazie – souvislosti
a implantace

Prachár P., Bartáková S., Černochová P., Kuklová J., Vaněk J.

Stomatologická klinika LF MU a FN u sv. Anny, Brno

Věnováno prim. MUDr. Lubomíru Freyburgovi, CSc., k jeho životnímu jubileu.

SOUHRN

Ektodermální dysplazie je onemocnění se silnou dědičnou zátěží. Toto onemocnění má širokou škálu podtypů
s více či méně vyjádřenými příznaky. Velmi důležitá je diagnostika a s tím spojené chybění zubů. Nedostatky den-
tice jsou patrné již v dočasném chrupu. Ve stálé dentici jsou hypodoncie výrazně vyjádřeny až k anodonciím.

Důležitou součástí je také nedostatečná kostní hmota. Zde se uplatňuje interdisciplinární spolupráce stomato-
logických odborností.

V konečné fázi lze v terapii také využít dentální implantologii, a to od pedostomatologie, přes ortodoncii až po
finální protetickou sanaci.

Snahou autorů je přiblížit léčbu ektodermální dysplazie spolu s individuálním přístupem k pacientům
a využívání implantací rovněž ve věkové kategorii mladiství a děti.

Klíčová slova: ektodermální dysplazie - dědičná zátěž - podtyp - hypodoncie - anodoncie - implantace - inter-
disciplinární spolupráce - mladiství - děti

SUMMARY

Prachár P., Bartáková S., Černochová P., Kuklová J., Vaněk J.:
Ectodermal Dysplasia – Connections and Implantation

Ectodermal dysplasia is a disease of strong familial disposition. There is a broad scale of subtypes with more
or less expressed signs. The diagnostics is of high significance as well as the associated missing teeth. The shor-
tage in dentition becomes apparent already in the primary teeth. In the permanent dentition hypodontia is signi-
ficantly expressed and there are even cases anodontia.

An insufficient bone matter is an important part of the problem. An interdisciplinary collaboration of several
stomatology professions takes a part in the solution.

In the final phase of therapy dental implantology can be used, specifically pedostomatology to orthodontia up
to final prosthetic sanation.

The authors provided an outline of the therapy of ectodermal dysplasia together with the individual approach
to patients and implication of implants in the age category of youth and adolescents.

Key words: ectodermal dysplasia – hereditary disposition - subtype - hypodontia - anodontia – implantation –
interdisciplinary collaboration - adolescents - children

Čes. Stomat., roč. 109, 2009, č. 6, s. 106–111.

ÚVOD

Definicí je : dysplasia ectodermalis hereditaria
syndrom Christův – Siemensův –
Tourainův
anhidrosis hypotrichotica
syndroma Jaquet

Ektodermální dysplazie je onemocnění popula-
ci geneticky silně postihující. Existuje ektodermál-
ní dysplazie společně s mnoha dalšími příznaky či

přidruženými onemocněními [1, 6, 7]. Uvádí se při-
bližně 150 podtypů s různě vyjádřenými příznaky.
Statisticky není toto onemocnění výrazněji pro-
zkoumáno, ale předpokládaný poměr postižených
lidí je 1 ku 17 000. Odpovědné geny za toto one-
mocnění jsou EDA (ectodysplasin A) – umístění na
chromozomu X v pozici mezi 12 a 13.1, EDAR
(ectodysplasin receptor) – umístění na chromozo-
mu 2 v pozici mezi 11 a 13 a EDARADD (asociova-
ná doména smrti) – umístění na chromozomu 1
v pozici 43 (obr. 1, obr. 2, obr. 3).
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Hypohidrotické ektodermální dysplazie mají
několik různých forem dědičnosti. Většina případů
je způsobená mutací v genu EDA, který se dědí
v X-vázané recesivní formě. U žen musí být pří-
tomny mutace v obou kopiích genu, aby způsobily
poruchu. Muži jsou ovlivněni X-vázaným recesiv-
ním onemocněním mnohem častěji než ženy. Cha-
rakteristická X-vázaná dědičnost znamená, že
otcové nemohou přenést X-vázané znaky na své
syny. Méně často, jsou hypohidrotické ektodermál-
ní dysplazie výsledkem mutací v genu EDAR nebo
EDARADD. EDAR mutace mohou mít autosomál-
ně dominantní nebo autosomálně recesivní model
dědičnosti. EDARADD mutace mají autosomálně
recesivní model dědičnosti. Platí, že asi v 95 % se

jedná o onemocnění vázané na X–chromozom.
Zbytek odpovídá EDAR a EDARADD mutacím.

K popisu onemocnění patří: anhidróza, hypotri-
chóza, anodoncie, hypodoncie, pseudoprogenie;
dále sedlovitý nos, vystouplé čelo, tlusté rty, málo
vyvinuté řasy a obočí. K dalším příznakům patří
anomálie pigmentace: periferní bledost obličeje,
tmavě zabarvená kůže kolem očí, hypoplazie tuko-
vých žláz, častý ekzém; někdy i výtok z nosu – ozé-
na. Dále hypoplázie potních žláz, vedoucí ke špat-
né snášenlivosti vyšší okolní teploty. Poškození
nebo ztráta sluchu a zraku; časté infekce způso-
bené imunitním systémem; nepřítomnost nebo
malformace některých prstů na rukou nebo
nohou. Bývá přítomen i rozštěp rtu nebo patra. Při
tomto onemocnění je pozorována citlivost na svět-
lo, dýchací obtíže a nedostatečný vývoj prsů. Fyzic-
ký i duševní vývoj je normální a je zde vyjádřený
výrazný androtropismus [4, 5,8, 9, 10].

Onemocnění bývá již vyjádřeno v dočasné den-
tici chyběním několika zubů. Toto zjištění by mělo
vést k důkladnější analýze a diagnostice hypodon-
cií především ve stálé dentici. Zde je totiž, bohužel,
hypodoncie mnohem více numericky vyjádřená.
K tomu se jedná v mnoha případech o impak-
tované pilíře. Velmi často jde o retence a anomální
uložení [2, 3, 4, 5]. Podle statistik se uvádí, že až
v 63,5 % případů bývá numericky větší hypodon-

Obr. 1. Umístění genu EDA na X chromozomu.

Obr. 2. Umístění genu EDAR na 2. chromozomu.

Obr. 3. Umístění genu EDARADD na 1. chromozomu.
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cie v dolní čelisti, což odpovídá minimu zubů
k protetické sanaci. V horní čelisti bývá větší
hypodoncie pouze v 5,4 % uváděných případů; stej-
ný počet chybějících zubů v horní i dolní čelisti
bývá statisticky v 8,1 %. Co je však podstatné -
bezzubé čelisti, typické anodoncie, bývají v 23,1 %.
(tab. 1, graf 1) [4].

Ohledně dědičnosti hypodoncie je nutné konsta-
tovat, že představuje genetickou zátěž a že
v rodokmenu nacházíme stále se vyskytující one-
mocnění bez jeho ztráty v genealogickém kmeni.

To znamená, že toto onemocnění se stále v dané
rodině vyskytuje. Příkladem je genealogický kmen
3 generací ukázkové rodiny (obr. 4) [4].
U heterozygotních žen chybí na různých úsecích
kůže potní žlázy (lyonizace). V důsledku lyonizace
fenotypová variabilita ženských MZ dvojčat
s genotypem XAXa; u mužů je postižení větší –
porucha dentice, hypertermie, těžší průběh infek-
cí - mužská MZ dvojčata: XaY (obě postižená) nebo
XAY (obě zdravá) (tab. 1, graf 1, obr. 5).

DIAGNOSTIKA Z POHLEDU
STOMATOLOGIE

U onemocnění ektodermální dysplazie je nejdů-
ležitější primární záchyt. Pacient by měl být dia-
gnostikován již v dočasné dentici. Zde by se mělo
zohlednit, že jakékoliv hypodoncie, vyjádřené
v dočasné dentici, musejí být zkontrolovány spo-
lečně s již vytvořenými zárodky stálých zubů. Vel-
mi často zde platí, že hypodoncie jsou vyjádřeny
ještě markantněji ve stálé dentici. Odpovídá to
sumárnímu snímku ortopantomogramu a jeho
kvalifikovanému vyhodnocení. Další možností je
využití CT diagnostiky především v trojrozměrné
dimenzi. Platí, že ve stálé dentici je u ekto-

Tab. 1. Rozložení chybějící dentice podle jednotlivých parametrů.
Vyjádření Dentice Dentice Stejný Anodoncie Pouze Pouze Mediální

hypodoncií větší v HČ větší v DČ počet distální meziální distální

zubů zuby zuby zuby

63,5 5,4 8,1 23,1 2,7 31,5 42,5

maxila mandibula stejně anodoncie distální
zuby

frontální
zuby

zastoupení
distálních

i frontálních
zubů

70,00 %

60,00 %

50,00 %

40,00 %

30,00 0

20,00 %

10,00 %

0,00 %

Graf 1. Procentuální zastoupení postižení dentice –
odpovídá tabulce 1.

Obr. 4. Příklad genealogie jedné rodiny.
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dermální dysplazie často přítomná ektopie zubů.
A proto se zde vyplatí 3D zobrazení uložení zubů
také ve spojitosti a v návaznosti ortodontické tera-
pie (obr. 6).

šíři zubu posouvaného – tzv. pseudoaugmentace.
Do takto připraveného místa se zub implantuje co
možná nejdříve pro zamezení ztráty kosti (obr.7 –
obr. 10).

Dalším přístupem je korekce impaktovaných
zubů do stanovené pozice. Jedná se o postup, kdy
často není využitelná veškerá dentice. Některé
zuby jsou resorbovány, a tím jsou z pohledu orto-

Obr. 5. Fenotypová variabilita v důsledku lyonizace.

Obr. 8. Stav po ortodontické korekci a implantaci
v horní čelisti.

Obr. 9. Stav z obrázků 7 a 8 po zhotovení fixní práce
v horní čelisti a implantaci v dolní čelisti.

Obr. 7. Smíšený chrup a včasná ortodontická terapie.

Obr. 6. 14letý pacient připravený k implantaci při vyu-
žití včasné diagnostiky a perzistence dočasných zubů.

MOŽNOSTI PŘÍSTUPU
K ONEMOCNĚNÍ

Jedním z přístupů je včasná ortodontická
korekce postavení zbytkového chrupu, včetně
posunu – mezializaci a distalizaci zubů. Tímto
korektivním posunem se nejen zuby dostanou do
předem požadovaného protetického postavení, ale
především se umožní vytvoření kosti v podobné
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doncie i protetiky nevyužitelné. V případě mnoho-
četných semiretinovaných a retinovaných zubů je
nutné mít pilíře, které budou sloužit jako kotvící
prvky pro posun zubů. Zde se uplatňují dentální
i nedentální implantáty. Z nedentálních implan-
tátů to jsou kotevní implantáty, které mohou

pomoci k posunu zubů v daném směru. Dentální
implantáty bývají používány nejen pro kotvení
a posun pilířů, ale jsou po ortodontické korekci
také využitelné k definitivnímu protetickému
ošetření (obr. 11, obr. 12).

Jeden z přístupů k onemocnění využívá včasné
diagnostiky a udržení stálých zubů v místech fyzi-
ologicky daných. K tomu ještě napomáhá co mož-
ná nejdelší udržení perzistujících dočasných zubů.
Ty umožňují svým setrváním dostatečnou sílu
alveolu. A ta je jednou z podmínek zavedení den-
tálních implantátů, které v mnoha případech
nemají pro inzerci dostatečnou kostní hmotu. Také
možnosti augmentace u ektodermální dysplazie
jsou minimální. Jednou z otázek je věkové rozme-
zí vhodnosti implantace. Vzhledem k onemocnění
je snaha o co nejdřívější zavedení dentálních
implantátů. Věková hranice se výrazně snižuje
oproti klasickému schématu zavádění implantátů
po ukončení růstu. Nebývá výjimkou, že implantá-
ty jsou zaváděny pod hranici 15., resp. 14. roku
věku pacientů (obr. 6).

Další z možností je využití stávajících pilířů,

Obr. 10. Stav z obrázků 7, 8 a 9 po 2 letech od implan-
tace.

Obr. 11. Stav s impaktovanými zuby. Obr. 13. Stav před definitivním prořezáním špičáků
v dolní čelisti.

Obr. 12. Stav po ortodontické patefakci a úpravě do ide-
álního postavení. Retence v dolní čelisti nebude možná
pro patefakci. Semiretence v horní čelisti bude využita
ke stažení do ústní dutiny.

Obr. 14. Stav po ošetření protetickými snímatelnými
náhradami.
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velmi často ortodonticky upravených do protetické
náhrady. Zde jsou možnosti ošetření závislé na
počtu a postavení pilířů. Ošetření může být od fix-
ních prací až po snímatelné náhrady. V takovém
případě se jedná o ošetření, kdy, vzhledem
k pozdnímu řešení, je výrazně atrofický alveol.
Tehdy je možné pouze protetické konzervativní
ošetření (obr. 13, obr. 14).

ZÁVĚR

Ektodermální dysplazie je dědičné onemocnění,
které s sebou nese významnou rodinnou zátěž.
Možnosti ovlivnění sanace defektního chrupu jsou
dány počtem zbylých pilířů. Velmi důležitou pod-
mínkou správného ošetření je včasná diagnostika
hypodoncií, které jsou s tímto onemocněním spja-
ty. Věková hranice se proto posouvá k mladistvým
z důvodu udržení síly alveolu za pomoci perzisten-
ce dočasných zubů. Další důležitou charakteristi-
kou je ovlivnění terapie pomocí ortodontické
korekce, která má zde zásadní význam. Umožňu-
je nejen zařazení zubů do zubní řady, ale i posun
meziálním či distálním směrem, včetně pseudo-
augmentace.
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r*l*lrrťm p*it*m :ub* v pklu;i xkr*c***h* xubnifu* *bi*uku
* všr*y musi b.5;t E*ch*vtrly špiťaky ii:i'-,i' .i:'

i..} i.j i} ť:} ť" l"] ii i r* Y-i i'

i}ť:r J: 5i:$e1irr:;.1u..i.:{i.š]tl.*"ili.:*l.ttš..li t é.l'.tt'y t.ťlrs \.,*,{:iť'rši*r. eij ď*i*.ll.'i

.-tť] ťť'isťl:ti'ťšťjn{.}Jli.) ry:*::ilii*li,":li #i'l}* .i:*f:ii'. j.i; '#i,.ť*sÍ.si:};ťi;.ěÍ.iil

.š. *ť .rl.ll;il iji..: fil.t.':i..+ t' i; ;r.'l i *r lr*j'{ * ll';isii*.l;l.

#N.l *. 'Sr.$l*r'*ilťlxt$;l,.t,:*:u:.r'*l$*l il. él'l',*y *$ť* i'birťťicil*.
].i.'.*"y '*tr,*íc*.r*$itl: r.*ť.lrtjfi* s:}ť}ér:il.i'#: rtj i**r:t"lsi..**,*st rŘri'icllvry.

ťfusť}.i tlí;ji;u.{,. *j,is#i;i;sťi,**nť; r,tri!c{J.ť}y ťi:*fij. i.**jsi:il,
cj3rxiŤir.lsÍi.r#rti* *t.d"l*s:f;líi'}..5 ťlŤ{rťsíťJltii. ď $é:$i,;!ťl?,,li,"tii ;x,r*ii.t.l*g.

-rl;sní r:ť:il';l.,.< ]; íIiťJ{ť&}rsi vt: Ír*:rrujir.liin rj:s*<.i; * i;Č}'i.iŤt..sť}$ L{Ís

\,t:.,l#$*.t .* Š:*í. j{t

Nepravrdalrls ťi mnohoť*tné umístěni meaer v chru u vy-
m*xuj* ve V*|rJfichr:vě klasiéika*i xaťax*ni'd* |. aŘ lll. tťídy
ď*ť*kt* *l.rrupu. !l*' tťíd* dl* Vot*fi*ha js*x *j*din*l* e*hy Či
j*jich skr:pir*y a deŤektv chrupx fispetťící da skupiny l" tťídy
a lt. tťíd'l'

tlYlttsrova kla* if lkaee
Pr* kv*nttfikx*3 xkrě**nť *b|*tlhu p*u*ív* Wltter*va kiasi.
fikac* p*Čty s*rŮ r*b* v *kiuiei, fi t* v j*jí p*xt*rl*rni Čssti.
T*nt* pťistup pť*dp*klá*$. že j*derr molár imotdrov.* jed"
n*tk*)j* rov*n dv$ma pr*m*l*r*m i**.,rr. .ti.

s s{I { stJ

{}*rr *$: Si':il*l't..i}ťlc,i:i.\ *ru***rltri*i l.,.*o*.*ť*...'".*.".l.' x.'..i*siťiŘ*ctt
iil'.*ťt.:l.,si:i:.. ť:i"jé-i.."li}.l: il* ji:*< rl Jj$i.Jj* cl,tjr":Errj itiťr tilťÍ l,

* ry;i"i,g,r5u:{i ,**i.:t: p,"*t,,']:i:;.$s*r,t+. .st.+"rrlo* ,:Jtli$l* *l:,,*r*,ti.r"r*t

v.;5;iiťl.lx'i;l. i:r:éť*..t"t t>Řjl"i:.l"ii.t* ,i*'{.J$*'*ť**i:, l:i-*.*.'l5:*.t'l*i*é;l ::*n *:ťrte$

i.:Jl'l'liltrjj i, *.'.:tl'lilt:t,*r ťr}lťi; i.lg.''t.tlle'lni't ''.lj.$ i'ii
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Dentá|ní implant*ty

r : i j i : q : ; i i i * i $ f l i

f íchnerova kla*lf ikacc
ťichngt*va k|asÍfikac* vychári e *p*rnych esn, kters jsou trl*ť*ny pr*m*lsry a
mot*ry*' Rox*:nál.á*:* Čryťi op*rně l*n"v c}:rupu' JerJna opěrnt r*nx 1* tv*ien*
rJv*ma premcláry s jtdnim nr*tilthlfm m*lár*m n*b* m*i*r s pr*tií*hl1i'l.Y] rns-
l$rem.
t. '^t.li*gg {l..*'*š-mt 'g$.nx$r*'' **rrxjsplr?ssbrtv'{trv,,A?.* vtqcirnv 4 t*ěrn*

rÓny js*u eachovány a v dist$lnim iiseku *hlupu j* mal* m*;cr*, A3 * víceťgt'-
nd ma|é meleíy chrugu se aachováním vš*rh ťtyr *pérnÝrh zsn

||. tťťda * sl .". ma|* *reeery thybění pr*nolárťl v harní Čelisti * v dolní Čelisti
na protějsi straně ť*listi, s? * *b*ustranně xkrácenf euhnr *b|ouk v horní
Č*listi se rachováním špiČákri a minim*!n* jminoho premolárv a jcdn*strann*
xkr;ic*n1i a*b*f *b|ouk v dotnr Čelisti s roxsshlou me:ťrÚu v distslním useku
rhrupu, B3 * j*dnostranně zkrá**rrf zubnť *blouk s k*ntr*iat*r;ilrrť mezerŮ{J
* v*lkou Ťrant*lrri ťí}*esrsu chrupu a zbytkoqi chr*p v do|ni Čelisti' 84 - za.
ch*v*ny euby pouaa ve fr*ntáinim Ůs*ku chrupu horní Če|isti a d*lnÍ Čelisti
s rn*a*r$il ve ťrnntélním *seku {etrac*ny víechny *sěrnÓ rony chrupui

tl|.tťida * ť1 ub$k*qf *hr.up v ťe|isti h*rní * zarhovan1i chrup v d*lní Če|isti
pŮuze vg ťr*ntáinim t'rseku chrupu, C? * ztráta všerh eub* v hq}rníČelístia za"
chovény zuby pouz* ve ťrontáiníryr s*kr: chrurpu Čelisti dolni. C3 gtráta vš*ch
aubri v harní i do|né ť*listi. spěrné eirty nejsou xachovány'

:; ,lj *:

ft
i lr

M

P*kraČ*vtni v pťíštím vyditní^ ť*|f ťl*nxk vť*tn* p*uťit* lit*ratrrry jíŤ nynť nal*e-
nete n& \F,Pe.w.st* t*team.ca

ffi

Í \
TL
1ť]I
\t
\*-l

( : l

i}é:v $

ď\ ď\ fl\
LJWLJť\nn

tl?qr
il#

í-rn

www.tilnplant"{x 360



*

*

t

il

il

T

t

il

T

:

il

f

I

*
*

*
$

*
*

It

s
*

X r

a
i l *

*
i l i

a
: *

*
i l r

*
ÍŮ

tl
I *

*
t *

*

Kilm$iť*kmce ďeťektl} {*Er*p$ ll

r.: i..l.ill *:*.l... l".*.r * ;. ;ť*' S ť{::1 ť}l,.t k*.ry: * :J/;ť #ťi.l'j

5" $*rrá#ová 8 Pracftár J, l/aněŘ
Sťom*éclí*glc&á 'tlinika LF {#u, fak*/ťní ť?*ťnodí}l.re U svaťei Á*n34
predn*sťa proí ArÍUfir J. ť*něk' CSc.

Krirbersva klarif i kace
Rozdsii"rje iedn*tlivé deŤ*|tty chrirp* ť':*di* pť*n*ru žvy'k*.
cíh* tiaku * mo*n*sti dlah*várri ;*dnatlivfr'h zub*. Pťen*s
ti*k* v jcdn*t|ivÝch tiíriáclt j* **rri$!ní. d*rtt*.ntuk*eni. mrl.
n*.d*ntétrti a mukÓzr"ri.

r r - ' -^  , - - ' - - ' Y . t
!""J h ,' rt'i
; 1-l . r-'
i ' . i \ r . r !

.1. J' i-

l '* tťida * *hyb*lri {ťť n;: *tyi z*s* v *hi*sti i*e*kŮ' tpiťák*
a st*iiČ*k

*i:l ,.": é"i; tť..''#.ll . lJr^l,"fu$r:li' l'il .*;i t''{'y.r ,l*litli v *r\'j.lrti 'írl:r;iÍ-ijt

:i*lc.:rrrj i.} siť}jÍťsť l.l.li.Y{:tir:vlt r; jtlijťii:*t *i

l"s.i*vr*ť*r r rv'.,;"*li *.3 
. l.1!..i!.''.;

1. iťiťJ$ k*rilbin*c*

{}*r * l. ťťr.:é** Ř*rrl':il'l.lcl'l

ií;i*r..g.*Í.r: x ].vrrj.:* ;* t ttl,

ii.r *t;t} * its .t.jttsiťjr;i * *'
' i : i i

ll.n tťida * d*f*kt pťr ztrartě špiČáku * minim*lrr* iešt* da|$ich
4 ruhťt, v m*l*r*v* *blalti;e rtrst* mi*imltlně tťís*usecJirict:
rubťi. F*rlmrgrls*u j* *by d*nŤ*l*i pl*ch*-*ymee*n* sp*rj*l*.i
rubii byia věttíne*o stsjni* jak* plr:chg n.ir"lk*:ní.
P*tjskr,l*in* l * eJtťtllť. kt*ry r,ychárír ťron.tá|ní*sl*sli
*dskupin* { '* s*Ť*kt vycháei lc Špi{ál,:u

P*dsk*pirra lv1 ." *jtťeki vyi:htait' r.:'r*l r*v* thl*sti

ll'Lt tíítJat
Pi*tha muk*eníj* v*iší n*;} i:l*ch.: rlcnt.álni,
F*dskupir.:a t* d*f*kt jl*r:ttiního iyprt
P*dskug:irl*li { * **f*kt tii*g*r:,ilnins ryilu
Podskr:pina í*;1 * Ítansv*lztini iÍ*Ť*kty

ď bc b fl1fl\fl\
u g$t5

tÍ ',
# \

Ů  i j

nn\n
sÍlr: 5 {ťir.**r*vx kl*siix<lr"* íi:.isvr.llr:l;l '-l*c*,s il s.ťll$r.ii.i

Tvrdařova klasiťikaca
íáki*d*nr Tvrs*řovy klasiíik*cg'1* V*idíir:hova kiasifikace.
fiorli$u1'* rnamíst*ní dcf*ktu * d*tailrrěii p*pisu}e j*dn*:tlive
ri:ytk*vti zuby a tírrr ur(uj* p*dr*bněji j*dn*t|ivd drui:y Ž',1i.
k*tíh* t l*xu.
l.a tiida * chybĚníjeť**h* n*h* rJv*u rui:u v oi:iasti ť*-rákij,
špiČaku n st*liČek

fl\ftfl\
i}ť;r ti l',* rl'..txi * l.l;y*iitr"ri,i*tťt.:t.:ir* *$i:\i} #.l.ť}lj "ttlltlj r' *ri:lb:it.

ťtl';:*.ixij.' Spit*š$ .g'rt.:. jii. tti:
.l...f{.:.$lit.:i.tl ilji*'sr*.l':*lii:* íl.:i,t,.,t<.tii: "r il'rtJ*tŤ *t xt}j. jii'.i
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ffinft
n ď*\ dm.

$ br Lť \
#*n $ : j,l..*'nl 'é.'h ťéíďi$ Ťv,rd*s*i".l .tJ*.sťťl**:c*
{pč*y*trťe -r íVr<ť*:$ * **ť'its}

l!l. tiída
T*to tťíd* vxnik.l* vsouťinnosti na n*le.hav$$t sitila{e r*a*č|it
xhytk*vy:thrus n* skupiny pndl* mo*nnsti dlah*vsní axhr}
{j* mo*nd dl*h*v;it, n*nirnoŽn* dtahov*t. j*'*l*n **. tťi xhyt.
k*v* *uby vertl* sebo),

nnn
nnn
nnfl

Gd:r ťŽ: *l r: éť;,.es* tryrdel**ve &'fusjťj**c.e.
ísť*yr.prr: z lvr$** * *r:Jlsi:

Sisk*xs,

V s*uť*srr.E cJghě:jo n*jť*stĚji $o*žív*né l{errner3yh*: klesi-
Ťika**. Vx.hl*dcn: k :rr*sr*s*d,: cl*{inici :]j*dn*.tliv$ch de{*ktri
thrupu var"rikaiy rra i*drr*tlivfch *vr*pskfch Šk*lÓch pocJtri
dy. Prot* je nrofrro v Iiteratuťg nalézt Kennedyh* klasifika*e,
kters n*js*u xc*ig id*ntitk*. N*rnlhod*u Ke*n*sy*rr: kl*siŤi-
k*{*j*. **:.n*m* p*vil# sťa**v*ná kri.ť*ri* r*xcJiÍr} v pť*r"l*su
čvÝk*cíh* ti*ku u i*d**t|iv*ch 1yp*. nsht*cjl'n **: ngh**:l*ti

\ í * Ň \ *Ě

#s* Í $: íj/. i} : ťfi*j# Ivrdr:li*v* &lasjťl&a**
{plr::r,.zaťs r r.*'r*{r:,4 g ft*i t.i

#br ť f : íÍJ. * lťt.ď-t 
.Iyr#.*t}*l..il 

*JssiťÍ't***
{#ť*rr*lt* z lyr*ť*ri ď ,t#f, ipi':

st*v *hrup* ** ma|y{h rn*a*r po vcik*.,Kcrbgr*va klesiťikm.
{* s* již n*po*Žťvá n*boť, p*p$a't tťidy d|e dlah*vi*nij*dn*t-
liv5iťh e*b*." aig nevsncv*| ptr*r n*st tnp*gr*{ictc*ť}1t.l u mis-
tění jc*n*tliw;g1'} :xubt}" ti*h**r*vg kl*siŤikxc*, kt*rá h*sn*t*
st*v:xt*h* v h*r,*]i * d*l*ť Če}isti EouČ*snč. poďl* pť*n*su
Ěv1ikaciho tleku. se uk.íaala blt prcr |dkaťe 'l praxí n*prss-
t* rr*p*x*it*lr:rii'' :V'*lcJ ith*va kl*srf i ktr{e V Č*'sk* r*pr"lh]lic* j*
n*jvíc* r*ašíiena prt svoji jedrroduchfist. $ysternatick* rna-
dě|enť chrupu nd nejmenŠích po největši nnezery'a stonc-
vcnír* ttritÉrií .pr* ztrtty zubŮ v ťelisti' Z v*ldÍicha lrychá.ee{
Tvrďori. j*hclŽ klasifikace j* p*d*bná. ei* byl* upťesněna ve
vítahil k* etrstiim rubťi, x*jména v* ll|' tridě.

Závěr

V práti je uveden pťehled klasifikaťnÍch syst mr} defektŮ:
chrupu' NĚkt*r6 z nich byty ;iŽ zce[* opuítěny, napť. Wi|dova:
x f;ichner*va. X ně!tt*$th vythxx*ly *n$ši:ktnsi{ik*c** nap[:
e Wildnvy: vxrrikl* sldÍiťh:*va : a dál* Tvrld*ťlbva ; K.enn*dyho
k|asiŤikace dCIrnala aněn v j*dnntliqich anglosaskiich dentál"
ních Šk*lách" V souČasn* d*b* s* v Č*ské repub{ic* pouŽí.:
vá nejvice V*|dťichova a K*nrr*dyho klasifikaceí''sl v?hledem
k. iejich Ítist*rick*mu ť*xŠíťení 'a' 'univ*rrálnť p*uŽitelngsti
v]ť*Žft:Í{i.l po$it*Čcvych loftw*rerh. V budoucn*sti |a* oťe-
kávnt wnik n*vÍcÍt klasiŤikací- ktens b.udnu .nnir** jirrÉ Ža-
l***ny *al k*mp;*tibrlit* s poťítaé*q}m prostťedím. $a}ším
bxd**cÍm psst*peťn rnnh*u bÝt poťít*Čer"lr nabít*né n*vrlhy
j*dn*t{ ivrich n:iihrad, respaktlve apťrsobr} ošEtťen í : ch ru pu : pc
radántvstupnichdig i tá l r ríchd*tv3ssystÉmui1! .1 i j .
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i:ih3 těir íciln*rlilr.+lt spr:citilrirci r.l.ttČ*rl,trtvt'h r rlititl.*i

tli}i.il'$ ť;tt}t}|ilt*ltrtrti* il 7.u!'tlttl:ti le$lllf"slsi^ t)*irti.llni|is
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l.ji,**r*n** pp*x.icli*_i* r**x.nii r)'uxii'trl r' ilr*kiini,":lr,r t*'
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