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ABSTRAKT 
Cílem této bakalářské práce je vytvořit grafické animace, které simulují funkci totální 

endoprotézy kolene (TEP) během různých pohybových aktivit. Kolenní klouby jsou jedny z 

nejvíce zatěžovaných kloubů v lidském těle a jejich umělé náhrady se potýkají se značným 

opotřebením a častými komplikacemi. Pro správné navržení a dlouhodobou funkci 

implantátů je klíčové pochopit jejich chování za různých podmínek. 

V teoretické části práce je provedena rešerše poznatků o kolenním kloubu a jeho náhradě. 

Dále zahrnuje poznání fyzikálních jevů a jejich vliv na mechanické opotřebení. Praktická 

část se zaměřuje na analýzu pohybu a zatížení kolenní náhrady při běžných aktivitách, jako 

je chůze po rovině, chůze do schodů a ze schodů, posazení se, postavení se, jízda na kole a 

běh. Na základě těchto analýz a dat zatížení jsou vytvořeny grafické simulace pohybových 

aktivit. 

Výstupem práce jsou animace, které nám přiblíží kinematiku, dynamiku a celkové chování 

implantátu při vybraných pohybových aktivitách. 

KLÍČOVÁ SLOVA  
Kolenní kloub, mechanické opotřebení, instrumentovaný implantát, data zatížení, animace 

pohybových aktivit 

 

ABSTRACT 
The aim of this bachelor’s thesis is to develop graphical animations that simulate the function 

of a total knee arthroplasty (TKA) during various physical activities. The knee joints are 

among the most heavily loaded in the human body, and their artificial replacements often 

face significant wear and frequent complications. To ensure proper design and long-term 

functionality of implants, it is essential to understand their behavior under various 

conditions. 

The theoretical part of the thesis includes a review of information about the knee joint and 

its replacement, as well as an examination of physical phenomena and their effects on 

mechanical wear. The practical part focuses on analyzing the movement and load of the knee 

replacement during common activities, such as walking on flat surfaces, climbing and 

descending stairs, sitting down, standing up, and running. Based on these analyses and load 

data, graphical simulations of these activities are created. 

The final output of the thesis consists of animations that provide insight into the kinematics, 

dynamics, and overall behavior of the implant during selected physical activities. 

KEYWORDS 
Knee joint, mechanical wear and tear, instrumented implant, load data, animation of 

movement activities 
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1 ÚVOD 

Kolenní kloub je jedním z nejsložitějších a nejdůležitějších kloubů v lidském těle. Jedná se 

o jeden ze základních kamenů pohybového aparátu. Umožňuje nám ohyb, natažení i rotaci 

části dolní končetiny a ve stoje či vzpřímeném pohybu nese váhu těla, tlumí otřesy a zajišťuje 

celkovou stabilitu. Při uvážení rozsahu pohybu, celkového zatížení a frekvenci jeho užívání 

lze koleno označit za nejvíce namáhaný kloub v lidském těle, čímž je náchylný k degradaci, 

onemocnění či zranění. Nejčastějším řešením zmíněných problémů je operace a aplikace 

kolenní náhrady. 

Artroplastika kolenního kloubu patří mezi nejrozšířenější a nejúspěšnější zákroky vůbec. 

Jedná se o nahrazení kloubu nebo jeho části jiným materiálem. Dochází zde k obnovení 

tvaru, funkčnosti a utlumení bolesti. Pro co nejlepší výsledek a správnou adaptaci nového 

kloubu je zapotřebí dodržení důkladných postupů, správné navržení náhrady a pečlivé 

rehabilitace. [1] 

Tato bakalářská práce nejprve sumarizuje poznatky a vědomosti týkající se kolenního 

kloubu, jeho náhrady a zatížení, kterému je vystaven. Dále přiblíží a objasní činnost a stav 

kolenní náhrady během běžných pohybových aktivit za pomoci dat a grafických simulací. 

Kompletní animace vysvětlí odborně, avšak srozumitelně jednotlivé fáze deformace, 

vyosení a zatížení náhrady. 
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2 PŘEHLED SOUČASNÉHO STAVU POZNÁNÍ 

2.1 Kolenní kloub a jeho náhrada 

2.1.1 Anatomie kolenního kloubu 

Kolenní kloub je největším a nejkomplexnějším kloubem lidského těla. Charakterizují ho 

dvě zaoblené plochy neboli kondyly – odborně definován jako bikondylární kloub. Tyto 

kondyly jsou zakončením stehenní kosti (femur), kde dosedají na odpovídající kloubní 

plošky holenní kosti (tibia). Na kondylech holenní kosti nalezneme dva menisky, meniskus 

mediální (meniscus medialis) na vnitřní straně a meniskus laterální (meniscus lateralis) na 

straně vnější. [2] Jsou tvořeny vazivovou chrupavkou a mezi jejich hlavní funkce patří 

tlumení nárazů, stabilizace kolene a přenos sil kloubu [3]. Oba menisky slouží jako hlavní 

styčné plochy pro rozměrově i zakřivením větší kondyly stehenní kosti. Mediální meniskus, 

připomínající půlkruh, pokrývá větší polovinu kloubní plochy [4]. Laterální meniskus je 

kruhového tvaru, není srostlý s kloubním pouzdrem a upínán je pouze v rozích. Tato 

skutečnost mu umožňuje rozsáhlejší deformaci, a proto i zajišťuje větší rozsah pohybů oproti 

menisku mediálnímu [4]. Přední část kloubu uzavírá největší sezamská kost v lidském těle 

– čéška (patella) [2]. Zatímco přední část čéšky je ukotvena v úponové šlaše čtyřhlavého 

stehenního svalu, zadní plocha je povlečena silnou vrstvou chrupavky a zapadá mezi 

kondyly stehenní kosti. Zadní plocha rovněž obsahuje mediální a laterální plošky neboli 

fasety, které napomáhají hladkému pohybu [4]. 

 

Obr. 2-1 Pravé Koleno; Předozadní radiogram [5] (upraveno) 
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Další důležitou částí je kloubní pouzdro. Jedná se o složitou strukturu tvořenou šlachami 

svalů, jež společně vytvářejí tento relativně slabý obal [6]. Mezi jeho části patří vazivová 

vrstva (membrana fibrosa), synoviální membrána (membrana synovialis), tíhové váčky 

(bursae synovialis) a záhyby (recessus articulares) [2]. Vazivová vrstva začíná pod kondyly 

stehenní kosti a připojuje se k okrajům kloubních ploch holenní kosti a čéšky [2]. Toto husté 

vazivo neuspořádaných vláken tvoří vnější vrstvu, která dokonale obepíná synoviální 

membránu [7]. Synoviální membrána vystýlá vnitřní stranu vazivové vrstvy, připojuje se na 

holenní kost a na oblast mezi kondyly stehenní kosti [4]. Výjimkou je oblast křížových vazů, 

které nejsou membránou obepnuty zcela rovnoměrně [4]. Jejím úkolem není zabraňovat 

nadměrným deformacím, nýbrž zajišťovat výživu kloubní chrupavky, a hlavně snižovat tření 

kolenní soustavy lubrikací kloubních ploch [6]. K minimalizaci frikce přispívají i tíhové 

váčky [6]. Tyto váčky, naplněné synoviální tekutinou, se vyskytují primárně v místech tření 

mezi pohybujícími se strukturami. Chovají se jako polštářky mezi kostmi a šlachami, tlumí 

tlak a chrání okolní tkáně [8]. Dále se zde nachází 12 zpevňujících vazů, které dělíme na 

nitrokloubní a mimokloubní. Mimokloubní vazy, které mimo jiné zesilují kloubní pouzdro, 

rozlišujeme dle polohy na postranní, přední a zadní [2]. 

 

Obr. 2-2 Pravé Koleno; Pohled shora na vnitřní stranu [9] (upraveno) 

Mezi postranní patří vazy vnitřní (ligamentum collaterale tibiale) a vnější (ligamentum 

collaterale fibulare) [2]. V případě vnitřního postranního vazu se jedná o široký, zploštělý 

vazivový pruh, který brání abdukci bérce [7][10].  Vede od mediálního kondylu stehenní 

kosti na odpovídající mediální plochu holenní kosti. Tento vaz je pevně připojen 

k mediálnímu menisku, což znamená, že poraněním tohoto vazu riskujeme i poškození 

menisku [7]. Naopak vnější postranní vaz je silný, zaoblený provazec zajišťující stabilitu 

proti addukci bérce [7][10]. Probíhá ze zadní části laterálního kondylu stehenní kosti a upíná 

se na laterální stranu hlavičky lýtkové kosti [7]. 
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Do skupiny vazů předních řadíme čéškový vaz (ligamentum patellae) a dvě čéšková 

poutka[2]. Nazýváme je čéškovým poutkem bočním (retinaculum patellae laterale) a 

přístředním (retinaculum patellae mediale). Tato poutka spojují stehenní sval s holenní kostí 

po stranách čéšky, kterou mají za úkol držet ve správné poloze a ve vzájemné spolupráci 

zabránit postrannímu vychýlení při pohybu. Čéškový vaz představuje centrální pokračování 

šlachy svalu čtyřhlavého stehenního od čéšky k holenní drsnatině. Jedná se opět o silný, 

plochý vazivový pruh, který také zajišťuje čéšku. [4][7] 

 

Obr. 2-3 Pravé Koleno; (a) Pohled zepředu; (b) Mediální pohled [9] (upraveno) 

Komplex mimokloubních vazů nám uzavírají dva vazy zadní [2]. Šikmý kolenní vaz 

(ligamentum popliteum obliquum) vychází z úponu poloblanitého svalu. Je široký, zploštělý 

a je tvořený svazky vláken, které jsou od sebe odděleny otvory umožňujícími průchod cév a 

nervů. Rozpíná se šikmo ze zadního okraje mediálního kondylu holenní kosti a připojuje se 

na vnitřní okraj laterálního kondylu stehenní kosti. Z hlediska funkčnosti je velmi důležitý, 

jelikož externě zesiluje kloubní pouzdro, poskytuje pasivní oporu při stoji, a hlavně omezuje 

hyperextenzi kloubu. Obloukový kolenní vaz (ligamentum popliteum arcuatum) je zesílená 

vazivová struktura. Obloučkem obepíná zákolenní sval a svou funkčností je shodný s vazem 

šikmým. Tento vaz propojuje zadní plochu vnějšího kondylu stehenní kosti se zadní stranou 

lýtkové kosti. [7][6] 

 

Obr. 2-4 Pravé Koleno; Pohled zezadu [9] (upraveno) 
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Druhou skupinu tvoří čtyři hlavní nitrokloubní vazy. Jedná se o vazy uvnitř kloubního 

pouzdra, jejichž hlavním úkolem je spojovat stehenní kost s holenní kostí. 

Mezi jejich nejvýznamnější zástupce patří dvojice křížových vazů [2]. Toto pojmenování 

vystihuje jejich vzájemné uspořádání připomínající kříž nebo písmeno „X“ [6]. Společně 

zajišťují stabilitu kolenního kloubu a brání vnitřní rotaci vzájemným kroucením kolem sebe 

[4]. Dále omezují posun holenní kosti vůči stehenní kosti v sagitální rovině nebo extrémní 

ohyby, jako je hyperextenze a hyperflexe [6]. Prvním z nich je přední zkřížený vaz (LCA – 

ligamentum cruciatum anterius) [2]. Z vnitřní plochy laterálního kondylu stehenní kosti 

klesá šikmo dopředu mezi kondyly, kde na holenní kosti splývá s předním rohem laterálního 

menisku [2][6]. Doplňuje ho zadní zkřížený vaz (LCP – ligamentum cruciatum posterius) 

[2]. Upíná se na vnější plochu mediálního kondylu stehenní kosti, probíhá kolmo dolů za 

přední zkřížený vaz a pokračuje dozadu, kde se připojuje mezi kondyly holenní kosti [2]. Ve 

vzájemném srovnání je zadní zkřížený vaz silnější z tohoto páru [6]. 

Mezi kondyly holenní kosti se rozpíná příčný kolenní vaz (ligamentum transversum genus) 

[2]. Spojuje přední cípy obou menisků a přispívá k jejich zpevnění při pohybu [6]. 

Zajímavostí tohoto vazu je, že se jeho tloušťka u různých jedinců liší, přičemž u některých 

lidí tento vaz zcela chybí [7]. 

Poslední složku nitrokloubních vazů dělíme podle polohy vůči zadnímu zkříženému vazu na 

přední meniskofemorální vaz (ligamentum meniscofemorale anterius) a zadní 

meniskofemorální vaz (ligamentum meniscofemorale posterius), kdy jsou tyto vazy klinicky 

označovány jako Humphryho vaz a Wrisbergův vaz. Společně vychází ze zadního cípu 

laterálního menisku, poté z obou stran obepínají zadní zkřížený vaz a upínají se na vnitřní 

kondyl stehenní kosti. Jedná se o slabé vazy stabilizující laterální meniskus a zadní zkřížený 

vaz. [2][4] 

 

Obr. 2-5 Pravé Koleno; (a) Pohled zepředu ve flexi; (b) Pohled zezadu v extenzi [9] (upraveno) 
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2.1.2 Funkce kolenního kloubu a jeho patologie 

Koleno je modifikovaný kladkový kloub, který umožňuje pohyby flexe a extenze bérce [6] 

– viz Obr. 2-6 a). Tyto hlavní pohyby probíhají v sagitální rovině, která prochází předozadně 

kolenem a je rovnoběžná s mediánní rovinou těla [6]. Základní stav kolenního kloubu je plné 

propnutí, též známé jako uzamknuté koleno. V tomto postavení jsou postranní i zadní vazy 

napnuté a kosti spolu s menisky dosahují stabilního vzájemného uspořádání [4].  

Flexe začíná počáteční rotací, při které dochází k odemknutí kolena, uvolnění předního 

zkříženého vazu a vnitřní rotaci holenní kosti [4]. Naopak čéška začíná klouzat distálně, tedy 

dolů k chodidlu [2]. Po odemknutí je koleno schopné jak vnitřní, tak vnější rotace [2] – viz 

Obr. 2-6 b). Tyto samostatné rotace probíhají v seskupení menisků a holenní kosti, kde 

vnitřní dosahuje 10° a zevní až 40° [4]. 

 

Obr. 2-6 Pohyby kolenního kloubu; (a) Pohyb z extenze do flexe bérce; (b) Vnitřní a vnější rotace [2] 

(upraveno) 

Po překročení prvních 5° ohybu dochází k valivému pohybu. Jak název napovídá, v této fázi 

se kondyly stehenní kosti valí po plochách holenní kosti a po meniscích [4]. Osa flexe, která 

prochází kondyly stehenní kosti, se v průběhu postupně posouvá dorzálně [6]. Současně 

dochází k opětovnému napnutí postranních a křížových vazů, což přispívá k postupné 

stabilizaci kloubu [4]. Valivý pohyb obvykle probíhá do 20° ohybu [11]. Flexi zakončuje 

posuvný pohyb, při kterém kondyly stehenní kosti kloužou jednotně s menisky dorzálně po 

holenní kosti [4]. Deformace a posuv menisků kopírují kontaktní plochu mezi kondyly obou 

kostí, která je na konci této fáze minimální [4]. Maximální ohyb až 160° je možný pouze při 

pasivní flexi, čímž zamezíme limitujícímu kontaktu lýtka s hamstringy [6]. Takového stavu 

lze například dosáhnout při dřepu nebo ležení na břiše [4]. V běžnějších každodenních 

situacích se tato hranice odvíjí od pozice kyčelního kloubu [6]. Při propnutí kyčle je možné 

dosáhnout maximálního ohybu 120°, zatímco při flexi kyčle se tento rozsah zvyšuje až na 

140° [6]. Při zpětném pohybu do plné extenze se celý proces odehrává v obráceném pořadí 

[4]. Po navrácení do původní polohy je koleno schopné dále pokračovat až o 5° do 

hyperextenze [4]. 
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Obr. 2-7 Schéma postavení postranních a zkřížených vazů kolena a menisků za extense kolena a v průběhu 

flexe; Pohled z vnitřní strany [4] (upraveno) 

Po seznámení se správným průběhem mechaniky kolenního kloubu přejdeme k problematice 

opotřebení a poranění, které ovlivňují jeho funkčnost. 

K nejčastějším poraněním patří přetržení křížových vazů, zejména předního zkříženého. 

Toto zranění se vyskytuje především ve sportech s častými otřesy a náhlými změnami 

pohybu jako jsou fotbal, basketbal nebo gymnastika [12]. U žen je toto poranění skoro dva 

až devětkrát častější než u mužů [13]. Nejčastější příčinou jsou prudké nárazy spojené s 

nepřirozeným pohybem a rotací kolene [14]. Závažnost tohoto poranění se dělí do tří úrovní, 

které odpovídají rozsahu poškození od pouhého natažení až k úplnému zpřetrhání [14]. Mezi 

symptomy poté patří puknutí v koleni, otok a slabost s pocitem nestability [14]. Při závažném 

poškození je zpravidla nutná chirurgická rekonstrukce vazu, po níž následuje rehabilitace 

[15]. Rekonvalescence po operaci obvykle trvá šest až devět měsíců, u vrcholových 

sportovců i déle [14]. U méně rozsáhlých poranění se často volí konzervativní léčba 

zahrnující fyzioterapii a ortézu, přičemž délka zotavení závisí na míře poškození a úspěšnosti 

terapie [13]. Vzhledem ke komplexnímu propojení kolenních struktur bývá přetržení 

zkříženého vazu v polovině případů doprovázeno poškozením dalších vazů nebo menisků 

[14]. 
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Poranění postranních vazů má obdobný průběh a klasifikaci závažnosti. Podobně se 

rozděluje do tří úrovní podle množství zpřetrhaných vláken vazu. Poranění prvního stupně 

znamená, že došlo k narušení maximálně 10 % kolagenních vláken [16]. Druhá úroveň 

odpovídá značnějšímu natrhnutí povrchových vláken. V poslední variantě, tedy nejhorším 

případě, dochází k úplnému přetržení [16]. Na rozdíl od křížových vazů dochází k poranění 

postranních vazů po přímém nárazu ze strany, což je typické pro kontaktní sporty [17]. 

V krajních případech může být nutná operace k obnově stability kolene [16]. Při rehabilitaci 

se klade důraz na posílení okolních svalů a obnovu funkce, aby se předešlo opětovnému 

poranění [18]. 

Dalším poraněním, které často doprovází poškození vazů, je léze menisku [19]. Toto zranění 

vzniká zejména dvěma způsoby. Akutní léze je okamžitým natržením menisku [19]. Dochází 

k ní při sportech v důsledku prudkého vyosení a ohybu kloubu, kdy chodidlo setrvává 

v kontaktu se zemí [20]. Trhliny menisků se liší tvarem i rozsahem narušení, jak je zobrazeno 

na Obr. 2-8. Pokud to stav umožňuje, u mladších či aktivních jedinců se zpravidla 

doporučuje operativní rekonstrukce menisku [19]. Způsob provedení zákroku se odvíjí od 

charakteru poškození menisku a rozsahu souvisejících poranění [19]. Degenerativní léze je 

výsledkem stárnutí a opotřebení chrupavky v souvislosti s osteoartrózou kloubu [20]. 

V tomto případě se přistupuje spíše k fyzioterapii [19]. Cílené cvičení posiluje okolní svaly 

a zlepšuje funkci kolene, což zmírňuje bolest a další symptomy [19]. 

 

Obr. 2-8 Různé typy trhlin menisku [21] (upraveno) 

Osteoartróza je chronické kloubní onemocnění, které má destruktivní dopad na chrupavku 

[22]. Absence této ochranné vrstvy vytváří prostor pro nežádoucí tření obnažených okrajů 

kostí, způsobující postupný nárust bolesti a omezení pohybu kloubu [22]. V roce 2019 bylo 

diagnostikováno 364,58 milionu případů osteoartrózy kolenního kloubu po celém světě [23]. 

Nejčastěji postihuje osoby středního věku, ale u zbylých 27 % obyvatel se jedná i o mladší 

jedince, trpící například revmatickými onemocněními [24]. Častým řešením v pokročilých 

stádiích je TEP, která zajišťuje obnovení fyzické funkce, navrácení stability kloubu a 

zbavení bolesti [25]. 
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2.1.3 Vývoj kolenní náhrady 

Kolenní náhrada představuje jednu z nejčastěji prováděných ortopedických operací, jejímž 

cílem je nahradit poškozené kloubní povrchy, včetně chrupavky [26][27]. Endoprotézy 

kolene se běžně skládají ze tří hlavních komponent: stehenní kovová komponenta, 

polyethylenová vložka a holenní kovová komponenta. Stehenní kovová komponenta 

artikuluje s polyethylenovou vložkou, která je vsazena do holenní kovové části [25] – viz 

Obr. 2-9. Soustavu může doplňovat i částečná rekonstrukce povrchu čéšky [25]. Materiály 

používané jak při výrobě, tak při fixaci součástí musí být mechanicky odolné, dostatečně 

pevné a především biokompatibilní, aby minimalizovaly riziko negativních reakcí 

organismu [27]. Podle rozsahu poškození kloubu hovoříme buď o totální, nebo částečné 

náhradě. V případě částečné náhrady se aplikuje unikompartmentální endoprotéza pouze na 

laterální nebo mediální stranu kloubu [28]. Dle databáze LSI (Life Science Intelligence) [29] 

došlo v roce 2023 celosvětově k aplikaci přibližně 3,6 milionu kolenních náhrad, z toho 

zhruba deset tisíc bylo provedeno v České republice [28]. Efektivitu této procedury 

potvrzuje i nízká četnost selhání, která se v posledních letech pohybuje okolo 0,5 % ročně 

[30]. Vývoj a rozmach kolenních náhrad v 60. letech 20. století byl do značné míry ovlivněn 

úspěchem endoprotéz kyčelního kloubu [30]. 

 

Obr. 2-9 Dnešní totální endoprotéza kolenního kloubu; Persona® The Personalized Knee® od 

Zimmerbiomet [31] (upraveno) 
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Prvotní návrh konstrukce se připisuje německému lékaři Themistoclovi Gluckovi, který 

přišel v roce 1890 s myšlenkou ryze kladkové náhrady [32]. Jednalo se o protézu ze 

slonoviny, jejíž dříky byly mezi kondyly ukotveny pomocí sádry [32]. Gluck zároveň 

stanovil první konstrukční kritéria endoprotéz – pevné spojení s kostí, zajištění stability 

a minimální zásah do kostních struktur [30]. Návrh splňoval i řadu dnešních podmínek, jako 

je mechanická odolnost nebo rezistence vůči opotřebení v místech tření a kluzu [30]. Tato 

první iterace kolenní náhrady však byla omezena tehdejšími technickými a hygienickými 

znalostmi, přičemž nejzávažnějším problémem byla infekce způsobená nedostatečnou 

sterilizací [30]. 

 

Obr. 2-10 Schéma Gluckovy kladkové náhrady; Resekce distálního femuru a proximální tibie za účelem 

odkrytí dřeňové dutiny, do které jsou válcové konce náhrady implantovány [33] (upraveno) 

O zdokonalení kladkového kloubu se v roce 1951 zasloužil doktor Börje Walldius vývojem 

náhrady z akrylového polymeru [26]. Endoprotézu poté v roce 1958 přepracoval, kdy zvolil 

kombinaci kobaltu a chromu [26]. Tento zdokonalený model se využíval k rekonstrukci 

kolene postiženého revmatoidní artritidou až do začátku 70. let [26]. Tuto myšlenku sdílel 

britský chirurg Leslie Gordon Shiers, jenž na konferenci pořádané v roce 1974 Institucí 

strojních inženýrů ve spolupráci s Britskou ortopedickou asociací prohlásil, že kolenní kloub 

má charakter kladkového mechanismu, a proto by měl být nahrazen kladkovou endoprotézou 

[30]. V roce 1953 implantoval endoprotézu z molybdenu a nerezu [26]. Dříky, ukotvené do 

stehenní a holenní kosti pomocí polymethylmethakrylátu (dále jen PMMA), byly 

šroubovatelné, což umožnilo zvolení jejich délky podle anatomických potřeb pacienta [34]. 

Tento model, navzdory fixaci jeho částí, vykazoval únavové lomy v místě závitového spoje 

[34]. K zásadní modifikaci došlo roku 1959, kdy byl zasazen diametrálně větší spojovací čep 

a unifikován rozměr dříku [30][34]. Ačkoliv tyto úpravy odstranily původní konstrukční 

nedostatky, přetrvávaly závažné komplikace v podobě hlubokých infekcí, kožní nekrózy a 

degradace kloubních struktur, které v krajních případech vyústili v amputaci či smrt [34]. 
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Celkové nedostatky předchozích kladkových náhrad se pokusili vyřešit ve Francii roku 1969 

vývojem endoprotézy Guepar [34]. Materiál použitý na její výrobu byla opět slitina kobaltu 

a chromu [34]. Konstrukčními novinkami byly silikonová podložka tlumící nárazy kostí při 

extenzi a odsazený pant, jenž posunul osu ohybu [34]. Byly uvedeny dvě varianty, přímá 

stehenní a 7° valgózní endoprotéza [34]. Ačkoliv náhrada skutečně vykazovala známky 

zlepšení stability a zachování pohybové funkce kolenního aparátu, dlouhodobé výsledky 

nebyly uspokojivé [34]. Tento typ konstrukce byl nevyhovující, jelikož dosáhl limitů své 

doby. Omezení vedla k hledání nových přístupů ve vývoji kolenních náhrad. 

V reakci na omezení kladkových konstrukcí se na konci 60. let začaly prosazovat kondylární 

implantáty, které svou geometrií a principem volného kontaktu lépe napodobovaly fyziologii 

kolenního kloubu [30]. Impulzem pro jejich vývoj byla úspěšnost cementované kyčelní 

náhrady Sira Johna Charnleyho, využívající kombinaci kovu a polyethylenu [30]. Byl to 

právě jeho spolupracovník, kanadský chirurg Frank Gunston, kdo se roku 1968 zasloužil o 

jeden z prvních anatomických prototypů kondylární endoprotézy [26]. Gunston využil své 

zkušenosti z práce na kyčelní náhradě a v kombinaci s podrobnou analýzou pohybové 

mechaniky kolenního kloubu, vytvořil tzv. polycentrické koleno [30]. Úzké půlkulové disky 

z nerezové oceli, které obnovovaly původní tvar stehenních kondylů, dosedaly na 

polyethylenové kluzné plošky holenní kosti [30]. Z technického hlediska se nejednalo o 

kondylární náhradu, nýbrž o dvě unikompartmentální náhrady vedle sebe [26]. Tato 

konstrukce umožňovala nejen částečnou vnitřní a vnější rotaci, ale také předozadní translaci 

v rámci flexe [30]. Všechny části byly fixovány pomocí PMMA do příslušných mediálních 

a laterálních kondylů [30]. Během operace byla výška holenních kluzných plošek upravena 

tak, aby bylo dosaženo správného napětí vazů a funkčního průběhu úplné flexe [30]. Roku 

1969 došlo na klinice Mayo v Minnesotě k úpravě návrhu rozšířením nosných částí [30]. 

Tuto modifikaci provedli Lowell Peterson, Richard Bryan a Mark Coventry, kterým Gunston 

svůj model svěřil [30]. Implementace náhrady na klinice však poukázala na technickou 

náročnost zákroku, odůvodněnou nedostatkem chirurgického vybavení a technologií [30]. 

Pooperační výsledky navíc odhalily problémy s rovnováhou způsobené vyosením a špatným 

zarovnáním komponent při implantaci [30]. 

 

Obr. 2-11 Gunstonovo polycentrické koleno; Protetické implantáty [35] 
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Druhým zásadním kondylárním modelem roku 1968 byla funkčně orientovaná náhrada, 

kterou zkonstruovali doktor Michael Freeman a profesor strojního inženýrství Alan Swanson 

[27]. Jejich spolupráce byla podnícena úspěchem kyčelní náhrady [30]. Motivovaný doktor 

Freeman si již zpočátku uvědomoval technickou náročnost konstrukce, a proto vyhledal 

pomoc na Imperial College of Science, Technology and Medicine v Londýně [30]. Na této 

univerzitě se seznámili a v roce 1965 založili biomechanickou jednotku zaměřenou na práci 

s kolenními klouby [30]. Jejich hlavním cílem bylo pomoci lidem s rozsáhlými deformacemi 

kolenních struktur způsobenými těžkým stupněm artrózy [30]. Díky několika základním 

podmínkám, jako zvětšení kontaktních ploch resekcí zkřížených vazů, zachování stability 

pomocí tvarové kompatibility kondylů a nenáročnost operace i následné revize, vytvořili 

první totální endoprotézu kolene [30]. Výchozí cementovaná konstrukce zjednodušovala 

kinematiku kloubu tím, že zamezila zpětnému posuvu při flexi [32]. Sestávala pouze 

z kovové stehenní části podobné té dnešní a polyethylenového plató vsazeného do holenní 

kosti [30]. Postupný vývoj byl promyšlený a cíleně řízený, jelikož každá myšlenka byla 

pečlivě otestována a přezkoumána [30]. Další dvě iterace byly uvedeny před rokem 1974 

[30]. U jedné z nich přizpůsobili protažení stehenní komponenty vůči čéšce, tehdy získala 

endoprotéza oficiální označení – ICLH [26]. Další generace inovací přinesla možnost 

zachování obou křížových vazů [30]. Jednoduchost zákroku značně přispěla k vysoké 

popularitě protézy mezi ostatními chirurgy [30]. Od prvního klinického nasazení v roce 1970 

bylo během čtyř let provedeno na 1000 operací s touto náhradou [30]. Zásadní přínos 

endoprotézy ICLH spočíval v pokroku chirurgických technik a vybavení, který byl 

výsledkem rozsáhlé práce doktora Freemana v klinické praxi [26]. Zavedl pravoúhlý řez 

v rámci odstranění poškozených kloubních ploch [26]. Dále aplikoval geometrickou úpravu 

při seříznutí kondylů s cílem vytvořit konstantní mezeru mezi stehenní a holenní kostí při 

jakékoliv rotaci [26]. Během spolupráce s chirurgem Johnem Insallem zdokonalil postup 

implantace, kdy nejprve umístil holenní komponentu a až poté komponentu stehenní [26]. 

Díky jihoafrickému chirurgovi Van Vurenovi začal Freeman vnímat důležitost úpravy 

kolenních vazů, které následně přirozeně zajišťovaly optimální stabilitu kloubu [26]. Mezi 

negativní stránky endoprotézy řadíme slabou boční stabilitu, příliš krátký zajišťovací kolík 

holenní komponenty a nemožnost úpravy čéšky [32]. 

 

Obr. 2-12 Freeman–⁠⁠⁠⁠⁠⁠Swanson náhrada (ICLH) [36] 
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Pokrok Britů ve vývoji kolenních náhrad inspiroval tým výzkumníku a chirurgů z Hospital 

for Special Surgery v New Yorku [32]. Na prvním návrhu tohoto lékařského centra 

spolupracovali doktoři Chitranjan Ranawat, Allan Inglis, John Insall a Peter Walker, kteří 

spojili své odborné znalosti a v roce 1971 vytvořili Duocondylar endoprotézu [26]. Byla to 

symetrická, cementovaná náhrada, která zachovávala oba zkřížené vazy [26]. Odlévaná 

stehenní komponenta byla ze slitiny kobaltu a chromu, přičemž mediální a laterální část 

spojoval z přední strany můstek [30]. Tibiální komponentu tvořily dvě samostatné 

polyethylenové vložky, připadající zvlášť na každý z kondylů [26]. Tento model sice 

nezahrnoval femorální opěrný lem a jeho fixace byla taktéž obtížná, přesto se stal důležitým 

základním kamenem kolenních náhrad na HSS v New Yorku [26]. Na jeho nedostatky 

reagovala nová generace náhrad z roku 1974, mezi něž řadíme přímou modifikaci 

Duocondylar endoporotézy s názvem Duopatella a dále protézu Total Condylar [26]. Obě 

náhrady si byly konstrukčně velmi podobné, ale lišily se filozofií přístupu. Duopatella byla 

navržena s důrazem na anatomii, a proto nebylo nutné odstranit zadní zkřížený vaz [26]. 

Skládala se ze stehenní komponenty se zkráceným lemem, celoplastové holenní součásti 

s cementovaným fixačním dříkem a čéškové komponenty [26]. Naopak Total Condylar 

náhrada se soustředila na funkční stránku a byla podmíněna resekcí obou křížových vazů 

[26]. Hlavním cílem bylo co nejvěrněji imitovat rotační i posuvné pohyby přirozeného 

kolenního kloubu [26]. Tvořila ji kobalt-chromová stehenní komponenta, jednodílná 

celoplastová holenní součást s fixačním hrotem a polyethylenová čočka nahrazující 

artikulační plochu čéšky [26]. Cementace centrálního dříku podpořila stabilitu tibiální 

komponenty [26]. Chirurgická technika byla inspirována postupy doktora Freemana [26]. 

Operace se prováděla v 90° flexi a zahrnovala pravoúhlé řezy i důraz na konstantní mezeru 

mezi komponentami [26]. Pomáhali si vývojem nástrojů pro přesné řezání, tvarování a 

zarovnávání kostních struktur [26]. Odezva pacientů byla mimořádně pozitivní, kdy uváděli 

až úplnou úlevu od předešlé bolesti [26]. Není proto překvapením, že „total condylar“ se 

stala první globálně i klinicky rozšířenou kolenní endoprotézou [26]. O další vylepšení této 

endoprotézy se roku 1978 zasloužili doktoři John Insall a Albert Burstein [32]. Představili 

náhradu se zadní stabilizací (dále jen PS – posterior stabilized), na kterou obdrželi roku 1981 

oficiální patent [30]. Byla navržena s cílem řešit omezený rozsah ohybu a instabilitu ve flexi, 

projevující se předním posunem femorální komponenty [30]. Klíčovým konstrukčním 

prvkem se stal interkondylární mechanismus vačky a čepu, jenž po dosažení přibližně 70° 

flexe vzájemným zaklíněním inicioval posteriorní posun femuru [30]. Výsledkem byla první 

generace protézy s označením IBPS-I, která umožnila zvýšení průměrné flexe až na 115° 

[26]. Následující varianta IBPS-II přinesla monoblokovou konstrukci holenní komponenty, 

která nově sestávala z polyethylenové plošky a kovové základny, čímž se zlepšila stabilita a 

odolnost vůči opotřebení [26]. Dlouhodobé výsledky poukázaly na 92,4 % míru přežívání 

náhrady bez známek osteolýzy [30]. Tato modernizace se díky své spolehlivosti a relativně 

nenáročné implantaci stala vzorem pro konstrukci dalších generací PS kolenních náhrad 

[26][30]. 
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Obr. 2-13 Total condylar protéza první generace [37] 

Vývoj náhrady Press-Fit Condylar (dále jen PFC) probíhal v 80. letech 20. století v Bostonu 

pod vedením chirurgů Richarda Scotta a Toma Thornhilla ve spolupráci se společností 

Johnson & Johnson [30]. Šlo o první významný kolenní systém této firmy, navržený 

primárně jako cementovaná kondylární náhrada [30]. Charakteristickým rysem byla kovová 

tibiální základna s konstrukcí šetřící strukturu kosti a nezasahující do prostoru křížových 

vazů [30]. Vzhledově se již výrazně přibližovala současným moderním implantátům [30]. 

Díky vynikajícím dlouhodobým výsledkům a životnosti až 25 let patřila PFC 

mezi nejrozšířenější ve Spojených státech amerických i celosvětově [30]. Vzhled byl později 

modernizován do podoby současného systému Attune [30]. Doktor Chitranjan Ranawat 

přispěl v roce 1989 PS variantou náhrady vyžadující resekci zadního zkříženého vazu [32]. 

Společně s původní verzí tak vznikl modulární systém PFC, široce využívaný při primárních 

i revizních operacích kolenního kloubu [32]. 
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Vylepšení fixačního kolíku přinesla roku 1969 endoprotéza doktora Nase Eftekhara [32]. 

Vycházel z Gunstonova návrhu, se kterým kvůli velikosti fixačních prvků úplně nesouhlasil 

[30]. Navrhl proto nový způsob uchycení polyethylenové holenní vložky vsazením do 

kovové základny [30]. Ta fungovala jako podstavec, který byl v holenní kosti fixován 

pomocí zvětšeného centrálního dříku [30]. I přes absenci zkřížených vazů umožňovala 

konstrukce volnou rotaci systému [32]. Stabilita byla zajištěna robustním provedením a 

cementací komponent [30]. Eftekharem zavedené vícesložkové uspořádání náhrady a 

rozměrová variabilita holenních vložek se staly fenoménem, jenž přetrvává dodnes [32]. 

Změnu uvedli koncem 60. let japonští lékaři Yamamoto a Kodama [27]. Rozhodli se 

zachovat zkřížené vazy, a naopak nepoužívat cementaci komponent [32]. Považovali totiž 

tuto metodu za škodlivou pro kosti a měkké tkáně kolena, přestože byl PMMA roku 1971 

oficiálně schválen jako bezpečný [26][30]. Použili kovovou stehenní komponentu chirurga 

Sbarbara, která držela na místě díky drobným výstupkům rozsetým po celé vnitřní ploše 

[30]. Tvarově připomínala protaženou verzi ICLH endoprotézy [30]. Doplňovala ji 

polyethylenová holenní součást ve tvaru podkovy, jejíž výřez sloužil k průchodu vazů [30]. 

Ta byla v přední části připevněná pomocí dvou chirurgických sponek [30]. Myšlenku čisté 

fixace pomocí úpravy komponent, bez dalších cementových složek, dále rozvinuli o více než 

deset let později doktoři David Hungerford, Kenneth Krackow a technik Robert Kenna [30]. 

Tehdejší ustálený vzhled náhrad doplnili o porézní vrstvu slinuté směsi kobaltu a chromu, 

kterou potáhli dosedající plochy kovových částí stehna, holeně a čéšky [30]. Tato inovace 

v kombinaci se zavedením fixačních kolíků stehenní komponenty a zachováním zadního 

křížového vazu jim zajistila pevné a stabilní spojení [30]. Kenna dále pokračoval 

v technickém vývoji PCA endoprotézy úpravou polyethylenové vložky inovativní metodou 

„hot-pressing“ [30]. Jednalo se o tepelnou úpravu hrubě opracované vložky umístěné do 

kovové formy, čímž dosáhla krásně hladké plochy [30]. Hungerford a Krackow se zasloužili 

o ustanovení univerzálních chirurgický nástrojů [30]. To jim umožnilo měřit a počítat 

rozsahy řezů a tím dosáhnout správného zarovnání všech mechanicky zatížených částí [30]. 

Na Yamamota a Kodamu navázal roku 1972 doktor Theodore Waugh [26]. Podporoval 

jejich rozhodnutí zachovat zkřížené vazy – myšlenku, kterou uplatnil při návrhu kondylární 

endoprotézy UCI [32]. Jeho hlavním cílem bylo umožnit plnou rotační volnost, čímž se 

zároveň zlepšila fixace komponent [32]. Problémovou oblastí návrhu však zůstávalo 

zarovnání přední části mezi kondyly stehenní kosti [30]. Proto byla kovová stehenní 

komponenta z této strany zakončena trojúhelníkovou čepelí namísto klasického jazýčku 

[30]. Tato část byla vsazena do kosti a výrazně zlepšila stabilitu i pevnost spojení 

s kloubem [30]. O první cementované třísložkové kondylární náhrady zachovávající křížové 

vazy (CR – Cruciate retaining) se zasloužili doktor Bahaa Seedhom a chirurg Charles 

Townley [26]. V případě doktora Seedhoma se jednalo o anatomicky tvarovanou protézu 

nazvanou podle města Leeds, kde studoval, jejíž vývoj započal v roce 1970 [32]. Čas 

strávený pitvami a pozorováním kolenních kloubů mu umožnil pochopit principy jejich 

tvarování, z čehož následně vycházel při návrhu [30]. Dospěl k závěru, že implantát by měl 
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být tenkou skořepinou připomínající skutečnou anatomii, a tím vyžadovat pouze minimální 

resekci povrchových částí kloubu [30]. Pro výrobu stehenní komponenty použil odlitky 

z kobalt-chromové slitiny v několika velikostech [30]. Jejich následným vyleštěním dosáhl 

vzhledu skutečného stehenního kondylu [30]. Tvar holenní části odvozoval opakovanou 

flexí femorální komponenty do 120°, čímž zajistil správnou koordinaci obou dílů [30]. 

Celoplastovou holenní komponentu vyrobil lisováním polyethylenu ve třech velikostech pro 

pravou i levou končetinu [30]. Po sestavení prototypu navázal spolupráci s chirurgem 

Eddiem Longtonem [30]. Komunikace mezi inženýrem a chirurgem však byla náročná, 

neboť narážela na vzájemnou neznalost terminologie a způsoby druhé specializace [30]. 

Nedokázali se vždy přesně pochopit, což další vývoj zkomplikovalo [30]. Od první klinické 

aplikace v roce 1972 zájem o náhradu postupně upadal [30]. Přestože konstrukce vynikala 

do té doby nevídanou mírou sofistikovanosti, výsledky funkčnosti byly spíše zklamáním 

[30]. Na rozdíl od Leeds endoprotézy umožnila náhrada doktora Charlese Townleyho 

ponechání nejen zadního, ale i předního zkříženého vazu [32]. Townley vyvíjel vysoce 

anatomické komponenty již od roku 1953, ale jeho náhrada se skutečně uchytila až v roce 

1972 [30]. Důvodem byl přechod ke kombinaci kovu a plastu, který byl v té době již 

standardem [30]. Jeho inovativní přístup brzy zahrnoval zavedení kovové základny holenní 

části a vůbec první čéškové komponenty [26][30]. Svoji úspěšnou femorální komponentu 

s opěrným lemem upravil poté, co si všiml mnohočetných poloměrů zakřivení stehenních 

kondylů [26]. Modifikovaná verze měla pět samostatných faset směřujících ke kosti pod 

různými úhly a nabízela se v několika velikostech [30]. Kluzné plochy polyethylenové 

vložky byly mělké, aby umožňovaly posuv i rotaci ve všech rovinách pohybu [30]. Townley 

kladl velký důraz na přesné anatomické zarovnání nejen jednotlivých komponent, ale i celé 

dolní končetiny [30]. Velkou pozornost věnoval také správnosti kostních řezů, 

přizpůsobených přirozeným úhlům každého pacienta [30]. Největší uznání získal za své 

chirurgické dovednosti a zavedení nástrojů, které zajišťovaly správné usazení kolenní 

náhrady [26]. To potvrzuje i ortoped James Pritchett, který ve svém článku uvedl, že 

přežívání Townleyho implantátů dosahovalo po 23 letech stále 89 % [30]. Označil tento 

výsledek za vynikající a jen obtížně překonatelný [30]. 
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V anglickém Oxfordu došlo v roce 1976 k významnému pokroku ve vývoji náhrad 

kolenního kloubu [32]. Profesor mechanického inženýrství John O’Connor ve spolupráci 

s ortopedickým chirurgem vyvinuli tzv. Oxfordskou meniskovou kolenní náhradu [30]. 

Jednalo se o částečnou náhradu, určenou k nahrazení jednostranného poškození kolenního 

kloubu [30]. Zásadní inovací bylo zavedení pohyblivého meniskového ložiska, které 

umožňovalo přirozenější pohyb mezi kloubními plochami, respektive jejich náhradami [30]. 

Konstrukce vycházela z hlubšího pochopení anatomie a mechaniky kolene, včetně principu 

čtyřčlánkového vazivového mechanismu a snahy zachovat funkci křížových vazů [30]. Díky 

přesnému přizpůsobení tvaru styčných ploch stehenní a holenní kovové komponenty se 

podařilo výrazně snížit opotřebení plastového ložiska [30]. Počáteční komplikace spojené 

s dislokací pohyblivého ložiska byly úspěšně vyřešeny úpravou jeho tloušťky a sklonu 

tibiální komponenty [30]. Oxfordská náhrada se od té doby stala nejrozšířenější částečnou 

náhradou kolenního kloubu na světě [30]. David Murray opakovaně zdůrazňoval, že klíčem 

k úspěchu je pečlivý výběr vhodných kandidátů a zvládnutí specifické operační techniky 

[30]. Při splnění těchto podmínek byly její dlouhodobé výsledky srovnatelné 

s úspěšností totální náhrady [30]. 

 

Obr. 2-14 Oxfordská částečná náhrada kolenního kloubu od Zimmerbiomet [38] 
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Totální náhradu pohyblivého charakteru představili po dlouholeté spolupráci v roce 1977 

chirurg Fred Buechel a profesor Mike Pappas [26]. Jejich endoprotéza LCS s rotující 

platformou byla navržena tak, aby minimalizovala kontaktní napětí a omezující síly při rotaci 

[30]. Konstrukce se opírala o leštěnou kovovou tibiální komponentu ve tvaru ploché destičky 

s kónickým středovým dříkem pro fixaci a jednodílnou plastovou rotující platformu [30]. 

Vložená platforma byla upevněna centrálním trnem, rotující v dutině středového dříku 

tibiální základny [30]. Miskovitě tvarované kondylární plochy odpovídaly tvaru použité 

femorální komponentě [30]. Ačkoliv byl systém původně určen pro případy se ztrátou 

funkce křížových vazů, jednoduché chirurgické zavedení a konzistentní výsledky vedly 

k jeho širšímu využití [30]. Návrhy mobilních endoprotéz, jako jsou LCS a Oxford, jsou pro 

svou klinickou oblibu a úspěšnost používány dodnes [30]. 

Současné náhrady kolenního kloubu využívají osvědčené konstrukce a techniky, které 

poskytují dobré funkční výsledky s nízkou mírou komplikací [30]. Klíčovou roli při jejich 

vývoji sehrálo porozumění vlastnostem použitých materiálů [26]. Významným pokrokem je 

výroba tibiálních vložek z ultravysokomolekulárního polyethylenu (UHMWPE) metodou 

tlakového lisování, která ve srovnání s dřívějším obráběním prokazatelně zvyšuje životnost 

implantátu a snižuje jeho míru opotřebení [26]. Na trvanlivost polyethylenu má negativní 

vliv také sterilizace a délka skladování [26]. V případě femorálních komponent dochází ke 

zvýšení odolnosti výrobní metodou izostatické lisování za tepla (HIP – hot isostatic pressing) 

[26]. Testují se také nové materiály jako titan, oxidované zirkonium nebo porézní tantal, 

které slibují lepší odolnost, nižší opotřebení, a navíc jsou vhodnou alternativou klasického 

kobalt-chromového složení pro pacienty s alergiemi [26]. Významný rozvoj zaznamenaly i 

technologie – chytré nástroje, senzory, počítačové navigace, robotické systémy a 

personalizované řezací šablony vytvořené na základě CT (počítačová tomografie) nebo MRI 

(magnetická rezonance) [26]. Počítačová navigace umožňuje přesnější mechanické 

zarovnání, ale zatím chybí důkazy o výrazném zlepšení životnosti a funkčnosti [30]. Její širší 

přijetí se očekává s dalším zlepšením nákladové a časové efektivity [30]. Zásadním 

úspěchem byl pokrok v péči o pacienta v předoperační, perioperační i pooperační fázi [26]. 

V budoucnu se očekává postupný přesun k nově vyvíjeným konstrukcím, zejména směrem 

k necementovaným implantátům s porézními povlaky [30]. Dalším cílem je zlepšení funkce 

a rozsahu pohybu až na 155° především u pacientů s vysokými nároky na flexi [32]. 

Navzdory technologickým pokrokům zůstává nejdůležitějším faktorem úspěchu chirurgická 

technika založená na pevných principech artroplastiky – správné vyvážení vazů, korekce 

deformit, bezpečná fixace, modularita a pokročilá instrumentace [32]. Budoucí směr může 

zahrnovat prevenci artritidy v mnoha případech včasnou detekcí biomechanických 

abnormalit nebo cílenou léčbou menisků a vazů místo celého kloubu [30]. Celkový vývoj 

bude i nadále podporován globální spoluprací chirurgů, techniků, výzkumníků, výrobců a 

sběrem biomechanických dat [26]. 
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2.1.4 Aplikace kolenní náhrady 

Totální endoprotéza kolene bývá indikována při silné a přetrvávající bolesti, zpravidla 

v důsledku traumatického poranění nebo degenerativních změn [39]. Mezi typické příznaky 

patří chronická bolest, neustupující zánět a omezení při každodenních činnostech [39]. O 

provedení operace rozhoduje ortopedický chirurg na základě klinického stavu pacienta, bez 

ohledu na jeho věk nebo tělesnou konstituci [39]. Předoperační plánování zahrnuje pořízení 

rentgenových snímků končetiny v různých projekcích a velikostech za účelem posouzení 

stavu, vyosení a deformací kolenních struktur [36]. Následuje rozvržení rozsahu a úhlů 

jednotlivých resekcí [36]. Začátek kožní incize si chirurg zpravidla odměřuje pomocí dvou 

prstů přiložených nad čéšku [36]. Samotný řez je veden podélně středem kolene a končí 

přibližně 1 cm pod holenní drsnatinou [40]. Artrotomie začíná ve šlaše čtyřhlavého svalu 

stehenního, postupuje protnutím přístředního čéškového poutka podél pately a distálně po 

vnitřní hraně čéškového vazu až k horní plošce tibie [40]. Pro odhalení kloubních ploch je 

třeba provést subluxaci a případnou everzi čéšky spolu s jejími vazy na vnější stranu incize 

[40]. Při dalším zásahu je nutné dbát zvýšené opatrnosti, aby nedošlo k poškození vazů a 

struktur, které mají být zachovány [41]. 

 

Obr. 2-15 Incize šlachy čtyřhlavého svalu stehenního podle Insalla [40] 
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Otevření operačního pole pokračuje odstraněním podčéškového tukového polštáře, známého 

jako Hoffovo těleso, a protnutím předních cípů obou menisků společně s předním zkříženým 

vazem [40][42]. V případě použití náhrady typu PS se dále uvolňuje i zadní zkřížený vaz 

[40]. Pro zvětšení prostoru chirurg uvolní měkké tkáně po stranách kloubu [40]. Další fáze 

operace probíhá na flektovaném koleni a zahrnuje resekci a opracování kloubních ploch za 

účelem odstranění deformit a vytvoření prostoru pro implantaci komponent totální 

endoprotézy [40]. Zpravidla se začíná řezem distální části femuru [42]. Nejprve se přibližně 

1 cm před úponem zadního zkříženého vazu na femur vyvrtá vstupní otvor [42]. Vsunutím 

řezacího naváděcího nástroje se zkontroluje mechanické zarovnání s osou femuru a výška 

kloubní linie [36]. Po upevnění řezacího bloku ke stehenní kosti se provede řez oscilační 

pilou [41]. Hloubka distálního řezu bývá standardně 9 mm, což odpovídá tloušťce femorální 

komponenty [36]. 

 

Obr. 2-16 Distální řez femuru s použitím oscilační pily [41] 

Následuje řez proximální části tibie [42]. Referenční systém k vyrovnání tibie se zafixuje 

obepnutím kotníku a nastaví se požadovaný zadní sklon řezu [41]. Tento sklon výrazně 

ovlivňuje stabilitu kolenního kloubu ve flexi a extenzi, napětí vazů i rovnoměrnost kontaktu 

s femurem během pohybu [36]. Boční vyosení nástroje chirurg upraví posunem jeho spodní 

části v mediálním směru tak, aby bylo zarovnání rovnoběžné s dlouhou osou tibie [41]. 

Řezací část nástroje se natočí a připevní k proximální části tibie [42]. Hloubka řezu se 

stanovuje přiložením měřicího hrotu k příslušnému kondylu [42]. Chirurg volí mezi kratším 

hrotem pro resekci 10 mm ze zdravější strany a delším hrotem signalizujícím resekci 2 mm 

ze strany poškozené [42]. Po odstranění a začištění ploch se přistupuje ke kontrole mezer a 

vyvážení kloubu [42]. V plném propnutí se kontroluje extenční prostor, mediolaterální 

rovnováha a mechanická osa končetiny pomocí rozpěrného bloku a jeho podélné 

vyrovnávací tyče [41]. 
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Obr. 2-17 Proximální řez tibie s použitím oscilační pily [41] (upraveno) 

V případě, že jsou řezy dostatečné, se přistupuje k finální úpravě distálního femuru [42]. 

Pomocí řezacího bloku 4v1, zvoleného v adekvátní velikosti, se provedou přední, zadní a 

dvě šikmé osteotomie použitím oscilační pily [41]. Po opětovné kontrole zkušebními 

komponentami se zavede šablona a vodící přípravek otvoru pro kotvící dřík tibiální 

komponenty [41]. Otvor se vyvrtá vrtacím výstružníkem a postranní lamely se prohloubí 

zatlučením dláta [41]. Následuje ověření trajektorie a kluzu čéšky po zkušebních 

komponentách [42]. V případě abnormality může být část čéšky plošně odříznuta a 

nahrazena polyethylenovým implantátem [42]. Zákrok je dokončen cementací všech 

komponent pomocí PMMA a uzavřením operační rány suturou jednotlivých vrstev [42]. 

 

Obr. 2-18 Levé koleno; Artroplastika kolenního kloubu [43] (upraveno) 



 

 

34 

2.2 Zatížení kolenní náhrady 

2.2.1 Modely sběru dat a jejich kombinace 

Modelování a zkoumání funkce kloubů, zejména kolenního s totální endoprotézou, je 

klíčové pro pochopení jejich biomechaniky, optimalizaci návrhu implantátů a schválení 

nových měřicích metod. 

Rané studie pracovaly se skutečným kolenním kloubem, jehož funkci převáděly na 

zjednodušený mechanismus [44]. Pravděpodobně nejznámějším z nich byl Zuppingerův 

model vycházející z prvních radiografických studií [44]. Koleno definoval jako 

čtyřčlánkový mechanismus, který však potvrzoval tehdejší mylnou představu o napnutí 

křížových vazů v celém rozsahu flexe [44]. Tuto myšlenku dále rozvinul roku 1974 Alfred 

Menschik, který byl autorem několika atraktivních teorií té doby [45]. Posouvající se střed 

rotace kloubu v sagitální rovině definoval jako průsečík křížových a obou postranních vazů, 

což však později vyvrátili Paul G. J. Maquet a A. Van de Berg pomocí rentgenového 

vyšetření [45]. Tyto rané modely tak přinesly posun v chápání vlivu anatomie kolene, ale 

jejich přínos v oblasti analýzy zatížení byl minimální [45]. 

K vizualizaci rozložení kontaktních napětí se využívala metoda fotoelasticity [45]. Tato 

optická technika umožnila sledovat velikost i směr napětí v každém bodu kloubu [45]. 

Princip jevu spočívá ve dvojlomu při zatížení a osvětlení bílým světlem, kdy jsou napěťová 

pole zobrazena barevnými a černými izoliniemi [45]. Metodu lze použít vždy pouze v jedné 

rovině, tedy dvourozměrně [45]. Její aplikace je navíc velmi citlivá na správné zatížení 

kloubu, protože v opačném případě může být výsledek nepřehledný až nepoužitelný [45]. 

Za nástupce v zobrazování zatížení lze považovat vysoce rozšířenou metodu konečných 

prvků (dále jen MKP). Jedná se o výpočetní model, který umožňuje digitalizaci náhrad, 

přiřazení reálných materiálů a simulaci za definovaných podmínek [46]. MKP simulace 

pracuje s tělesy převedenými na síť konečných prvků [46]. Metoda se využívá k hodnocení 

mechaniky endoprotéz, analýze napěťových polí i ověření experimentálních výsledků [27]. 

Variabilita systému umožňuje zadávat vstupní parametry, jako je vyosení, geometrie 

implantátu, tělesná hmotnost subjektu, typ materiálů či napodobení anatomických 

prvků [47]. 

Matematický model, využívající analýzu pohybu, představoval v minulosti standardní 

techniku pro stanovení zatížení v koleni [45]. Pokročilejší dynamické modely zahrnují také 

síly a momenty, které pohyb podněcují nebo mu naopak brání [47]. Jedná se o soustavy 

diferenciálních rovnic, které zahrnují nejen mechanické zatížení, ale i tělesné proporce 

subjektu [45]. Jejich potenciálem je poskytovat individuálně specifické informace o 

působících silách a jejich rozložení [48]. Některé modely však popisují pouze pasivní pohyb 

bez zohlednění svalové aktivity, případně ještě postrádají ověření reálnými daty naměřenými 

v živém organismu (in-vivo) [48]. 
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In-vivo měření umožňuje využití dalších metod a technologií. Jednou z nich je senzoricky 

modifikovaný kolenní implantát vybavený šesti tenzometry, které telemetricky 

zaznamenávají silová a momentová zatížení při běžných denních činnostech [49]. K in-vivo 

sledování kinematiky kloubů s náhradami se dále využívá fluoroskopie nebo systémy pro 

snímání pohybu [49]. Tyto techniky poskytují obraz vnitřní a vnější struktury těla v reálném 

čase a ve spojení s daty z modifikovaného implantátu přispívají k hlubšímu porozumění 

biomechaniky kolenního kloubu s náhradou [49]. 

2.2.2 Fyzikální jevy působící v kolenní náhradě 

Základními ukazateli zatížení kolenní náhrady jsou síly a momenty [50]. Jedná se o reakce 

kloubu a okolních svalů na vnější zatížení kolene způsobené kontaktem se zemí, tíhou těla a 

zrychlením [51]. Síly se rozdělují podle anatomických os, ve kterých působí, přičemž jejich 

znaménko je určeno orientací v dané ose [51]. Hlavní axiální síla -Fz působí distálním 

směrem a je doplněna o posuvné složky Fx v mediolaterálním směru a Fy v předozadním 

směru [50]. Momenty představují tendenci k vybočení kolenního kloubu v příslušných 

rovinách kolem anatomických os [47]. Daný moment vždy působí proti rotaci bérce, tedy ve 

směru, který tuto rotaci vyrovnává [51]. Je důležité si uvědomit, že největší rozsah ohybu 

neznamená automaticky i nejvyšší moment [51]. V řadě situací dosahuje složka Mx, 

představující flexi (případně -Mx při extenzi) v sagitální rovině, nižších momentů než 

absolutní hodnota abdukce My, respektive addukce -My v rovině frontální [51]. Momenty Mz 

a -Mz jsou zaznamenány při zevní a vnitřní rotaci kolem vertikální osy [51]. Konkrétní 

hodnoty závisí na typu a zejména na fázi pohybu [50] – viz analytická část. 

 

Obr. 2-19 Pravé koleno; Kladný souřadnicový systém senzorické tibiální komponenty [49] (upraveno) 
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Tlakové kontaktní napětí vzniká v místě dotyku mezi femorální komponentou a 

polyethylenovou vložkou [45]. Jeho velikost závisí na přenášené síle a velikosti kontaktní 

plochy [27]. Mezi klíčové ovlivňující faktory patří geometrie a typ implantátu, rotační a 

osové vychýlení, vlastnosti použitých materiálů a tělesná hmotnost pacienta [47]. Hodnoty 

kontaktního napětí bývají často získávány z výpočtových analýz MKP, které sledují jak 

maximální kontaktní napětí v různých fázích pohybů, tak i napětí von Mises1 [27][47]. Tyto 

hodnoty napomáhají lepšímu porozumění pravděpodobnosti opotřebení implantátu [27]. 

Vysoké napětí zvyšuje riziko vylamování (pitting) a delaminace povrchu vložky, což vede 

k uvolňování částic a zkrácení životnosti náhrady [47]. Dalším zástupcem kontaktní 

mechaniky je tření [51]. Tření mezi kloubními povrchy ovlivňuje plynulost pohybu, 

způsobuje zahřívání kloubu a podílí se na abrazivním opotřebení [52]. Snížení součinitele 

tření vede k menšímu třecímu odporu a tím i k nižšímu zatížení komponent [27]. Z tohoto 

důvodu se u umělých kloubů zkoumají kombinace materiálů a jejich povrchové úpravy 

s lepšími tribologickými vlastnostmi [52]. 

Z pohledu pohybových parametrů se nejedná o pouhou jednosložkovou rotaci kolem pevné 

osy [1]. Základní flexe probíhá současně s translačním pohybem, který představuje posun 

kloubních povrchů vůči sobě [1]. Další složkou je vnitřní a vnější rotace v oblasti 

femorotibiálního rozhraní [1]. Výslednou kinematiku ovlivňují i strukturální vychýlení, jako 

je valgózní či varózní deformita kolene [27]. Tyto složky se projevují jako úhlové a posuvné 

změny polohy jednotlivých částí kloubu [49]. 

 

1 Von Misesovo napětí je ekvivalentní hodnota napětí, která slouží k posouzení rizika deformace materiálu 

srovnáním maximální hodnoty s mezí kluzu  [56]. 
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3 ANALÝZA PROBLÉMU A CÍL PRÁCE 

3.1 Analýza zatížení při uvažování různých druhů 

pohybových aktivit 

Tato kapitola se věnuje analýze a zpracování dat zatížení kolenní náhrady během sedmi 

pohybových aktivit. Všechna data a údaje pocházejí z databáze OrthoLoad [53]. Výzkumu 

se zúčastnilo devět pacientů (Tab. 3-1), u nichž byly v průběhu měření zaznamenávány tři 

složky silového zatížení (Fx, Fy, Fz) a tři složky momentového zatížení (Mx, My, Mz). Tyto 

hodnoty se pevně vztahují ke středu společného souřadnicového systému umístěného 

v nejnižším bodě tibiální vložky [51]. Všechny síly a momenty u pacientů s levým 

operovaným kolenem byly transformovány a zveřejněny již jako pravostranné [51]. Pomocí 

Pythagorovy věty byla v každém časovém kroku dopočítána velikost výsledného vektoru 

síly F a velikost výsledného vektoru momentu M. Měření probíhalo pomocí různých 

technologií na zařízeních s odlišnou vzorkovací frekvencí. Konkrétně se jednalo o 

fluoroskopii, senzoricky modifikovanou telemetrickou kolenní náhradu, 3D systém snímání 

pohybu Vicon, elektromyografii (EMG) a silovými deskami [49]. Při analýze dat bylo 

zásadní správně rozlišit klíčové momenty jednotlivých pohybů u všech účastníků studie. 

Jednalo se o kontakt paty nebo špičky se zemí, odražení nebo opření celé váhy o dolní 

končetinu. Tím bylo možné sjednotit nejen počet cyklů, ale také začátek a konec dané 

aktivity napříč všemi subjekty. Variabilita v délce trvání byla odstraněna převedením 

časových údajů na jednotnou časovou osu, která byla vyjádřena jako procentuální fáze 

pohybu. Tato časová normalizace byla provedena pomocí interpolace v programu 

MATLAB. Výsledná data byla podle pohlaví zprůměrována a převedena do grafů. Analýza 

samotných aktivit se tak zabývá průběhem zatížení kolenní náhrady u průměrného muže a 

ženy. 

Tab. 3-1 Údaje o účastnících studie 

Subjekt Pohlaví Věk Váha Výška Zadní sklon řezu Operovaná strana 

– roky kg cm ° – 

K1L muž 64 105 177 5 levá 

K2L muž 74 92 171 11 levá 

K3R muž 71 98 175 10 pravá 

K4R žena 67 101 170 3 pravá 

K5R muž 62 96 175 7 pravá 

K6L žena 67 83 174 7 levá 

K7L žena 76 69 166 7 levá 

K8L muž 72 79 174 11 levá 

K9L muž 76 109 166 6 levá 
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Tab. 3-2 Údaje průměrného muže a ženy 

Subjekt Pohlaví Věk Váha Výška Zadní sklon řezu 

 – roky kg cm ° 

Průměrný muž muž 70 97 173 8 

Průměrná žena žena 70 84 170 6 

3.1.1 Chůze po rovině 

Při chůzi po rovině, v rozmezí čtyř cyklů, dosahovala průměrná maximální flexe kolene 62°. 

Pohybový cyklus začíná vykročením měřené končetiny vpřed, přičemž první lokální 

maximum výsledné síly F představuje došlápnutí na tuto nohu. Naopak k nejnižšímu zatížení 

dochází při identickém došlapu druhé nohy. Druhá špičková hodnota této síly bývá zpravidla 

vyšší než první lokální maximum, jelikož v této fázi dochází k přenesení neoperované 

končetiny a většina hmotnosti vzpřímeného těla tak působí přímo na náhradu. V případě 

momentového zatížení se jako nejrazantnější jeví složka -My, což souvisí s přirozenou 

tendencí kolenního kloubu k mediálnímu vybočení. K tomu je kloub nejvíce náchylný ve 

fázi došlapu měřené končetiny. 

V případě průměrného muže se špičkové síly F pohybovaly v rozmezí 1619–2343 N. 

Absolutní hodnoty axiální složky Fz jsou s nimi téměř totožné, což potvrzuje, že zatížení 

skutečně probíhá převážně ve vertikální ose. Složky Fx a Fy dosahovaly pouze několika 

desítek až stovek newtonů a k celkovému zatížení tak přispívaly jen minimálně. Co se týče 

momentového zatížení, nejvýznamnější složka My, napomáhající stabilizaci kolene ve 

frontální rovině, nabývala hodnot v rozmezí -30,20 až 4,66 Nm. Kladný moment flexe Mx 

působil po celou dobu aktivity, neboť při chůzi po rovině k extenzi běžně nedochází. 

 

Obr. 3-1 Silové a momentové zatížení při chůzi po rovině průměrného muže 
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Maximální špičková síla u průměrné ženy se rovnala 2811 N. Tento nárust oproti mužskému 

pohlaví byl způsoben menším počtem účastnic studie a s tím související nižší variabilitou 

hlavní působící síly -Fz. Momentové zatížení mělo obdobný průběh s podobnými, případně 

menšími rozsahy jednotlivých složek. Hodnota My klesla nejníže na -19,23 Nm, což ve 

srovnání znamená pevnější a stabilnější mediolaterální chování kloubu v této fázi pohybu. 

Nízké amplitudy byly opět zaznamenány u složky Mz, která dokazuje přítomnost malých 

vnitřních a vnějších rotací. 

 

Obr. 3-2 Silové a momentové zatížení při chůzi po rovině průměrné ženy 

3.1.2 Chůze do schodů 

Při této aktivitě je nutné definovat základní kritéria měření. Subjekt vždy zahájil vystoupání 

do schodů neměřenou končetinou. Po zdolání čtyř schodů (každý vysoký 20 cm) končí 

měření přechodem do stoje na obou končetinách. 

Fáze pohybu začíná došlápnutím neměřené končetiny na první schod. Vysoká hodnota síly 

F, která hned na začátku měření dosahuje u muže 2856 N, je způsobena nutností překonat 

gravitaci při zvednutí těžiště subjektu a větším zatížením vyplývajícím z prvotního odrazu 

měřené končetiny od země vzhůru k prvnímu schodu. Následující špičková síla odpovídá 

došlápnutí a přenesení hmotnosti na měřenou končetinu. Nárust hodnoty F přibližně 

v polovině aktivity představuje obdobný pohyb jako na začátku, avšak v tomto okamžiku se 

jedná o odraz ze druhého schodu. Ve fázích, kdy je kloub nejméně zatížen, dochází 

k pravoúhlému ohybu a přesunu měřené končetiny na další schod. 

 

Obr. 3-3 Silové a momentové zatížení při chůzi do schodů průměrného muže 
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Průměrná žena zahájila měření silou F o velikosti 2987 N. Následující pořadí špičkových 

hodnot této síly bylo oproti muži obrácené. Tento rozdíl může být způsoben nižší tělesnou 

hmotností v kombinaci s ladnějším stylem pohybu. Při chůzi do schodů tak nedojde 

k nárazovému zatížení při došlápnutí a větší část síly je soustředěna do fáze odrazu těla 

vzhůru. Totéž platí i pro celkové momentové zatížení, které je u průměrné ženy nižší. 

 

Obr. 3-4 Silové a momentové zatížení při chůzi do schodů průměrné ženy 

3.1.3 Chůze ze schodů 

Při této aktivitě je nutné definovat základní kritéria měření. Subjekt vždy zahájil scházení 

schodů neměřenou končetinou. Po zdolání čtyř schodů, každý vysoký 20 cm, končí měření 

celoplošným došlápnutím měřené končetiny na zem. 

Analýza tohoto pohybu začíná kontaktem špičky neměřené končetiny s druhým schodem 

shora. V tento moment je u muže hodnota výsledné síly 3267 N, což znamená, že výsledné 

zatížení F je při iniciaci tohoto pohybu vyšší než u chůze do schodů. Tento rozdíl je způsoben 

nutností aktivně tlumit tíhu těla a zabránit tak jeho náhlému pádu. Hodnoty posuvných 

složek Fx a Fy jsou, podobně jako u stoupání do schodů, minimální. Z hlediska momentů je 

opět nejvýznamnější -My, který vykazuje lokální minima v klíčových momentech postoje 

čistě na měřené noze. Kopíruje tak fáze maximálního axiálního zatížení, kdy má noha 

největší tendenci vybočit z rovnovážné polohy. Totéž platí v menším měřítku i pro složku 

flexe Mx. 

 

Obr. 3-5 Silové a momentové zatížení při chůzi ze schodů průměrného muže 
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Velikostní pořadí dvou špičkových hodnot výsledné síly ve střední fázi aktivity je tentokrát 

u ženy i muže shodné. K tomu přispěla i eliminace předchozí odlišnosti, jelikož směr pohybu 

a s ním spojený vliv gravitace způsobuje nárazové zatížení u obou. Obvykle je tak druhá 

špičková hodnota síly F, reprezentující pohyb dolů na flektovaném měřeném koleni, větší 

než ta předcházející. Globální maximum síly F u ženy dosahuje hodnoty 2862 N až při 

kontaktu měřené končetiny se zemí, tedy přibližně v 90 % fáze pohybu. 

 

Obr. 3-6 Silové a momentové zatížení při chůzi ze schodů průměrné ženy 

3.1.4 Posazení se 

Při této aktivitě je nutné definovat základní kritéria měření. Subjekt usedl na židli bez 

bočních opěradel rukou, jejíž výška sedáku byla 45 cm. 

U posazení se na židli je významně zahrnuta pouze vertikální síla -Fz, které téměř přesně 

odpovídá výsledná síla F v kladném směru. Její maximum nastává těsně před kontaktem 

subjektu se sedákem židle. V této fázi dochází také k maximálnímu momentovému zatížení. 

Většinu hodnoty tvoří složka Mx o velikosti 12,90 Nm, která hraje klíčovou roli při kontrole 

ohybu kolene během spouštění těla. Na začátku pohybu je patrný i drobný addukční moment. 

Úhel flexe postupně roste až do úplného posazení, kdy dosahuje hodnoty 94°. 

 

Obr. 3-7 Silové a momentové zatížení při posazení průměrného muže 
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Průběh u průměrné ženy je víceméně obdobný. Jediným rozdílem je vyšší celkové 

momentové zatížení, které je převážně tvořeno složkami Mx a My. Moment flexe zde dosáhl 

hodnoty 8,48 Nm a abdukční moment 12,62 Nm. 

 

Obr. 3-8 Silové a momentové zatížení při posazení průměrné ženy 

3.1.5 Postavení se 

Při této aktivitě je nutné definovat základní kritéria měření. Subjekt vstal ze židle bez 

bočních opěradel rukou, jejíž výška sedáku byla 45 cm. 

Lze konstatovat, že průběh této aktivity je vůči posazení opačný. Celkově je zatížení nejnižší 

ve fázi, kdy subjekt sedí na židli a končetinu tak namáhá jen minimálně.  K nárustu dochází 

až do okamžiku odlepení pánve ze židle, poté při zvedání trupu opět klesá. K ustálení sil a 

momentů dochází až při vzpřímeném stoji subjektu, přibližně od 80 % fáze pohybu. 

 

Obr. 3-9 Silové a momentové zatížení při postavení průměrného muže 

U průměrné ženy opět převládá abdukční moment, což však pro tuto aktivitu není typické. 

Důvodem je omezený počet dostupných měření u ženského pohlaví. Větší datová variabilita 

by pravděpodobně vedla k posunu špičkových hodnot ve prospěch složky Mx, jak je tomu 

ve většině případů. 
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Obr. 3-10 Silové a momentové zatížení při postavení průměrné ženy 

3.1.6 Jízda na kole 

Při této aktivitě je nutné definovat základní kritéria měření. Subjekt prováděl jízdu na 

rotopedu rychlostí 40 rpm a udržoval konstantní výkon 60 W. 

Jízdu na kole pozorujeme v průběhu čtyř cyklů, kdy u obou subjektů zaznamenáváme pokles 

všech hodnot zatížení. Důvodem je odlehčení dolních končetin, kdy většina tělesné 

hmotnosti je rozložena do sedla rotopedu. Špičkové síly F představují sešlápnutí pedálu z 

horní rovnovážné polohy. Složky momentového zatížení jsou nevýrazné, jelikož tíha těla 

není přenášena skrze bérec v takové míře, která by vychýlila kloub z neutrální polohy. U 

ženy je celý průběh obdobný. 

 

Obr. 3-11 Silové a momentové zatížení při jízdě na kole průměrného muže 

 

Obr. 3-12 Silové a momentové zatížení při jízdě na kole průměrné ženy 
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3.1.7 Běh 

Výsledky běhu byly výrazně omezeny nedostatkem dat. Běhu na souši se nezúčastnila žádná 

z participantek studie, což znemožnilo provedení analýzy i tvorbu animace průměrné ženy. 

V případě průměrného muže začíná pohyb na pravé měřené končetině. V důsledku dynamiky 

a prudkých dopadů dosahují lokální maxima síly F téměř 4700 N. To se projevuje i 

na momentovém zatížení, kdy minimum addukčního momentu činí -29,99 Nm a maximum 

momentu flexe vystoupalo až na 42,15 Nm. Rozsah měření byl v tomto případě šest cyklů. 

 

Obr. 3-13 Silové a momentové zatížení při běhu průměrného muže 

3.2 Příprava animace 

3.2.1 Software 3ds Max 

Prostřednictvím bezplatné školní licence jsem získal přístup k programu 3ds Max. Jedná se 

o 3D modelovací, rendrovací a animační software od společnosti Autodesk. Dřívější 

zkušenost s programy AutoCAD a Inventor Professional od společnosti Autodesk mi 

umožnily se v prostředí rychle zorientovat a postupně si osvojit funkce potřebné pro účely 

bakalářské práce. Hlavní přednosti programu je uživatelsky přívětivá navigace po časové 

ose a vestavěná postava určená k animaci, zvaná „Biped“. 
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Obr. 3-14 Prostředí programu 3ds Max 

3.2.2 Animace pohybových aktivit 

Animace pohybových aktivit jsme vytvářeli primárně v perspektivním pohledu, což 

umožnilo prostředí libovolně přibližovat a natáčet. Začali jsme vytvořením roviny, která 

simulovala podlahu a plnila funkci základny pro všechny animace. Následně jsme vložili 

biped s modifikací jeho pohlaví a tělesných parametrů. Scénu jsme pro lepší přehlednost 

doplnili o šipky v barvě a směru příslušných os zatížení. V případě chůze do schodů a ze 

schodů jsme vytvořili čtyři schody s výškou schodu 20 cm. Podobným způsobem jsme při 

posazení a postavení se pomocí hranolů sestrojili židli o výšce 45 cm. Aktivita jízda na kole 

vyžadovala model rotopedu, který jsme importovali z [54] a poté rozměrově upravili. 

Všechny použité objekty jsou vyobrazeny na Obr. 3-15. Animace pohybů jsme vytvářeli 

vždy pomocí bipedu muže. V případě průměrné ženy jsme nahráli biped ženy na vytvořenou 

časovou osu a klíčové snímky jsme modifikovali tak, aby odpovídaly grafům zatížení, které 

vycházely z výpočtů v programu MATLAB. Zdrojová data jsme zpracovali v programu 

Microsoft Excel. 

 Tab. 3-3 Parametry renderu animací 

 Rozlišení v pixelech 1920x1080 
Poměr stran 16:9 
Počet snímků za sekundu 60 
Typ rendereru Scanline 
Výstup renderu .avi 
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Obr. 3-15 Objekty použité při animaci v pohledovém okně 3ds Max; Biped muže (vpravo) a ženy (vlevo), 

šipky os zatížení, rovina, schody, židle a rotoped 

V dalším segmentu se věnujeme popisu produkce jednotlivých aktivit, přičemž časosběrné 

snímky jsou zahrnuty pouze pro průměrného muže. Celý proces je však vizuálně shodný i v 

případě průměrné ženy. 

První animací pohybových aktivit byla chůze po rovině. Výchozí pózu, na Obr. 3-16 první 

zleva, jsme vytvořili transformací končetin v sagitální rovině. Konkrétně došlo k posunu a 

rotaci chodidel tak, aby odpovídaly kontaktu paty se zemí a odražením od špičky. Rotací 

horních končetin v rameni jsme přiblížili vizualizaci skutečné chůzi. V další fázi jsme 

přenesli levou končetinu vpřed při stoji na pravé noze. Bylo nutné vytočit pánev a mírně 

pokrčit kolena, čímž jsme vytvořili prostor pro zmíněný přesun. Poté jsme symetricky 

zopakovali první pózu s levou nohou vepředu a pravou vzadu. Program automaticky doplnil 

mezifáze, které jsme zkontrolovali a případně upravili. Takto jsme postupovali do naplnění 

požadovaného počtu cyklů. Klíčové bylo neustále kontrolovat synchronizaci klíčových 

snímků s grafy zatížení. V tomto případě došlo k renderu aktivity v perspektivním pohledu, 

který nám odhalil více než pohled zleva. 

 

Obr. 3-16 Časosběr jednoho cyklu chůze po rovině průměrného muže 
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Při chůzi do schodů a ze schodů bylo nejobtížnější zaručit reálný kontakt chodidla se schody. 

Mezifáze opakovaně narušovaly rozhraní zapuštěním prstů, případně celého nártu dovnitř 

schodů. Ve vztahu k poloze jsme posunem nohy před nebo nad schody opravili nežádoucí 

efekt. U chůze do schodů jsme mírně předklonili biped vpřed. Animace byly rendrovány 

v levém pohledu. 

 

Obr. 3-17 Časosběr jednoho cyklu chůze do schodů průměrného muže 

 

Obr. 3-18 Časosběr jednoho cyklu chůze ze schodů průměrného muže 

Animace pohybů sedání a vstávání ze židle byla technicky nejméně komplikovaná. 

Zapotřebí byly pouze tři klíčové snímky: biped ve vzpřímeném stoji, při pokrčení dolních 

končetin ve směru pohybu a v sedě. Překřížení horních končetin a měnící se stupeň 

předklonění jsme v průběhu aktivity upravovali. Zapnutím funkce ukotvení dolní končetiny 

jsme zamezili nežádoucím posunům chodidel. Zvolili jsme levý pohled, který zachycuje 

přesný moment kontaktu se židlí. 

 

Obr. 3-19 Časosběr od iniciace posazení průměrného muže 
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Obr. 3-20 Časosběr od iniciace postavení průměrného muže 

U jízdy na kole jsme se rozhodli pro import rotopedu, jelikož modelovací a editovací funkce 

programu 3ds Max jsou omezené a komplikované. Po usazení bipedu na sedlo rotopedu jsme 

vytvořili čtyři klíčové snímky, které se opakovaly každý cyklus. První fáze začínala s pravou 

nohou v horní rovnovážné poloze a levou u země. Každý další snímek znamenal sešlápnutí 

pedálu pootočením končetiny o 90° ve směru hodinových ručiček. K zaručení pevného 

stisku rukojetí jsme tentokrát použili funkci ukotvení ruky. Perspektivní pohled byl 

optimální volbou k zobrazení obou končetin v záběru. 

 

Obr. 3-21 Časosběr jednoho cyklu jízdy na kole průměrného muže 

Animace běhu probíhala stejným způsobem jako chůze po rovině. Běh se však vyznačuje 

větší mírou rotace a flexe, což odráží jeho vyšší dynamickou náročnost. Zkrácením doby 

mezi klíčovými snímky jsme docílili vyšší rychlosti pohybu a k renderu jsme zvolili 

perspektivní pohled. 

 

Obr. 3-22 Časosběr jednoho cyklu běhu průměrného muže 
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Program DaVinci Resolve nám umožnil postprodukci, která zahrnovala kompilaci pohybové 

animace s grafy zatížení a zpomalení rychlosti videa na 75 nebo 50 % v závislosti na 

dynamice pohybu. Výsledný videozáznam vyniká přehledností, plynulostí a technickou 

přesností. 

 

Obr. 3-23 Prostředí programu DaVinci Resolve 

Tab. 3-4 Parametry výsledného videa 

 
Rozlišení v pixelech 1920x1080 
Poměr stran 16:9 
Počet snímků za sekundu 60 
Kodek H.264 
Formát videa .mp4 
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4 DISKUZE 

V následující části srovnáme výsledky analýzy dat s relevantními zjištěními a závěry 

předchozích studií. Zmíníme možné limity dostupných zdrojů a následné interpretace dat. 

V neposlední řadě objasníme přínosy práce s přesahem do praxe a doporučením pro budoucí 

výzkum. 

Hlavním cílem bylo připravit grafické animace funkce kolenního kloubu včetně zahrnutí 

proměnlivých kinematických a zátěžných podmínek. Obdobnému zaměření se věnuje práce 

[55], která se specializuje na kyčelní kloub. 

Výsledné hodnoty analýzy byly ve většinové shodě se studií [51]. Například u pohybu chůze 

ze schodů činil rozdíl v případě mužů necelých 30 N a u žen pouhých 10 N. Odchylky u 

zbytku aktivit se pohybovaly v rozmezí 150–200 N. U momentového zatížení je shoda 

s předepsanými mezemi téměř naplněna, rozdíl pozorujeme pouze u tendence k addukci. Při 

srovnání běhu s měřením v [50], byla neshoda necelých 8 N. Pravým opakem je v tomto 

případě chůze ze schodů, kde jsou rozdíly špičkových hodnot až 600 N. Důvodem vyšších 

odchylek je jednoduchá interpolace, která podrobněji nezohledňuje trvání klíčových 

pohybových fází jednotlivých subjektů. Nepoměry vznikají zprůměrováním hodnot 

neodpovídajících časových úseků. Oproti průměrným hodnotám osových zatížení 

zmíněných v pozdější studii [49], jsme udržovali konstantní odchylku 35–265 N napříč 

pozorovanými aktivitami. Zkoumaná data jsou základem vytvořených grafických animací, 

jejichž podrobnější srovnání není v aktuální době možné. Příčinou je nedostatek vizuálních 

pomůcek, které by podobným způsobem spojovaly fázi pohybu s mírou zatížení. 

Výstupy této práce byly ovlivněny charakterem dostupných vstupních dat. Použitá databáze 

byla omezená počtem participantů a jejich atributy. Sledovaní jedinci byli starší 60 let, což 

znemožnilo zobecnitelnost závěrů na mladší populaci. Absence dat běhu žen na souši 

zabraňuje sestavení reprezentativního modelu zatížení a následné animace tohoto pohybu.  

Zmíněné nedostatky konkrétní databáze poukazují na obecnější problém, který je v oblasti 

biomechanického modelování dlouhodobě patrný – omezenou dostupnost otevřených 

databází obsahujících čistá, neupravená data. Nepřístupnost primárních měření komplikuje 

provádění vlastních výpočtů, validaci modelů i jejich přizpůsobení konkrétním pohybovým 

podmínkám. Práce s předzpracovanými daty navíc snižuje transparentnost a zpomaluje 

technický rozvoj v oblasti personalizované animace pohybu. 

Přínosem teoretické části práce je celistvá rešerše mapující historický vývoj totální 

endoprotézy kolenního kloubu a souvisejících problémů, na které inženýři a chirurgové 

naráželi. Historický přehled vyzdvihuje nejen inovace, které vedly ke zlepšení funkčnosti a 

životnosti náhrad, ale i rozvoj operačních technik a chirurgických nástrojů. 
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Vytvořená animace zachycující pohyb kolenního kloubu při různých typech aktivit, 

doplněná o grafické znázornění sil a momentů působících v jednotlivých fázích, má 

potenciál využití při návrhu a optimalizaci implantátů, v předoperačním plánování, při 

edukaci studentů a lékařů v oblasti ortopedie i jako podklad pro numerické modelování 

zatížení v biomechanice těles. Projekt spojuje teoretické poznatky s možnostmi praktického 

uplatnění v technické i klinické sféře. 

Největší potenciál představuje integrace do prostředí pro MKP analýzu (např. ANSYS), 

která by umožnila detailní hodnocení zatížení a deformací komponent náhrady během 

simulovaných pohybových aktivit. Možnosti dalšího zdokonalení zahrnují estetiku 

samotných postav animace se zachováním funkcionality. Princip analýzy by bylo možné 

využít i při simulaci dopravních nehod. Na základě dat ze senzorů automobilu by program 

automaticky vypočítal síly nárazu, přenesl je na model těla a vizualizoval mechanismus 

úrazu. V akutní fázi zásahu by tím lékaři mohli předem identifikovat nejzávažnější poranění 

a zacílit první pomoc. 
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5 ZÁVĚR 

Cílem bakalářské práce bylo vytvořit grafické animace funkce kolenního kloubu v závislosti 

na kinematice a zatížení.  

Kapitola Přehled současného stavu poznání seznamuje čtenáře s funkčností kolenního 

kloubu. Důkladná rešerše shrnuje anatomická fakta, popisuje vývoj kolenní náhrady a 

postupy při artroplastice. Obecná formulace fyzikálních jevů zakončuje teoretickou část. 

Analýza problému a cíl práce prezentuje výsledky zprůměrovaných dat zatížení a uvádí 

proces animace pohybových aktivit muže a ženy – chůze po rovině, chůze do schodů a ze 

schodů, posazení se, postavení se, jízda na kole a běh. Důraz byl kladen na mechanickou 

správnost pohybů a uživatelskou přívětivost finálních videí. Práci uzavírá Diskuze 

obsahující hodnocení výsledků, jmenování ovlivňujících faktorů a zamyšlení nad možnými 

přínosy této práce. 

Výsledných 13 animací může sloužit jako vizuální pomůcka pro výuku v lékařských či 

technických oborech. 
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7 SEZNAM POUŽITÝCH ZKRATEK, SYMBOLŮ A 
VELIČIN  

TEP totální endoprotéza 

TKA total knee arthroplasty – totální endoprotéza kolena 

LCA ligamentum cruciatum anterius – přední zkřížený vaz 

LCP ligamentum cruciatum posterius – zadní zkřížený vaz 

LSI Life Science Intelligence 

PMMA polymethylmethakrylát 

ICLH Imperial College London Hospital 

HSS Hospital for Special Surgery 

PS posterior stabilized – zadně stabilizovaný 

IBPS-I Insall-Burstein posterior stabilized 

IBPS-II Insall-Burstein posterior stabilized (druhá generace) 

PFC press-fit condylar 

PCA porous-coated anatomic 

UCI University of California 

CR cruciate retaining – vazy zachovávající 

LCS low contact stress – nízké kontaktní napětí 

UHMWPE Ultra-High-Molecular-Weight Polyethylene 

HIP hot isostatic pressing – izostatické lisování za tepla 

CT počítačová tomografie 

MRI magnetická rezonance 

MKP metoda konečných prvků 

Fz, -Fz [N] axiální složka síly v proximálním směru, v distálním směru 

Fx, -Fx [N] posuvná složka síly v laterálním směru, v mediálním směru 

Fy, -Fy [N] posuvná složka síly ve ventrálním směru, v dorzálním směru 

Mx, -Mx [Nm] složka momentu flexe, extenze 

My, -My [Nm] složka momentu abdukce, addukce 

Mz, -Mz [Nm] složka momentu zevní rotace, vnitřní rotace 

F [N] složka výsledné síly 

M [Nm] složka výsledného momentu 
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